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Resumo

No  presente  trabalho  é  implementado  um  algoritmo  para 
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Abstract 

This  work  presents  the  implementation  of  a  computational 
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compression, based on direct data handling methods using digital signal 
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CAPÍTULO  1 

INTRODUÇÃO 

1.1 ­ JUSTIFICATIVA 

Será que eu tenho coração?... 

Você já se fez esta pergunta?... 

Este questionamento pode parecer absurdo, mas não é. É claro que todos têm 

coração, pois ele é um órgão fundamental do corpo humano sem o qual não 

conseguimos viver. Mas, no entanto, muitas pessoas só descobrem que têm este ou 

outro orgão quando o mesmo não funciona bem. Por exemplo, muitas pessoas só ficam 

sabendo que têm rins quando estes deixam de funcionar adequadamente, e então se 

vêem forçadas ao uso de uma máquina de hemodiálise; ou, descobrem que o cigarro 

afeta a saúde quando um outro orgão, do qual elas ouviram falar vagamente no curso 

primário ­ o pulmão ­ dá sinais de mal funcionamento. 

O descaso para com a sua saúde é um mal hábito de que o brasileiro, de um 

modo geral, padece. E é justamente devido a este descaso que muitas das pessoas têm a 

infelicidade de descobrir que possuem um coração doente. É como se Deus avisasse, 

"Cuidado rapaz, a vida não é brincadeira não". 

A literatura médica está repleta de casos que mostram que as doenças do coração 

estão intimamente relacionadas à vários fatores, dentre os quais destacam­se: a 

alimentação inadequada, o fumo, a bebida, a falta de exercícios, o "stress" e problemas 

genéticos. É também fato bem conhecido que as doenças do coração constituem­se 

numa das maiores causas de mortalidade no Brasil e no mundo.
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Assim sendo, estudar e desenvolver métodos e ferramentas de trabalho que 

permitam pesquisar e conhecer melhor o funcionamento do coração, é uma tarefa que 

sempre será de grande utilidade. Particularmente útil é o desenvolvimento de recursos 

para estudos não invasivos do órgão. O presente trabalho teve esta preocupação. 

Descreveremos a seguir a contribuição dada neste sentido. 

1.2 ­ OBJETIVOS 

Este trabalho visa aprimorar efetivamente as ferramentas matemáticas 

inicialmente  desenvolvidas  para  estudo  da  função  autonômica  cardíaca  por DE 

FARIA JR [1990]. 

Um dos objetivos foi o desenvolvimento de um programa de compactação de 

dados de eletrocardiografia e vetocardiografia capaz de viabilizar o armazenamento 

em massa dos mesmos, utilizando­se, para isso, técnicas de processamento digital de 

sinais. No desenvolvimento de tal ferramenta levou­se em consideração as 

propriedades do sinal eletrocardiográfico, de forma a se obter um bom desempenho. A 

literatura pertinente está repleta de exemplos a este respeito, e não raros são os 

algoritmos de compactação de dados que conseguem extrair informações do sinal 

eletrocardiográfico de real significado clínico. 

O sinal reconstruído a partir do sinal original compactado deverá ser o mais 

idêntico possivel a este, para posteriores análises. 

É objetivo deste trabalho, proceder esta compactação com um algoritmo de facil 

implementação capaz de aumentar a capacidade de armazenamento de informações em 

pelo menos três vezes. 

Outro objetivo do presente trabalho foi o desenvolvimento e a implementação de 

ferramentas para estudo da função de controle neural autonômico do coração, com base 

na análise da variabilidade do intervalo RR do eletrocardiograma (que expressa a 

freqüência dos batimentos cardíacos). Tal objetivo decorreu da necessidade de o 

Laboratório Cardiovascular da Universidade de Brasília dispor de metodologia 

inovadora e inédita em nosso meio, para estudo do citado aspecto do funcionamento do 

coração, o qual se constitui numa das principais linhas de investigação clínica e 

experimental do Prof. Luiz Fernando Junqueira Junior e sua equipe.
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1.3 ­ ORGANIZAÇÃO DO TEXTO 

O presente trabalho está organizado da seguinte maneira: 

• No capítulo 2 são considerados aspectos básicos da anatomia e do 

funcionamento do coração, bem como apresentadas considerações sobre a 

eletrocardiografia clínica escalar e vetorial e seus aspectos técnicos. 

• Um breve histórico e as bases teóricas da compactação de dados de 

eletrocardiograma e vetocardiograma, além do algoritmo desenvolvido 

encontra­se no Capítulo 3. 

• No Capítulo 4 é apresentado um sistema para análise temporal e espectral da 

variabilidade espontânea e induzida do intervalo RR do eletrocardiograma, 

tomando­se como ponto de partida o trabalho computacional desenvolvido por 

DE FARIA JR [1990]. 

• Os Resultados obtidos e sua Discussão encontram­se no Capítulo 5. 

• No Capítulo 6 é apresentado o Sumário, as Conclusões e, as Perspectivas 

Futuras. 

• Finalmente, apresentamos as Referências Bibliográficas.
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CAPÍTULO  2 

CONSIDERAÇÕES ANÁTOMO­ 
FUNCIONAIS SOBRE O CORAÇÃO. 
ELETROCARDIOGRAFIA CLÍNICA 

Para se entender o sinal eletrocardiográfico é necessário conhecer antes a sua 

fonte de origem, o coração. É preciso saber então, como este funciona e como o sinal é 

gerado e quais são as suas características. É interessante saber ainda, quais são as 

posições padrões de colocação dos eletrodos na superfície do corpo do paciente para se 

proceder a obtenção dos sinais. 

2.1 ­  GENERALIDADES 

O coração é um órgão muscular oco que tem a função de contrair e relaxar 

alternadamente, em ritmo variável, para bombear o sangue por todo o sistema 

circulatório e recebê­lo de volta deste. Apresenta um formato cônico cujo ápice está 

voltado para baixo, para a esquerda e para a frente. Varia em tamanho e peso de acordo 

com o sexo e a idade. Está localizado na cavidade torácica, no mediastino médio, entre 

os pulmões (limites laterais), por cima do diafragma (limite inferior), diante da porção 

torácica da coluna vertebral (limite posterior) e por trás do osso esterno (limite 

anterior). Consiste basicamente de quatro cavidades ou câmaras: os átrios direito e 

esquerdo e os ventrículos direito e esquerdo, os quais formam os sistemas de 

bombeamento e de recepção do sangue arterial (cavidades esquerdas) e do sangue
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venoso (cavidades direitas). Os dois átrios ou cavidades superiores estão localizados na 

base do coração; os dois ventrículos ou cavidades inferiores no seu ápice, conforme 

ilustra a FIGURA 2.1 [McFEE e BAULE, 1972]. 

­ FIGURA 2.1 ­ ANATOMIA DO CORAÇÃO ­ 

O sangue venoso da grande circulação adentra o átrio direito proveniente das 

veias cavas e então ultrapassa a valva tricúspide, atingindo o ventrículo direito durante 

a diástole ou relaxamento desta câmara. Após o total enchimento do ventrículo direito, 

o mesmo se contrai durante a sístole e o sangue é bombeado através da valva pulmonar 

para os pulmões, via artérias pulmonares. No pulmão ocorre a hematose, isto é, o 

sangue venoso é oxigenado, com a eliminação do excesso do CO 2 proveniente dos 

tecidos. Retornando dos pulmões pelas veias pulmonares, o sangue arterializado, rico 

em oxigênio, atinge o átrio esquerdo e então o ventrículo esquerdo, através da valva 

mitral, durante  o  relaxamento  deste. O  ventrículo  esquerdo contrai­se e força o 

sangue através da valva aórtica, ejetando­o na artéria aorta, de onde irá suprir todo o 

organismo através das diversas ramificaçoes da árvore arterial (FIGURA 2.2) 

[CROMWELL e COLS., 1973].
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­ FIGURA 2.2 ­ ELEMENTOS PRINCIPAIS DO CORAÇÃO ­ 

2.2 ­  O SISTEMA EXCITO­CONDUTOR DO CORAÇÃO. 

ELETROFISIOLOGIA CARDÍACA 

A ação de bombeamento do sangue pelo coração, isto é, a contração sitólica do 

orgão, é desencadeada por um evento elétrico prévio e automático ­ o potencial de ação 

­ gerado no nódulo sino­atrial, que se constitui num grupamento celular especializado 

na execução da função do automatismo elétrico do órgão, localizado no extremo 

superior direito do átrio direito [EYSTER e MEEK, 1921]. Estas células com capacidade 

de automatismo rítmico são encontradas também no nódulo atrioventricular [JAMES, 

1961] e nos sistemas especializados de condução do impulso pelos átrios e ventrículos, 

conforme mostrado na FIGURA 2.3 [HOFFMAN e CRANEFIELD, 1960]; no entanto, 

nestas estruturas a capacidade de automatismo é progressivamente e hierarquicamente 

menor desde o nódulo atrioventricular, em relação com o nódulo sinusal.
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­ FIGURA 2.3 ­ OS SISTEMAS ESPECIALIZADOS DE CONDUÇÃO ­ 

Devido ao fato de possuir hierarquicamente a maior freqüência  de 

despolarização do tecido excito­condutor,  o nódulo sino­atrial constitui­se no "marca­ 

passo" do coração. Este nódulo gera o potencial de ação, que se propaga em forma de 

impulso elétrico de excitação de célula a célula, precedendo cada contração do músculo 

cardíaco em aproximadamente 40mseg [HOFFMAN e CRANEFIELD, 1960]. 

O potencial de ação gerado pelo nódulo sino­atrial se difunde através dos átrios, 

de célula a célula e por meio de pelo menos quatro reconhecidos feixes especializados 

de tecido de condução: os feixes internodais anterior, médio e posterior [JAMES, 1963] 

e o feixe de Bachman [PACE, 1924]. O impulso elétrico alcança então o nódulo 

atrioventricular, que constitui­se no único elo condutor entre os átrios e os ventrículos. 

Neste nódulo o impulso  tem sua velocidade diminuída [ROSEN, APPUD NARULA, 

1975], resultando num retardo de 70­80mseg na condução do potencial de ação, o que 

permite a completa contração atrial no final da diástole ventricular, antes do início da 

contração dos ventrículos. Saindo do nódulo atrioventricular, o impulso atinge e 

percorre o sistema especializado de condução ventricular, constituído pelo feixe 

comum de His e seus ramos principais direito e esquerdo [MASSING E JAMES, 1976]. 

Os ramos do feixe de His terminam no sistema de Purkinje, que se constitui 

numa rede de ramificações terminais condutoras, a qual distribui o potencial de ação
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por todo o miocárdio ventricular [LEGATO, 1973]. Chegando nos ventrículos o impulso 

é inicialmente transmitido rapidamente para as células musculares da porção interna 

da parede dos mesmos, o endomiocárdio e, a partir daí percorre mais lentamente o 

músculo cardíaco propriamente dito, de célula a célula, até que toda a massa 

ventricular seja despolarizada. A ativação ou despolarização elétrica ventricular inicia­ 

se na região apical do septo interventricular, dirige­se as paredes dos ventrículos 

direito e esquerdo e termina na região basal do septo. Depois de aproximadamente 

200mseg do início da despolarização ventricular, inicia­se a recuperação elétrica, ou 

repolarização dos ventrículos que se faz em "marcha­ré", ou seja, as últimas regiões que 

se despolarizam são as primeiras a se repolarizarem [CARNEIRO, 1981; 

SCHUTER,1981]. 

WOODBURY E COLS. [1950] foram os primeiros a estudar os potenciais 

elétricos de uma célula do miocárdio comum, que se constituem no potencial de 

repouso (ou de membrana). Constataram que a magnitude do potencial de ação 

captado diretamente da célula é de 50 a 100 vezes maior do que a de um sinal elétrico 

do coração captado por eletrodos na superfície corporal, o qual é da ordem de 1 a 2mV 

[ABEL e McCUTCHEON, 1979]. 

A fenomenologia dos potenciais elétricos do coração depende da distribuição 

compartimental intra e extracelular de diversos íons. O meio intracelular possui maior 

concentração de íons de potássio do que o meio intersticial ou extracelular (relação 

aproximada de 155:4meq/l), havendo tendência eletroquímica difusional de íons de 

potássio para o meio intersticial. Por outro lado, existe maior concentração de íons de 

sódio no meio intersticial que no meio intracelular (relação aproximada de 

145:12meq/l), o que provoca uma força difusional de íons de sódio para o interior da 

célula [RUCH e PATTON, 1965]. 

Na condição de repouso elétrico da célula, isto é, de polarização da membrana 

celular, esta é praticamente impermeável ao sódio e ao potássio. O equilíbrio entre as 

forças eletroquímicas opostas (elétrica e difusional) é chamado de potencial de repouso 

ou de membrana (­90mV aproximadamente) e, a célula é dita estar polarizada 

[HOFFMAN e CRANEFIELD, 1960; CARNEIRO, 1981]. 

Ao ser a célula miocárdica ativada, o seu potencial de membrana altera­se de ­ 

90mV até cerca de +30mV, invertendo a polaridade numa fração de milissegundo.
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Segue­se a esta despolarização inicial um período em que o potencial da membrana se 

matém em torno de 0mV, o qual varia com o tipo de célula; esta despolarização mantida 

constitui­se no "plateau" do potencial de ação do coração. Após o "plateau" inicia­se o 

período de repolarização celular, ao término da qual a membrana celular encontra­se 

novamente polarizada no seu potencial de repouso. 

­ FIGURA 2.4 ­ O POTENCIAL DE AÇÃO DO MIOCARDIO COMUM CONTRÁTIL ­ 

A FIGURA 2.4 representa o potencial de ação típico de uma célula miocárdica 

comum, na qual identificam­se as seguintes fases: 

FASE 0 :­ Fase de despolarização rápida, onde ocorre grande aumento na 

permeabilidade da membrana ao Na + , provocando a entrada rápida deste íon para o 

interior da célula. 

FASE 1 :­ Deslocamento da curva do potencial de ação em direção à linha de potencial 

zero. Esta é a repolarização rápida precoce. Diminui rapidamente a permeabilidade ao 

Na + . Este íon permanece então aprisionado no interior da célula.
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FASE 2 :­ Relativa estabilização em torno da linha de potencial zero ("plateau" do 

potencial de ação). Mecanismo provável é a corrente lenta de Na + e/ou Ca ++ para o 

interior da célula. 

FASE 3 :­ Deslocamento da curva em direção à linha de base; corresponde à 

repolarização celular,  que é a volta do  potencial  trans­membrana  ao  valor  de ­90mV. 

Este processo é determinado pelo aumento da permeabilidade ao K + que sai 

lentamente da célula. Após a repolarização, este íon permanece então acumulado no 

exterior da célula. 

FASE 4 :­ Repouso elétrico ou potencial de membrana. A linha de base permanece 

estável, em torno de ­90mV, até a chegada de novo estímulo. Entra em ação a bomba de 

sódio e potássio, a qual é um processo metabólico que restabelece as concentrações 

iônicas de Na + e K + dentro e fora da célula (expulsão ativa de Na + para o exterior e 

entrada ativa de K + para o interior da célula). 

Além deste potencial de ação, que é do tipo resposta rápida, encontrado na 

maioria das células do miocárdio comum, existe um outro tipo de potencial de ação 

encontrado no nódulo sino­atrial, no nódulo atrioventricular, nas fibras cardíacas do 

anel atrioventricular, nos folhetos da mitral e tricúspide e no tecido de condução 

intraventricular conhecido como  potencial de ação tipo resposta lenta [CRANEFIELD e 

COLS., 1972]. Este último tipo de potencial de ação difere do tipo anterior, adotando 

peculiaridades que são as responsáveis pelo automatismo cardíaco, as quais sejam 

(FIGURA 2.5): 

a ­ Presença de um pré­potencial ou despolarização lenta antes da despolarização 

propriamente dita (fase 4), 

b ­ Ausência do componente rápido de despolarização dependente de Na + . Existe 

apenas um componente lento dependente de Ca ++ (fase 0), 

c ­ Existência de um curto período de "plateau" (fase 1), 

d ­ Menor potencial de membrana, tornando mais fácil atingir o limiar para a 

despolarização propriamente dita. É no nódulo sino­atrial que estas 

características eletrofisiológicas se destacam hierarquicamente, fazendo com que 

o mesmo seja o local onde se inicia a atividade elétrica cardíaca.
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­FIGURA 2.5 ­ O POTENCIAL DE AÇÃO PRÓPRIO DO TECIDO EXCITO­CONDUTOR ­ 

2.3 ­  O SISTEMA  ELETROCARDIOGRAFICO ESCALAR: 

ELETROCARDIOGRAFIA CONVENCIONAL 

Na superfície do corpo existem diferenças de potencial que traduzem os 

fenômenos elétricos gerados durante a atividade do coração. Estas diferenças de 

potencial podem ser medidas e registradas, tendo­se então uma noção satisfatória da 

natureza e da intensidade das forças elétricas cardíacas. Para isto são utilizados 

sistemas de aquisição de sinais elétricos especiais capazes de amplificar, filtrar e 

registrar o sinal, conhecidos como eletrocardiógrafos. 

O registro da atividade elétrica do coração obtido a partir da superfície corporal 

constitui­se no eletrocardiograma. Assim sendo, o eletrocardiograma simplesmente 

reflete o potencial de ação do coração. Isso pode ser apreciado na FIGURA 2.6, que 

representa a atividade elétrica das várias regiões do coração em função do tempo, em 

correlação com o respectivo traçado eletrocardiográfico [NETTER, 1969].
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­ FIGURA 2.6 ­ POTENCIAIS DE AÇÃO DO CORAÇÃO EM CORRELAÇÃO COM O ELETROCARDIOGRAMA 

[MODIFICADO DE NETTER, 1969] ­ 

Quando esta atividade elétrica é analisada vetorialmente em termos de sua 

direção, sentido e intensidade ao longo do coração, tem­se o vetocardiograma. 

Para a obtenção do eletrocardiograma faz­se necessária a colocação de eletrodos 

na superfície do corpo, segundo convenção universal. As disposições padronizadas 

destes eletrodos representam as derivações eletrocardiográficas. 

As derivações, na superfície do corpo, podem ser infinitas; daí ter sido 

necessário aos pesquisadores estabelecer uma convenção, para que os registros obtidos 

pudessem ser comparados. O sistema mais antigo de derivações foi desenvolvido por 

EINTHOVEN e COLS.[1913], consistindo de três eletrodos ligados de modo a formar 

um triângulo equilátero de derivações: o "triângulo de Einthoven", conforme mostrado 

na FIGURA 2.7 [EINTHOVEN e COLS., 1913].
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­ FIGURA 2.7 ­ TRIÂNGULO DE EINTHOVEN, 

FORMADO PELAS DERIVAÇÕES ELETROCARDIOGRÁFICAS CLÁSSICAS ­ 
Estas derivações são também chamadas de "derivações bipolares dos membros", 

ou ainda, "derivações clássicas" ou "standards". Elas medem a diferença de potencial 

entre dois pontos na superfície  corporal,  sendo  DI = V LA ­V RA ,  DII = V LL ­V RA e DIII 

= V LL ­V LA ; assim, o que se registram são potenciais relativos, sendo que os valores 

absolutos de V RA , V LA ou V LL não são registrados. 

Wilson [WILSON e COLS., 1934] baseando­se na segunda lei de Kirchoff [SEARS 

e ZEMANSKY, 1965], demonstrou que o ponto central resultante da união dos três 

eletrodos das derivações clássicas teria um potencial teoricamente constante (terminal 

central de Wilson). Na verdade, este terminal não mantém um potencial constante 

durante toda a revolução cardíaca, variando com esta. Dadas, entretanto, as suas 

pequeníssimas variações em relação à magnitude das correntes do coração, pode ser na 

prática, considerado como um ponto de potencial constante. Neste local é conectado o 

eletrodo "indiferente" (que se conecta ao pólo negativo do sistema de aquisição), ao 

passo que os eletrodos "exploradores" (conectados ao pólo positivo) são colocados no
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braço direito, no braço esquerdo e na perna esquerda. Obtêm­se, assim, as "derivações 

unipolares dos membros" que captam os potenciais absolutos V RA , V LA e V LL , 

respectivamente (FIGURA 2.8). 

­ FIGURA 2.8 ­ 

­ DERIVAÇÕES UNIPOLARES DOS MEMBROS [WILSON e COLS., 1934] ­ 

GOLDBERGER [1942] verificou que desligando­se o membro explorado do 

terminal central de Wilson, a amplitude das deflexões eletrocardiográficas aumentava
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em 50%. Essas novas derivações foram chamadas de aV RA , aV LA e aV LL ou 

"amplificadas dos membros" (FIGURA 2.9). 

­ FIGURA 2.9 ­ 

­ DERIVAÇÕES AMPLIFICADAS UNIPOLARES DOS MEMBROS [GOLDBERGER, 1942] ­ 

Todas essas derivações, a saber: DI, DII, DIII, aV RA , aV LA e aV LL , estão situadas 

no plano vertical, que é visto de frente e por isso chamado de "plano frontal". Estas 

derivações quando deslocadas paralelamente para um ponto central, constituem um 

sistema de linhas nas quais se projetam os vetores elétricos do coração, estabelecendo 

ângulos e possuindo polaridades invariáveis, conforme indicado na FIGURA 2.10.
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­ FIGURA 2.10 ­ 

­ SISTEMA HEXAXIAL RESULTANTE DA INTERPOLAÇÃO DAS DERIVAÇÕES FRONTAIS ­ 

O coração é um órgão tridimensional e, por isso, os vetores cardiográficos têm 

uma orientação espacial. Como se sabe, bastam dois planos perpendiculares entre si 

para orientar um vetor no espaço. Assim, necessita­se apenas conhecer as suas 

projeções nos planos horizontal e frontal. 

Para descrever o vetor no plano horizontal, registram­se na prática outras seis 

derivações unipolares, denominadas de “precordiais”. A FIGURA 2.11 apresenta os 

pontos de exploração no plano horizontal.
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­ FIGURA 2.11 ­ 

­ DERIVAÇÕES PRECORDIAIS NO PLANO HORIZONTAL, WILSON [1944] ­ 

Os sinais eletrocardiográficos precordiais resultam da diferença de potencial 

entre cada um dos pontos de 1 a 6 (positivos) e o terminal central de Wilson (negativo) 

[WILSON e COLS., 1944]. 

As doze derivações discutidas são largamente utilizadas para o estudo da 

atividade elétrica do coração e, portanto, neste texto elas serão referenciadas como 

“sistema de 12 derivações”, que compõe o “eletrocardiograma convencional”, ou 

simplesmente “eletrocardiograma” (ECG). 

A FIGURA 2.12 ilustra o traçado eletrocardiográfico convencional, como 

registrado em uma derivação clássica (DI ou DII), com todos os seus acidentes  (ondas, 

intervalos e segmentos). Pode­se observar a onda P (despolarização atrial), o complexo 

QRS (despolarização dos ventrículos) e a onda T (repolarização ventricular). 

Observam­se também os intervalos PR e o segmento ST, bem como os intervalos 

variáveis entre as duas ondas R­R (intervalo RR), os quais representam distintos 

batimentos do coração.



20 

­FIGURA 2.12 ­ O TRAÇADO ELETROCARDIOGRÁFICO CONVENCIONAL ­ 

2.4 ­  O SINAL  ELETROCARDIOGRAFICO VETORIAL: 

VETOCARDIOGRAFIA 

Conforme se afirmou anteriormente, existem infinitos sistemas de derivações 

possíveis para o estudo da atividade elétrica cardíaca. Foi dito também que esta 

atividade ocorre espacialmente, ou seja, sendo o coração um órgão tri­dimensional, a 

sua atividade elétrica global tem também um caráter espacial. Assim, para que se possa 

estudá­la, faz­se necessária uma análise espacial do fenômeno. 

O sistema de doze derivações permite tal análise, mas outros sistemas foram 

criados com o objetivo de realizar este estudo de forma mais satisfatória. Entre os 

muitos sistemas existentes destaca­se o sistema vetocardiográfico espacial de FRANK 

[1956]. O vetocardiograma tri­dimensional baseia­se na descrição vetorial da atividade 

elétrica do coração segundo as suas projeções em um sistema de eixos ortogonais que 

compõem planos perpendiculares entre si. 

Baseado em um modelo de torso tri­dimensional, E. Frank construiu, através de 

um sistema de compensação geométrica do sinal por resistores, um arranjo de 

derivações constituído de oito eletrodos, que permitiram a obtenção de três sinais
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ortogonais entre si. Estes sinais representam a projeção da resultante do fenômeno 

elétrico cardíaco nos três eixos ortogonais (X, Y, Z). A FIGURA 2.13 mostra as posições 

dos oito eletrodos do sistema de Frank no corpo humano, assim como, o seu respectivo 

sistema de compensação resistiva [FRANK, 1956]. 

­FIGURA 2.13 ­ O SISTEMA VETOCARDIOGRÁFICO DE FRANK ­ 

Uma das grandes vantagens deste sistema é sua capacidade de representar todo 

o fenômeno elétrico cardíaco, captado na superfície do corpo com apenas três sinais, os 

quais são justamente o mínimo necessário e suficiente para se fazer tal representação. O 

sistema das doze derivações necessita, por outro lado, de doze sinais para conseguir tal 

informação. 

Embora essa se constitua numa vantagem que faz com que o sistema de Frank, a 

princípio, seja preferível ao sistema das doze derivações, isto de fato não é verificado na 

prática, pois o sistema de Frank exige que os sinais sejam captados simultaneamente, o 

que acarreta um aumento no custo efetivo dos aparelhos. O sistema das doze 

derivações não tem a mesma abordagem, e os sinais são geralmente captados um a um.
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Além disso, a sua análise é mais simplificada e os respectivos aparelhos são mais 

simples tecnicamente e, portanto, de mais baixo custo. Assim, o sistema das doze 

derivações tornou­se de uso mais popular. 

No presente trabalho são considerados fundamentalmente estes dois sistemas, 

que são os mais populares dos muitos sistemas de derivações criados até hoje. 

Nenhuma distinção é feita entre um e outro sistema, pois ambos se equiparam em 

importância e trazem informações bastante úteis para o estudo da atividade elétrica 

cardíaca. Reconhecem­se vantagens de um e de outro sistema, assim como algumas 

desvantagens. Não é objetivo deste trabalho a comparação dos dois sistemas, mas o 

desenvolvimento de um sistema microcomputadorizado capaz de possibilitar um 

estudo, o mais detalhado possível, do sinal eletrocardiográfico (ECG) e do sinal 

vetocardiográfico (VCG – sistema de Frank), obedecendo as especificações e 

recomendações da American Heart Association, para instrumentos de 

eletrocardiografia e vetocardiografia [PIPBERGER e COLS., 1975]. A obediência a estas 

especificações, torna necessária a compactação dos dados digitalizados de 

eletrocardiogramas e vetocardiogramas, para que se possa armazenar um volume 

maior de informações em um disquete comum de microcomputador. Esse assunto é 

tratado com mais detalhes no próximo capítulo.
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CAPÍTULO  3 

COMPACTAÇÃO DO SINAL 
ELETROCARDIOGRÁFICO 

Segundo PIPBERGER e COLS. [1975], o sinal eletrocardiográfico apresenta 

algumas características que fazem com que a maioria das ferramentas matemáticas que 

normalmente são utilizadas em Processamento Digital de Sinais, se apliquem ao 

mesmo. Entre estas características está o fato de que o seu espectro de freqüências está 

basicamente compreendido entre 0,05 e 100Hz. A American Heart Association (AHA), 

neste trabalho, recomenda que a freqüência de amostragem deste sinal seja de 

aproximadamente 500Hz, pelo menos, e com uma definição de 10μV. Como o sinal 

possui uma amplitude que varia de 1 a 10mVp.p., para uma amplificação com ganho 

1000, a amplitude do sinal varia de 1 a 10Vp.p. e bastaria um conversor A/D de 10bits 

para realizar a tarefa a uma taxa de conversão de 500Hz. 

Um dos problemas que surgem quando se digitaliza um sinal é o 

armnazenamento dos arquivos de informação e sinal. Para uma freqüência de 

amostragem de 500Hz com uma resolução de 12bits/amostra, um disquete de 5”1/4 

DS/DD para microcomputadores compatíveis com a linha IBM­PC não pode guardar 

mais do que alguns poucos minutos de sinal. Isto é um incoveniente, pois normalmente 

se deseja manter um arquivo dos sinais de pacientes para a documentação e realização 

de estudos posteriores. Para que centenas e até milhares destes sinais possam ser 

armazenados, o sistema deve guardá­los de forma compactada, possibilitando ainda a 

descompactação do arquivo sem que o mesmo sofra deformações em relação ao 

original.
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3.1 ­  GENERALIDADES SOBRE COMPACTAÇÃO DE DADOS 

ELETROCARDIOGRÁFICOS 

Desde 1957, quando Pipberger introduziu a figura do computador na 

eletrocardiografia [JENKINS, 1983], que a preocupação com a compactação dos dados 

digitais de eletrocardiogramas tem sido constante. Surgiu, a partir de então, diversas 

técnicas de compressão de dados baseados nos mais diversos tipos de algoritmos onde, 

aliada à necessidade de redução do volume de dados para armazenamento e 

transmissão, estava o compromisso com a qualidade e confiabilidade dos dados 

reconstruídos. 

FURTH e PEREZ [1988], classificam os vários métodos utilizados basicamente 

em três categorias: 

• Métodos de Manipulação Direta de Dados, 

• Métodos de Transformadas e 

• Métodos de Extração de Parâmetros. 

Entre os métodos de manipulação direta de dados, estão: TP – “Turning 

Pointing” [MUELLER, 1978], AZETEC [COX e COLS., 1968; COX e COLS., 1972], 

Predição Linear [RUTTIMANN e PIPBERGER, 1979], Codificação Delta [STEWART e 

COLS., 1973] e CORTES [ABENSTEIN e TOMPKINS, 1982]. 

O algoritmo do Ponto de Mudança – “Turning Point” [MUELLER, 1978], analisa 

a tendência dos pontos amostrados e armazena apenas um de cada dois pontos 

consecutivos. Este algoritmo é de fácil implementação, mas introduz distorções no 

sinal. Já a Codificação por Amplitude e Intervalo de Tempo (AZETEC), tem como uma 

das principais vantagens uma taxa de compressão de dados em torno de 10:1, mas em 

compensação o sinal reconstruído não consegue reproduzir fielmente o sinal original, 

principalmente nas ondas P e T. 

O Sistema de Codificação por Redução de Coordenadas de Tempo (CORTES) é 

um sistema híbrido dos algoritmos TP e AZETEC e, apresenta as mesmas desvantagens 

de ambos. 

O algoritmo de Codificação Delta é baseado no fato de que a diferença entre as 

amplitudes de amostras sucessivas é tipicamente menor do que as amplitudes das
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amostras em si. Apresenta como principais desvantagens, uma grande sensibilidade a 

ruídos e uma distorção das ondas P. 

O método de compressão de dados baseado na Predição Linear, Interpolação e 

Codificação pela Entropia proposto por RUTTIMAN e PIPBERGER [1979] foi estudado 

por PAHLM e COLS. [1979] e, apresentou uma taxa de compressão de dados de 7,8:1 

com um erro rms de 3,5% quando referido ao sinal original digitalizado a 500 

amostras/segundo e 8 bits. 

Entre os Métodos baseados na aplicação de Transformadas estão Fourier 

[REDDY e MURTHY, 1968], Ortogonais [AHMED e COLS., 1975], Karhunen­Loeve 

[WOMBLE e COLS., 1977] e Walsh [KUKLINSKI, 1983]. 

Nos Métodos de Extração de Parâmetros, um conjunto de parâmetros são 

extraídos do sinal, os quais são usados para a sua classificação baseados em um 

conhecimento prévio. Estes métodos além de não preservarem as formas de onda do 

sinal, necessitam de um processamento de dados bem maior que os métodos de 

manipulação direta, o que os inviabilizam para muitas aplicações. 

Existe ainda uma método bastante conhecido (SAPA) “Scan­Along Polygonal 

Approximation”, baseado em interpolação de primeira ordem com dois graus de 

liberdade [ISHIJIMA e COLS., 1983], capaz de processar a compactação de dados em 

tempo­real. Em um trabalho mais recente [BARR e COLS., 1985], foi visto que o SAPA­ 

2 é equivalente a um outro algoritmo, o FAN [GARDENHIRE, 1964, 1965]. 
A única deferença aparente entre os dois métodos, no entanto, é que além das 

duas inclinações calculadas pelo algoritmo FAN o SAPA­2 calcula uma terceira 

inclinação central, para verificar se a amostra é permanente ou redundante, ao invés do 

critério do valor da amostra atual usado pelo método FAN. 

Cabe resaltar ainda mais um método, SAIES {JALALEDDINE e COBERLY, 

1988], que na realidade é um método híbrido entre o AZETEC e o SAPA, que visa 

associar a taxa de compressão maior do SAPA ao longo de todo o sinal, exceto no 

complexo QRS, com as vantagens do AZETEC neste. Na TABELA 3.1 são apresentados 

os resultados obtidos por vários métodos, onde se observa não só a taxa de compressão 

de dados de cada método, mas também, a Diferença Percentual da Raiz Quadrática 

Média “Percent Root­Mean­Square Difference” – (PRD) dada por:
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Onde: RMSE = Raiz quadrada do Erro Quadrático Médio 

RMSV = Raiz quadrada do Valor Quadrático Médio 

ECG(i) = O sinal ECG original 

RECG(i) = O sinal ECG reconstruído 

N = O número total de amostras 

PRD = A diferença percentual da raiz quadrática média. 

Na TABELA 3.1 são apresentados também os dados referentes à taxa de 

compressão de dados, freqüência de amostragem e precisão (em bits por amostra). 

Método Taxa de 

Compressão 

Freqüência de 

Amostragem 

Bits/Amostra PRD (%) 

AZETEC 10,0 500 12 28,0 

TP 2,0 200 12 5,3 

CORTES 4,8 200 12 7,0 

FAN/SAPA 3,0 250 ­ 4,0 

SPLINE 10,0 500 8 18,0 

SAIES 6,8 166 10 16,3 

­ TABELA 3.1 – COMPARAÇÃO ENTRE VÁRIOS MÉTODOS DE COMPACTAÇÃO DE DADOS ­
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3.2 ­  O MÉTODO DE COMPACTAÇÃO IMPLEMENTADO 

Dos três tipos básicos de compactação de dados discutidos acima (Manipulação 

Direta de Dados, Transformadas e Extração de Parâmetros), optou­se pelo 

desenvolvimento de um método de Manipulação Direta, pois segundo pudemos 

observar, este tipo de método leva a algoritmos mais simples e tem a vantagem de 

poder realizar a compactação de dados em tempo real, com baixa complexidade 

computacional. Assim sendo, procedeu­se à adaptação do método de codificação de 

voz para baixas freqüências, descrito por ATAL [1982], para a codificação de sinais de 

ECG e VCG por serem estes fortemente periódicos e variarem suavemente. 

No seu trabalho, ATAL [1982] descreve um eficiente algoritmo baseado na 

codificação preditiva adaptativa para sinais de voz, com taxas a partir de 10kbits/s. 

Para sinais de ECG e VCG amostrados a 500Hz. Numa codificação PCM a 12 

bits, temos uma taxa de 6Kbits/seg. Como o sinal eletrocardiográfico tem muita 

redendância, uma taxa de compressão de 6:1 poderia reduzir a taxa para 1kbist/s. 

A FIGURA 3.1 ilustra a idéia básica que está por trás da codificação preditiva, 

onde a eficiência da codificação está na remoção da redundância do sinal antes da 

digitalização. 

­FIGURA 3.1 – DIAGRAMA DE BLOCOS DE UM CODIFICADOR PREDITIVO ­ 

O preditor P forma uma estimativa da amostra atual do sinal de entrada baseado 

nos valores passados  do sinal reconstruído no receptor. A diferença entre o valor atual
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do sinal de entrada e o valor predito é quantizado e enviada para o receptor, que 

reconstrói a próxima amostra do sinal adicionando ao sinal recebido o sinal estimado 

da presente amostra. As propriedades dos sinais de ECG, VCG, Voz, etc., variam de 

uma situação para outra. É necessário portanto, para que haja uma maior eficiência na 

codificação, que tanto o preditor como o quantizador sejam adaptativos [ATAL, 1982]. 

O canal digital (Arquivos dos Sinais Compactados) em um sistema de 

codificação preditiva adaptativo, carrega tanto a informação sobre a predição 

quantitativa residual, como os parâmetros variantes no tempo do preditor adaptativo e 

do quantizador (freqüentemente referenciados como informação lateral). A transmissão 

da predição residual geralmente requer um número significativamente maior de 

bits/segundo em comparação com a informação lateral. Por exemplo: a taxa de bits 

para a predição residual é de 8kbits/s para um sinal de voz amostrado a 8000 

amostras/segundo para uma predição residual quantizada de 1bit/amostra. A 

informação lateral típica para esse caso requer 3­5kbits/s [ATAL, 1982]. 

Pode ser mostrado que o erro de quantização que aparece na saída do sinal é 

idêntico ao erro de quantização [ATAL e SCHROEDER, 1970]. Assim, uma quantização 

da predição residual eficiente é essencial para se atingir uma baixa taxa de bits e uma 

qualidade de sinal aceitável. 

ATAL [1982], divide o preditor P em dois preditores distintos: 

• O primeiro, com predição baseada no envelope espectral do sinal (Ps), 

onde se prediz o valor de uma amostra baseado no valor das amostras 

imediatamente anteriores e, por isso mesmo, chamado também de 

preditor curto. A função de transferência do mesmo, no domínio da 

transformada z, é dada por: 

P 

Ps(z) = Σ ak z ­k (3.2) 
k=1 

• O segundo, com predição baseada na estrutura espetral fina (Pd), onde se 

considera que o sinal possui uma certa periodicidade, e portanto a 

amostra atual pode ser predita com base em uma amostra do período 

anterior. Isto também se aplica a sinais eletrocardiográficos, e pode ser
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dado pela estimativa do intervalo RR. A função de transferência é dada 

por: 

Pd(z) = β1 z ­M+1 + β2 z ­M +  β3 z ­M­1 (3.3) 

Onde M é o período do sinal e β1, β2 e β3 são os coeficientes determinados pela 

minimização da diferença média quadrática entre dn e seus valores preditos baseados 

nas amostras decodificadas: 

P 

dn = sn ­ Σ ak sn­k (3.4) 
k=1 

Onde sn é a n­ésima amostra do sinal e ak é o k­ésimo coeficiente do preditor. 

Os dois tipos de predição podem ser combinados serialmente em qualquer 

ordem para produzir um preditor desejado, mas a ordem na qual os dois preditores são 

combinados é importante para preditores variantes no tempo. ATAL [1982], sugere que 

a utilização do preditor baseado na estrutura espectral fina (“pitch” ou ton, no nosso 

caso intervalo RR) primeiro é mais aconselhável. Assim, o preditor combinado é 

expresso como: 

P(z) = Ps(z) + Pd(z) [1 ­ Ps(z)] (3.5) 

Onde Ps(z) e Pd(z) são os preditores baseados no envelope espectral e na 

estrutura fina respectivamente. 

No presente trabalho utilizou­se de um algoritmo baseado na máxima 

verossimilhança do sinal, através do vetor de autocorrelação, para a estimativa do 

período de “pitch” (intervalo RR) descrito por WISE e COLS. [1976], onde se pode 

observar que a precisão da estimativa dos intervalos RR é maior do que o algoritmo 

usado por DE FARIA JR. [1990], já que não chega a confundir ondas R com T. 

Uma vez estimado o período do sinal (M ou período de “pitch”), podemos 

simplificar a Eq. (3.3) fazendo β1 = β3 = 0 e  β2 =1, ou seja, em termos de predição longa, 

a amostra atual pode ser estimada pela amostra equivalente do período anterior. Isto 

simplifica bastante os cálculos e no caso dos sinais eletrocardiográficos é perfeitamente 

justificável, pois M é relativamente grande (da ordem de quatrocentas amostras).
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A partir do sinal de erro gerado pelo preditor longo (Pd), pocede­se então ao 

cálculo dos coeficientes do preditor curto (Ps) utilizando­se para tanto, o algoritmo de 

recursão de Levinson [RABINER e SCHAFER, 1978], após o que podemos calcular o 

erro de predição final a ser quantizado. 

Quanto ao quantizador, existem várias alternativas aceitáveis, entre elas 

podemos destacar os sistemas de quantização uniforme dos de quantização adaptativa. 

Trabalhamos basicamente com os dois tipos de sistemas, conforme descritos por 

JAYANT e NOLL [1984]. Para isso, precisávamos conhecer a média e o desvio padrão 

do sinal do erro a ser quantizado, o que não é nenhuma dificuldade. Observando então, 

o histograma do sinal de erro antes da quantização, pudemos constatar que o mesmo 

possui uma distribuição quase que Gaussiana (FIGURA 3.2). 

­ FIGURA 3.2 – HISTOGRAMA DO SINAL ERRO NÃO QUANTIZADO ­ 
De posse desta informação utilizamos os valores tabelados em JAYANT e NOLL 

[1984] para cálculo do passo de quantização uniforme. Assim, para quantizações com 1, 

2, 3 e 4 bits/amostra, foram usadas constantes iguais a 1,5956; 0,9957; 0,5860 e 0,3352 

respectivamente, que uma vez multiplicadas pelo desvio padrão correspondem ao 

valor procurado. 

O sistema foi testado também com um quantizador adaptativo onde o valor do 

passo de quantização é dado pela multiplicação do passo de quantização anterior por



31 

uma constante tabelada [JAYANT e NOLL, 1984], que depende do valor anterior 

quantizado. Este tipo de quantização adaptativa é válido para quantizações com 2 ou 

mais bits por amostra (TABELA 3.2). 

PCM DPCM 
CODIFICADOR 

2 3 4 2 3 4 

M1 0,60 0,85 0,80 0,80 0,90 0,90 

M2 2,20 1,00 0,80 1,60 0,90 0,90 

M3 1,00 0,80 1,25 0,90 

M4 1,50 0,80 1,75 0,90 

M5 1,20 1,20 

M6 1,60 1,60 

M7 2,00 2,00 

M8 2,40 2,40 

­ TABELA 3.2 – 

­ CONSTANTES MULTIPLICATIVAS PARA CÁLCULO DO PASSO DE QUANTIZAÇÃO ADAPTATIVA ­ 

Por um procedimento semelhante, é possível ainda adaptar o passo de 

quantização para quantizadores com 1bit/amostra. Neste caso, obtemos a indicação de 

que devemos aumentar ou diminuir o passo de quantização pela tendência 

demonstrada dos valores de quantização das amostras anteriores, e não pelo valor 

absoluto da amostra anterior quantizada. Foram então testados vários valores de 

constantes multiplicadoras em conjunto com combinações diferentes dos resultados 

das amostras anteriores, no sentido de minimizar o erro de quantização. 

Os resultados obtidos são apresentados e analizados no capítulo 5, quanto ao 

Erro de Quantização, Diferença entre o Sinal Original e o Sinal Reconstruído, antes ou 

depois de filtrado por um filtro FIR Passa­baixas [DEFATTA e COLS., 1988] e a 

diferença percentual da raiz quadrática média (PRD) – Eq. (3.1), considerando as 

características de aquisição do sinal de ECG ou VCG, fazendo­se então, uma 

comparação do método utilizado com os métodos apresentados na TABELA 3.1.
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O diagrama de blocos do codificador preditivo implementado pode ser visto na 

FIGURA 3.3, onde se faz as devidas referências aos resultados obtidos. 

­ FIGURA 3.3 – DIAGRAMA DE BLOCOS DO CODIFICADOR PREDITIVO IMPLEMENTADO ­
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CAPÍTULO  4 
SISTEMA DE ANÁLISE DA 

VARIABILIDADE DO INTERVALO 
RR DO ELETROCARDIOGRAMA, 
PARA AVALIAÇÃO DA FUNÇÃO 

AUTONÔMICA CARDÍACA 
Este Capítulo discorre sobre a função autonômica cardíaca, de uma maneira 

geral; o que é, como ela atua e quais são as principais condições patológicas onde a sua 

disfunção está presente como uma das principais alterações funcionais. São 

apresentadas ainda, os principais métodos de avaliação clínica da função autonômica e 

o método implementado neste trabalho. 

4.1 ­  FUNÇÃO AUTONÔMICA CARDÍACA: GENERALIDADES 

A influência exercida pelo sistema nervoso central sobre os diversos órgão que 

compõem o organismo animal, é fundamental para que o mesmo mantenha o seu 

equilíbrio fisiológico interno (homeostase) e exerça suas interações com o meio 

ambiente circundante. 

Particularizando, o controle neural do aparelho cardiovascular e, em especial do 

coração, constitui­se num dos mais importantes e complexos processos funcionais do 

organismo animal, notadamente das espécies mais superiores. E assim é face à 

estraordinária dinâmica e capacidade de adaptação funcionais que o coração deve 

possuir, visando ao atendimento das necessidades metabólicas do organismo nas 

diversas circunstâncias funcionais a que o mesmo está sujeito.
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A influência do sistema nervoso sobre os diversos órgãos e aparelhos do 

organismo se faz por intermédio da sua divisão autonômica, ou sistema nervoso 

autônomo ou sistema neurovegetativo, o qual se compõe de duas subdivisões 

anátomo­funcionais – o sistema nervoso simpático e o sistema nervoso parassimpático 

(ou vagal). Os ramos nervosos que compõem cada uma destas subdivisões originam­se 

anatomicamente em diversos níveis ou estruturas do sistema nervoso central e 

terminam na intimidade dos diversos órgãos, influenciando a atividade das células que 

os integram e, assim, o seu funcionamento. 

No coração, os ramos nervosos autnômicos vão ter ao tecido excito­condutor, ao 

miocárdio contrátil atrial e ventricular, as valvas, aos vasos coronarianos e a outras 

estruturas cardíacas. Assim, a influência controladora do sistema nervoso autônomo 

sobre o coração se exerce sobre todas as propriedades eletrofisiológicas do órgão 

(automatismo, condutibilidade e excitabilidade), bem como a sua contratilidade. Desta 

feita, é altamente relevante a participação dos componentes autonômicos simpático e 

parassimpático na fisiologia normal do coração, os quais se interagem de forma 

complexa, modulando principalmente as atividades elétricas automáticas dos nódulos 

sinusal e atrioventricular, a condução do estímulo cardíaco pelo tecido condutor, o 

limiar de excitação das fibras atriais e ventriculares e, a contratilidade atrial e 

ventricular. 

No caso do automatismo, a freqüência dos batimentos cardíacos (ou freqüência 

cardíaca) gerada pelo nódulo sinusal, que ao eletrocardiograma expressa­se pela 

variabilidade dos intervalos RR, resulta da complexa interação entre a atividade 

intrínseca desse nódulo e as influências moduladoras autonômicas simpática e 

parassimpática. A influência simpática é de natureza estimuladora e, portanto, 

determinante do aumento da freqüência cardíaca (taquicardia) e, a influência 

parassimpática é de natureza inibidora e, portanto, determinante da redução da 

freqüência cardíaca (bradicardia). Em decorrência, modificações das atividades 

autonômicas simpática e parassimpática, isoladas ou combinadas, podem ser 

analisadas com base na variabilidade da freqüência cardíaca (ou do intervalo RR). 

Neste contexto, a disfunção autonômica cardíaca, representada por alteração 

isolada ou combinada, absoluta ou relativa, das atividades simpática e parassimpática, 

deve desempenhar papel fundamental em muitos dos processos fisiopatológicos do 

coração. De fato, grande número de estudos clínicos e experimentais vêm mostrando a
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participação direta ou indireta do sistema nervoso autônomo na fisiopatologia da 

hipertensão arterial, da insuficiência coronariana, de arritmias diversas, da morte 

súbita e de múltiplas outras manifestações clínicas e funcionais cardiovasculares 

[SCHWARTZ e STONE, 1982; NETELSON, 1985; BILLMAN, 1986]. 

Por outro lado, a disfunção autonômica cardíaca inclui­se entre as principais 

alterações funcionais de diversas condições patológicas, como a doença de Chagas 

[AMORIM e COLS., 1982; JUNQUEIRA JR. e COLS., 1985; MARIN­NETO e COLS., 

1986; BERALDO, 1987; GALLO JR. e COLS., 1987; SOARES, 1988; JUNQUEIRA JR., 

1990, 1991; JUNQUEIRA JR. e COLS., 1992], o Diabetes Melitus [BENNETT e COLS., 

1978; EWING e COLS., 1985], a insuficiência cardíaca [ECKBERG e COLS., 1971], o 

infarto agudo do miocárdio [LOMBARDI e COLS., 1987; McAREAVEY e COLS., 1989], 

a hipertensão arterial sistêmica [TRIMARCO e COLS., 1983] e a insuficiência renal 

crônica [EWING e WINNEY, 1975], dentre outras. 

Em amplo sentido, o reconhecimento das alterações das atividades simpática e 

parassimpática cardíacas extrapola o contexto fisiopatológico destas condições, tendo 

importantes implicações diagnósticas, prognosticas, terapêuticas e relativas a 

morbimortalidade. 

4.2 ­  MÉTODOS DE AVALIAÇÃO CLÍNICA DA FUNÇÃO 

AUTONÔMICA CARDÍACA 

A caracterização da integridade dos distúrbios da função autonômica cardíaca 

vem sendo usualmente feita com base em métodos ou testes funcionais invasivos e 

não­invasivos, de complexidade variável, que avaliam as respostas reflexas da 

freqüência cardíaca (ou do intervalo RR do eletrocardiograma), espontâneas ou 

induzidas por estímulos diversos, geralmente barorreceptores. Entre os procedimentos 

mais empregados incluem­se, a manobra de Valsalva, a administração de drogas 

bloqueadoras das atividades simpática e parassimpática periféricas, a administração de 

drogas vasopressoras (fenilefrina) e vasodilatadoras (nitratos), o exercício físico 

dinâmico e isométrico, a mudança passiva de postura (“tilting test”), a imersão da face 

em água, a análise temporal da variabilidade do intervalo RR (arritmia respiratória) e a 

estimulação extrínseca dos barorreceptores carotídeos por meio de um colar 

pneumático [BENNETT e COLS., 1978; ECKBERG, 1980; EWING e COLS., 1985;



36 

JUNQUEIRA JR., 1990, 1991]. Estes recursos, que avaliam a variabilidade da freqüência 

cardíaca ou do intervalo RR no domínio do tempo, possuem sensibilidades distintas e 

reprodutibilidade variável num mesmo indivíduo ou animal e, cada qual apresenta 

vantagens e desvantagens de ordem técnica e interpretativa funcional; nenhum dos 

mesmos explora idelamente as atividades simpática e parassimpática cardíacas em 

simultaneidade e em termos absolutos e relativos. Nenhum dos recursos citados vêm 

usualmente empregando metodologia computadorizada de processamento e análise do 

sinal em questão. 

Ultimamente, um método alternativo de grande simplicidade, não invasivo e 

altamente sensível, baseado na análise computadorizada da variabilidade dos 

batimentos cardíacos no domínio da freqüência, vem sendo cada vez mais empregado 

para o estudo quantitativo e qualitativo das atividades simpática e parassimpática 

cardíacas, permitindo a caracterização individualizada e simultânea das mesmas em 

termos absolutos e relativos, tanto em indivíduos normais quanto em pacientes com 

diferentes condições clínicas cardiovasculares e em modelos experimetais animais. O 

método consiste na análise espectral computadorizada da variabilidade espontânea da 

freqüência cardíaca ou do intervalo R­R, obtidos do eletrocardiograma convencional 

registrado durante alguns minutos (“short­term power spectral analysis”) nas posições 

supina e ortostática ou, do eletrocardiograma ambulatorial dinâmico (sistema Holter) 

registrado continuamente durante várias horas (“long­term power spectral analysis”) em 

associação com a atividade habitual do indivíduo. Diversos componentes espectrais da 

variabilidade da freqüência cardíaca ou do intervalo R­R são obtidos, os quais se 

expressam por suas amplitudes (“power”) em função das respectivas freqüências com 

que se manifestam na faixa de espectro das mesmas [SAYES, 1973; AKSELROD e 

COLS., 1981; POMERANZ e COLS., 1985; APPEL e COLS., 1989; MALLIANI e COLS., 

1991]. 

Diferentes estudos em indivíduos normais, com e sem bloqueio seletivo da 

atividade autonômica cardíaca e, nas posições de decúbito, supino e ortostática, têm 

caracterizado a existência de três principais componentes espectrais como expressão da 

atividade simpática e/ou parassimpática sobre o coração: um componente de 

freqüência baixa (0,01­0,03 Hz), relacionado com a regulação térmica, vasomotora e 

endócrina, refletindo principalmente o tono simpático; um componente de freqüência 

intermediária (0,03­0,10 Hz), relacionado à atividade barorreflexa basal, que reflete a
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resultante das atividades simpática e vagal simultâneas; e, um componente de alta 

freqüência (0,10­0,45 Hz), coincidente com o ritmo respiratório e que expressa 

exclusivamente a influência parassimpática sobre o nodo sinusal manifesta pela 

assitmia sinusal respiratória [SAYES, 1973; AKSELROD e COLS., 1981; POMERANZ e 

COLS., 1985; APPEL e COLS., 1989]. 

Assim, a caracterização  dos componenes espectrais da variabilidade da 

freqüência cardíaca ou do intervalo R­R, permite que as atividades simpática e 

parassimpática cardíacas possam ser precisamente quantificadas em termos absolutos e 

quanto ao equilíbrio entre ambas. Em indivíduos normais adultos [SAYES, 1973; 

AKSELROD e COLS., 1987] e crianças [FINLEY e COLS., 1987] e, em pacientes com 

insuficiência coronariana aguda e crônica [APPEL e COLS., 1989; HAYANO e COLS., 

1991], em pacientes com predisposição a taquiarritmia ventricular [APPEL e COLS., 

1989], naqueles com insuficiência cardíaca [SAUL e COLS., 1988], em portadores de 

Diabetes Melitus [PAGANI e COLS., 1988], de insuficiência renal crônica [AKSELROD 

e COLS., 1987],  da doença de Chagas [GUZZETTI e COLS., 1991] e de muitas outras 

condições clínicas [SIMPSON e WICKS, 1988; APPEL e COLS., 1989; ROSSI e COLS., 

1989; HAYANO e COLS., 1990; INOUE e COLS., 1990; MALLIANI e COLS., 1991; 

PAGANI e COLS., 1991], bem como em modelos animais [BROWN e COLS., 1989; 

MALLIANI e COLS., 1991], distintos padrões de distúrbios da função autonômica 

cardíaca simpática e parassimpática têm sido detectados com o emprego da análise 

espectral da variabilidade do intervalo R­R. 

4.3 ­  O SISTEMA IMPLEMENTADO 

O sistema microcomputadorizado modular e integrado de aquisição, 

processamento e análise da variabilidade do intervalo R­R, presentemente apresentado, 

vem sendo desenvolvido há cerca de dois anos e meio junto ao Laboratório 

Cardiovascular da Universidade de Brasília. Com este sistema objetiva­se a 

implementação de uma metodologia automatizada, inédita em nosso meio, para estudo 

da função autonômica cardíaca por meio da técnica de decomposição espectral do sinal, 

associada à obtenção de índices estatísticos e temporo­dependentes (não­espectrais)
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relativos ao mesmo. Tal sistema foi inicialmente delineado na Tese de Mestrado de DE 

FARIA JR. [1990]. 

No seu trabalho, DE FARIA JR. se preocupou não só com o desenvolvimento 

inicial de um sistema para análise da variabilidade da função autonômica, mas 

também, com o processo de detecção automática dos intervalos R­R a partir do sinal 

original (ECG ou VCG). Tal preocupação mostra­se bastante válida quando se tem um 

sistema de aquisição de dados Analógico/Digital implementado e funcionando 

adequadamente. No entanto, existe a necessidade de se trabalhar com dados de exames 

feitos anteriormente ao advento do sistema. 

Assim sendo, optou­se pelo desenvolvimento de um programa que permitisse ao 

pesquisador entrar com os dados dos intervalos R­R de forma manual, via teclado do 

computador. Isto permitiu que o trabalho do Laboratório tivesse uma continuidade, 

eliminando­se assim a dependência direta dos trabalhos de pesquisa com respeito à 

placa digitalizadora de sinais, muito embora isso não torne a mesma desnecessária, 

pois há casos em que deseja fazer uma aquisição e análise de um volume grande de 

dados, Sistema Holter 12 ou 24 horas, por exemplo, onde seria impraticável fazer a 

entrada dos dados via teclado. 

O programa foi escrito em linguagem PASCAL, para ser usado em 

microcomputadores compatíveis com a linha IBM­PC, aproveitando a estrutura básica 

desenvolvida por DE FARIA JR. [1990]. Houve um trabalho inicial no sentido de 

generalizar as rotinas desenvolvidas por DE FARIA JR., de modo que o programa 

possa ser executado no maior número possível de computadores desta linha. Faz­se 

necessário no entanto, que os computadores possuam pelo menos 1MByte de memória 

RAM e vídeo com pelo menos 640 pontos de definição horizontal e 200 pontos de 

definição vertical. O sistema operacional utilizado é o DOS e o programa trabalha 

totalmente em modo gráfico. 

O programa trabalha fundamentalmente com um arquivo sequencial de 

números inteiros (2 Bytes), onde estão representados os intervalos R­R. 

Com o desenvolver das pesquisas com a variabilidade espontânea dos intervalos 

R­R, a implementação de novos índices de medida se fez necessária. Assim, o novo 

sistema permite que o pesquisador analise: 

• O Coeficiente de Variabilidade (%) {Desvio Padrão x 100 / Média},
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• A Mediana (ms), 

• O Quartil Superior (ms), 

• O Quartil Inferior (ms), 

• O Intervalo R­R Máximo (ms), 

• O Intervalo R­R Mínimo (ms) e 

• A Diferença Máximo­Mínimo (ms). 

Mais tarde, fez­se também necessário permitir que se trabalhasse com a análise 

da variabilidade induzida dos intervalos R­R através da manobra de Valsalva, 

utilizando­se para isso os índices descritos por JUNQUEIRA JR. [1990], ou seja: 

• Taquicardia Relativa (%) {(RRmin – RRcontr) x 100 / RRcontr}, 

• Bradicardia Relativa (%){(RRmax – RRcontr) x 100 / RRcontr}, 

• Razão Valsalva {RRmax / RRmin}, 

• Tempo de Bradicardia Total (s) {Tempo decorrido entre o intervalo RRmin e 

RRmax}, 

• Velocidade de Bradicardia Total (%/s) {(RRmax – RRmin) x 100 / (RRmin x 

Tempo de Bradicardia Total)}, 

Onde RRmin = intervalo RR mínimo, 

RRmax = intervalo RR máximo e 

RRcontr = intervalo RR controle (máximo intervalo imediatamente anterior 

a manobra). 

fechando assim, o Sistema de Análise Temporal da Função Autonômica. 

Não existe nenhum segredo ou dificuldade na implementação dos índices acima 

expostos nem quanto à construção da rotina para a digitação dos intervalos RR. O único 

ponto que vale a pena ser ressaltado é que quando se trabalha com dados provenientes 

de uma Manobra de Valsalva, o intervalo RR controle é o primeiro número do arquivo 

seqüencial, no mais, os índices acima expostos e as tabelas apresentadas no apêndice 

deve ser suficientes para ilustrar a ferramenta desenvolvida assim como, as 

possibilidades de sua utilização. 

Quanto ao Sistema de Análise Espectral da Função Autonômica, não bastava 

calcular o espectro de potências da variabilidade dos intervalos R­R, mas também 

possibilitar ao pesquisador investigar qual o grau de contribuição de um determinado 

componente de freqüência tem em relação a todo o espectro e qual o grau de
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contribuição das componentes de baixas, médias e altas freqüências mais 

especificamente. Assim, possibilitou­se também ao pesquisador conhecer a área total do 

espectro de potências dos intervalos R­R. Modificou­se, então, a rotina original 

construída por DE FARIA JR. [1990], para que se pudesse escolher as três regiões de 

freqüência de interesse para pesquisa obtendo­se assim, as Áreas das Regiões de Baixa, 

Média e Alta freqüências. 

Com os dados ora obtidos foi possível gerar um relatório contendo os índices de 

interesse para Análise Espectral da Função Autonômica usados no Laboratório 

Cardiovascular. São eles: 

• Área Espectral Total (ms x ms), 

• Coeficiente de Variabilidade Total (mUnidade), 

• Razão Área Freqüências (Baixa + Média) / Alta 

e para cada faixa de freqüências: 

• Freqüência de Pico (Hz), 

• Potência de Pico (ms x ms / Hz), 

• Área Espectral da Faixa (ms x ms), 

• Percentual Área da Faixa / Área Total (%) e 

• Coeficiente de Variabilidade da Faixa (mUnidades). 

Note que no caso da análise espectral, o Coeficiente de Variabilidade tem um 

caráter diferente da análise temporal. Aqui, ele é calculado como sendo o resultado da 

divisão entre a raiz quadrada da área espectral pela média dos intervalos R­R. 

Com relação ao trabalho desenvolvido por DE FARIA JR. [1990], a apresentação 

básica dos gráficos sofreu algumas modificações: 

l As escalas de todos os gráficos podem ser ajustadas para quaisquer 

valores válidos que se queira. 

l Os gráficos estão circunscritos a retângulos que por sua vez estão 

subdivididos de forma a facilitar a identificação numérica de um 

determinado ponto que se queira. 

l Todas as cores presentes (válido somente para os vídeos coloridos ou 

multitonais) podem ser modificadas a critério do usuário. O padrão de 

cores definido pelo usuário pode ser salvo em um arquivo seqüencial de 

números inteiros.
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l O cabeçalho dos gráficos foi alterado no sentido de permitir à visualização 

do desvio­padrão e do coeficiente de variabilidade dos intervalos RR. 

l Procedeu­se à correção do gráfico da autocorrelação onde optou­se por 

trabalhar com o sinal normalizado, ou seja, (sinal original – média) / 

desvio­padrão. 

O espectro de potências foi calculado a partir da transformada discreta de 

Fourier (DFT) dos intervalos RR normalizados onde as áreas foram calculadas como 

uma soma de trapésios. 

Os dados obtidos da análise espectral podem ser visualizados no relatório 

sempre que sejam selecionadas as três regiões de interesse. 

Apresentamos a seguir o diagrama em blocos do sistema, onde são mostradas as 

formas pelas quais se obtém os arquivos de sinais a serem analisados (FIGURA 4.1). 

­ FIGURA 4.1 – DIAGRAMA EM BLOCOS DO SISTEMA ­ 

Na FIGURA 4.2 é apresentado o diagrama em blocos da sucessão de telas que 

compõe o Sistema de Aquisição e Análise da Variabilidade Espontânea ou Induzida 

(Manobra de Valsalva), dos Intervalos RR.
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­ FIGURA 4.2 – DIAGRAMA EM BLOCOS DO SOFTWARE IMPLEMENTADO ­ 

As telas do Sistema podem ser vistas no Apêndice, no Capítulo 5 são ilustrados 

vários casos Normais e Patológicos, variando com o sexo, idade, posição do paciente 

quando da coleta de dados, horário da aquisição, dia da aquisição e se o paciente estava 

sendo submetido ou não a uma manobra de Valsalva.
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CAPÍTULO  5 

RESULTADOS 
E 

DISCUSSÃO 

Neste capítulo são analisados e discutidos os resultados obtidos na compactação 

de sinais de ECG e VCG e do estudo da variabilidade dos intervalos RR, segundo os 

algoritmos discutidos nos capítulos anteriores. 

5.1 ­  COMPACTAÇÃO DO SINAL ELETROCARDIOGRÁFICO 

O sinal eletrocardiográfico amplificado de um indivíduo adulto normal 

masculino, na posição de decúbito supino, registrado na derivação DII, pode ser visto 

na FIGURA 5.1.
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­ FIGURA 5.1 ­ O SINAL ECG ORIGINAL ­ 

Na FIGURA 5.2 apresentamos a função de autocorrelação, utilizada na 

estimativa do período do sinal (capítulo 3), do sinal ECG original normalizado, ou seja, 

o Sinal Original menos a Média, dividido pelo Desvio Padrão. 

­ FIGURA 5.2 ­ A AUTOCORRELAÇÃO DO SINAL ECG ORIGINAL NORMALIZADO ­
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A diferença entre o período atual do sinal e o período anterior, mostrada na 

FIGURA 5.3, e corresponde ao erro do preditor longo ou preditor baseado na estrutura 

fina do sinal (vide capítulo 4). 

­ FIGURA 5.3 ­ SINAL ERRO DO PREDITOR LONGO (Pd) ­ 

Notar que a região de maior erro corresponde à região do complexo QRS, ou 

seja, a região onde estão as maiores componetes de freqüência do sinal 

eletrocardiográfico (freqüências mais altas), o que já era de se esperar, devido ao forte 

pulso que caracteriza a região QRS. 

Utilizando­se de um preditor linear de décima ordem em série com o preditor 

longo (Pd), obtêm­se o sinal erro apresentado na FIGURA 5.4 (erro de predição curta 

ou erro baseado no envelope espectral do sinal). Verifica­se que o sinal é quase um 

ruído branco.
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­ FIGURA 5.4 ­ SINAL ERRO DE PREDIÇÃO CURTA (Ps) ­ 

Na FIGURA 3.2 é apresentada a distribuição de freqüências relativas 

(histograma) do sinal erro Ps e, por motivo de facilidade, é repetida na FIGURA 5.5. 

Pode­se observar que o sinal erro resultante a ser quantizado possui uma distribuição 

bastante próxima de uma Gaussiana. 

Vários testes foram feitos com respeito a ordem do preditor linear (Ps). 

Preditores com ordem vinte e trinta fizeram com que a faixa dinâmica do sinal de erro 

(Ps) fosse diminuída em apenas algumas poucas mili­unidades, não havendo diferença 

significativa com relação ao preditor de ordem dez. Preditores de ordem menor que 

sete, no entanto, não deram bons resultados, aumentando em várias mili­unidades a 

faixa dinâmica do sinal erro de predição curta (Ps). Assim, a ordem mais adequada 

para o preditor é dez.
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­ FIGURA 5.5 ­ HISTOGRAMA  DO SINAL ERRO Ps ­ 

As FIGURAS 5.6, 5.7, 5.8 e 5.9 apresentam o erro na quantização uniforme com 1, 

2, 3 e 4bits/amostra, respectivamente e, as FIGURAS 5.10, 5.11, 5.12 e 5.13 ilustram os 

respectivos sinais ECG reconstruídos. Notar que para uma quantização uniforme a 

partir de 3bits/amostra, o sinal reconstruído praticamente não difere do sinal original 

sendo que, na quantização a 4bits/amostra o erro é menor que a precisão do conversor 

A/D, com uma PRD de 0.142% (Diferença Percentual da Raiz Média Quadrática 

"Percent Root­Square Difference" ­ Capítulo 3) ­ (vide TABELA 5.1).
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­ FIGURA 5.6 ­ ERRO NA QUANTIZAÇÃO UNIFORME ­ 1 BIT/AMOSTRA ­ 

­ FIGURA 5.7 ­ ERRO NA QUANTIZAÇÃO UNIFORME ­ 2 BITS/AMOSTRA ­
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­ FIGURA 5.8 ­ ERRO NA QUANTIZAÇÃO UNIFORME ­ 3 BITS/AMOSTRA ­ 

­ FIGURA 5.9 ­ ERRO NA QUANTIZAÇÃO UNIFORME ­ 4 BITS/AMOSTRA ­
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­ FIGURA 5.10 ­ SINAL ECG RECONSTRUÍDO ­ QUANTIZAÇAO UNIFORME 1 BIT/AMOSTRA ­ 

­ FIGURA 5.11 ­ SINAL ECG RECONSTRUÍDO ­ QUANTIZAÇÃO UNIFORME 2 BITS/AMOSTRA ­
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­ FIGURA 5.12 ­ SINAL ECG RECONSTRUÍDO ­ QUANTIZAÇÃO UNIFORME 3 BITS/AMOSTRA ­ 

­ FIGURA 5.13 ­ SINAL ECG RECONSTRUÍDO ­ QUANTIZAÇÃO UNIFORME 4 BITS/AMOSTRA ­
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Notar que para muitas aplicações, os sinais quantizados a 2bits/amostra podem 

ser considerados aceitáveis, uma vez que se fossem traçados em um papel milimetrado 

na escala padrão de um eletrocardiograma (1mV/cm ­ vide introdução do Capítulo 3), o 

erro seria menor que 0.2mm, podendo portanto, ser desconsiderado. 

Tipo de 
Quantização 

Bits/Amostra 
Informação 

PRD(% ) 
Não Filtr ado 

PRD(% ) 
Filtr ado 

Uniforme 1 0.612 0.604 

Uniforme 2 0.313 0.317 

Uniforme 3 0.139 0.176 

Uniforme 4 0.072 0.142 

Adap PCM 2 0.374 0.341 

Adap DPCM 2 0.341 0.326 

Adaptativa 1 0.751 0.759 

Adaptativa c/ memória 1 0.678 0.680 

­ TABELA 5.1 ­ VALORES OBTIDOS PARA DIFERENTES TIPOS DE QUANTIZAÇÃO ­ 

A TABELA 5.1 apresenta os valores das PRD obtidas para cada tipo de 

quantização utilizada, onde se pode observar que: 

• A PRD se mostrou um bom indicador da qualidade do sinal (quanto menor, 

maior a fidelidade do sinal reconstruído), conforme pode ser constatado pela 

comparação entre as FIGURAS 5.6 a 5.13 com as respectivas PDR; 

• A filtragem feita no sinal reconstruído em geral não melhora o sinal a ponto de 

ser justificada; 

• Os procedimentos de quantização adaptativa também não melhoraram a 

fidelidade do sinal em termos quantitativos detectados pela PRD, embora isto as 

vezes tenha acontecido segundo critérios subjetivos (Justificativa provável: o 

sinal a quantizar é quase que estacionário ­ vide FIGURA 5.4);
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• O aumento do número de bits na representação do sinal de erro (quantização do 

sinal), tem uma influência acentuadamente maior na qualidade final do sinal do 

que qualquer outro tipo de artifício. 

É claro que muito ainda pode ser tentado para melhorar o processo de 

quantização do sinal erro e, assim, a qualidade do sinal reconstruído, utilizando­se o 

menor número possível de bits/amostra. No entanto, com base nos resultados obtidos, 

elegeu­se a quantização uniforme como sendo a de mais fácil implementação e a que 

apresentou os melhores resultados. Além disso, o desvio­padrão do sinal a quantizar já 

faz parte da informação lateral do sinal codificado. Cumpre­se, assim, um dos objetivos 

deste trabalho, onde a decisão de qual quantizador uniforme utilizar (1, 2 ou 

4bits/amostra) fica a critério do usuário do sistema (a opção de 3bits/amostra foi eliminada 

por efeito de simplificação computacional). Esta é uma decisão de compromisso entre a 

qualidade do sinal reconstruído e a taxa de compressão de dados. 

Tendo em vista o fato de que no processo de compactação de dados existe uma 

informação lateral necessária que não pode ser desconsiderada (média do sinal 

original, variância do sinal original, coeficientes do preditor, período de pitch, média 

do erro a ser quantizado e variância do erro a ser quantizado), a taxa efetiva de 

compactação de dados de sinais eletrocardiográficos fica reduzida, mas esta redução 

pode ser minimizada mantendo­se os coeficientes iniciais do preditor curto (Ps) até que 

o erro obtido esteja acima do limite pré­definido como aceitável. Dependendo do 

comportamento do sinal original, da sua duração ou tamanho e do grau de fidelidade 

requerido, pode­se chegar à taxas de compressão de dados próximos a 10:1 (taxa de 

compressão compatível com o AZETEC, porém com um sinal mais fiel). 

No pior caso, ou seja, quando tem­se que recalcular os coeficientes do preditor 

curto a cada bloco, gasta­se em média 1.5bits/amostra com a informação lateral. No 

entanto, para blocos onde pode­se usar valores de coeficientes previamente calculados, 

obtem­se três grandes vantagens: 

• Elimina­se o cálculo dos coeficientes do sinal para aquele bloco, diminuindo o 

tempo de processamento; 

• Reduz­se a informação lateral para menos de 0.5bit/amostra (dependendo do 

período do sinal eletrocardiográfico);
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• Como sub­produto deste procedimento, obtém­se um sistema identificador 

automático de eventos, ou seja, os blocos de dados originais de ECG que 

forçaram a mudança dos coeficientes do preditor curto (Ps), são muito 

provavelmente, regiões do sinal que contém algum tipo de informação de 

interesse clínico. 

Note­se que, qualquer que seja a opção feita, todos os valores de PRD 

apresentados na TABELA 5.1 são bem inferiores aos valores de PRD presentes na 

TABELA 3.1, o que já é um comprovador da validade do método desenvolvido quanto 

à qualidade do processo de compactação e descompactação do sinal original. 

Outra grande vantagem do método é que ele gera como um sub­produto do 

processo de compactação, um arquivo dos períodos do sinal (intervalos RR), bastante 

confiável, uma vez que os seus valores correspondem à realidade dos fatos, o que 

possibilita a sua utilização pelo sistema de análise da variabilidade dos intervalos RR 

sem que para isso seja necessário descompactar o sinal ou processar qualquer outro tipo 

de algoritmo de detecção ou estimação dos mesmos. 

5.2 ­  ANÁLISE DA VARIABILIDADE DOS INTERVALOS RR. 

EXEMPLOS DE APLICAÇÕES 

As FIGURAS 5.14 a 5.19 ilustram respectivamente, o registro (tacograma) e o 

histograma da distribuição da variabilidade dos intervalos RR, a função de 

autocorrelação, o espectro de potências, o relatório da análise temporal e o relatório da 

análise espectral da variabilidade dos intervalos RR, de uma menina normal com 12 

anos. As FIGURAS 5.20 a 5.25, por outro lado, mostram os resultados obtidos de uma 

menina de 13 anos com a forma cardio­digestiva da doença de Chagas. 

Note que sem querer fazer uma análise detalhada dos dois casos, pois isto não é 

objetivo deste trabalho, é possível perceber, no entanto, a importância do ferramental 

de pesquisa e trabalho desenvolvido, pois através da utilização recursiva do sistema, 

pode­se fazer um levantamento estatístico onde se defina padrões de normalidade de 

acordo com o sexo, idade, peso e altura. 

É fácil perceber, pelas figuras apresentadas, como as cardiopatias promovem 

modificações na variabilidade dos intervalos RR. Saber no entanto, o que pode ser
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considerado normal para ser usado como referência na análise de doenças cardíacas é 

um dos objetos de estudo do Laboratório Cardiovascular da Universidade de Brasília, 

assim como também, o estudo do coração em pacientes com diversas patologias. Assim 

sendo, limitamo­nos apenas a ilustrar alguns casos de pacientes com algumas 

cardiopatias de forma a caracterizar, as alterações encontradas na variabilidade do 

ritmo cardíaco, em comparação com aquela verificada em indivíduos normais. 

As FIGURAS 5.26 a 5.29 mostram parte da análise dos intervalos RR associada à 

manobra de Valsalva em um indivíduo normal. As FIGURAS 5.30 a 5.33 demonstram 

comparativamente a mesma análise em um paciente com cardiopatia chagásica. Por 

outro lado, as FIGURAS 5.34 e 5.35 ilustram parte da análise da variabilidade 

espontânea do intervalo RR, respectivamente em um indivíduo adulto normal e em um 

paciente com enfarto do miocárdio cujos traçados eletrocardiográficos foram obtidos 

com intervalo de poucos dias. Observa­se uma nítida diferença nos gráficos obtidos 

(tacograma e espectro de potencias). 

­ FIGURA 5.14 ­ TACOGRAMA DE UMA CRIANÇA NORMAL ­
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­ FIGURA 5.15 ­ HISTOGRAMA DOS INTERVALOS RR DE UMA CRIANÇA NORMAL ­ 

­ FIGURA 5.16 ­ FUNÇÃO DE AUTOCORRELAÇÃO ­ CRIANÇA NORMAL ­
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­ FIGURA 5.17 ­ ESPECTRO DE POTENCIAS ­ CRIANÇA NORMAL ­ 

­ FIGURA 5.18 ­ PRIMEIRO RELATÓRIO ­ CRIANÇA NORMAL ­
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­ FIGURA 5.19 ­ SEGUNDO RELATÓRIO ­ CRIANÇA NORMAL ­ 

­ FIGURA 5.20 ­ TACOGRAMA DE UMA CRIANÇA CHAGÁSICA ­
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­ FIGURA 5.21 ­ HISTOGRAMA DOS INTERVALOS RR DE UMA CRIANÇA CHAGÁSICA ­ 

­ FIGURA 5.22 ­ FUNÇÃO DE AUTOCORRELAÇÃO ­ CRIANÇA CHAGÁSICA ­
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­ FIGURA 5.23 ­ ESPECTRO DE POTÊNCIAS ­ CRIANÇA CHAGÁSICA ­ 

­ FIGURA 5.24 ­ PRIMEIRO RELATÓRIO ­ CRIANÇA CHAGÁSICA ­
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­ FIGURA 5.25 ­ SEGUNDO RELATÓRIO ­ CRIANÇA CHAGÁSICA ­ 

­ FIGURA 5.26 ­ TACOGRAMA DE UM HOMEM NORMAL ­ MANOBRA DE VALSALVA ­
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­ FIGURA 5.27 ­ DADOS NA FORMA DE TABELA ­ HOMEM NORMAL ­ 

­ FIGURA 5.28 ­ ESPECTRO DE POTÊNCIAS ­ HOMEM NORMAL ­
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­ FIGURA 5.29 ­ RELATÓRIO 1 ­ HOMEM NORMAL (VALSALVA) ­ 

­ FIGURA 5.30 ­ TACOGRAMA MULHER CHAGÁSICA ­ MANOBRA DE VALSALVA ­



64 

­ FIGURA 5.31 ­ DADOS NA FORMA DE TABELA ­ MULHER CHAGÁSICA ­ 

­ FIGURA 5.32 ­ ESPECTRO DE POTÊNCIAS ­ MULHER CHAGÁSICA ­
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­ FIGURA 5.33 ­ RELATÓRIO 1 ­ MULHER CHAGÁSICA (VALSALVA) – 

­ FIGURA 5.34 ­ TACOGRAMA E ESPECTRO DE POTÊNCIAS ­ MULHER NORMAL (DIAS DIFERENTES) ­
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­ FIGURA 5.35 ­ TACOGRAMA E ESPECTRO DE POTÊNCIAS ­ MULHER INFARTADA (DIAS DIFERENTES ) ­
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CAPÍTULO 6 

CONCLUSÃO 
Neste Capítulo é apresentado um sumário conclusivo do que foi desenvolvido e 

também são apresentadas as perspectivas de desenvolvimento futuro. 

6.1 ­ SUMÁRIO E CONCLUSÕES 

Cumpre­se com este trabalho uma das metas do Laboratório Cardiovascular da 

Universidade de Brasília, ou seja, o desenvolvimento de um sistema computadorizado 

capaz de permitir, ao médico pesquisador, estudar a função de controle neural 

autonômico do coração, com base na análise da variabilidade do intervalo RR do 

eletrocardiograma. 

O sistema já se encontra em funcionamento e cinco Teses de Mestrado em 

Cardiologia estão empregando o presente programa como parte da metodologia de 

investigação implicada nas mesmas. Estas Teses estão utilizando os índices 

apresentados no Capítulo 4 e que representam uma melhora do sistema inicialmente 

desenvolvido por DE FARIA JUNIOR [1990], o qual era um dos objetivos desta 

dissertação. 

Pode­se dizer que o outro objetivo básico desta Tese, o da compactação dos 

sinais, também foi cumprido pois, de acordo com os resultados apresentados na seção 

5.1, constata­se dois pontos importantes: 

• Não só foi possível obter arquivos de sinais com uma taxa de compressão de 3:1, 

mas chegou­se à taxas próximas de 10:1.
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• O sinal reconstruído, em cada uma das alternativas colocadas à disposição do 

usuário do sistema, possui boa fidelidade (sinal reconstruído bastante similar ao 

sinal original) e, quando comparamos as PRD (diferença percentual da raiz 

quadrática média ­ definida na Eq. 3.1) dos métodos apresentados na TABELA 

3.1 com os da TABELA 5.1, fica patente a superioridade da metodologia aqui 

implementada no que se refere à qualidade do sinal reconstruído. 

6.2 ­ PERSPECTIVAS FUTURAS 

Muito pode ainda ser feito partindo­se do que já foi desenvolvido. Além das 

cinco Teses de Mestrado em Cardiologia que estão em andamento e que tem a 

finalidade de se determinar o funcionamento normal do coração do ponto de vista da 

"ferramenta", como referência na análise de doenças cardíacas e, do estudo das diversas 

patologias, pode­se também trabalhar nos seguintes assuntos, entre outros: 

• Estudar e desenvolver novas metodologias de compactação de sinais no sentido 

de se obter taxas de compressão ainda maiores. Pode­se usar para isso técnicas 

baseadas na utilização de transformadas, que apesar de levarem a um 

processamento maior e mais complexo, provavelmente levarão também a 

melhores resultados. Metodologias baseadas na extração de parâmetros também 

podem ser tentadas. 

• Pode­se trabalhar também na imprementação física de um sistema de aquisição 

de sinais de longa duração que utilize um conversor analógico/digital 

associando ao mesmo as ferramentas de compactação de sinais e análise dos 

intervalos RR desenvolvidas. 

• Deverão surgir outros temas de Tese em Cardiologia uma vez que as Teses que 

estão em andamento não esgotam o assunto. Outras patologias poderão, então, 

ser estudadas de acordo com as conveniências do Laboratório de 

Cardiovascular. 

• Todo o ferramental de software desenvolvido pode ser facilmente adaptado para 

servir a outras necessidades. Um exemplo disto é que parte do sistema está 

sendo adaptado para se estudar a Capacidade Respiratória de pacientes com 

lesão medular.



69 

• O sistema poderia ainda ser adaptado para se estudar a eletromiografia (registro 

gráfico da atividade elétrica muscular), dinâmica ou não, no domínio do tempo 

ou da freqüência.
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APÊNDICE 
TELAS  DO  SISTEMA 

São apresentadas a seguir as telas que compõem o sistema implementado em 

uma seqüência lógica de forma a ajudar a esclarecer a FIGURA 4.2. Assim:



82



83



84



85



86



87



88



89



90



91



92



93


