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RESUMO

Este trabalho apresenta o desenvolvimento de um software para andlise do
eletrocardiograma (ECG) em alta resolu¢cdo. O programa realiza o processamento digital de
trés canais bipolares de ECG registrados a partir do sistema ortogonal XYZ durante o repouso
e durante o teste de esforco. O software foi desenvolvido em linguagem Pascal utilizando
como ferramenta de desenvolvimento o compilador Delphi 3.0 (Borland International Inc.).
Os algoritmos implementados para a andlise do ECG no dominio do tempo e da freqiiéncia
incluem a filtragem digital e a andlise espectral. Devido ao fato do sinal de ECG ser
altamente susceptivel ao ruido, e.g., ruido eletromiogrifico, 60 Hz e harménicas da rede
elétrica, foram implementadas técnicas de filtragem digital convencional e adaptativa para a
melhoria da relacdo sinal/ruido para a anédlise do ECG de alta resolucdo. No dominio do
tempo, o sistema desenvolvido realiza a deteccao, de forma automatizada, das vérias formas
de onda, segmentos e intervalos que constituem um ciclo caracteristico do ECG; enquanto que
no dominio da freqiiéncia realiza a anélise espectral de todo ou de partes especificas do sinal
de ECG através da FFT ou de uma abordagem paramétrica, modelamento autoregressivo. Os
resultados iniciais obtidos neste trabalho ilustram o potencial para o processamento digital e a
andlise automatizada do ECG de alta resolugdo como ferramenta capaz de fornecer
informagdes novas e/ou mais detalhadas sobre a eletrofisiologia do coragao, particularmente
em situa¢Ges onde os niveis de ruido sdo excessivos, como por exemplo, durante o teste de

esforco ou quando a anélise do ECG a cada batimento for indicada.

PALAVRAS CHAVE: eletrocardiograma de alta resolucdo, teste de esforco,
processamento digital de sinais, andlise espectral, andlise a

cada batimento
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ABSTRACT

In this work, a software was developed for the high resolution electrocardiogram
(ECG) analysis. The program performs the digital processing of three orthogonal bipolar
ECG leads recorded at rest and during the exercise test. The software was developed in
Pascal using the Delphi compiler, version 3.0 (Borland International Inc.). The implemented
algorithms for ECG analysis in the time and frequency domains include digital filtering and
spectral analysis. Due to the ECG signal is highly susceptible to noise, e.g., electromyogram,
60 HZ and its harmonics, conventional and adaptive digital filtering were implemented to
improve the signal to noise ratio for the high resolution ECG analysis. In the time domain the
developed system performs automated detection of the several waveforms, segments and
intervals of a characteristic ECG complex; while in the frequency domain the program carries
out spectral analysis using FFT or autoregressive modern spectral estimation. The
preliminaries results show the potential of the developed system as a tool for digital signal
processing and automated analysis of the high resolution ECG, allowing to disclose new
and/or more detailed information about heart’s electrophysiology, particularly in situations
where the noise level is excessive, for example, during the exercise ECG test or when beat-to-

beat analysis of the ECG is indicated.

KEY WORDS: high resolution electrocardiogram, exercise ECG test, digital signal

processing, spectral analysis, beat-to-beat analysis
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CAPITULO 1

INTRODUCAO

Existem potenciais cardiacos de pequena amplitude (na ordem de pV) que nao sio
detectados pelo eletrocardiograma (ECG) convencional. Esses sinais t€m uma freqiiéncia
entre 40 e 250 Hz, ocorrendo apés a despolarizag@o ventricular normal e que podem persistir
no segmento ST do ECG sdo chamados de potenciais tardios ventriculares (PTV) [Vester e

Strauer, 1994].

Os PTV sao produzidos pelas caracteristicas de propagacao lenta e irregular em tecido
do miocérdio cardiaco isquémico. Estdo também relacionados com a taquicardia ventricular
espontanea ou induzida em pacientes com doengas das artérias corondrias [Caref et al., 1990].
O problema em identificar estes sinais € separd-los do ruido e consequentemente melhorar a
relacdo sinal/ruido do ECG registrado. O uso de promediagdo, técnica comumente utilizada
para o registro de PTV, possui sérias limita¢cdes quanto a lidar com mudangas dindmicas do
sinal: os PTV podem variar de batimento para batimento e essa informacdo seria perdida

durante a promediaga@o [El-Sherif, Mehra e Restivo, 1993].

Outra técnica para registrar esses sinais é o eletrocardiograma de alta resolucdo
(ECGAR). Uma definicdo para o ECGAR estd centrada nas abordagens utilizadas para
detectar e quantificar potenciais cardiacos que n@o s3o normalmente detectados pela

eletrocardiografia convencional. Uma outra definicdo diz que o ECGAR ¢ a deteccdo e



andlise do sinal de ECG na presenca de ruido [Berbari, 1988].

O registro e anélise do ECG durante o teste de esfor¢co € um procedimento auxiliar na
avaliacdo de doencas cardiovasculares. O teste de esfor¢co € um indicador de prognéstico
muito 1til para os eventos subsequentes em pacientes com doencas cardiovasculares
documentadas, com ou sem infarto do miocardio prévio [Aronow, 1989]. No entanto, o
aparecimento de PTV durante isquemia transitéria do miocardio ndo foi bem investigado
[Gettes e Sapin, 1993]. Enquanto alguns autores mostraram que a isquemia durante o
exercicio podem produzir PTV, outros ndo confirmaram tais achados [Chamiec et al., 1995].
Os efeitos da isquemia induzida pelo exercicio sdo dindmicos e sua andlise, batimento a

batimento, € possivel com o uso do ECGAR.

Foi uma forte referéncia para a realizagcao deste trabalho a tese de doutorado do Prof.
Jefferson Luiz Brum Marques sobre a andlise do eletrocardiograma de alta resolucdo

[Marques, 1994].

1.1 - JUSTIFICATIVAS

O eletrocardiograma € uma ferramenta cuja aplicag@o clinica € amplamente difundida.
O valor do diagnéstico clinico do ECG pode ser aumentado através da andlise

computadorizada.



O ECG no repouso nio pode ser tomado como critério absoluto de normalidade pois
pacientes com graves doengas do coracdo podem apresentar ECG no repouso normais. Desta
forma, o ECG durante o teste de esforco € mais um aprimoramento das técnicas de

diagnéstico.

A andlise do ECGAR permite também a andlise de pardmetros de grande interesse
clinico, como o intervalo QT e o segmento ST, além da deteccdo de PTV e de outras

alteragdes do ECG no repouso e/ou no teste de esforco.

1.2 - OBJETIVOS

O principal objetivo deste trabalho é desenvolver uma ferramenta de software para o
processamento e a andlise do ECG em alta resolugdo, em particular para situagoes de elevado

nivel de ruido ou durante o teste de esforco.

Serdo implementados algoritmos de processamento digital de sinais para o
processamento do ECG. Ao mesmo tempo, ird se tentar criar um ambiente amigével ao

usudrio, e que possibilite a andlise do ECG de forma automatizada e/ou manual.



1.3 - ORGANIZACAO DO TRABALHO

O trabalho esté organizado da seguinte forma:

Este capitulo, Capitulo 1, € uma breve introduc@o do trabalho realizado, contendo seus

objetivos e justificativas.

Os Capitulos 2 e 3 descrevem de forma sumadria a teoria na qual se fundamenta este
trabalho. O Capitulo 2 trata da atividade elétrica do corag@o, mais especificamente do sinal de
eletrocardiograma, matéria prima para a realizagcdo deste trabalho. Ja o Capitulo 3 trata do
processamento digital de sinais onde aborda de forma simplificada as metodologias que serao

utilizadas para o tratamento dos sinais e processamento de ECG.

O Capitulo 4 fornece uma idéia do contexto onde o software desenvolvido estd

inserido e uma descri¢ido do programa implementado.

No Capitulo 5 s3o apresentados os resultados obtidos com o sistema desenvolvido,
inclusive com registros de ECG adquiridos durante o teste de esforco e de pacientes pds-

infartados.

Por fim, o Capitulo 6 traz algumas discussdes sobre o sistema desenvolvido e o

Capitulo 7 finaliza o trabalho com as conclusdes e propostas para futuros trabalhos.



CAPITULO 2

O ELETROCARDIOGRAMA

2.1-A ATIVACAO ELETRICA DO CORACAO

A cada minuto, o coragdo de um ser humano adulto bombeia cerca de 5 litros de
sangue, podendo chegar a taxa de 20 a 30 litros/minuto durante exercicio intenso. Para a
realizacdo deste trabalho continuo, o cora¢cdo consome cerca de 5 a 10% do gasto energético

total do corpo [Schauff, 1993].

As partes do corag@o funcionam, normalmente, numa seqiiéncia ordenada: a contracado
dos éatrios (sistole atrial) € seguida pela contragcdo dos ventriculos (sistole ventricular) e,
durante a diastole, hd o relaxamento de todas as quatro camaras. Cada batimento cardiaco é
iniciado por potenciais de acdo que se originam em um sistema de conducdo cardiaco
especializado e que se propagam para todas as regides do miocérdio. A localizacdo das
estruturas que compdem o sistema de conducdo € apresentada na Figura 2.1. Uma descri¢ao

destas estruturas € apresentada a seguir.



Veia Cava Superior

Aorta

Feixe de Bachmann
(via interatrial)

Artéria Pulmonar

Feixe de His

Ramo Esquerdo Comum
do Feixe de His

Nédulo AV
3 Divisdo Posterior Esquerda
Atrio Direito

Divis3o Anterior Esquerda

Ventriculo Esquerdo
Ventriculo Direito

Septo Interventricular

Fibras de Purkinje

Figura 2.1 - A distribuicao do sistema de condu¢ao no coracao.

Constituem o sistema especializado de condugdo do coragdo [Ganong, 1989]:

- 0 nddulo sinoatrial (SA): localizado na unifo entre a veia cava superior € o atrio
direito, € considerado o marcapasso cardiaco por gerar regularmente potenciais de
acdo espontédneos, cuja freqiiéncia de despolarizacdo determina a freqiiéncia dos
batimentos cardiacos;

- o0 nédulo atrioventricular (AV): localizado na parte posterior direita do septo
interatrial;

- as fibras de condugdo internodais: t€m como fung¢do a transmissdo rdpida dos
potenciais de a¢do do nédulo SA ao nédulo AV;

- o feixe de His: origina-se no nédulo AV e divide-se em um ramo direito e dois

ramos esquerdos, estendendo-se pelo septo interventricular para baixo até o dpice



dos ventriculos;

o sistema de Purkinje: encontra-se distribuido no miocérdio ventricular,

projetando-se para cima, em diregdo 2 base. Ramifica-se extensamente, formando

uma densa rede de fibras sob o endocardio.

Como foi visto, o coragio € composto por Varios tipos de tecidos, anatomo-

funcionalmente diferentes entre si e exibindo potenciais de ag@o caracteristicos [Webster,

1978] (Figura 2.2).
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Figura 2.2 - Representacio da propagacdo da atividade elétrica nas varias regides do

coracao.

Cada batimento cardiaco ¢ iniciado por potenciais de acdo que se originam nas células

marcapasso do coragao. Normalmente, a freqiiéncia cardiaca é controlada pelo marcapasso



do nédulo SA, assim chamadas por apresentarem potenciais de agdo espontaneos e regulares.
A seqiiéncia de afivagﬁo das diferentes partes do corag@o no batimento cardfaco é determinada
pelas vias percorridas pelos impulsos ao se propagarem pelo coragdo. O evento inicial da
sistole € a producdo de um potencial de agdo pelas células do nédulo SA. Esse potencial de
a¢do se propaga pelas fibras miocardicas dos atrios, fazendo com que ambos os trios se

contraiam.

Enquanto estd se propagando pelo miocardio atrial, a excitac@o elétrica penetra nos
ramos internodais, atingindo o nédulo AV cerca de 40 ms apds sua origem no nddulo SA.
Até esse instante, os atrios ainda ndo completarém sua contra¢io. A disseminac¢do do
potencial de agdo desde o nédulo SA para o sistema de fibras de condugdo do ventriculo é
retardada por fibras de condugdo lenta que circundam o nédulo AV, ocasionando um retardo
AV de cercade 110 ms. Durante esse retardo _AV, as fibras atriais completam sua contracio e

passam ao periodo refratario de seus potenciais de agao.

Uma vez trahsmitida ao feixe de His, a atividade elétrica € conduzida ao longo de seus
ramos até a rede de fibras de Purkinje que excita o miocardio ventricular em cerca de 30 ms.
Como as fibras de Purkinje se ramificam do dpice a base pela parte mais interna do miocérdio,
a excita¢do dos ventriculos vai do dpice dos ventriculos até a sua base e, do endocardio para o
epicardio. As fibras de Purkinje sdo as fibras de condu¢do mais rdpidas (Tabela 2.1) do
coragdo e sdo capazes de ativar todas as partes dos ventriculos muito mais rapidamente do que
se a ativagdo fosse disseminada apenas pelas fibras contriteis, proporcionando uma contragao

ventricular vigorosa e coordenada [Poole-Wilson, 1989].



TIPO VELOCIDADE DE CONDUCAO (m/s)
Noédulo SA 0,05
Atrio 0.8a1,0
Nédulo AV 0,05
Feixe de His 1,0
Fibras de Purkinje 2,0a4,0
Ventriculo 04a0,8

Tabela 2.1 - Velocidade de conducio das células cardiacas.

Para ilustrar como se da a sistole ventricular a Figura 2.3 mostra o mapeamento do
tempo de chegada da onda de ativacdo elétrica no tecido ventricular em termos de linhas

isécronas. Convém notar a superficie de ativagao quase fechada aos 30 ms [Webster, 1978].

Figura 2.3 - Linhas isécronas da ativacao ventricular do coragio.
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2.2 - O ELETROCARDIOGRAMA

O eletrocardiograma (ECG) € o registro, na sﬁperficie do corpo, da soma algébrica das
varia¢Ges de potencial produzidas pelas células cardiacas, fornecendo informagdes sobre a
seqiiéncia temporal dos evéntos elétricos no coracdo. A atividade elétrica do coracio vai
produzir potenciais detectados na superficie do corpo com amplitudes variando de 0,5 mV até
4 mV [Olson, 1978]. Os nomes das varias ondas, intervalos e segmentos que ocorrem no

ECG humano estao apresentados na Figura 2.4.

bo— P.R —oi

QT

Figura 2.4 - As ondas, intervalos e segmentos do ECG.

A onda de despolarizacdo que se espalha pelos atrios apés a despolarizagdo do nédulo
SA produz a onda P. Quando todas as fibras atriais estdo na fase de platé de seus potenciais
de acio, o tragado do ECG retbrna a sua linha de base. O préximo evento evidente no ECG €
o complexo QRS, resultante da despolariza¢do dos ventriculos. Enquanto os ventriculos estao

despolarizando, os étrios estdo se repolarizando, no entanto o sinal gerado pelos atrios é
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mascarado pelo sinal de maior intensidade proveniente dos ventriculos. Quando todas as
fibras dos ventriculos atingem a fase do platd, o tracado do ECG novamente retorna a sua
linha de base. A seguir vem a repolarizacdo ventricular que d4 origem a onda T

[Ganong, 1989].

O ECG pode ser medido entre um eletrodo ativo e um de referéncia (derivagdo
unipolar) ou entre dois eletrodos ativos (derivagio bipolar). As vérias formas de posicionar os
eletrodos sdo conhecidas como derivagdes (Figura 2.5). Na derivagdo padrao unipolar das
extremidades os eletrodos sdo dispostos no brago direito (VR), no brago esquerdo (VL) e
outro na perna esquerda (VF), obtendo-se aproximadamente um tridngulo em cujo centro
situa-se o coragdo, conhecido como tridngulo de Einthoven. A derivagdo padrao bipolar das
extremidades resulta em um ECG tomado no plano frontal do corpo onde a derivagio I € o
vetor tomado entre o braco direito e o bragco esquerdo, a derivagao II entre o brago direito e a

perna esquerda e a derivagdo Il entre o brago esquerdo e a perna esquerda [Ganong, 1989].

Figura 2.5 - Posicionamento dos eletrodos para a captagﬁo'do ECG.
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Nas derivagdes aumentadas, conhecidas por aVL, aVR e aVF, sdo registradas entre
uma e as outras duas extremidades. Esse tipo de derivagdo é semelhante a derivagdo padrio
das extremidades, diferindo-se pela remocdo da conexdo entre o terminal sendo medido e o
terminal central. J4 as derivagbes precordiais registram o ECG em um plano transversal do
corpo e sdo designadas desde V1 até V6. A Figura 2.6 ilustra o ECG registrados nas vérias

derivacoes citadas [Goldman, 1982].

aVF

Figura 2.6 - O ECG normal com o cora¢ao em posi¢ao horizontal.
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O intervalo RR é definido entre duas ondas R sucessivas. Se o ritmo ventricular €
regular, 60 (segundos) dividido pelo intervalo entre os picos de duas ondas R sucessivas (em
segundos) fornecer4 a freqiiéncia cardiaca (batimentos por minuto). Se o ritmo ventricular for
irregular, deve ser contado o nimero de ondas R em um intervalo de tempo e o resultado
convertido em batimentos por minuto. Por exemplo, se sdo contadas 20 ondas R em um
intervalo de 10 segundos, a fregiiéncia cardiaca é de 120 batimentos por minuto

[Goldman, 1982].

O termo variabilidade da freqiiéncia cardiaca tem sido utilizado para descrever a
oscilag@o da duracdo do intervalo RRea varia¢ao da freqii€ncia cardiaca. A variabilidade da
freqiliéncia cardiaca € um irhportante indicador como prognéstico de mortalidade apds infarto
agudo do miocérdio e para o diagndstico de neuropatias causadas pelo Diabetes [Task Force
of The European Society of Cardiology and The North American Society of Pacing and

Electrophysiology, 1996].

O intervalo QT corresponde ao intervalo medido do inicio do complexo QRS até o
final -da onda T, e representa a durag@o total da despolarizagdo e repolarizagdo ventricular
[Sahay, 11996]. O intervalo QT mostrou-se importante fonte de pesquisas ,pois foi
reconhecido que o seu prolongamento pode estar associado a taquicardia ventricular maligna

e a morte stbita [Ishida et al., 1995].

A dispersdo QT reflete a dispersdo da repolarizacdo ventricular. Geralmente os
intervalos QT s3o medidos no sistema de 12 derivagdes convencional (Figura 2.6). A

dispersdo QT ¢ calculada subtraindo o maior intervalo QT do menor entre todos os registros
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nas 12 derivagdes. Qualquer disparidade na repolarizagao de é4reas adjacentes do miocérdio
pode, potencialmente, suportar um substrato para taquicardias reentrantes. A medida da
dispersdo QT pode ser um indicador de tal substrato [Glancy et al., 1995]. Uma dispersdo QT

elevada € prognéstico de arritmias.

A freqii€ncia cardfaca estd intimamente relacionada com as variagbes na duragéo do
intervalo QT. Para corrigir o efeito da influéncia da freqiiéncia cardiaca no intervalo QT e
possibilitar a comparagio de intervalos QT de ciclos cardiacos diferentes € utilizado um valor
normalizado, o QTc [Molnar, Weiss and Rosenthal, 1995]. A férmula para o célculo do QTc

mais utilizada foi descrita por Bazett em 1920 e € dada por:

OTc= o1

-\/ERT (Seg')

A mais séria conseqii€éncia de um QTc prolongado é conhecido como Torsade de

Pointes, uma taquicardia ventricular atipica [Sahay, 1996].

2.3 - ECG DE ALTA RESOLUCAO

Como ja mencionado, a seqii€éncia de ativacgao elétrica do coracio produz a circulagdo
de correntes dentro do volume condutor do térax. Os potenciais medidos na superficie
~ externa desse meio, isto é, medidos na superficie do corpo sdo conhecidos como

eletrocardiogramas ou ECGs.
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Uma tnica derivagdo do ECG fornece a diferenga de potencial na superficie do corpo
em relagdo ao tempo, onde as caracteristicas mais significantes da forma de onda sao as ondas
P, Q, R, S e T, a duracdo de cada onda e a duracdo de certos intervalos como PR, STeQT. A
onda P é produzida pela despolarizagdo atrial, o complexo QRS principaimente pela
despolarizagdo ventricular e a onda T pela repolarizacdo ventricular. As manifestag(ies da
repolarizacdo atrial sdo normalmente mascaradas pelo complexo QRS. Os intervalos PR e ST
estdo normalmente no potencial zero, com o intervalo PR sendo causado principalmente pelo
atraso de condug:ﬁo no ndédulo AV. O segmento ST estéd relacionado a duragdo média das
regides de platd de células ventriculares individuais. Uma pequena onda adicional,
denominada de onda U, pode ser registrada ap6és a onda T. Esta onda ndo € encontrada
constantemente e acredita-se que ela represente a lenta repolarizacio de misculos

ventriculares papilares [Ganong, 1989].

Uma defini¢ido para o eletrocardiograma de alta resolugio (ECGAR) esta relacionada
as metodologias utilizadas para detectar e quantificar potenciais cardiacos que ndo sao
normalmente registrados pelo ECG convencional. Duas fontes de sinais de baixa intensidade
estudadas pelo ECGAR sao as do sistema His-Purkinje e as areas do coragido que geram OS

chamados potenciais tardios ventriculares (PTV) [Berbari € Lazzara, 1988].

O ECGAR requer melhor relagio sinal/ruido uma vez que os sinais de interesse estdo
abaixo da resolucdo dos equipamentos de ECG convencionais, além de exigir que seus
sistemas de amplificagdo e filtragem sejam de alta qualidade e baixissimo ruido. A freqiiéncia
para o filtro passa alta de 0,05 Hz € baseada na recomendacao da American Heart Association

por ndo causar distor¢do do ECG e proporcionar a eliminagio de potenciais DC de offset €

varia¢Oes da linha de base origindrias da interface pele/eletrodo. A freqiiéncia para o filtro



16

passa baixas em 300 Hz auxilia na reduc@o do ruido total e serve como um filtro antialiasing

requerido antes do estdgio de conversdo A/D [Berbari, 1988].

2.3.1 - FONTES DE RUIiDOS

Como o ECGAR objetiva o estudo de sinais com amplitudes muito baixas, a redugdo

do nivel de ruido, e conseqiiente melhora na relacao sinal/ruido, assume grande importancia.

As quatro principais fontes de ruidos encontradas no registro de sinais
eletrofisiolégicos sdo: (1) a fonte de alimentacdo, (2) a interface pele/eletrodo, (3)
amplificadores e (4) potenciais eletromiogréaficos (EMG).

A maior fonte de interferéncia no registro de sinais fisiolgicos é o sistema de
alimentacdo de energia elétrica, devido as linhas de energia estarem conectadas a outros
equipamentos num tipico ambiente hospitalar. Acoplamento elétrico ou magnético também

causam interferéncia.

Uma configurag@o tipica utiliza dois eletrodos ativos como entrada diferencial para um
amplificador € um terceifo eletrodo comum. Esta técnica é usada quase universalmente
devido aos amplificadores de instrumentagdo serem projetados para fornecer elevadas taxas
de rejei¢do de modo comum (CMRR) e alta impedéncia de entrada. A blindagem dos cabos
de entrada assim como tran¢ando-os para reduzir a indugdo magnética podem diminuir a
interferéncia. As interferéncias podem ocorrer na freqgiiéncia de 60 Hz ¢ nos harmdnicos da

freqiiéncia fundamental. O uso de filtros notch para os 60 Hz e seus harmdnicos podem
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reduzir esse ruido do sinal, mas informagdes nessas freqiiéncias também sdo perdidas. Uma
forma de reduzir esse tipo de interferéncia € colocar o paciente e o equipamento numa gaiola
de Faraday (uma gaiola condutora aterrada), o que pode comprometer a mobilidade do

equipamento.

A principal fungao do eletrodo € converter a corrente idnica no tecido em corrente de
elétrons no sistema de medi¢do. Eletrodos de prata-cloreto de prata (Ag-AgCl) sdo os menos
polarizaveis, resultando em uma baixa impedancia e baixo potencial de offset na interface,
além de exibir menos ruido elétrico que outros eletrodos. A estabilidade elétrica do eletrodo é
melhorada pela estabilizagéo mecdnica da interface pele/eletrodo, colocando-se um eletrélito
entre o eletrodo e a pele. Escarificar a pele e a sua limpeza com élcool pode reduzir
significantemente a impedancia da interface pele/eletrodo, resultando em registros com menos

interferéncia.

O ruido associado com um amplificador de instrumentagdo € o resultado da
combinagdo do ruido Schottky, do ruido térmico (Johnson) e do ruido de baixa freqiiéncia
(flicker). O ruido Schottky é devido a natureza de particulas discretas das correntes de
portadores nos semicondutores. O ruido de baixa freqiiéncia nao foi bem esclarecido. Todas
esses ruidos sdo proporcionais a raiz quadrada da banda passante considerada. Em muitas
aplicagdes, devido as resisténcias da fonte serem baixas, o ruido de corrente ndo contribui
sensivelmente ao ruido total se comparado ao ruido térmico proveniente das resisténcias da
fonte. Muitos dispositivos semicondutores t€m seus ruidos inerentes e os fabricantes
continuamente introduzem dispositivos com menores tensdes de entrada e especificagOes de

ruido de corrente.
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O EMG registrado através de eletrodos na superficie do corpo refletem a ativagdo
assincrona de unidades motoras esqueléticas que estdo dispersas temporal e espacialmente,
com um sinal de ECG superposto. Existe uma significante sobreposi¢do do espectro de
freqiiéncias entre esses dois sinais: em torno de 95% do EMG esté entre 25 € 250 Hz. Além
disso, a atividade muscular esquelética exibe uma amplitude de 5 a 25 pV [Vester e Strauer,
1994]. Com isso torna-se mais dificil medir a atividade elétrica do corag¢do independente da
atividade do misculo esquelético. Existem variagbes significantes no ténus muscular de
diferentes pacientes. Variagdes ciclicas no ruido de EMG sao observadas devido a respiragzo

[El-Sherif, Mehra e Restivo, 1993].

2.4 - POTENCIAIS TARDIOS

O processamento computacional do ECGAR provou ser de grande utilidade clinica,
particularmente para identificar pacientes com susceptibilidade de taquicardia ventricular e
morte stibita apds infarto do miocéardio. Neste caso, 0o ECGAR detecta e quantifica potenciais
que surgem no final do complexo QRS. Estes potenciais, freqlientemente, estendem-se para
dentro do segmento ST e s3o, comumente, chamados de potenciais tardios ventriculares
(PTV). Também si3o referidos como atividade ventricular tardia, ativacdo ventricular
atrasada, atividade ventricular arritmogénica e outros nomes que sugerem uma despolarizagdo

do miocérdio ventricular mais tardia do que o esperado em relacdo ao ECG normal.

O grupo de pacientes mais estudados utilizando o0 ECGAR sdo aqueles que sofreram
infarto agudo do miocardio recente. A hipdtese testada, pela maior parte dos estudos

realizados nesta area, tenta verificar se a presenca de potenciais tardios prediz ou identifica
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aqueles pacientes mais susceptiveis a taquicardia ventricular [Berbari e Lazzara, 1988].

Desde que os PTV comegaram a ser registrados de forma néo-invasiva e com o auxilio
de técnicas computacionais, muitos trabalhos tém buscado obter maiores informagdes sobre a
relagdo que existe entre os PTV e algumas doengas cardiacas, particularmente ap6s infarto do
miocardio. Pode-se citar como possiveis formas de utilizagdo dos PTV [Brachmann et al.,

1993]:

e Risco de arritmias ventriculares com risco de vida depois de infarto no miocérdio;

¢ Risco de morte stbita em pacientes com cardiomiopatias;

¢ Indicador ndo-invasivo para taquicardia ventricular sustentada induzida por estimulagdo
elétrica programada;

¢ Indicador ndo-invasivo para cirurgia antitaquicardia bem sucedida;

¢ Reconhecimento ndo-invasivo de rejeicdo aguda apds transplante cardiaco;

¢ Indicador ndo-invasivo para o resultado de terapia trombolitica

Os PTV sdo sinais da ordem de microvolts que ocorrem na parte terminal do complexo
QRS e persistem derltro do segmento ST. Correspondem a dreas de ativagdo ventricular
atrasadas, as quais sdo manifesta¢des de velocidade de condugio reduzida. Essa redug@do da
condugdo resulta do desacoplamento elétrico conseqiiente a isquemia, como resultado da
deposi¢do de colageno apés infarto. Miofibrilas preservadas sdo, desta fofma, separadas de
seus vizinhos e a onda de ativagio precisa procurar por rotas alternativas ou mais lentas. Os
PTV podem ser detectados mais facilmente quando ocorrem em zonas do miocardio que s3o

ativadas na seqiiéncia final da ativagdo ventricular, tais como os segmentos posterobasal,

posterolateral ou inferolateral [Jarrett e Flowers, 1991].
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2.4.1 - METODOLOGIAS

Diversos métodos foram desenvolvidos para diminuir os niveis de ruido que

contaminam o ECG, afim de permitir a detec¢@o e andlise dos PTV.

A técnica mais utilizada para o registro ¢ andlise do ECGAR ¢ a promediacdo, que
exige certos pré-requisitos. O primeiro € que a forma de onda dos. sinais seja repetitiva de
modo que virias amostras possam ser obtidas para formar o sinal promediado. Segundo, as
formas de onda devem possuir um ponto de sincronismo em comum que serd utilizado como
ponto de referéncia para permitir a0 computador promediar pontos similares correspondentes
em cada onda. O terceiro requisito € de que o sinal de interesse deve ser néo correlacionado
com o ruido. Usando a promediagido temporal, a reducdo de ruido € proporcional a raiz

quadrada no nimero de sinais promediados.

Uma segunda técnica € a promediagio espacial, que permite a andlise dos eventos a
cada batimento cardiaco. Os sinais de 4 a 16 pares de eletrodos independentes e
proximamente dispostos sdo somados, resultando na reducio de 2 a 4 vezes do nivel de ruido,
sendo esta redu¢do menor que na promediagdo temporal. Além disso, esta técnica possui a
vantagem de detectar mudangas dindmicas dos PTV durante a isquemia ou apds estimulagio

programada do ventriculo.

Como alternativa a andlise de cada batimento cardiaco sem o uso da promediagdo € o
ECGAR. Nesta técnica, os sinais sdo captados por trés canais, passam por amplificadores de
alto ganho e séo filtrados em seguida. Uma limitagio neste método € que 'amplitudes muito

baixas de PTV (<2uV) podem ndo ser detectadas devido a uma relagdo sinal/ruido
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insuficiente [Vester e Strauer, 1994].

Os resultados de muitos estudos estdo baseados na analise no dominio do tempo dos
sinais registrados por trés derivagdes ortogonais no sistema XYZ (Figura 2.7). Normalmente
os sinais s3o promediados e passam por uma filtragem passa altas em 25 ou 40 Hz, sendo em
seguida combinados para formar o vetor magnitude (VM) dado por: VM = (X* + Y? + Z%)'?
[Simson, 1981]. O final do complexo QRS filtrado € definido como sendo o ponto médio de
um segmento de 5 ms no qual a voltagem média excede o nivel médio de ruido mais trés
vezes o desvio padrao da amostra de ruido. A anélise deve incluir: (1) a durag@o do complexo
QRS filtrado (QRSd), (2) a tensdo média quadritica dos 40 ms finais do QRS filtrado
(RMS40) e (3) a duragdo em que o QRS filtrado permanece abaixo de 40 pV (LAS40).
Usando um filtro bidirecional passa altas de 40 Hz, l;reithardt et al. (1991) definiu que um

potencial tardio existe quando (1) QRSd > 114 ms, (2) RMS40 < 20 uV e (3) LAS40 > 38 ms

[Breithardt et al., 1991)].

Figura 2.7 - Sistema ortogonal XYZ. Z posicionado posteriormente a Z.
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definir um potencial tardio

(Tabela 2.2).

Estudo Eletrodos | Filtro Passa Alta, Hz | Definicido de Potencial Tardio
Simson, 1981 VM 25 QRSd>120ms, RMS40<25uV
Denes et al., 1983 VM 40 QRSd>120ms, RMS40<20uV
Breithardt et al., 1983 B 100 LAS40>40ms
Denniss et al., 1986 XYZ (Frank) 0.05 QRSd>140ms
Kuchar et al., 1986 VM 40 QRSd>120ms, RMS40<20uvV
Buxton et al., 1987 VM 25 QRSd>110ms, RMS40<25uV
Jabi et al., 1991 VM 40 LAS40>39ms, RMS40<20uV

Tabela 2.2 - VM = (X% + ¥* + Z%)'? ; B = eletrodo sobre o térax; QRSd = duracio do

complexo QRS incluindo o potencial tardio; RMS40 =

tensio média

quadrética nos 40 ms finais do QRSd; LAS40 = iempo em que os tltimos

40 ms do QRS fica abaixo de 40 pV.

No dominio do tempo, os critérios mais utilizados num sistema clinico para definir um

teste positivo de potenciais tardios sdo: QRSd > 120 ms, LAS40 > 38 ms ¢ RMS40 <20 pV,

utilizando-se filtro passa alta em 40 Hz. O balango entre sensibilidade e especificidade pode

ser controlado pela selecdo de um, dois ou trés dos critérios anteriormente citados.

Por

exemplo, se alta sensibilidade ¢ desejada, somente um dos trés critérios € selecionado, mas se

alta especificidade € requerida, todos os trés critérios devem ser satisfeitos a0 mesmo tempo.
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Na maior parte dos casos dois dos trés critérios sdo utilizados para obter o balanco entre

sensibilidade e especificidade [Xue e Reddy, 1997].

J4 a andlise espectral ou de freqiiéncias é outra drea mais recentemente estudada. A
hipétese mais aceita é a de que os PTV sdo caracterizados por um conteiido de freqiiéncias
maiores que os esperados da atividade normal de repolariza¢cdo do miocédrdio. A transformada
rapida de Fourier (FFT) € a ferramenta geralmente utilizada para estimar o espectro de
freqii€ncias do fim do complexo QRS e do segmento S-T no sistema XYZ ou em derivagdes
ortogonais. Ainda ndo existe uma padronizagéo bem definida quanto aos procedimentos de

andlise espectral.

Assim, a baixa resolugﬁo' espectral em curtos segmentos de dados e a perda espectral
sd0 as mais conhecidas limitacGes da andlise espectral, enquanto que a dificuldade de
discriminag¢do entre PTV e ruido além de distor¢cdes devido a filtragem no dominio do tempo.
Além disso, continuam as discussdes sobre os vdarios critérios que caracterizam um PTV. O
uso combinado de ambas as abordagens, nos dominios do tempo ¢ da freqiiéncia, assim como
a normalizagd@o prometem serem campos promissores para futuras pesquisas [Vester e Strauer,

1994].

2.5 - O ECG DE ESFORCO

Sabe-se que a isquemia aguda do miocardio diminui a velocidade de condugdo, o que
resulta em um retardo da ativagdo através do miocéardio isquémico. Desta forma, isquemia

induzida por exercicio em pacientes com doenga arterial coronariana (DAC) podem produzir
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alteragdes do complexo P-QRS-T no ECG superficial, incluindo o prolongamento do
complexo QRS que estd diretamente relacionado ao nimero de artérias corondrias obstruidas

[Michaelides et al., 1993].

Testes de esforco sdo métodos estabelecidos para a deteccdo de DAC, avaliagdo da
doenga, prognéstico em pacientes com DAC e avaliacdo do efeito da terapia empregada. As
alteragdes do ECG induzidas pelo exercicio podem ser usadas como um indicador de
isquemia no miocdrdio dentro do contexto histérico do paciente e de outros dados obtidos

durante o exercicio [Simoons et al., 1981]

O eletrocardiograma de esfor¢o pode ser uma ferramenta til na avaliagdo de DAC
suspeita ou documentada. O teste é realizado para revelar evidéncia de isquemia no
miocéardio, que pode ocorrer quando o exercicio faz a demanda de oxigé€nio no miocérdio
exceder o suprimento de oxigénio no miocardio. O teste de esforco € muito itil como
progndstico de eventos corondrios subsequentes em pacientes com DAC documentada, com
ou sem infarto do miocirdio prévio. E iitil também como forma de avaliar os efeitos de

drogas, tratamento cirirgico, angioplastia, e programas de exercicios em pacientes com DAC.

Embora outras fespostas eletrocardiograficas, tais como amplitude da onda R, duracio
do intervalo QT ou QRS e elevacao do segmento ST, t€m sido relacionadas com individuos
portadores de DAC, a depressdo do segmento ST € a que mais tem recebido ateng@o pelos
especialistas no diagndstico de DAC. No entanto, existe grande divergéncia na forma de
medir a depressdo do segmento ST, assim como no nimero e tipo de eletrodos utilizados, o
tipo de exercicio empregado, a metodologia de avaliagdo e o tratamento dos resultados

[Froelicher € Umann, 1995].
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Depressio isquémica do segmento ST no ECG de esforgo € um sinal funcional de um
balanco desfavoravel entre o suprimento e a demanda de oxigénio para o miocirdio. Por
exemplo, a depressdo isquémica do segmento ST induzida pelo exercicio pode ocorrer em
pacientes com hipertrofia ventricular esquerda, cardiomiopatia, doenga valvular do coragédo e

em casos de angiografia coronariana normal.

No teste de esfor¢o, o paciente € submetido a uma série de estdgios progressivamente
mais intensos até que o teste seja interrompido pela ocorréncia de angina pectoris, dispnéia,
fadiga, depressdao no segmento ST ou quando o paciente atinge 100% da freqii€éncia cardiaca
maéxima prevista. O teste também € interrompido se ocorrer arritmias ventriculares ou supra-
ventriculares complexas, queda da pressdo sangiiinea sistélica ou da preséﬁo de pulso
(diferenca entre a pressdo sistdlica e a diastdlica), vertigens ou cdibras nas pernas

[Aronow, 1989].

Geralmente o ECG ¢é registrado apds o exercicio. Talvez o registro do ECG durante o
teste possa indicar uma incidéncia maior de potenciais tardios ventriculares (PVT) induzidos
pelo exercicio mas que, com o uso das técnicas atuais de promediagdo, torna-se impraticavel
devido aos excessivos niveis de ruidc_). Desta forma, existe a necessidade de aprimorar os
testes e a utilizagdo do ECG de alta resolugao (ECGAR) para a detec¢do de potenciais tardios,

inclusive a cada batimento cardiaco [Vester e Strauer, 1994].
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Acredita-se que PVT representam dreas do miocdrdio de condugdo lenta onde podem
surgir arritmias reentrantes. Os PVT sd3o um indicador bem estabelecido para a identificagdo
de pacientes pés-infartados com risco de desenvolvimento de taquicardia ventricular e morte
sibita [Brachmann et al.,, 1993]. Estas arritmias podem ser induzidas por isquemia
miocérdica, durante o exercicio fisico, € podem dar origem aos PVT. O aparecimento de
potenciais tardios durante a isquemia induzida pelo exercicio, embora mostrado por alguns

autores, nio foi confirmada por outros [Chamiec, Kulakowski e Cermuzynski, 1995].

As variagdes da isquemia induzida s@o dindmicas por natureza € podem ndo ser
detectadas usando técnicas de promediagdo, as quais requerem que o sinal permaneca estavel
durante o periodo de registro. Esta limitagdo pode ser superada pela andlise batimento a
batimento do ECG de alta resolugdo. Contudo essa técnica requer baixos niveis de ruidos

para uma andlise apropriada [Chamiec, Kulakowski e Cermuzynski, 1995].

A interpretacgdo visual do ECG de esforco ndo possui necessariamente um alto grau de
confiabilidade, havendo grande variabilidade entre interpretadores. A falta de um critério
bem definido para a interpretagio e a qualidade dos registros podem ser as causas para essa
discordancia. A utilizacdo de um sistema computadorizado para a interpretagdo do ECG de
esforgo minimiza o problema de variabilidade entre observadores. O desvio da linha de base,
artefatos de movimento, correta identificagdo da linha de base, a morfologia do QRS
mudando durante o exercicio e a exata identificagdo do ponto J t€ém sido probleméticos para

sistemas computadorizados que trabalham com o ECG de esfor¢o [Caralis ef al., 1990].
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2.5.1 - O TESTE DE ESFORCO OU TESTE ERGOMETRICO

A expressio "teste de esforgo" tem sido utilizada para descrever o uso sistemético do

exercicio para as seguintes finalidades:

- como ferramenta para o diagndstico de doencgas coronarianas;
- para avaliagdo da capacidade aerébica funcional;
- para detecgdo ou avaliagdo de arritmias;

- para avaliacdo de esquemas terap€uticos clinicos ou ciriirgicos.

O teste de esforco pode ser incluido numa avaliagdo global para doenga cérdio-
circulatéria (DCC) devido a uma séﬁe de razbes. Pode ser utilizado para' estabelecer, com
base nas observagdes eletrocardiogréficas, um diagndstico de cardiopatia evidente e também
para evidenciar uma possivel coronariopatia "silenciosa" (assintomdtica) em pessoas
aparentemente sadias. E utilizada também para reproduzir e avaliar os sintomas toricicos

relacionados ao exercicio e identificar uma resposta anormal da pressao arterial.

Outras indicagGes para o emprego do teste de esfor¢o sdo: a triagem de candidatos
para programas de reabilitacdo preventiva e cardiaca através de pfogramas de exercicio
cuidadosamente elaborados, a definicdo da capacidade aerébica funcional e. avaliacdo do seu
grau de desvio em relagdo aos padrbes normais, € monitoragdo das respostas as varias
intervencdes terapéuticas (medicamentos, cirurgias, dietas, etc...) destinadas a aprimorar o
funcionamento cardiovascular [Duarte, 1978]. A Tabela 2.3 apresenta algumas indica¢des
para a realizagio do teste de esfor¢o feitas pelo American College of Cardiology [Froelicher e

Umann, 1995]:
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O teste de Consenso geral de que o O teste de esforgo é Consenso geral sobre o

esforgo é teste de esforco é justificado | frequentemente utilizado mas baixo ou nenhum valor,

utilizado existe divergéncias de opinido | com contra-indicagbes uso

sobre a justificativa inapropriado.
Em pacientes | Para diagnéstico de Para o diagnéstico de mulheres Para avaliar pacientes com
com sinais € pacientes masculinos com | com dor no peito; contracdes ventriculares
sintomas de sinais tipicos de DAC; Para avaliar a capacidade prematuras simples;
DACoucom |Para avaliar a capacidade funcional e resposta a terapia com | Para avaliar pacientes em
DAC conhecida | funcional; medicamentos em DAC ou reabilitacdo;
Para prognose; faléncia congestiva do coragdo; | Para diagnosticar DAC em

Para avaliar pacientes com
sintomas consistentes com
arritmias recorrentes
induzidas pelo exercicio.

Para avaliar angina varidvel;
Para acompanhamento de
pacientes com DAC (1 ou mais
anos)

pacientes com a Sindrome
de Wolf-Parkinson-White
ou com bloqueio AV.

Em exames de

Nenhum.

Para avaliar homens

Para avaliar homens e

pessoas assintomaticos com mais de 40 mulheres assintomaticas:
aparentemente ‘| anos: - semn fatores de risco;
saudaveis -com ocupagdes especiais; - com desconforto no peito
-com dois ou mais fatores de que ndo se acha ser de
risco (colesterol>240, origem cardiaca.
hipertensdo, fumante, diabetes,
histérico familiar de DAC);
~que seja sedentdrio e planeja
entrar eu um programa vigoroso
de exercicio. _
Logo apéds Para avaliar prognose e Para avaliar aqueles pacientes Para avaliar isquemia
infarto do capacidade funcional em com problemas médicos que aguda;
miocérdio infartos do miocirdio sem | afetem suas respostas; Para avaliar pacientes que
complicagdes. Para avaliar aqueles pacientes sdo instaveis ou possuam
com complicagdes do infarto do | doengas complicativas.
, miocardio.
Apds Para avaliar pacientes de Para acompanhar pacientes
procedimentos | cirurgia de ponte da artéria | assintomaticos que recém
especificos corondria e de angioplastia | passaram por cirurgia de ponte da
coronariana percutinea artéria corondria ou de
transluminal. angioplastia coronariana
percutinea transluminal.
Em pacientes | Ndo utilizado. Para avaliar capacidade Para avaliar estenose adrtica
com doenga funcional. sintomdtica critica ou
valvular do hipertrofia septal
coragao assimétrica.
No Nio utilizado. Para avaliar pressdo sangiiinea Para avaliar pacientes com
gerenciamento em pacientes sendo tratados para | hipertensao severa,

de pacientes
com
hipertens@o ou
marcapasso
cardiaco

a hipertensio que desejam
exercitar-se.

pacientes com alta pressdo
sangiiinea que nao planejam
fazer exercicios;

Para avaliar a fung¢io do
mnarcapasso.

Tabela 2.3 - Indicacoes para o teste de esforco.
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A Tabela 2.4 apresenta algumas contra-indicagbes para a realizacdo do teste de

esforco.

Contra-indicagoes absolutas

Contra-indicagoes relativas

Condigcoes que requerem
consideragdes especiais e/ou

precaugoes

Insuficiéncia cardiaca manifesta

Cardiomegalia acentuada

Distirbios de conducao

Sintomas e sinais de
insuficiéncia coronariana aguda

e de infarto agudo

Taquicardias supra-
ventriculares de alta

freqiiéncia ou incontrolaveis

Angina de peito ou outras
manifestagdes insuficiéncia

coronariana

Sinais de miocardite

Extra-sistoles ventriculares

freqiientes ou repetitivas

Ansiedade ou outros distirbios

psiconeurdticos

Estenose adrtica grave

'Aneurisma ventricular

Marcapasso de freqii€ncia fixa

Angina progressiva

Estenose adrtica moderada

Cardiopatia congénita cianética

Aneurisma dissecante da aorta

Sindrome obstrutiva grave do

ventriculo esquerdo

Hipertensao arterial severa

Extra-sistolia ventricular

multifocal

Hipertensao arterial sistémica

ou pulmonar grave ndo tratada

"Shunts" direito-esquerdo

intermitentes ou definitivos

Tromboflebite

Doenga infecciosa aguda

Condi¢des metabdlicas
instaveis (diabetes,

tireotoxicose, mixedema)

Obesidade acentuada

Anemia severa

Insuficiéncia renal, hepética, etc.

Tabela 2.4 - Contra-indicacoes para o teste de esforco.

Certos sintomas indicam sobrecarga cardiovascular extrema, o que pode indicar uma

situagdo de perigo para o paciente. A interrup¢do do teste de esforco deve ser feita quando

aparecerem os seguintes sinais e/ou sintomas:
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- Presenca repetida de contragc’)eé ventriculares prematuras;

- Dor toracica crescente sugestiva de angina, independenfe da presenca ou auséncia
de anormalidades no ECG compativeis com isquemia;

- Alteracdes no ECG que incluem a presenca de depressao no segmento ST maior
ou igual a 0,1 mV quando comparado ao ECG no repouso, evidéncia de distiirbios
de condugdo atrioventricular, taquiarritmias paroxisticas ventriculares ou
supraventriculares, regulares ou irregulares;

- Aumento extremamente rapido da freqiiéncia cardiaca, pois pode refletir uma
resposta cardiovascular intensamente comprometida;

- Auséncia de aumento na freqiiéncia cardiaca ou na pressao arterial com o aumento
do exercicio ou a queda progressiva da pressdo sistélica com o aumento da carga
de trabalho;

- Sinais de insuficiéncia circulatéria periférica como cianose, pele pélida fria e
imida;

- Sinais de insuficiéncia cérebro-vascular como confusao mental, cefaléia e visdao
embotada;

- Dispnéia intensa;

- Fadiga excessiva;

- Fraqueza, vertigem e nduseas;

Os testes de esforco convencionais podem ser divididos em duas categorias: testes

submaximos € testes maximos.

Os testes submaximos sdo utilizados freqiientemente com finalidades diagnoésticas,

onde o individuo nio atinge a sua capacidade aerébica funcional. Neste teste o exercicio é



31

interrompido quando se atinge a duragdo total do exercicio ou em uma etapa arbitrdria,
quando o individuo atinge uma freqiiéncia cardiaca (FC) pré-determinada, baseada na idade.
A freqiiéncia cardiaca em que o teste submaximo € interrompido pode ser dada por tabelas ou
quando o individuo atinge 85% da freqiiéncia cardiaca méxima, podendo ser calculada pela

seguinte férmula [Odemuyiwa e Hall, 1989]:

FCrax = 220 - idade em anos (batimentos/minuto)

J4 os testes maximos utilizam esforcos de intensidades progressivamente crescentes
até que seja atingida a FC méxima preconizada ou até que nfo ocorra aumento do consumo

de 02.

Durante muitos anos, o teste de esforgo empregou a escada de Master de um ou dois
degraus, que possui a vantagem de ndo precisar de equipamento especial e ser econdmico. No
entanto, o teste de Master n@o € considerado um método satisfatério para uso diagndstico.
Hoje em dia, a bicicleta ergométrica € a esteira motorizada sdo os aparelhos mais utilizados
nos testes de esforco, onde o teste € executado continuamente, com cargas crescentes, até que
as condigdes de interrupg@o sejam atingidas. A bicicleta ergométrica € de custo acessivel,
pequena, e os registros de ECG sofrem menos de artefatos de movimento. Ja na esteira, as

cargas de trabalho podem ser reguladas mais facilmente.

Existem muitos protocolos diferentes para o teste de esfor¢o sendo os mais conhecidos
o de Balke [Balke, 1972] e o de Bruce [Bruce ¢ Hornsten, 1969], muito populares com o uso

da esteira (vide Tabela 2.5).
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BRUCE

Estagios de 3 minutos

BALKE

Estagios de 1 minuto

milhas por hora % inclinagao METs (*) % graduagao a 3,3 milhas por hora
1,7 0 25
26
1,7 5 24
1,7 10 4 23
22
2,5 12 6-7 21
34 14 8-9
4,2 16 15-16 .
50 18 21 ‘3‘
55 20 2
6,0 22 :

Tabela 2.5 - Protocolos para o teste de esforco.

* - MET=Metabdlico Equivalente (= 1,2 cal/min)

As bicicletas ergométricas constituem-se também em um bom equipamento para o

teste de esforco. Sdo portateis, seguras e a produgio de poténcia independe do peso corporal

da pessoa, podendo ser calculada e regulada facilmente. Existem dois tipos: ergémetros

freados eletronicamente e ergdmetros tipo atrito, cuja carga € representada por massa. Nos

ergdmetros freados eletronicamente a produg@o de poténcia se mantém fixa dentro de uma

certa amplitude para uma velocidade especificada, enquanto que nos ergdmetros carregados

mecanicamente, a producdo de poténcia relaciona-se diretamente com a resisténcia do atrito e

a velocidade de pedalagem. Os ritmos de produg@o de poténcia em bicicletas ergométricas

sdo geralmente dados em kg-m/min ou watts (1 W = 6,12 kg:-m/min). Os protocolos dos testes

com bicicleta ergométrica apresentam estdgios de 2 a 4 minutos, com resisténcia inicial entre

0 e 30 W, com aumento progressivo de 15 a 30 W por estagio.
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3 UFSC
PROCESSAMENTO DIGITAL DE SINAIS

CAPITULO 3

Neste fim de século, observa-se o rapido avango da tecnologia digital como ferramenta
para realizar as mais diversas tarefas nos mais diversos campos do conhecimento humano.
Para muitas aplicagées. a informacdo € mais facilmente registrada, transmitida, analisada e
armazenada na forma digital. Como conseqii€ncia, o processamento digital de sinal tornou-se
campo de grande interesse cientifico e comercial, estando presente tanto em aplicagdes muito

especificas assim como em equipamentos de uso cotidiano.

No entanto, a maioria dos sinais encontrados na natureza representam variagdes fisicas
de uma quantidade e s3o analdgicos, significando que variam continuamente no tempo.
Sendo assirﬂ, a maioria dos sinais digitais sd@o derivados de sinais analégicos que foram
amostrados a intervalos regulares e depois convertidos & forma digital. Desta forma, o
processamento digital de sinal estd centrado na representagdo digital de sinais € o uso de
procedimentos digitais para a andlise, modificagdo ou extracdo de informag¢Oes desses sinais.
Apesar de novos algoritmos de processamento digital de sinal serem continuamente criados
ou aprimorados, todos utilizam operagdes basicas de processamento digital de sinal, isto €

convolugdo, correlagdo, filtragem, transformadas e modulac2o.

Como a maioria dos sinais de interesse apresentam-se na forma analégica e deseja-se
trabalhar com sinais discretos (isto €, sinais que s@o definidos apenas em instantes discretos),

faz-se necessdrio a utilizagdo de sistemas de conversao de analégico para digital (A/D) que
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amostram e quantificam o sinal analégico em tempos discretos.

A amostragem € a aquisicio de um sinal continuo, como um sinal analdgico, a
intervalos de tempo discretos. Apés a amostragem, o sinal ¢ representado em intervalos
discretos com o valor do sinal analdgico nos tempos de amostragem correspondentes. O
processo de amostragem de um sinal continuo resulta em certas limitagOes requeridas pela
tedria da amostragem. Primeiramente, o sinal a ser amostrado deve ter componentes de
freqiiéncia limitada a uma freqii€ncia maxima fn.... Em segundo lugar, a freqiiéncia de

amostragem, f;, deve ser no minimo o dobro da freqiiéncia maxima, fa, do sinal, ou seja,

fi22 fr GO

De acordo com o teorema da amostragem, a freqiiéncia de amostragem minima € igual
a 2 fmar € € conhecida por razio de Nyquist. Freqiiéncias de amostragem maiores ou iguais a
freqiiéncia de Nyquist vdo permitir a posterior reconstru¢io do sinal continuo a partir do sinal

discreto e evitar os problemas de aliasing (sobreposi¢io do espectro de freqii€ncias).

3.1 - FILTROS DIGITAIS

Um filtro digital € um algoritmo matematico implementado em hardware ou software
que vai operar fungdes de filtragem sobre um sinal digital. A fung@o do filtro digital € igual a
de sua contraparte analGgica: essencialmente mudar seletivamente formas de onda e as

caracteristicas de amplitude-freqii€ncia e/ou fase-freqiiéncia de um sinal. Sdo objetivos da
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filtragem a melhoria na qualidade do sinal com a remog@o ou reducdo de ruido, extrair
informag@o de sinais ou separar dois ou mais sinais previamente combinados de forma a

utilizar mais eficientemente um canal de comunicagio [Ifeachor e Jervis, 1995].
Existem varias vantagens dos filtros digitais sobre os filtros analégicos:

e Pode-se conseguir caracteristicas que ndo sao possiveis com os filtros analégicos, como
uma resposta de fase realmente linear ou trabalhar com sinais de muito baixas freqiiéncias,
como € o caso de sinais biomédicos;

e Os filtros digitais sdo imunes a variacdes ambientais como umidade e temperatura;

e A resposta de freqii€ncia do filtro digital pode ser facilmente alterada;

e Virios sinais podem ser filtrados utilizando um mesmo filtro digital sem a necessidade de
construir novo hardware;

e Tanto o sinal de entrada como o sinal filtrado podem ser armazenados para uso posterior;

e O desempenho de um filtro digital ndo varia de unidade a unidade como o desempenho de

filtros analdgicos que se alteram com a substitui¢io de um componente por outro.
Os filtros digitais também possuem certas desvantagens:

e Existe uma limita¢io de velocidade determinada pela velocidade do processador e pela
quantidade de operacOes matemdticas a ser realizada pelo algoritmo de filtragem. Em
operagdes de tempo real, os filtros digitais t€ém sua performance limitada pelo processo de
conversdo analégico/digital/analégico;

e Os filtros digitais estdo sujeitos a erros de arredondamento devido ao tamanho finito da‘

palavra na operagdo de conversdo de anal6gico para digital;
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De modo geral, os filtros digitais sdo divididos em dois tipos: filtros de resposta
infinita ao impulso (IR - Infinite Impulse Response) e filtros de resposta finita ao impulso
(FIR - Finite Impulse Response). Sendo x(n) a seqiiéncia de entrada do filtro e y(n) a

seqiiéncia de saida, os filtros s3o dados pelas seguintes equagdes:

IIR: y(n)= ih(k)x(n -k) 3.2)
k=0

FIR: y(n) = ﬁh(k)x(n -k) 3.3
k=0

Teoricamente o tamanho da resposta ao impulso, A(k) (k = 0, 1,...) do filtro IR &
infinita, o que torna impraticével o célculo de sua saida. No entanto, a equag@o do filtro IIR

pode ser expressa em uma forma recursiva:
oo N M
y(n) =Y hik)x(n—k) =Y a,x(n~k)— Y b, y(n—k) (3.4)
k=0 k=0 k=1

onde a; e by s30 os coeficientes do filtro. Pelas equagdes 3.3 e 3.4 nota-se que, enquanto os
filtros FIR tém a saida y(n) dependendo apenas da entrada presente e de entradas passadas, a
saida y(n) dos filtros IIR vai depender também das saidas passadas. A escolha do tipo de

filtro a ser utilizado vai depender das caracteristicas desejadas:
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- Os filtros FIR possuem uma resposta de fase linear, isto €, o filtro ndo introduz
nenhuma distor¢do de fase no sinal;

- Os filtros FIR sdo ndo recursivos € por isso sempre estdveis, 0 que ndo se pode
garantir para os filtros IIR;

- Os filtros FIR necessitam mais coeficientes do que um filtro IIR para uma mesma
especificagao de resposta;

- Filtros analdgicos podem ser implementados por um filtro digital IIR equivalente
com as mesmas especificacdes, o que nao € possivel com filtros FIR. Contudo,

com filtros FIR pode-se conseguir filtros com resposta de freqiiéncia arbitraria.

3.1.1 - UM FILTRO IIR

Para ilustrar o projeto de um filtro digital, esta se¢do apresenta os procedimentos para
a determinag@o dos coeficientes de um filtro IIR de 4 ordem utilizando a aproximagdo de

Butterworth. Este foi o filtro implementado no programa desenvolvido para a andlise do ECG

em alta resolugdo.

Um filtro analégico pode ser descrito pela sua fun¢ao de transferéncia no plano s dada

por:

_D(s) _d,s"+d,_s"" +---+d,
s ¢, s +c,,8  +---+c¢
C(s) c,s"+c, s ++c,

H(s) 35)
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A resposta de freqiiéncia de H(s) é determinada pela localizacdo das raizes de C(s) e

D(s) no plano s.

O projeto do filtro digital é baseado no método da Transformagcdo Bilinear
[Oppenheim e Schafer, 1973). Este método faz o mapeamento do plano s (analégico) no
plano z (digital) e com isso consegue-se transformar filtros analégicos em filtros digitais

equivalentes pela substitui¢ao:

H(z)=H(s) 3.6)

s=(z-D1/(z+1)

Para examinar o efeito deste mapeamento, considerando-se os pontos s=j{2. no plano s
e z=e’™ no plano z, onde ® é a freqiiéncia digital normalizada (freqiiéncia de
corte/freqiiéncia de amostragem) em radianos. €2, € a freqiiéncia de corte analdgica

correspondente a freqii€ncia de corte do filtro digital .. Substituindo-se s ez em

s=(z-1)/(z+1) obtém-se:

Q. = tan( “; ]: tan(z - f, -T,) (3.7)

onde f. € a freqii€ncia de corte e T; € o periodo de amostragem.

Para um filtro de ordem #n, a amplitude da resposta de freqiiéncia € dada por:



N 1
|H(]w)| C(+o)"

Butterworth modificou a equag@o 3.8 para:

H(jo)|" =

1+

Para um filtro de 42 ordem, n=4e:

1
1+w

H(jo)|" =

8

A funcdo de transferéncia do filtro € dada por:

1
+5

8

H(s)~H(——s)=1

3.8)

3.9)

3.10)

(3.11)

Os pélos da equacao 3.11 sdo as raizes de (1+s%)=0, ou seja:

s =

jn /8 j3n/8 jSm/8 iTrl8 9 /8 jllx/8 j1372/8 j15m /8
e’™'% @l TS @ITIE @l TR QITRIS @IS QRIS @R
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Para que o filtro seja realizdvel somente serdo considerados os pélos no lado esquerdo

do plano s. Assim, a fungdo de transferéncia do filtro sera:
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1
(s+e}Sﬂ/s)(s+ej7ﬂ/8)(s+e]97t/8)(s+e]117l.'/8)

H(s)= 3.12)

Aplicando-se a férmula de Euler e fazendo algumas operagdes algébricas, a fungdo de
transferéncia de um filtro passa baixas normalizado para um freqii€ncia de corte de 1 rad/seg €

dada por:

1

3.13
1+2,613s5+3,414s> +2,613s> + 5* (3.13)

H(s)=

. . ~ A s 1
Para um filtro passa altas basta realizar a transformagao de freqiiéncia s <~ —:
s

4
N

14+2,613s+3,414s> +2,613s> +5*

H(s) = (3.14)

Pode-se generalizar as fungGes de transferéncia para os filtros das equagdes 3.13 e
3.14 através da substituicdo do operador Laplaciano s por s/c, onde ¢ € a freqii€ncia de corte

em radianos dada pela equagdo 3.7. Assim, as fun¢des de transferéncia ficam:

A

3.15
A+Bs+Cs* +Ds® +s* ( )

Passa baixas: H(s) =
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4
A

A+Bs+Cs*+Ds® +s*

Passa altas: H(s) = 3.16)

onde:

c=tan(z - f,-T.)
A=c*

B =2,613¢’

C =3,414¢°

D =2,613c

A fungd@o de transferéncia analdgica H(s) deve ser convertida para seu equivalente
digital H(z) utilizando-se o método da transformacg@o bilinear, substituindo-se s por (z-

I)/(z+1) e fatorando o numerador e o denominador, tem-se que:

4 3 2
Passa baixas: H(z) = o0 = 4.2 132 02" +dztl 3.17)
X (2) Ps2 + P37+ P2 + Pzt pg
4_ 4.3 2 _
Passa altas: H(z) = Y2 _ 2 —4z +6z —dz+l (3.18)

X(2) pazt+p,dd+p,2t+ piz+p,

onde:
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po=A-B+C-D+1
p1=4A-2B+2D-4
p2=6A-2C+6

p;3=4A +2B-2D -4

pi=A+B+C+D+1

Utilizando-se o teorema do deslocamento da transformada Z:

Y(2)-p; -2 = p,- y(n+i) (3.19)

X (@) -z' =x(n+i) (3.20)

Para que o filtro seja realizavel faz-se necessario o atraso de n amostras, neste caso

n=4. Assim o filtro passa baixas € dado pela seguinte equag@o:

1(A- (x(n) +4x(n—-1)+6x(n—-2)+4x(n-3)+x(n— 4))—
y(n) =— . (3.21)
P\ (ps-y(n—-D+p, - y(n—2)+ p, - y(n=3)+ p, - y(n—4))
Para o filtro passa altas:
)= _1__ (x(n) —4x(n-1D)+6x(n—2)~4x(n—3)+ x(n—- 4))— (3.22)
Pe\(ps - y(n=D+p, - y(n=2)+ p, - y(n—3)+ p, - y(n—4))
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3.2 - FILTROS ADAPTATIVOS

Quando sinal e ruido ocupam bandas de freqiiéncias distintas, filtros convencionais
(cujos coeficientes sdo fixos) sdo suficientes para separar o sinal desejado do ruido. No
entanto, existem situagdes em que hé superposicao das bandas de freqii€ncias entre o sinal de
interesse e o ruido ou a banda de freqiiéncia do ruido é desconhecida ou varia com o tempo.
Nesse caso, o uso de um filtro convencional iria levar a distor¢des inaceitdveis no sinal

desejado.

Um filtro adaptativo possui coeficientes que variam, ajustando sua resposta em
freqiiéncia ou modificando-a automaticamente para melhorar a performance do filtro de
acordo com certos critérios e permitindo adaptagdes as mudangas das caracteristicas do sinal

de entrada.

Devido a esta flexibilidade, os filtros adaptativos encontraram grande aplicacdo em -
diversas dreas, como por exemplo: cancelamento de eco em telefonia, processamento de
sinais de radar, sistemas de navegacdo, equalizagcio em canais de comunicagdes e
processamento de sinais biomédicos. A idéia bdsica da filtragem adaptativa foi descrita em

um trabalho classico apresentado por Widrow et al. (1975).

3.2.1 - ESTRUTURAS E METODOLOGIAS

Um filtro adaptativo consiste de duas partes: um filtro digital com coeficientes

ajustdveis e um algoritmo adaptativo que ajusta os coeficientes do filtro. A Figura 3.1 mostra



a estrutura basica de um filtro adaptativo.

u.=s,+n, (sinal + ruido)

/

Filtro Yy (saida)
Digital -

(

Algoritmo
Adaptativo

X, (referéncia)

Figura 3.1 - Estrutura basica do filtro adaptativo.

Uma das aplicagGes mais usuais para o filtro adaptativo mostrado na Figura 3.1 é para
utilizar o método de cancelamento adaptativo de ruido (ANC - Adaptive Noise Canceling).
Neste caso, existem dois sinais entrando no filtro: w, que € o sinal desejado s, contaminado
com ruido n;, € x; que € um-sinal de alguma forma correlacionado com o ruido ng. xx é
processado pelo filtro digital obtendo-se na saida uma estimativa y, do ruido »n;. Uma

estimativa e, do sinal desejado s; € entdo obtida:

U =sp+n; (3.23 )

€k = Uk - Yk = Sk + Nk - Yk 3.24)

O principal objetivo do cancelamento de ruido é produzir uma estimativa 6tima do
ruido que estd contaminando o sinal de entrada ;. Para isso, o sinal e, serve tanto como um
sinal de erro que serd utilizado pelo algoritmo adaptativo para ajustar os coeficientes do filtro,

como uma estimativa do sinal desejado. Elevando ao quadrado a equagédo 3.24:
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el = i+ (- yi)” 42 e (mic- ) (3.25)
Tomando as expectincias de ambos os lados da equagio 3.25:
Efex” 1= E[si’ 1+ E[ (g - yi)” 142 Elsc ( ng - yio)] (3.26)

Desde que o sinal desejado sx ndo seja correlacionado com n; ou y, entdo o iultimo

- termo da equacgdo 3.26 € zero e entdo tem-se que:
Elei’ 1= Els¢’ I+ E[ (u- 3 ] (327)

onde E [ekz ] representa a poténcia total do sinal, E[skz ] representa a estimativa da poténcia do
sinal original e E[ (ny - yk)2 ] representa a poténcia do ruido presente em s;. Os coeficientes do
filtro s@o ajustados de forma 6tima de maneira que a poténcia do ruido remanescente no sinal

‘seja minimizado. Como sy ndo € correlacionado com r, tem-se que:
min E[e;’ = E[si’ ] + min E[ (nx - )’ ] (3.28)

O:s filtros adaptativos podem ser utilizados para outros propdsitos tais como predi¢ao
linear, controle adaptativo e amplificacdo adaptativa de sinal. A Figura 3.2 mostra diferentes

configurag¢des do filtro adaptativo [Ifeachor e Jervis,1995].
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e, (aproximagédo do

u, (sinal+ruido) inal
Fonte do Sinal - g
/
/
/
/
/
/ /
,/ x, (ruido)
- Filtro
Fonte do Ruido - Adaptativo ¥y
(aproximagao
/ do ruido)
(a)
Uy
M Xk Filtro
Entrada do Sistema Sistema Saida do Sistema Adaptativo
Desconhecido Atraso /
/< (b)
Filtro
Adaptativo
/ e, (sinal de erro)

(c)

Interferéncia

Periédica Entrada Principal

Sinal de > \_,\ u, + > Saida

Banda Larga

Referéncia

\ /

Adaptativo

Atraso @ _ /

Z-H

Figura 3.2 - Configuracdes para o filtro adaptativo. (a) Adaptive Noise Canceling;
(b) Adaptive Line Enhancer; (c) modelamento de sistema; (d) cancelamento

de interferéncia periddica sem uma fonte de referéncia externa.
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A principal desvantagem do método ANC € a necessidade de um sinal de entrada e um
de referéncia. Na pratica, nem sempre é possivel conseguir um bom sinal de referéncia. Uma
alternativa é utilizar o método ALE (Adaptive Line Enhancer). O método ALE nada mais é
do que um ANC modificado, em que o sinal de referéflcia € tomado como sendo uma réplica
atrasada do sinal de entrada, e cuja estrutura pode ser visualizada na Figura 3.2 (b)

[Akay, 1994].

3.2.2 - O ALGORITMO ADAPTATIVO LMS

Os algoritmos adaptativos sdo utilizados para ajustar os coeficientes do filtro digital,
sendo os mais conhecidos o algoritmo de minima média quadratica (LMS - Least Mean
Square), o de minimos quadraticos recursivo (RLS - Recursive Least Squares) e os algoritmos

para filtros de Kalman.

Por ser eficiente em termos computacionais, ser o mais simples e, além disso, néo
sofrer de problemas de instabilidade numérica inerentes aos outros dois, o LMS foi o

algoritmo utilizado neste trabalho.

Seja a estrutura apresentada na Figura 3.1 e assumindo qué a estrutura do filtro seja do
tipo FIR com N coeficientes (ou pesos), o sinal de erro, e, entre o sinal de entrada e a saida
do filtro € dado por:

N-l
€ TU,— Yy T Uy —Zw(i)xk-i =Uy _WkTXk (3:29)

i=0
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onde X; e W, sdo o vetor do sinal de referéncia e o vetor de coeficientes no tempo k,

respectivamente, e sdo dados por:

%, w(0)

1
X, = .xk_, W= :W( )
Xy (noty w(N-1)

O algoritmo LMS baseia-se na técnica do gradiente descendente onde o vetor de

coeficientes € atualizado, amostra a amostra, de acordo com a equagéo:
Wea=W, +2ue X, 3.30)

u controla a estabilidade e a velocidade de convergéncia. Os coeficientes obtidos pelo
algoritmo LMS sao estimativas que melhoram gradualmente com o tempo 4 medida que os
coeficientes sdo ajustados e o filtro aprende sobre as caracteristicas dos sinais. A condi¢édo de

convergéncia €:
0<pu> 1/ Ama (3.31)

onde Amax € 0 autovalor maximo da matriz de covariéncia do vetor de entrada. Na pratica, W;

nunca chega num 6timo teérico, mas oscila em torno dele.

3.2.3 - UMA APLICACAO DO CANCELAMENTO ADAPTATIVO DE RUIDO

Uma aplicagdo pritica para o uso do método de cancelamento adaptativo de ruido
envolve o cancelamento da interferéncia do eletrocardiograma da méie quando se necessita
registrar o ECG do feto [Ferrera e Widrow, 1982]. A Figura 3.3 mostra a disposi¢io para os

eletrodos utilizada.
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Vetor

cardiaco Eletrodos

materno / no peito
Eletrodo de
referéncia

Vetor

cardfaco

fetal

Eletrodos’
- abdominais

Figura 3.3 - Vetores elétricos cardiacos da mae e do feto (esquerda) e posicionamento

dos eletrodos (direita).

O filtro adaptativo vem sendo utilizado para retirar o ruido do sinal de entrada e
amplificar o ECG fetal. O sinal de entrada do filtro € tomado nos terminais abdominais e estdo
contaminados de rﬁido devido a atividades musculares e ao movimento do feto. Além disso,
os batimentos do feto sdo mascarados pelo ECG da mae, de maior amplitude. O ECG da mae
€ registrado a partir dos eletrodos localizados no térax da mae, sendo utilizado como sinal de
referéncia para o filtro. O cancelamento adaptativo de ruido vai produzir na saida o ECG fetal
através da atenuagdo do ECG materno presente no sinal de entrada. A Figura 3.4 mostra o

sinal de entrada, a referéncia e a saida do filtro adaptativo [Akay, 1994].
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(a)

(b)

©

Figura 3.4 - (a) Sinal de referéncia tomado nos eletrodos sobre o térax materno, (b) sinal

de entrada registrados nos eletrodos sobre o abdomem e (c) sinal de saida.

3.2.4 - CANCELAMENTO ADAPTATIVO DO RUIDO DE 60 HZ

A utilizag@o de filtros notch para eliminar o ruido de 60 Hz da rede de alimentacio vai
também remover a componente de 60 Hz do sinal e atenuar freqii€ncias dentro da sua banda
passante. Além disso, o filtro notch ndo vai ser tdo eficaz se as caracteristicas, tanto em

amplitude como em freqii€ncia, do ruido mudarem. Sendo assim, a utilizagdo de um filtro
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adaptativo constitui um método simples para remover esse tipo de interferéncia, modelando o

sinal de referéncia como sendo uma onda senoidal de 60 Hz.

Tag (1995) propds um algoritmo simples de filtragem adaptativa do ruido de 60 Hz no
sinal de ECG. O filtro vai produzir uma estimativa do ruido presente na. entrada. O ECG
filtrado vai ser igual a entrada subtraida da saida do filtro. Considere a Figura 3.5 onde x é o
sinal de ECG com ruido de 60 Hz, y € o sinal de saida do filtro e e € a estimativa do ruido de

60 Hz.

A Sinal de entrada (ECG + ruido)

x(nT) .

X(nT+T)

e(nT)
e(nT-T) Ruido estimado

Saida do filtro

Figura 3.5 - Modelo da onda senoidal para o cancelamento adaptativo do ruido de

60 Hz.

Inicialmente, assume-se que o ruido € uma sendide de amplitude A e freqii€ncia :

e(nT) = A sen(onT) (3.32)
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onde T é o periodo de amostragem. Na expressdo anterior, substituindo-se nT por (nT-T)

encontra-se a expressdo para o sinal um intervalo de amostragem no passado:

e(nT-T) = A sen(onT-wT) (3.33)

Similarmente, substituindo-se »nT por (nT+T) encontra-se a expressao para o sinal um

intervalo de amostragem no futuro:

e(nT+T) = A sen(onT+oT) 3.39)

Da trigonometria, tem-se que:

sen(o + B) = 2 senat cosp - sen(a - B) (3.35)

Fazendo:

i
2

o=onT e B (3.36)
Utilizando 3.35 e 3.36 em 3.34:

e(nT+T) =2 A sen(onT) cos(®T) - A sen(wnT - ©T) 3.3)

O termo cos(®T) € uma constante determinada pela freqiiéncia a ser eliminada e pela

freqiiéncia de amostragem (f=1/T),

1
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N = cos(wT) = cos(2rf/f;) (3.38)

Assim, substituindo-se 3.32, 3.33 e 3.38 em 3.37 tem-se que:

e(nT+T) =2 N e(nT) - e(nT-T) 3.39)

A saida do filtro € a diferenca entre o sinal de entrada e o sinal estimado:

y(nT+T) = x(nT+T) - e(nT+T) (3.40)

Neste filtro o sinal de ECG ¢€ tratado como sendo um transiente do sinal de entrada,
enquanto o filtro tenta, iterativamente, mudar seus pesos de forma que a amplitude do sinal de
referéncia aproxime-se da amplitude do ruido de 60 Hz. Essencialmente o filtro "aprende"
sobre o ruido contido no sinal de entrada. Para ajustar iterativamente os coeficientes do filtro
para que se adaptem as mudangas do ruido, necessita-se de um feedback para ajustar a
amplitude da sendide estimada para cada periodo de amostragem. Sendo assim, € definida a

seguinte fungdo:

S(T+T) = [x(nT+T) - e(nT+T)] - [x(nT) - e(nT)] 3.41)

Para melhor compreensdo desta fungdo considere a Figura 3.6.
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Ampiitude 4

x(nT)

x(nT+T)

Ruido com nivel dc

Vde

—— e - ——— — - - a—— — d— — ——

e(nT)

Ruido estimado

Figura 3.6 - A forma de onda do ruido inclui um offset dc que esta incluido no modelo do

sinal estimado.

No modelo de ruido, e(nT) foi assumido uma onda senoidal sem uma componente dc.

No entanto, existe um nivel Vdc no sinal de entrada:

Vdc(nT+T) = x(nT+T) - e(nT+T) (3.42)
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Vdc(nT) = x(nT) - e(nT) 3.43)

Assumindo que o nivel dc ndo se altera significantemente entre duas amostras

seguidas, entdo:
Vdc(nT+T) -Vde(nT) =0 3.449)
Esta subtragdo de niveis dc nas equacdes 3.42 e 3.43 € a base para a fungdo dada pela
equacgido 3.41. Ao mesmo tempo que subtrai o nivel dc, simultaneamente compara a entrada
com o sinal estimado.

Se finT+T) =0, a estimativa e(nT) esta correta e ndo ha necessidade de ajusta-la.

Se finT+T) > 0, entdo a estimativa € baixa e e(nT) € ajustada para cima por um

pequeno passo d:

e(nT+T) = e(nT+T) +d (3.45)

Se finT+T) < 0, a estimativa estd alta e e(nT) € ajustada para baixo por um pequeno

passo d:

e(nT+T) = e(nT+T) -d (3.46)
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A escolha de d é empirica e determina a velocidade como que o filtro se adapta as
variagdes do ruido. Se d € grande o filtro converge mais rapidamente para o ruido de 60 Hz.
No entanto, se d for muito grande, o filtro ndo serd capaz de convergir exatamente para o
ruido, resultando em oscilagdes no sinal estimado em torno da amplitude do ruido. Um d
pequeno resultard num tempo de aprendizado maior para o filtro, mas produz uma estimativa
mais exata do ruido de 60 Hz. Se d for muito pequeno, o filtro ndo ird convergir para uma

estimativa apropriada do ruido.

3.3 - ANALISE ESPECTRAL

Algumas transformadas discretas vdo permitir a conversdo de um sinal discreto da sua
representacdo no dominio do tempo para o dominio da freqiiéncia e vice-versa. Assim, um
sinal que € representado por tensdao no tempo pode ser representado por magnitude versus
freqii€ncia e fase versus freqiiéncia, e vice-versa. Os dois dominios fornecem informacdes

complementares sobre o0 mesmo dado.

3.3.1 - AS TRANSFORMADAS DE FOURIER

A transformada discreta de Fourier, conhecida por DFT (Discrete Fourier Transform),
é uma das operagdes basicas em muitas aplicacdes de processamento de sinais, utilizada para

transformar uma seqii€ncia de dados do dominio do tempo para o da freqiiéncia.

Seja um sinal com N amostras, amostrado com um periodo T: x(nT)= x(0), X(T), ...,
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x((N-1)T). A DFT de x(nT) é uma seqiiéncia de nimeros complexos no dominio da

freqiiéncia dada por:

DFT[x(nT)] = X (k) = Nz—lx(nT)e"m"T k=01, N-1 (3.47)

n=0

onde Q=27/NT. Como pode-se observar, a DFT produz nimeros complexos que podem ser

representados na forma polar:
X, =|X,|e™ (3.48)

onde X}l € a amplitude de X; e ¢ € a fase.

A transformada rdpida de Fourier, mais conhecida como FFT (Fast Fourier
Transform), € um algoritmo que aproveita a redundancia computacional da DFT para reduzir
os célculos requeridos. Como o algoritmo da FFT elimina as multiplicagdes complexas

repetidas, tornando o tempo computacional menor em aproximadamente [Carlson, 1986]:

tempo computacional FFT 1

; = log, N 3.49)
tempo computacional DFT 2N

sendo N uma poténcia de 2.
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A velocidade computacional da FFT torna-a um método atrativo para a andlise

numeérica espectral.

3.3.2 - METODOS MODERNOS DE ESTIMACAO ESPECTRAL

A estimag@o do espectro utilizando a FFT € éﬁciente e produz bons resultados para
grandes amostras de sinal. No entanto, a FFT possui sérias limitagdes principalmente quanto
a resolugdo espectral e a efeitos de mascaramento, isto €, respostas espectrais de sinais mais
fracoé sd0 mascaradas por respostas espectrais de sinais mais fortes. Estas limitagOes se

agravam quando se necessita analisar pequenas quantidades de amostras de dados.

Para tentar resolver as limita¢des da FFT, foram desenvolvidas técnicas modernas de
estimac@o espectral. O modelamento paramétrico para estimacdo espectral consiste em
escolher um modelo apropriado, estimar os pardmetros do modelo e entdo substituir os

valores estimados em expressdes tedricas de densidade espectral de poténcia.

Muitos processos discretizados podem ser aproximados por um modelo de fungdo de
transferéncia real. Neste modelo uma seqiiéncia de excitagao na entrada uf[n] e a seqiiéncia de

saida x/n], modelamento dos dados, s@o relacionados pela equacao de diferengas:

x[n]= i blklu[n—k]1- ) alklx[n—k] 3.50)
k=0 .

P
k=1
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A equagdo anterior é o modelo linear genérico conhecido por ARMA (autoregressive-
moving average). A funcdo de transferéncia entre a entrada u/n] e a saida x[n] para esta

equagao € dada por:

H(z=23 3.51)

A(2)

onde:

. P -
-transformada z da parte AR (autoregressive) do modelo: A(z) = 2 alk]z™*
k=0

-transformada z da parte MV (moving average) do modelo: B(z) = i blk]z ™"

k=0

E assumido que A(z) possui todos os zeros dentro do circulo unitirio do plano z,

garantindo assim que H(z) é um filtro estdvel e causal.

Sabe-se que a transformada z da fungdo de autocorrelagio da saida de um filtro linear

P, é relacionado com a fun¢do autocorrelacdo da entrada P, pela seguinte expressao:

1 BB ()
P(2)=H(2)H (—)-P,(2) =——¢1 -P,(2) (3.52)
A(z)A‘(Z,) '

* denota complexo conjugado
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Avaliando a equacdo (3.52) no circulo unitario, com z=e’**/ para -12<f<1/2,
tem-se a densidade espectral de poténcia P(f). Assumindo que a seqiiéncia u(n) € o ruido
branco com média zero e varidncia 67, logo a densidade espectral de poténcia do ruido é 6°.

Portanto a densidade espectral de poténcia da saida do processo ARMA ¢ dada por:

ﬂD_‘ 3.53)

P =P .
e (f)=P(f)=0 i)

onde:
A(f) = Al )

B(f)=B(e/>*)

A especificagdo dos coeficientes AR afk], dos coeficientes MV b[k] e de o’ é
equivalente a especificar a densidade espectral de poténcia do processo x/n]. Se a[0]=1,

b[0]=1 e b[k]=0 para k#0 no modelo ARMA, entio:

x[n]= —i alk]- x[n—k]+u[n] 3.54)

k=1

Isto é, o processo € estritamente um processo AR de ordem p: O processo € dito ser
uma autoregress@o em que a seqii€ncia x/n] € uma regressio linear de si mesma e com u/n]
representando um erro. Com este modelo, o valor presente do processo € expresso como uma
soma ponderada de valores atrasados mais um termo de erro. A densidade espectral de

poténcia fica:
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o’ '
Po(f)=—2— (3.55)
Ao

Dentre as vérias metodologias para estimar os parametros do modelo AR, foi utilizada
neste trabalho o método da covariancia modificada [Kay, 1988] onde para estimar a densidade
espectral de poténcia € necessdrio estimar os coeficientes a; através de um processo iterativo

que tenta minimizar o°.

A ordem do modelo € outro pardmetro importante para 0 modelamento AR. Uma
ordem muito pequena resulta em um espectro atenuado e de baixa resolugdo, enquanto uma
ordem excessivamente alta origina falsos picos no espectro. Um critério para a sele¢do da

ordem do modelo € minimizando a funcdo conhecida como AIC (Akaike Information

Criterion):

AIC(k)=N-Ino, +2k - (3.56)
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CAPITULO 4

O SISTEMA

4.1 - O AMBIENTE DE DESENVOLVIMENTO

A base instalada de computadores hoje em dia no Brasil € dominada pelo sistema
"Wintel", isto é, computadores utilizando a ja consagrada arquitetura IBM-PC™ utilizando
chips IﬁtelTM e sistema operacional Windows da Microsoft®. Portanto, nada mais natural do
que desenvolver o programa proposto neste estudo para um ambiente de trabalho de 32 bits

baseado no amplamente difundido sistema operacional Windows 95/98 da Microsoft®.

O MacOS mudou a forma dos usudrios trabalharem e interagirem com os
computadores. Mais tarde, seguindo os passos da Apple®, a Microsoft® lancou o Windows.
Com isso levou-se a criacdo de uma nova forma de se desenvolver aplicacdes para esse

sistema operacional: viu-se surgir as ferramentas de programacao visual.

O programa foi desenvolvido em linguagem Pascal utilizando como ferramenta de
desenvolvimento o aplicativo Delphi Professional versao 3.0 (1997) da Borland International,
que entre outras coisas, possui um compilador préprio para o ambiente de 32 bits do Windows

95/98, gerando aplicativos caracteristicos para esse sistema operacional.

Durante o desenvolvimento do programa foram necessirios a implementacdo de

diversos algoritmos matem4ticos. Para que o Delphi realizasse os diversos célculos
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. . . , e . . 2, q . . *
matematicos envolvidos foi necessario incluir nos cédigos do programa a biblioteca Math

ap6s a declaragdo uses no inicio da unidade.

Dentre os componentes visuais usuais em qualquer aplicativo para o Windows (como
botdes, caixas de lista, rotulos, menus, etc.), cabe destacar um nao tdo usual assim e que foi
amplamente utilizado: o Chart. O Chart € um componente do Delphi que serve para a
visﬁalizagﬁo dos mais variados tipos de graficos (linha, pontos, barras, torta, etc.). Para obter
toda a funcionalidade do Chart € necessdrio utilizar um pacote integrado ao Delphi chamado
TeeChart, que € uma biblioteca gréfica para o desenvolvimento de graficos no Chart. Para se
obter maiores informagdes sobre o TeeChart, desde que o Delphi esteja instalado, deve-se

procurar pelo arquivo Teechart.hlp normalmente na pasta \Borland\Delphi 3\Help\.

O componente Chart oferece diversas facilidades, como por exemplo, o mecanismo de
zoom. Para observar maiores detalhes de uma parte do grafico o usuério deve fazer um zoom,
selecionando a drea em questdo através do clique do botdo esquerdo do mouse e posterior
arraste do cursor no sentido a direita e para baixo. Para fazer o grifico retornar ao seu
tamanho original, sem zoom, basta fazer o processo inverso, clicando e arrastando o cursor no
sentido a esquerda e para cima. Outro récurso interessante € o deslocamento do grafico, que

pode ser realizado pela ag@o de clicar e arrastar com o botao direito do mouse.

Um duplo clique de mouse sobre algum Chart, este é transferido para a Area de
Transferéncia do Windows, podendo-se cold-lo em qualquer outro aplicativé Windows, como

um editor de textos ou um aplicativo gréafico.

* Termos sublinhados s3o bibliotecas ou comandos do Delphi.



A janela principal contém o comando Imprimir~ e as demais janelas possuem um
botdo Imprimir. Este comando vai abrir a janela de didlogo padrdo do Windows para os

servicos de impressdo e vai enviar para a impressora a janela ativa no momento. -

4.2 - O PROGRAMA PARA PROCESSAMENTO E ANALISE DO ECG

A instalagdo do programa € extremamente simples. Para instald-lo no disco rigido
basta copiar os arquivos ProjetoECG.exe ¢ EcgSetup.cfg para a pasta que convier ao

usudrio. Depois basta executar o programa ProjetoECG.exe.

A janela principal (Figura 4.1), ponto de entrada para as demais fung¢des do programa,
possui um bot@o de sajda, uma barra de menus e trés Charts. Nos Charts serdo apresentados
cada um dos canais de registro de ECG no sistema XYZ, além de mostrar no canto inferior
esquerdo a freqiiéncia de amostragem no qual esse ECG foi adquirido. Na barra de status no
rodapé da janela aparecem dados sobre o nome do arquivo que foi aberto e a quantidade de

pontos amostrados.

O grupo Amplificador ECG mostra o ganho utilizado pelo amplificador durante a
aquisi¢ao do sinal. O grupo Conversao A/D indica a freqiiéncia de amostragem com que o
sinal foi adquirido e o tipo de conversor A/D utilizado. E o grupo Tempo Aquisi¢io mostra o
tempo de équisigﬁo do sinal, correspondendo ao mimero de pontos de um canal vezés o

periodo de amostragem (que € igual ao inverso da freqii€éncia de amostragem).

** Termos em negrito sio comandos ou componentes do sistema desenvolvido.
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. ECG de Alta Resolugao

X g

Figura 4.1 - Janela Principal mostrando 30 seg. de registro de ECG.

Alguns Charts possuem a caracteristica de, ao se posicionar o cursor sobre eles,
apresentar uma linha horizontal e outra vertical na posicdo do cursor €, a0 mesmo tempo,
passar a forma de cruz. Isto visa facilitar a determinagcdo dos valores no eixo vertical e

horizontal que aparecerdo na barra de status no rodapé da janela.

O botdo Sair encerra o programa, fechando a janela principal. Geralmente, todas as
janelas criadas pelo programa possuem um botdo Sair, que fecha a janela corrente e retorna a

janela anterior.



Os menus estdo organizados de acordo com a Figura 4.2:

Janela Principal
Barra de Menu

[

I

I

Arquivo
—  Abrir
— Fechar
— Salvar
— Imprimir
= Sair

Filtragem Analise Sobre
Copiar — Digital lIR — Tempo
Barra de : .
EarianaIiteE — Adaptativa Estatisticas
Configuragoes — Média Movel Variabilidade
Cardiaca
Vetor
Magnitude
Promediagao
—{ Freqiiéncia

Figura 4.2 - Os menus que vao dar acesso aos varios médulos do programa.
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O programa, ao ser carregado ou selecionando no menu o comando Sobre, vai abrir

possibilitando futuros contatos (Figura 4.3).

uma janela contendo informagGes sobre a instituicio e os autores deste trabalho,
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UNIVERSIDADE FEDERAL DE SANTA CATARINA
DEPARTAMENTO DE ENGENHARIA ELETRICA
GRUPO DE PESQUISAS EM ENGENHARIA BIOMEDICA

ANALISE DO ELETROCARDIOGRAMA EM ALTA RESOLUCAO

Renato Massayuki Okamoto, EE

Prof. Jefferson Luiz Brum Marques, PhD

e~maij: imarques@gpeb.ufsc.br

Caixa Postal 476
CEP 88040-300

Florianépolis - Santa Catarina - Brasil

www gpeb.ufsc.br
e-maif: bio_eng@gpeb.ufsc.br

Versio 1.00
19981999

Figura 4.3 - Janela de apresentacio do sistema.

As operagdes de filtragem podem gerar resultados aceitdveis ou ndo. Os resultados
das operagdes de filtragem aceitas pelo usudrio substituirdo os dados presentes na tela
principal, enquanto as que nao forem aceitas serdo simplesmente descartadas. As operagdes

de andlise serdo sempre sobre os dados presentes na janela principal.

4.2.1 - OS MENUS ARQUIVO E EDITAR

No menu Arquivo temos as seguintes opgoes:

- Abrir: abre a janela didlogo padrdo Abrir do Windows para selecionar o arquivo a

ser carregado;

- Fechar: fecha o arquivo que esté aberto, limpando os gréficos;
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- Salvar: abre a janela didlogo padrdo Salvar do Windows para armazenar os dados
que estdo em uso NO Momento;
- Imprimir: imprime a janela principal;

- Sair: encerra o programa, fechando a janela principal.

No menu Editar temos as seguintes opg¢oes:

- Copiar: permite selecionar e armazenar um dos gréficos da tela principal na Area
de Transferéncia do Windows para posterior utilizacdo em outro aplicativo
Windows através do procedimento Colar (Ctrl+V);

- Barra de Ferramentas: torna visivel ou n3o a barra de ferramentas, permitindo
assim aumentar a area dos gréaficos;

- Configuracgoes: chama a janela de pardmetros de configura¢do do programa.

O menu Configuracdes vai abrir uma nova janela onde estarao alguns parametros

utilizados pelo programa. A Figura 4.4 apresenta a janela com os valores default:

Configuragoes do Sistema

Figura 4.4 - Janela Configuracoes do Sistema.
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O grupo Pré-Filtragem mostra os valores utilizados pelo procedimento de pré-
filtragem do sinal quando o botdo Pré-Filtragem da janela principal € clicado. O citado

procedimento realiza duas filtragens:

- Filtragem adaptativa do ruido de 60 Hz, se a caixa de selecdo Filtro Adapt. 60Hz

estiver ativa, ou seja, checada;

- Filtragem digital passa alta para eliminar a variacao da linha de base, se a caixa de

selecdo Filtro Passa Alta estiver ativa.

A filtragem adaptativa do ruido de 60 Hz utiliza o algoritmo explicado na Sec¢ao 3.3
deste trabalho, e a filtragem passa altas utiliza um filtro digital IIR com aproximacgado de

Butterworth de 4 ordem (ver Secéo 3.1.1).

Apesar do processo de pré-filtragem da janela principal ser um procedimento
importante para a posterior andlise do sinal, tendo em vista que ela realiza a eliminagdo da
variacdo da linha de base e a reducdo da interferéncia da rede (60 Hz), este procedimento nio
€ mandatorio, isto €, realizado de forma automatica apds a abertura do arquivo contendo o
sinal. Isto porque pode ser do interesse do usudrio analisar o sinal na forma original em que

foi registrado, isto €, sem nenhum processamento digital.

O grupo Conversor A/D contém os parametros relacionados ao conversor A/D e do
equipamento de aquisi¢do e que serdo utilizados durante a abertura dos arquivos de dados.

Esses pardmetros s3o importantes para o correto funcionamento do programa.
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O botdao OK fecha a janela, salvando todos os valores no arquivo de configuragio
EcgSetup.cfg. O botdo Cancelar despreza as modificagcdes realizadas e fecha a janela
Opcoes. E o botdao Default carrega os valores padrdo que sdo aqueles que estdo de acordo

com as especificagdes do equipamento utilizado para adquirir os sinais (hardware).

O arquivo EcgSetup.cfg € carregado quando o programa € inicializado. Assim, € de
suma importancia que este arquivo esteja na mesma pasta e/ou disco onde o programa €
executado, caso contrédrio aparecerd uma mensagem de erro indicando que nao foi possivel

abrir o arquivo.

4.2.2 - A JANELA FILTRAGEM IIR

O menu Filtragem/Digital IIR vai ativar a janela Filtragem IIR. Esta janela, ao ser
aberta, carrega os sinais presentes na janela principal. Esta janela constitui uma ferramenta de
filtragem digital IIR utilizando uma aproximacdo de Butterworth de 4 ordem. Como pode-se
observar na Figura 4.5, ativando-se o botdo de op¢ao apropriado pode-se selecionar o tipo de

filtro a ser utilizado: passa altas ou passa baixas.
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Filtragem lIR

Figura 4.5 - Janela Filtragem IIR; no detalhe o sinal original e o filtrado.

No grupo Freq. de Corte, através da barra de rolagem ou diretamente na caixa de
edigdo, pode-se estabelecer a freqiiéncia de corte desejada para o filtro. Acionando-se o botdo
Filtrar serdo realizadas as operagdes de filtragem nos trés canais de dados e o resultado
aparecerd na mesma tela, sobrepondo-se ao sinal original para cada um dos trés canais. A
freqiiéncia de corte obedece ao teorema da amostragem, permitindo apenas uma freqiiéncia

menor ou igual a metade da freqiiéncia de amostragem.

Caso os resultados sejam satisfatérios, o sinal filtrado pode ser enviado para a tela
principal no lugar do sinal original. Para tanto basta clicar no botdo OK. Caso o usuério ndo
esteja satisfeito com os resultados e deseje descartd-los, basta clicar no botdo Cancelar.
Neste caso os dados da janela principal serdo mantidos. Em ambos os casos, o clique tanto

para o botdo OK como para o Cancelar, resultard no fechamento da janela Filtragem IIR.
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O algoritmo de filtragem IIR € bidirecional, isto €, faz duas filtragens: uma no sentido
inverso e a outra no sentido direto do sinal. Desta forma consegue-se um filtro sem distor¢ao

de fase e a0 mesmo tempo a ordem do filtro € dobrada [Pynsent and Hanka, 1982].

4.2.3 - A JANELA FILTRAGEM ADAPTATIVA

O menu Filtragem/Adaptativa abre a janela Filtragem Adaptativa (Figura 4.6).
Esta janela também ao ser aberta carrega os sinais da janela principal. Da mesma forma que a
janela de Filtragem IIR, o botdo Filtrar realiza as operagdes de filtragem, o botdo OK
substitui os sinais da janela principal pelos resultados obtidos pela filtragem adaptativa e

fecha a janela, enquanto o botdo Cancelar simplesmente fecha a janela.

segundos

Figura 4.6 - Janela Filtragem Adaptativa. A esquerda aparecem os parametros

utilizados pelo filtro.
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Esta janela realiza uma filtragem adaptativa de ordem estabelecida pela barra de
rolagem Ordem do Filtro. O algoritmo utilizado é o LMS e a estrutura do filtro € do tipo
ALE com um atraso de amostras dado pela barra de rolagem Atraso de Amostras e um fator
de aprendizado dado pela caixa de edi¢do Fator de Aprendizado (Secdo 3.2). O niimero de
épocas, isto é, a quantidade de vezes em que o processo de filtragem adaptativa vai ser

repetido, vai ser dada pela barra de rolagem Quant. Epocas.

4.2.4 - A JANELA PROMEDIACAO TIPO MEDIA MOVEL

A préxima ferramenta de filtragem é chamada pelo menu Filtragem/Média Movel,
que vai abrir a janela Promediacio Tipo Média Mével. Da mesma forma que as janelas de
filtragem anteriores, o botdo Calcular realiza as operacdes de promediacdo e apresenta os
resultados na tela, o botdo OK substitui o sinal da janela principal pelos resultados
encontrados e fecha a janela, e o botdo Cancelar simplesmente fecha a janela. O nimero de
termos utilizados pela promediacdo € dado pela barra de rolagem Num. Termos no grupo

Ordem (Figura 4.7).

Um filtro de média mével pode ser utilizado quando se estad interessado em analisar
um segmento do sinal. Quando se trata de potenciais tardios este tipo de filtro ndo pode ser

utilizado.
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Promediacao tipo Média Movel

segundos

Figura 4.7 - Janela Promediacdo Tipo Média Mével; a esquerda o nimero de termos

utilizados e no detalhe o sinal original e o resultado da promediacao.

O filtro de média mével implementado possui uma estrutura como a apresentada na

Figura 4.8.

X(n) X(n-1) X(n-2) X(n-3) X(n-k)
Entrada

Y(n)

Saida

k+1

Figura 4.8 - Estrutura do filtro de média movel.
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4.2.5 - A JANELA ANALISE DE INTERVALOS

Quando o menu Analise/Tempo ¢ selecionado na janela principal, a janela Anilise de
Intervalos € aberta (Figura 4.9). Esta janela, ao ser aberta, carrega os sinais da janela
principal, cada sinal em uma pagina, e mostra também o vetor magnitude correspondente aos
trés canais (VM = (X*> + Y + ZZ)m). Para mostrar na tela um dos canais, basta escolher na

aba correspondente que a pagina com o canal selecionado se tornaré ativa.

Andlise de Intervalos
: s

i T

Inicio da Onda P

Picos das Ondas P
Final da Onda P

Inicio do complexo QRS
Picos das Ondas Q
Picos das Ondas R
Picos das Ondas S
Final do complexo QRS
Inicio da Onda T

Picos das Ondas T
Final da Onda T

DO 4B Pr 1 ¢

408 £+ 15
419+13 203 = 25
413+ 14 176 17

Figura 4.9 - Janela Analise de Intervalos: o grafico apresenta as ondas caracteristicas do
ECG; abaixo um quadro com estatisticas do sinal (média + desvio padrao).
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Como forma de auxiliar a medida de certos intervalos e/ou investigar alguma
particularidade do sinal de ECG, existem duas barras verticais que se movimentam sobre os
graficos e que sdo controladas pelas barras de rolagem, indicadas pelo caractere <,
posicionadas abaixo dos Charts. Estas barras verticais fornecem os valores de tempo, em
segundos (seg), e amplitude, em milivolts (mV), dos sinais e a diferenca entre eles nos grupos

Tempo e Amplitude.

Inicialmente sdo identificados o instante de ocorréncia dos picos das ondas R do vetor
magnitude. A seguir sdo calculados os picos das ondas R de cada canal (X, Y e Z) tomando
como referéncia na busca os picos R do vetor magnitude. Selecionando-se o botdo Calcular
Intervalos, os picos e limites das demais ondas (P, Q, S T e U) sdo calculados e apresentados.
Como forma de limpar o gréfico para tornd-lo mais claro ou para observar um intervalo em
particular, os botoes P, Q, S e T fazem os limites e picos das respectivas ondas desaparecerem
ou aparecerem nos graficos. A esquerda, abaixo dos botSes, sdo mostrados o valor do
intervalo RR médio, em milisegundos, e a Freqiiéncia Cardiaca Média, em batimentos por

minuto.

A Figura 4.10 apresenta um diagrama de blocos mostrando os procedimentos

realizados descritos anteriormente.
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Calcula o Vetor
Magnitude

VM = (X2 + Y2 + Z2)12

Picos da onda R: maximos de
intervalos que ultrapassam 60% do
valor maximo de VM.

Picos da onda T: mdaximos entre
dois picos R em VM.

Determina os picos da onda R e da
onda T no Vetor Magnitude

! Nos canais, a onda R é um
Determina os picos das maximo nas proximidades do

ondas R nos canais tempo correspondente ao pico R
no vetor magnitude.

O botao Calcuiar
Intervalos é
acionado

Os picos sdao maximos ou
minimos, conforme a onda, em
janelas antes ou depois da onda R.
O inicio e o fim de cada onda sdo
determinados pela anédlise do sinal
e de sua primeira derivada.

Determina os picos e o
inicio e fim das ondas P, Q,
S e T nos canais

O menu
Estatisticas é
acionado

Determina a média e o
desvio padrao da duragao Sao calculadas as
de RR, QRS, QT, QTc, estatisticas do sinal.
dispersao QT e T

Figura 4.10 - Diagrama em blocos do procedimento para a determinacio das ondas do
ECG.

No menu desta janela aparecem as opcdes Estatisticas, Variabilidade Cardiaca,
Vetor Magnitude, Promediacdo ¢ Sair. Inicialmente, ao ser aberta a janela, a op¢ao

Estatisticas aparece desabilitada. Essa opc¢do serd habilitada somente quando o botdo
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Calcular Intervalos for acionado. Isto se deve porque essa op¢do necessita dos resultados do
célculo de intervalos. A opgdo Sair do menu, assim como o botdo Sair, fecha a janela,

retornando a janela principal.

Ao selecionar a opgao Estatisticas do menu, a tabela com algumas estatisticas do sinal
aparecerd. E possivel que possa ocorrer alguma mensagem de erro e algumas das estatisticas

ndo possa ser calculada. Isto se deve a alguma falha na detecgdo de algum intervalo.

Nesta janela de andlise de intervalos, ao se acionar o menu Variabilidade Cardiaca,
abre-se a janela Variabilidade da Freqiiéncia Cardiaca (Figura 4.11). Nesta janela, nos

Charts superiores, sao apresentados os valores dos intervalos RR de cada canal.

Variabilidade da Frequéncia Cardiaca

-
w

segundos

o
)

450 200
batimento

e e e -

e g s S e e et
0,041 0,[582 0,123 0,164 0,205 0,246 0,287 0,328 0,368 0,41 0,4]51 0,492
Hz '

Figura 4.11 - Janela Variabilidade da Freqiiéncia Cardiaca: oscilacdo do intervalo RR
(grafico superior) e analise espectral da variabilidade do RR (grafico inferior).
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Como se estd analisando uma pequena quantidade de pontos, foi implementado um
algoritmo de estimag@o espectral através do modelamento paramétrico AR. No grupo
Modelo AR o usuério pode escolher entre selecionar uma ordem fixa para o modelo ou deixar
que o programa calcule de forma automatica, bastando, para tanto, assinalar a caixa de sele¢ao

Auto.

A préxima janela chamada a partir da janela Analise de Intervalos € a que € aberta ao
ser selecionado o menu Vetor Magnitude (Figura 4.12). Os procedimentos adotados na

abertura desta janela serdo descritos a seguir.

Analise Temporal do ¥Yetor Magnitude

segundos
— Vetor Magnitude & Inicio do QRS ® PicodaondaR Fim do QRS

25,088 25108 25129 25143 2517
segundos

Figura 4.12 - Janela Andlise Temporal do Vetor Magnitude mostrando o vetor
magnitude do sinal (grafico superior) e um batimento selecionado pelo
usuadrio (grafico inferior).
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A janela Analise Temporal do Vetor Magnitude, ao ser aberta, vai carregar no Chart
superior o Vetor Magnitude calculado a partir dos sinais filtrados dos canais X, Y e Z. Ou
seja, ao ser aberta esta janela, os canais X, Y e Z passam por um filtro passa altas de 40 Hz e o
sinal filtrado € utilizado para construir o Vetor Magnitude. Uma vez calculado o vetor
magnitude, sdo calculados os picos dos complexos QRS e o inicio e o fim dos complexos

QRS.

O inicio do complexo QRS no Vetor Magnitude € definido como sendo o ponto central
de um segmento de 5 ms onde a tensdo média € maior que o valor médio do ruido mais
1,5 vezes o desvio padrdo do ruido, numa busca realizada a partir de um ponto antes do
complexo QRS em dire¢@o a seu pico. De forma semelhante, o final do complexo QRS €
definido como sendo o ponto central de um segmento de 5 ms onde a tensdao média € maior
que o valor médio do ruido mais 3 vezes o desvio padrao, numa busca realizada a partir de um
ponto depois do complexo QRS em direcdo a seu pico. Com isso € calculado o primeiro
pardmetro no grupo QRS. O segundo pardmetro, RMS40, ¢ a tensdo média quadratica dos
dltimos 40 ms do complexo QRS no Vetor Magnitude. Finalmente, o pardmetro t40 € o
tempo em que o final do Vetor Magnitude fica abaixo de 40 uV [Breithardt et al., 1991 e

Marques, 1994].

Esses parametros, QRS, RMS40 e t40, foram definidos na Secdo 2.4.1 e

correspondem a QRSd, RMS40 e LAS, respectivamente.

A Figura 4.13 apresenta um diagrama em blocos mostrando os procedimentos

adotados.



Filtragem passa altas
em cada canal

Calculo do Vetor
Magnitude

Calcula as estatisticas
do ruido antes do
compiexo QRS

A
Limiar = M + 1.5*S

Determina o inicio

do complexo QRS

Calcula as estatisticas
do ruido depois do
compiexo QRS

A
Limiar = M + 3*S

Determina o final do
complexo QRS

Calcula os valores de
QRS, RMS40 e t40
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Freqiéncia de corte em 40Hz

VM = (X2 + Y2 + Z2)12

Em uma janela de 25 ms
calcula-se a média (M) e o
desvio padrao (DP) do ruido

Estabelece limiar

A partir do meio do segmento PR
procura-se o ponto médio de um
segmento de 5 ms que tenha tensao
média maior que o limiar

Em uma janela de 50 ms
calcula-se a média (M) e o
desvio padrao (DP) do ruido

Estabelece limiar

A partir do meio do segmento ST
procura-se o ponto médio de um
segmento de 5 ms que tenha tenséao
média maior que o limiar

QRS = duragdo do complexo QRS
RMS40 = tensdo média quadrdtica
dos ultimos 40 ms do QRS
t40 = tempo em que o final do QRS
fica abaixo dos 40 microvolts

Figura 4.13 - Diagrama em blocos para determinacao do QRS e seus parametros.
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A sele¢do de um complexo QRS para andlise € feita por um simples clique do mouse
sobre o pico da onda R do complexo QRS desejado. Este procedimento automaticamente
carregara o complexo QRS no Chart inferior da janela e mostrard os respectivos parametros
no grupo QRS, a direita do Chart. Barras verticais aparecerdao no grafico indicando o inicio e
o final do QRS e uma barra vertical tracejada indicando o inicio do segmento final de 40 ms

ao final do QRS.

Esta janela permite também uma andlise manual de intervalos através das barras de
rolagem sob o Chart superior, enquanto que, no Chart inferior, onde o complexo QRS
selecionado aparece com maior detalhe, a mudanga do cursor de seta para uma pequena mao
indica que 0 mesmo estd sobre um ponto do grafico. Ao pressionar o botdo esquerdo do
mouse nesse momento, na barra de status no rodapé da janela vai aparecer as coordenadas do

ponto selecionado.

Uma anédlise semelhante € realizada pela janela Promediacdo - Abordagem
Tradicional (Figura 4.14), aberta ao ser selecionada a op¢ao Promedia¢ao no menu da janela
Anadlise de Intervalos. Ao ser aberta cada canal € promediado e o resultado ¢ apresentado em
um Chart. Para o cdlculo do Vetor Magnitude € preciso antes realizar uma filtragem passa
altas em cada um dos canais. O filtro passa altas pode ser escolhido com uma freqiiéncia de
corte em 25 ou em 40 Hz. O resultado da filtragem, multiplicado por 10, € colocado nos

Charts e o Vetor Magnitude € apresentado no ultimo Chart.

De forma semelhante a janela Analise Temporal do Vetor Magnitude, sio

apresentados os parametros QRS, RMS40 e t40.
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Assumindo que o ruido presente é considerado estaciondrio, uma vez que o sinal é
promediado, o desvio padrdo fornece uma estimativa aproximada do nivel RMS do ruido.
Assim, o Nivel Ruido representa o valor do desvio padrio do ruido encontrado para o célculo
dos limiares de detec¢do dos limites do complexo QRS. Num. batimentos indica o nimero

de batimentos cardiacos que foram promediados.

- Promediacao - Abordagem Tradicion
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0,143 0,164 0,184 0,205 0,225 0,246 0,266 0,287 0,307
segundos

Figura 4.14 - Janela Promediacdo - Abordagem Tradicional: no grafico o vetor
magnitude com as barras verticais continuas indicando o inicio e o fim do
complexo QRS; a esquerda aparecem a freqiiéncia de corte do filtro passa altas
utilizado e os parametros analisados.

A promediagdo dos canais X, Y e Z € realizada tomando-se como ponto de
sincronismo os picos das ondas R de cada canal. Tomando-se o valor do ciclo cardiaco
médio, sdo promediados os pontos antes de cada pico R no intervalo correspondente a 30% do
ciclo cardiaco médio e depois de cada pico R os pontos correspondentes a 70% do ciclo

cardiaco médio.
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4.2.6 - A JANELA ANALISE DO ESPECTRO DE FREQUENCIAS

A janela Analise do Espectro de Freqiiéncias (Figura 4.15) é aberta ao se selecionar
a op¢do Analise/Freqiiéncia no menu da tela principal. Esta janela possui um controle de
paginas com trés paginas. Cada pégina possui dois Charts com duas barras de rolagem entre
elas. Nos Charts superiores serdo carregados os sinais de ECG da janela principal. Para a
andlise espectral existem dois métodos: através da conhecida FFT e por meio de uma técnica

de modelamento paramétrico AR.

Duas op¢des podem ser tomadas para o calculo do espectro de freqii€ncias do sinal
através de um algoritmo de FFT utilizando janelamento retangular. A primeira opg¢do é o
célculo do espectro de freqiiéncias para todo o sinal. Para tanto basta que a caixa de selegdo
Todo o sinal esteja selecionada e ativar o botdo FFT para que o resultado seja mostrado no

segundo Chart da pagina.

A segunda opcdo € o célculo da FFT de um trecho do sinal. Para tanto deve-se
desativar a caixa de selecdo Todo o sinal e depois selecionar o intervalo de interesse através
das barras de rolagem. Cada barra de rolagem vai controlar uma barra vertical no Chart
superior. A posi¢ao temporal de cada barra serd apresentada nas respectivas caixas de edi¢io
Inicio e Fim. Feita a sele¢do do intervalo de interesse, basta ativar o botdo FFT para que o

resultado aparega no Chart inferior.
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Analise do Espectio de Frequéncias

15
segundos

Figura 4.15 - Janela Analise do Espectro de Freqiiéncias: FFT calculada para todo um

sinal de 30 seg, sem janelamento.

Para a utilizagdo da estimacdo de um modelo AR, € necessdrio selecionar o intervalo
de interesse através das barras de rolagem e depois ativar no botao Estimacdo AR. Devido a

limitagdes no algoritmo, somente intervalos de no maximo 2048 pontos podem ser analisados.

A ordem do modelo pode ser selecionada manualmente através da barra de rolagem ou
pode-se deixar o algoritmo decidir pela ordem 6tima a ser utilizada, bastando para tanto

marcar a caixa de selegdo Auto (Figura 4.16).
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Figura 4.16 - Janela Analise do Espectro de Freqiiéncia: estimacdo AR calculada para o
intervalo indicado pelas barras verticais no grafico superior e pelo grupo

Intervalo Analisado.

Os algoritmos de processamento digital de sinais como filtros, FFT e Estimagdo AR
foram baseados na teoria do Capitulo 3 deste trabalho e em algoritmos ja descritos na

literatura [Kay, 1988; Ifeachor e Jervis, 1995; Marques, 1994; Tag, 1995].

O algoritmo de filtragem foi primeiramente elaborado em MatLab, versdo para o
Windows, para fins de comparagdo com os filtros do préprio MatLab. Assim, o filtro IIR

Butterworth de 4* ordem e a rotina de filtragem bidirecional tiveram seus resultados
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comparados com o filtro equivalente no MatLab, apresentando os mesmos resultados. Uma
vez acertado o algoritmo de filtragem no MatLab, foi feita uma adaptacdo para a linguagem

Pascal do Delphi. O mesmo ocorreu para o algoritmo de FFT.

De forma geral, todos os algoritmos utilizados no programa, tanto na parte de
processamento como na parte de anélise, foram primeiro implementados em MatLab e apenas
depois de apresentarem os resultados esperados € que os algoritmos foram escritos em Pascal

(Delphi 3.0).
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CAPITULO 5

RESULTADOS

5.1 - O HARDWARE

Desde o inicio dos trabalhos foi estabelecido que a aquisi¢do dos sinais de ECG seria
realizada em trés canais ortogonais bipolares a uma freqiiéncia de amostragem de 1000 Hz.
Os registros utilizados neste trabalho foram adquiridos por periodos de 30 segundos. A
Figura 5.1 ilustra a disposicdo dos eletrodos utilizada para o registro do ECG e, a

configuragao do sistema utilizado.

Figura 5.1 - Sistema de aquisi¢cao de ECG.

O equipamento, com o qual foram realizadas as aquisi¢des dos sinais de ECG que o

programa se propds a analisar, faz parte de um projeto de pesquisa em que € realizada a
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aquisicdo e a andlise de sinais eletrocardiograficos [Wisbeck, 1998] e consiste de um
amplificador de ECG de alto ganho e baixo ruido, possuindo 8 canais, dos quais apenas 3

foram utilizados (Figura 5.2).

SINAL ANALGGITO
MULTIPLEXADO

A/D

AMPLIFICADORES E
MULTIPLEXADOR
ANALOGICO

xXc=

CONTROLE

CIRCUITO D

CIRCUITO DIGITAL
DE CONTROLE DO
MULTIPLEXADOR

Figura 5.2 - Diagrama em blocos do amplificador de ECG utilizado.

A seguir sdo listadas algumas caracteristicas técnicas do equipamento utilizado:

- Ganho selecionével por chave mecanica em 1000, 5000, 10000 e 15000 vezes;
- Referéncia ativa por realimentag@o da tensdo de modo comum média;

- Resposta de freqiiéncia dos amplificadores: 0,05 a 250 Hz;

- Faixa dinidmica do sinal de saida: + 3,3 Volts;

- Alimentacg3o a bateria: + 6 Volts;

- Tempo ttil de uso continuo: aproximadamente 1 hora;

- Interface paralela com o PC;

- Amostragem simultinea de todos os canais.
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Quanto ao conversor A/D utilizado temos:

- Resolugao de 16 bits + 1/2 bit de erro;

- Interface serial isolada galvanicamente;

- Faixa dindmica de entrada: + 3,3 Volts;

- Capacidade de enderecamento de até 64 canais de entrada;

- Freqiiéncia maxima de amostragem: 5000 Hz (para cada um dos 8 canais);

- Tempo de conversdo do A/D: 10 ps;

Associado ao hardware de aquisi¢@o de sinais existe um programa desenvolvido em C
(Microsoft C, versdo 6.0), rodando no sistema operacional DOS, encarregado de fazer a
inicializac@o e o controle da aquisi¢@o dos sinais. Neste software podia-se programar o tempo
de aquisi¢do, a freqiiéncia de amostragem e o nimero de canais amostrados, além de
perguntar o nome do arquivo onde o sinal adquirido deve ser salvo e mostrar os resultados no

monitor.

Os arquivos gerados pelo equipamento sao bindrios e os dados armazenados como
inteiros ndo negativos (unsigned integer) de 16 bits, sendo que os 10 primeiros dados do
arquivo sdo caracteres de cabegalho e controle. Nesse cabecalho, o nono dado informa a
freqiiéncia de amostragem e o décimo dado informa o nimero de canais amostrados, e os
dados de 1 a 8 apenas caracteres alfanuméricos. No restante do arquivo os dados de cada
canal s@o armazenados alternadamente: primeiro uma amostra do canal 1, depois uma amostra
do canal 2, depois uma amostra do canal 3, e assim por diante para todos os canais

registrados, quando entdo armazena-se de novo um valor do canal 1, depois do canal 2, etc...
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O programa desenvolvido neste trabalho pode ser executado em um sistema com 0s

seguintes requerimentos minimos:

e Computador PC Pentium 100 MHz;

e 16 MB de memoéria RAM;

e Monitor SVGA 14" e resolugdo de video 800X600 com 16 bits de cores;
e 1 MB de espago disponivel no disco rigido;

e Sistema operacional Windows 95;

e Mouse.

5.2-0 SOFTWARE

As séries de dados que compde cada grafico armazenam dois valores: o valor em x
(eixo das abscissas) e o valor em y (eixo das ordenadas). Estes valores sdo do tipo Double,
isto é, cada um ocupa 8 bytes. Assim, quanto maior o arquivo a ser aberto, maior a
quantidade de pontos a ser carregado e maior € a quantidade de tempo e memdria necessarios
para armazend-los e processéd-los. Foi realizada uma tentativa de se analisar um arquivo
contendo 5 minutos de sinal amostrado a 1000 Hz. Além do tempo necessario para trabalhar
com tantos pontos, o sistema operacional utilizava continuamente a memoria virtual, ou seja,
armazenamento no disco rigido, o que resultava em um tempo de processamento

excessivamente grande.

Por isso, para a andlise de variabilidade cardiaca, onde s@o necessarios longos periodos

de registro (minimo de 5 minutos), devem ser feitas amostragens longas mas com baixa
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freqiiéncia de amostragem (200 Hz), de forma a gerar a menor quantidade possivel de pontos.
Isto vai limitar outras andlises que necessitam de freqiiéncias de amostragem mais altas, mas a
andlise da variabilidade cardiaca serd possivel tendo em vista que a baixa freqii€éncia de
amostragem n#o vai afetar a determinacdo dos intervalos RR. Por isso, um sinal de 5 minutos
amostrado a uma freqiiéncia de 200 Hz pode ser suficiente e cujo resultado da andlise da

variabilidade da freqiiéncia cardiaca dos intervalos RR € mostrado na Figura 5.3.

v Vallaﬁl::lade da Frequéncia Cardiaca

3
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Figura 5.3 - Estimacdo do espectro por modelamento AR (grafico inferior) da
variabilidade da frequéncia cardiaca da derivaciao X de um ECG adquirido
por um periodo de 5 minutos e amostrado a 200 Hz (grafrico superior).

A janela Analise de Intervalos vai trabalhar em varios aspectos do sinal no dominio

do tempo e € o ponto de partida para outras andlises dos registros de ECG. Quando esta
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janela € aberta, os trés canais, X, Y e Z, da janela principal sdo carregados. Logo em seguida

é calculado o vetor magnitude (VM) pela seguinte férmula (ver Sec¢ao 2.4.1):

VM =VX2+Y*+2Z?

Este procedimento vai evidenciar o evento de maior magnitude no ECG, que € a onda
R. Com isso, facilmente sao identificados os picos da onda R no vetor magnitude. Feito isso,
determinam-se os picos da onda R nos canais X, Y e Z, considerando que, de acordo com a
nomenclatura adotada pela literatura médica [Goldman, 1982], esta € a primeira onda positiva
depois da onda P e que a posi¢do do pico da onda R no vetor magnitude vai fornecer a
localizacdo aproximada da onda R em cada canal. A posi¢cdo exata do pico R em cada canal
vai ser um méaximo em uma regiao préxima a posi¢do fornecida pelo pico da onda R do vetor

magnitude (Figura 5.4).

Figura 5.4 - Deteccdo dos picos das ondas R: primeiro sido detectadas no vetor
magnitude e em seguida nas derivacoes X, Y e Z.
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A metodologia adotada para a detec¢do dos picos da onda R em cada canal mostrou-se
bastante eficiente. No entanto, esta metodologia ndo € confidvel para registros de ECG que

possuam batimentos atipicos, como batimentos ectépicos, fibrilacdo atrial e outras arritmias.

Uma vez determinados os picos R, imediatamente pode-se calcular o intervalo RR
médio de cada canal e a freqiiéncia cardiaca média em cada derivagdo X, Y e Z. Além disso,
os picos R vdo servir de ponto de referéncia para o calculo de outros pardmetros

caracteristicos do ECG.

Sabendo-se a localizagdo dos picos das ondas R, s@o calculados os picos das ondas P,
Q, S e T, como sendo pontos de maximo ou minimo, dependendo do tipo de onda, em janelas

de largura variavel calculadas em fungdo do intervalo RR médio (ver Sec¢ao 4.3.5)

Uma vez determinados os picos das ondas sdo calculados o inicio e o fim de cada
onda. Para tal, o sinal € processado por um filtro passa baixas com freqii€ncia de corte em
40 Hz. A derivada do sinal resultante € obtida pois a primeira derivada de um sinal € nula no
ponto em que a curva possui um minimo ou um méximo local ou um ponto de inflexdo.
Assim, a primeira derivada vai ser nula quando o sinal de ECG for um pico ou quando a curva

muda de dire¢cdo em seus limites inicial e final.

A principio ndo se sabe em que ponto do batimento cardiaco a aquisi¢do do sinal
comegou e terminou. Por isso, propositadamente, o programa despreza o primeiro e o dltimo
picos R encontrados para que a determinagdo das demais ondas, P, Q, S e T, fossem

equivalentes a quantidade de ondas R encontradas.
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Assim, a principio, todas as ondas para cada batimento sdo determinadas. Quando isso
ndo ocorre, o célculo dos pardmetros do sinal, QRS, QT, QTc, etc. (média +/- desvio padrio),

€ prejudicado, apresentando erros.

A eficiéncia na determinagdo dos intervalos € inversamente proporcional a quantidade
de ruido presente no sinal. Assim, sinais muito ruidosos podem produzir resultados erréneos.
A medicdo de intervalos pode ser realizada e/ou verificada através da inspecdo visual e
medi¢cdo manual. Outro fator que influencia na determinag@o dos intervalos € a morfologia do
sinal. Enquanto o ECG de pessoas saudaveis possui uma morfologia bem caracteristica, com
ondas bem definidas (Figura 2.4), no caso de pacientes com problemas cardiacos o ECG pode
assumir morfologias diferentes ou com ondas que nao possuam limites bem definidos ou até

mesmo nao apresentar certas ondas.

Da mesma forma, a determinacdo dos parametros QRS, RMS40 e t40 no Vetor

Magnitude também s@o prejudicados pela presenga do ruido.

5.3 - ECGs REGISTRADOS DE PACIENTES POS INFARTADOS

Para avaliar o ECG de pacientes com alguma anormalidade cardiaca foram realizados
registros em pacientes que sofreram infarto agudo do miocardio. Os sinais foram tomados
com os pacientes em repouso € com as devidas autoriza¢gdes do médico e do préprio paciente
através de termo de consentimento. Esses sinais fazem parte de um estudo para o

processamento do ECG, conforme citado na Se¢éo 5.1, o qual foi submetido e aprovado pelo
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Comitt de FEtica em Pesquisas com Seres Humanos do Instituto de Cardiologia

[Wisbeck, 1998].

Foram dois pacientes do sexo masculino e dois do sexo feminino com idades variando
de 41 a 51 anos, sendo o registro do sinal realizado entre 12 horas e 5 dias ap6s a admissio no
hospital. Os registros tiveram a duragao de 30 segundos com uma freqiiéncia de amostragem

de 1000 Hz.

O primeiro paciente, do sexo masculino, 41 anos, teve o ECG adquirido 3 dias apds o

infarto. A Figura 5.5 mostra um intervalo do sinal.

Canal X

Figura 5.5 - Paciente do sexo masculino, 41 anos, 3 dias ap6s o infarto.

O segundo paciente, do sexo masculino, 51 anos, teve o ECG registrado logo apds o

infarto, aproximadamente 12 horas depois (Figura 5.6).
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Figura 5.6 - Paciente do sexo masculino, 51 anos, 12 horas apds o infarto.

O paciente encontrava-se muito debilitado e transpirando muito. Por isso, além do
mal contato dos eletrodos no térax do paciente devido ao suor, o paciente estava sendo
mantido em constante monitoramento. Isso resultou em uma quantidade maior de ruido no
sinal, principalmente de 60 Hz. A Figura 5.7 mostra os 30 segundos de registro do ECG do

paciente, onde a grande variac¢do da linha de base foi resultante de um acesso de tosse.

Figura 5.7 - 30 segundos de sinal mostrando o artefato devido a um acesso de tosse.
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O terceiro paciente, do sexo feminino, 45 anos, teve o0 ECG registrado 5 dias ap6s o

infarto (Figura 5.8).

Figura 5.8 - Paciente do sexo feminino, 45 anos, 5 dias apés o infarto. Observar a
depressao do segmento ST e a supressao da onda T no canal X.

O quarto paciente, também do sexo feminino, 47 anos, teve seu ECG registrado 2 dias
ap6s o infarto (Figura 5.9). Este foi o sinal que se obteve uma influéncia quase nula do ruido
gerado pela fonte de alimentagcdo. A paciente ndo estava conectada a nenhum aparelho
externo e o computador de aquisi¢do de dados estava sendo alimentado exclusivamente por

baterias.
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Figura 5.9 - Paciente do sexo feminino, 47 anos, 2 dias apos o infarto.

Foi verificado que, nos pacientes que estavam conectados a algum aparelho de
monitora¢do cardiaca durante a aquisicdo do sinal e, a0 mesmo tempo, o computador que
realizava a aquisicdo dos dados estava utilizando uma fonte externa de alimentagdo, os
registros sofreram maior interferéncia de 60 Hz e seus harmonicos, principalmente em 180 e

300 Hz (Figura 5.10).

Figura 5.10 - Analise de um sinal de 30 seg através da FFT: interferéncia da fonte de
alimentacao introduzindo ruido em 60, 180 e 300 Hz.



100

Por isso, € interessante realizar a pré-filtragem para eliminar a variacdo de linha de
base e a interferéncia de 60 Hz, e uma filtragem passa baixas em torno dos 150 Hz para

eliminar a interferéncia dos harmonicos acima de 100 Hz (Figura 5.11)

Figura 5.11 - Analise do sinal anteriormente apresentado através da FFT apos filtragem
passa baixas e adaptativa para eliminacao dos ruidos de alta freqiiéncia e
do ruido em 60 Hz, respectivamente.

A Tabela 5.1 mostra os resultados encontrados pelo programa na andlise do canal X
dos pacientes com infarto do miocardio apresentados anteriormente e os resultados

encontrados para individuos normais para fins de comparagao.

Canal X (ms) RR QRS QT QTc Dispersao QT T

85055 | 9114 | 429+ 14 | 465+ 15 59 220+ 34

Pacientes 674121 | 94+15 | 370+ 18 | 451+22 83 - 221 22
Infartados 752+£24 | 136 £26 | 359+21 | 414124 105 162+ 18
1043 £30| 165126 | 542+41 | 531 +41 160 300+ 51

856 £47 [ 114+ 16| 369*5 399+ 6 22 208 + 26

Individuos | 901+18 | 89+14 | 375+9 | 395+10 39 232+ 28
Normais | 733 +33 | 80+3 | 351413 | 408 %15 48 202 + 26

Tabela 5.1 - Comparacio entre pacientes infartados e individuos normais

(média * desvio padrao de um periodo de 30 segundos de registro).
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Em relagdo a morfologia do ECG de pessoas saudaveis, observa-se que os individuos
infartados apresentam o ECG com caracteristicas diferentes, como por exemplo a inversao da
onda T. Nota-se que, além de uma dispersdao QT maior, uma maior duracdo do intervalo QTc

dos pacientes infartados em relag@o as pessoas normais.

A Tabela 5.2 ilustra os resultados da anélise a cada batimento do vetor magnitude em

uma analise dos 30 segundos de sinal.

(Média + Desvio Padrio) QRS (ms) RMS40 (uV) t40 (ms)
1356 £ 57 13+ 27 18 +9

Pacientes Infartados 109 + 24 38+13 29+6
159 £ 83 39+6 25+5

105+2 54 +8 21+3

102+ 14 80+ 16 1217

Individuos Normais 105 + 14 80+19 1819
98+ 18 122432 1027

Tabela 5.2 - Analise a cada batimento do vetor magnitude de pacientes infartados e
individuos normais.

Analisando o vetor magnitude resultante da promediacdo dos trés canais apds

filtragem passa alta em 40 Hz obteve-se os resultados mostrados na Tabela 5.3:

Vetor Magnitude QRS (ms) RMS40 (uV) t40 (ms)

121 45,3 25

Pacientes 110 233 37
Infartados 116 16,2 41
121 20,2 33

115 379 33

Individuos 111 74,2 24
Normais 102 D2l 23

Tabela 5.3 - Pariametros do vetor magnitude do sinal promediado para pacientes
infartados e individuos normais.
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A Figura 5.12 ilustra os resultados encontrados pelo médulo de promediagao para uma
pessoa pds infartada. As barras verticais continuas indicam o inicio e o fim do complexo
QRS, enquanto que a barra tracejada indica o inicio do tltimos 40 ms do final do complexo

QRS. A filtragem utilizada foi de um passa altas em 40 Hz.

Promediacao -
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6,144e-2
5.12e-21

>E4,098e-2 b
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1,024e-2 A

1041e17

segundos

Figura 5.12 - Analise do complexo QRS filtrado através da promediacao do ECG de um
paciente pos-infartado: os parametros analisados (a esquerda).

Para fins de comparag@o entre os valores encontrados como limites do complexo QRS
no vetor magnitude, a Figura 5.13 apresenta os trés canais de ECG promediados € os

respectivos sinais filtrados multiplicados por 10.
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Figura 5.13 - Comparacao entre o sinal promediado e o sinal filtrado passa altas em

40 Hz (passa altas): (a) Canal X; (b) Canal Y e (c) Canal Z.
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5.4 - ECGs REGISTRADOS DURANTE O TESTE DE ESFORCO

O teste de esforco foi realizado em bicicleta ergométrica prépria para o teste e
obedeceu a um protocolo experimental adaptado as necessidades do estudo. Os ECGs foram

adquiridos por periodos continuos de 30 segundos.

Inicialmente foi realizado um registro do ECG com o voluntirio em repouso. Em
seguida o voluntario submeteu-se ao teste de esforco que se deu em 5 estagios continuos de
cargas progressivamente maiores (25, 50, 75, 100 e 125 Watts) com durac¢do de 2 minutos por
estdgio. Foram registrados os ECGs nos 30 segundos finais de cada estdgio. Solicitou-se ao

voluntério que mantivesse uma velocidade constante de 60 RPMs.

A Figura 5.14 mostra o ECG adquirido durante um teste de esforco de uma pessoa
saudavel durante os cinco estdgios do protocolo de exercicio. Notar o elevado nivel de ruido

presente no sinal, principalmente no canal X quando a carga de trabalho € aumentada.
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(d

e

®

Figura 5.14 — Aquisi¢do do ECG durante o teste de esfor¢o em individuo normal: (a) Em
repouso; (b) 25 W; (c) 50 W; (d) 75 W; (e) 100 W; (f) 125 W. Sinais sem
qualquer processamento digital.
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Como pode-se observar, nos estdgios mais avangados, onde o esfor¢o fisico € maior, o
artefato de movimento torna-se mais influente, chegando até mesmo a saturar o sinal. O nivel
de ruido também aumenta com o aumento da carga, o que vai dificultar e, algumas vezes,
impossibilitar a andlise do sinal de ECG, resultando em detec¢des erradas dos picos e/ou

limites das ondas caracteristicas do ECG ou mesmo sem se conseguir um resultado.

A Figura 5.15 ilustra a analise do ECG registrado em repouso (a) e durante o teste de
esfor¢o (b) com uma carga de 100 Watts. Observar que em (a) o sistema consegue detectar
todas as ondas caracteristicas do ECG (P, Q, R, S e T), enquanto em (b), devido ao excessivo
nivel de ruido (EMG, artefato de movimento, respiragcdo, etc) nem todas as caracteristicas do

ECG puderam ser detectadas com precisao.

Inicio da Onda P

Picos das Ondas P
Final da Onda P

Inicio do complexo QRS
Picos das Ondas Q
Picos das Ondas R
Picos das Ondas S
Final do complexo QRS
Inicio da Onda T

Picos das Ondas T
Finalda Onda T

I (a) Em repouso

oW e e e e e A e e - A A A w M M o

QO > u4¢ 8 ér a0

segundos

Inicio da Onda P

Picos das Ondas P
Final da Onda P

Inicio do complexo QRS
Picos das Ondas Q
Picos das Ondas R
Picos das Ondas S
Final do complexo QRS
Inicio da Onda T

Picos das Ondas T
Final da Onda T

OB 90 A

segundos

Figura 5.15 — Analise do Canal Y: (a) no repouso e (b) durante o teste de esforco com
uma carga de 100 W.
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Para anilise dos sinais foi necessdrio realizar uma pré-filtragem para eliminar a
variacdo da linha de base e o ruido de 60 Hz. Para fins de ilustragdo, os resultados

encontrados para o canal Y da anélise temporal do sinal sdo apresentados na Tabela 5.4.

Analise ECG Dispersao
Canal Y (ms) B QRS QT QTe pQT T
Repouso 739+33 | 77x1 360+ 11 419+ 13 46 203 £ 25
25W 598+30 | 763 | 32712 | 422+ 15 57 156 + 25
50 W 530+19 | 78+4 | 314+12 | 432+17 49 144 £ 20
75 W 471 7 78 +4 297+ 12 433 + 18 54 133 +£20
100 W 407 £ 3 76 £5 265 21 416 £33 95 112+ 16
125 W 349+5 | 71+7 | 226%28 382 +48 142 97 £ 16

Tabela 5.4 - Resultados da analise do ecg no teste de esforco de uma pessoa normal
(média * desvio padrao).

Fazendo a anilise do sinal através do mddulo de promedia¢do encontramos os valores

apresentados na Tabela 5.5:

QRS (ms) RMS40 (LV) t40 (ms)
Repouso 102 b 7 23
25W 89 61,7 20
S0W 97 87,6 16
75 W 92 119,7 12
100 W 98 84,9 19
125 W 91 88,0 11

Tabela 5.5 - Resultados da analise do vetor magnitude do sinal promediado no repouso e
no teste de esforco.

O ruido € o fator mais influente para a precisdo das medidas. Como pode-se observar
na Figura 5.15 (b) e na Figura 5.16, durante o teste de esfor¢o existe uma forte presenga do
ruido no sinal dificultando a determinag@o correta dos picos e limites das ondas caracteristicas

do ECG. Por isso o programa foi idealizado para permitir verificagdes visuais e medigdes
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manuais. Esta possibilidade pode ser observada na Figura 5.16 onde € realizada uma medida
do intervalo QT no canal X e € indicada pelas barras verticais no gréafico e cujo valor € dado

na caixa de grupo Tempo.

e

Inicio do complexo QRS
Picos das Ondas Q
Picos das Ondas R
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Final do complexo QRS
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Lan, : 717 8110 281+14 409+ 21 81 112+16
Canal 7127 784 297 £ 12 433+18 54 133+ 20
Z 471:8 101 £ 12 308 + 16 448+ 23 82 145+ 16

SR

Figura 5.16 - O ECG adquirido durante teste de esforco a 75 W. Observar o ruido
presente no sinal tornando a deteccao automatica das ondas incerta e a
possibilidade de medi¢coes manuais.

A andlise a cada batimento do vetor magnitude vai ser impossibilitada devido ao
elevado nivel de ruido contido no sinal, uma vez que os limites do complexo QRS séo
determinados por limiares calculados com base no ruido presente no sinal (Figura 5.17).
Desta forma, a determinacdo dos limites do complexo QRS a cada batimento deve ser

realizado de forma manual através dos recursos que o sistema oferece.
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. Anélise Temporal do Vetor Magnitude

segundos
— Vetor Magnitude & Inicio do QRS Pico da onda R
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Figura 5.17 - Andlise a cada batimento do vetor magnitude: o grafico inferior apresenta
um batimento selecionado pelo usuario. Notar o elevado nivel de ruido
presente no grafico superior.
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CAPITULO 6

DISCUSSAO

A utilizacdo do Delphi 3.0 como ferramenta de desenvolvimento visual se deu pela sua
facilidade de utilizagdo e pelos recursos que esse ambiente apresenta ao programador. Por
possuir um compilador de cédigo nativo de 32 bits totalmente compativel com o Windows
95/98, o Delphi gera arquivos-objeto em linguagem de mdaquina que, apés a ligagdo com as
bibliotecas de fungdes, sdo capazes de serem executados sem a necessidade de um
interpretador de run-time. Além disso a velocidade de execugdo de programas compilados é

bastante rdpida e os programas possuem tamanho reduzido.

Este trabalho considera que aquele que for utilizar o programa tenha um certo nivel de
conhecimento sobre 0 ECG e em processamento digital de sinais, de forma geral, e de
procedimentos empregado para o processamento digital do sinal de ECG, em particular. O
programa funciona de forma a possibilitar trabalhar com o sinal de ECG de diversas formas,
ndo impondo limitagdes. Se o usudrio ndo souber o que estd fazendo pode incorrer em erros
como, por exemplo, tentar determinar os tempos das ondas Pe T do sinal de ECG que passou

por um filtro passa altas com freqii€ncia de corte em 40 Hz, levando a resultados erréneos.

O pesado processamento matematico torna o programa, em Certos casos,
demasiadamente lento. O tempo para o processamento € exibi¢do dos resultados vai ser
diretamente proporcional a quantidade de amostras a serem analisados. Por isso, o tempo e a

freqiiéncia de amostragem sdo aspectos importantes na aquisicdo e andlise do ECG. Nio
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custa lembrar que, como se estd trabalhando com o ECG de alta resolugao, faz-se necessério a
utilizacdo de uma freqiiéncia de amostragem mais elevada do que a utilizada no ECG
convencional, resultando em grande quahtidade de dados por tempo de amostragem. Por isso
decidiu-se amostrar os sinais de ECGAR a 1000 Hz de modo que possibilitasse a andlise
espectral do segmento ST em busca dos potenciais tardios ventriculares (que geralmente

ocorrem na faixa de 40 a 250 Hz).

Algumas vezes os resultados demoram mais a serem apresentados ou a janela demora
a ser aberta. Isto se deve ndo somente a algum pesado processamento matematico sendo
exécutado, mas também quando € necessdrio abrir janelas com grandes quantidades de
pontos, exigindo maior processamento de video para a atualizag@o dos graficos na tela, efeito

mais evidenciado quando se estd utilizando computadores com processadores mais lentos ou

com quantidades menores de memoéria RAM.

A implementagdo inicial dos algoritmos utilizados no programa primeiramente em

MatLab possibilitou:

¢ Comparar os resultados utilizando as fungdes do préprio MatLab, assegurando assim
maior confiabilidade dos algoritmos implementados em Delphi;

¢ Diminuir o tempo de projeto e desenvolvimento dos algoritmos dada a facilidade
intrinseca de se trabalhar com fun¢Ges matemdticas do MatLab, um ambiente préprio
para andlises matematicas, o que ja ndo € tdo facil no Delphi o que exige maior tempo

de programagao/implementacao.
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O trabalho foi desenvolvido com fins de estudo de registros bipolares ortogonais no
sistema XYZ. Isto acarretou em um nimero reduzido de derivagdes (trés) ao invés do ja bem
conhecido sistema de 12 derivagdes. O mimero reduzido de derivagbes vai se traduzir em
menor qﬁantidade de memoéria a ser utilizada pelo programa e menor tempo de

processamento.

O programa foi desenvolvido para utilizag@o de arquivos gerados exclusivamente pelo
equipamento do descrito na Se¢ao 4.2, isto é, para a leitura de dados no formato gerado pelo
citado equipamento [Wisbeck, 1998]. Para que fosse possivel a andlise de sinais gerados em
outros formatos foi necessério utilizar o MatLab para abrir € em seguida salvar os sinais no
formato apropriado. A janela Configurac¢des permite informar os dados do amplificador e do
conversor A/D em que os sinais foram inicialmente adquiridos, sem o que os dados seriam

lidos pelo programa de forma errdnea.

Nos diversos algoritmos desenvolvidos para este programa tomou-se como base para o
célculo de intervalos de busca a freqﬁénéia cardiaca média para cada canal. Por exemplo,
pbara se determinar o pico de uma onda P no canal X o algoritmo pesquisava um miximo em
um intervalo entre 10 € 20% do RR médio do canal X antes de cada pico da onda R. Esta
metodologia foi adotada porque o programa ndo trabalha com sinais adquiridos a uma

freqii€ncia de amostragem fixa ou sinais com freqii€ncias cardiacas constantes.

O ruido excessivo ou variacdes da linha de base causam uma queda na eficiéncia dos
algoritmos de detec¢do das ondas que compdem o ECG. Por isso, os procedimentos
experimentais empregados na aquisi¢io dos sinais assumem grande importancia. Para reduzir

o ruido é importante observar a preparagdo da pele onde serdo aplicados os eletrodos; a
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utilizacdo de eletrodos de boa qualidade, em bom estado e, preferivelmente, do mesmo
fabricante; o isolamento do sistema de qualquer fonte de interferéncia, inclusive a da rede de
alimentagdo; e a redugdo dos artefatos de movimento, evitando-se falar com o paciente e

movimentos bruscos durante o registro.

Foi escolhida a bicicleta ergométrica para o teste de esforgo devido ao posicionamento
do individuo: sentado e com os bragos apoiados. Achou-se que desta forma os problemas de
artefatos de movimento seriam atenuados. Mesmo assim a anélise do ECG durante o teste de
esforco mostrou-se mais problemdtica durante os estigios mais avangados do protocolo
empregado, devido ao conseqiiente aumento de artefatos de movimento, sinais

eletromiograficos e uma modulac@o do sinal mais acentuada pela respiracdo.

Eb importante lembrar que os valores limites dos pardmetros QRS, RMS40 e t40 no
vetor magnitude calculados a partir do ECG filtrado por um passa altas (ver Se¢io 2.4.1)
foram estabelecidos para sinais promediados. Por isso, esses pardmetros precisam de estudos
mais detalhados para estabelecer novos limites ao serem utilizados no teste de esforco e em

uma analise a cada batimento.

O registro de ECG em pacientes que sofreram infarto agudo do miocérdio mostrou-se
mais eficiente quando feito em torno de 3 dias apds o evento. Um registro logo ap6s o infarto
torna-se mais dificil devido ao estado delicado do paciente e, também, a interferéncia gerada

por outros equipamentos geralmente utilizados para monitoragao do paciente.

Neste trabalho ndo foi possivel o registro do ECG de pacientes pés-infartados durante

o teste de esforgo devido as condigdes dos pacientes e a necessidade de acompanhamento
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médico especializado.

A maior dificuldade encontrada no desenvolvimento deste trabalho foi encontrar
metodologias para a determinacdo dos l_imites de cada onda que compde um batimento
cardiaco, ndo s6 que detectasse o inicio e o fim das ondas no ECG em repouso, como também
em situagdes onde os niveis de ruido eram mais elevados, isto €, durante o teste de esforco, ou
em situagdes em que o sinal de ECG possui uma morfologia bem diferente daquela padrao,
como no caso do ECG de pacientes infartados. Nestes casos, a determinagdo dos limites das
ondas caracteristicas do ECG podem ser realizadas manualmente através dos recursos que 0
sistema dispoe. Entretanto, a determinacio automatica dessas caracteristicas, em presenca de
elevado nivel de ruido, poderd ser aperfeicoada a medida que novas técnicas e algoritmos

forem sendo desenvolvidos.

Ser4d necessario um estudo mais completo sobre a andlise, batimento a batimento,
sobre as caracteristicas dindmicas dos potenciais tardios, com a implementacdo de novos

métodos e abordagens, se necessario for.
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CAPITULO 7

CONCLUSAO

Apesar da base instalada de computadores no Brasil estar defasada em relagcdo aos
atuais equipamentos e softwares hoje disponiveis no mercado, o programa foi desenvolvido
para o ambiente de 32 bits do Windows 95/98. Esta implementa¢@o tem a desvantagem de
ndo poder ser utilizada em qualquer computador. No entanto, forgcando-se a utilizagdo deste
programa em equipamentos com o Windows 95/98 vai necessariamente obrigar a utilizagio
de um computador com algum poder de processamento, o que torna-se benéfico tendo em
vista o grande conjunto de processamentos matematicos envolvidos. Como os computadores
pessoais estdo tornando-se cada vez mais difundidos e processadores cada vez mais poderosos
tornam-se acessiveis, esta ndo € uma limitacio séria para a utilizacdo do programa

- desenvolvido.

Outra vantagem de se ter sido desenvolvido um trabalho para o ambiente Windows € a
interface grafica compativel com esse sistema operacional, tornando o uso do programa mais

amigavel ao usuadrio, facilitando sua utilizacfo e divulgacao.

O programa mostrou-se promissor como ferramenta para a andlise de ECG, sendo de
grande utilidade para pesquisas que buscam a identificacio de parimetros clinicos para o

diagnéstico/avaliagcdo de algumas doencgas cardiovasculares.
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Este trabalho assume grande importincia tendo em vista que, atualinente, o ECG de
esfor¢o no pais € realizado muitas vezes com equipamentos impréprios, resultando em poucas
informacgdes. Além disso, ndo existe um equipamento comercial nacional para a aquisi¢do do
ECG em alta resolu¢do. O desenvolvimento de um sistema completo de aquisi¢cdo de ECG
em alta resolug@o, incluindo o software de andlise desenvolvido neste trabalho, vai trazer

grandes beneficios clinicos e cientificos.

O sistema de aquisi¢do e o software poderdo ser utilizados para desenvolver um teste
de esforco mais adequado, que cause menos estresse, € seja sensivel o suficiente para

avaliac@o de pacientes com problemas cardiacos.

7.1 - PROPOSTAS PARA FUTUROS TRABALHOS

Por se tratar de uma linguagem estruturada e orientada a objeto, voltada para o
desenvolvimento de aplicagdes visuais para o Windows, o Delphi permite.com facilidade a

modificacdo e expansdo do sistema desenvolvido.

A filtragem do sinal e cdnseqijente melhoria da relag@o sinal/ruido é desejavel para
assim facilitar uma anélise mais confidvel do ECG. Com a evolugdo do processamento digital
de sinais, novas ferramentas matemdticas para o tratamento do sinal de ECG podem ser
incorporadas ao programa como, por exemplo, técnicas de blind deconvolution [Wisbeck,
1998]. Novas abordagens de andlise espectral poderiam ser implementadas para uma melhor
avaliacdo do sinal, como um todo ou de pequenos trechos, no dominio da freqii€ncia obtendo-

se maior resolucdo espectral.
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Novos médulos podem ser adicionados ao programa para realizar outros tipos de
andlise como, por exemplo, a andlise de turbuléncia espectral [Yi ez al, 1995] e o
mapeamento espectro-temporal do complexo QRS [Haberl et al., 1988; Vester e Strauer,

1994; Marques, 1994].

Redes neurais artificiais poderiam ser incorporadas ao sistema para a identificagao de
aspectos de interesse clinico como, por exemplo, potenciais tardios [Xue € Reddy, 1997] e

arritmias cardiacas.

O trabalho aqui desenvolvido juntamente com o equipamento de registro de ECG em
alta resolugdo poderiam ser futuramente empregados em estudos sobre a morte sibita em
desportistas, assim como em pacientes com angina, infartados ou n3o, buscando suas causas e

parametros no ECGAR que possam identificar de risco.
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