UNIVERSIDADE DO ESTADO DE SANTA CATARINA — UDESC
CENTRO DE CIENCIA TECNOLOGICAS - CCT
PROGRAMA DE POS-GRADUACAO EM ENGENHARIA ELETRICA - PPGEEL

BRUNA GABRIELA PEDRO

DETECCAO ANALITICA DA GLICOSE SANGUINEA USANDO ESPECTROSCOPIA
DE IMPEDANCIA ELETRICA E FOTOMETRIA

JOINVILLE
2024



BRUNA GABRIELA PEDRO

DETECCAO ANALITICA DA GLICOSE SANGUINEA USANDO ESPECTROSCOPIA
DE IMPEDANCIA ELETRICA E FOTOMETRIA

Tese apresentada ao Programa de Pods—
Graduacdo em Engenharia Elétrica do Centro
de Ciéncias Tecnoldgicas da Universidade
do Estado de Santa Catarina, como requisito
parcial para a obtencdo do grau de Doutora em
Engenharia Elétrica.

Orientador: Prof. Dr. Pedro Bertemes Filho

JOINVILLE
2024



Pedro, Bruna Gabriela
DETECGAO ANALITICA DA GLICOSE SANGUINEA USANDO
ESPECTROSCOPIA DE IMPEDANCIA ELETRICA E FOTOMETRIA /
Bruna Gabriela Pedro. - Joinville, 2024.
172 p. : il. ; 30 cm.

Orientador: Prof. Dr. Pedro Bertemes Filho.

Tese Doutorado - Universidade do Estado de Santa
Catarina, Centro de Ciéncias Tecnolédgicas, Programa de
Pés-Graduagdo em Engenharia Elétrica, Joinville, 2024.

1. Glicose no sangue. 2. Modelo analitico. 3.
Espectroscopia de Impedancia. 4. Fotometria. 5.
Monitoramento ndo invasivo. I. Bertemes Filho, Prof.
Dr. Pedro . II. Universidade do Estado de Santa
Catarina, Centro de Ciéncias Tecnolégicas, Programa
de Pbs-Graduagdo em Engenharia Elétrica. III. DETECGAD
ANALITICA DA GLICOSE SANGUINEA USANDO ESPECTROSCOPIA DE
IMPEDANCIA ELETRICA E FOTOMETRIA




BRUNA GABRIELA PEDRO

DETECCAO ANALITICA DA GLICOSE SANGUINEA USANDO ESPECTROSCOPIA
DE IMPEDANCIA ELETRICA E FOTOMETRIA

Tese apresentada ao Programa de Pos—
Graduacao em Engenharia Elétrica do Centro
de Ciéncias Tecnoldgicas da Universidade
do Estado de Santa Catarina, como requisito
parcial para a obtencdo do grau de Doutora em
Engenharia Elétrica.

Orientador: Prof. Dr. Pedro Bertemes Filho

BANCA EXAMINADORA:

Prof. Dr. Pedro Bertemes Filho
UDESC

Membros:

Prof. Dr. Holokx Abreu Alburquerque
UDESC

Prof. Dr. Jefferson Luiz Brum Marques
UFSC

Prof. Dr. Euclides Lourenco Chuma
UNICAMP

Dr. John Alexander Gomez Sanchez.
UFRIJ

Joinville, 10 maio de 2024



A todos que estiveram ao meu lado nesta

caminhada.



AGRADECIMENTOS

Agradego a mim por ser insistente e disciplinada em momentos desmotivadores. Agra-
deco aos meus pais que me apoiam ao longo de toda a minha trajetéria académica de todas
maneiras possiveis. Sou grata a minha familia pelos momentos de distracao. Agradeco a todos
os companheiros académicos pelas discussdes, pontos de vistas e criticas. A todos os meus
professores da Universidade do Estado de Santa Catarina pela exceléncia da qualidade técnica

de cada um e, em especial, ao meu orientador Prof. Dr. Pedro Bertemes Filho pelo incentivo e

pela dedicagao.



"Eu ndo falhei, encontrei 10 mil solucdes que

ndo davam certo."(Thomas Edison )

“Make sure your worst enemy is not living

between your own two ears” (Laird Hamilton)



RESUMO

Esta tese tem por objetivo modelar a impedancia elétrica e a absorbancia com a concentra¢ao
de glicose sanguinea para sistemas de medi¢do nao-invasivos. Inicialmente desenvolveu-se
modelos matemadticos baseados em pesquisas bibliograficas e, em seguida, testados e corrigidos
com dados de bancadas experimentais realizados pela autora. O modelo para espectroscopia
de impedancia elétrica inicial (modelo BGP) comeca baseando a condutividade sanguinea na
Teoria do Meio Efetivo utilizando as equacdes de Bruggemam, posteriormente, foram feitos
os seguintes experimentos: (I) teste experimental de ringuer-lactato adicionado albumina com
dois eletrodos de prata; (II) experimento para analisar a viscosidade do sangue bovino in
vitro adicionado EDTA (anticoagulante) com acréscimo de glicose; (III) experimento com
espectroscopia de impedancia elétrica de sangue bovino in vitro com EDTA e acréscimo de
glicose; (IV) experimento com espectroscopia de impedancia elétrica com sangue humano
ex vivo. Os testes de bancada possibilitaram melhorar o modelo BGP através da descri¢ao
correta da condutividade do sangue como uma funcdo sigmoidal da concentracao de glicose
com erro maximo de 3,75% , deixa claro que testes in vitro com sangue bovino ndo pode
representar os acontecimentos dinamicos do metabolismo da glicose no sangue humano e a
andlise da sensibilidade demonstra limitacdes na configuracdo tetrapolar para altas concentracdes
de glicose. No modelo de espectrofotometria utilizou-se a lei de Lambert-Beer aplicada a um
trio de LEDs (Light Emitting Diode) com comprimentos de onda préximos entre si na faixa
do vermelho e infravermelho préximo, o modelo teve seu inicio com base tedrica que prometia
ndo-calibracdo do dispositivo se conhecido coeficiente de extingdo da glicose em sangue. Os dois
experimentos de espectrofotometria realizados com sangue humano ex vivo de duas voluntérias
sauddveis distinguem largura da cubeta, escolha do branco e selecdo dos comprimentos de onda.
Mas, de forma absoluta os resultados evidenciam o comportamento ctibico da absorbancia em
relacdo a variagdo de glicose. LimitacOes da lei de Lamber-Beer e referéncias da optica ndo
linear suportam os resultados e valida os experimentos. Os testes para o plasma com cubetas de
quartzo de 1 mm deixam claros picos de absor¢do em 975 nm e 1194 nm. Trabalhos futuros para
fotometria incluem dosagem de insulina na metodologia e para anélise de bioimpedancia elétrica
estudos com eletrodos concéntricos para melhorar a sensibilidade. Contudo, ambas pesquisas

devem incluir aumento no nimero de amostras saudaveis e testes com sangue diabético.

Palavras-chave: Glicose no sangue. Modelo analitico. Espectroscopia de impedancia. Espectro-

fotometria. Monitoramento ndo invasivo.



ABSTRACT

This thesis aims to model electrical impedance and absorbance with blood glucose concentration
for non-invasive measurement systems. Initially, mathematical models were developed based on
bibliographic research and then tested and corrected with data from experimental benches carried
out by the author. The initial electrical impedance spectroscopy model (BGP model) starts from
the blood conductivity based on the Effective Medium Theory using the Bruggemam equations,
the following experiments were carried out: (I) experimental ring-lactate test with albumin added
with two silver electrodes; (II) experiment to analyze the viscosity of bovine blood in vitro with
EDTA (anticoagulant) added and glucose added; (III) experiment with electrical impedance
spectroscopy of bovine blood in vitro with EDTA and glucose added; (IV) experiment with
electrical impedance spectroscopy with ex vivo human blood. Bench tests made it possible to
improve the BGP model through the correct description of blood conductivity as a sigmoidal
function of glucose concentration with a maximum error of 3.75%, make it clear that in vitro tests
with bovine blood cannot represent the dynamic events of glucose metabolism in human blood
and the analysis of sensitivity demonstrates limitations in the tetrapolar configuration for high
glucose concentrations. The spectrophotometry model uses the Lambert-Beer law applied to a trio
of LEDs (Light Emitting Diode) with wavelengths close to each other in the red and near-infrared
range. The model began with a theoretical basis that promised no-calibration of the device if the
blood glucose extinction coefficient was known. The spectrophotometry experiments carried out
with ex vivo human blood from two healthy volunteers distinguish cuvette width, choice of blank,
and selection of wavelengths, but all results show the cubic behavior of absorbance about glucose
variation. Limitations of the Lamber-Beer law and references from nonlinear optics support
the results and validate the experiments. Tests for the plasma with 1 mm quartz cuvettes show
absorption peaks at 975 nm and 1194 nm. Future work for photometry includes insulin dosing in
the methodology and for bioelectrical impedance analysis studies with concentric electrodes to
improve sensitivity. However, both research should include an increase in the number of healthy

samples and tests with diabetic blood.

Keywords:Blood glucose. Analytical model. Impedance spectroscopy. Spectrophotometry. Non-

invasive monitoring.
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1 INTRODUCAO

Estatisticas da Federacgdo internacional de Diabetes (IDF) indicam que 463 milhdes de
adultos foram diagnosticados com diabetes a nivel mundial em 2019, além de gerar cerca de
US$760 bilhdes em gastos no ano. A projecao do aumento de portadores de diabetes entre 20
e 79 anos é de 578 milhdes em 2030 e 700 milhdes em 2045 (MAGLIANO D. J.; BOYKO,
2022). A permanéncia do diabetes e das mortes correlacionadas as suas complicacdes continuam
a aumentando mundialmente, com considerdveis impactos sociais, financeiros e no sistema de
saude. A Unica maneira de erradicar tal situacdo € através da prevencao do diabetes tipo 2 com
diagnostico precoce e cuidados adequados dos outros tipos de diabetes que podem evitar ou
retardar complicagdes.

O monitoramento do controle glicEémico pode ser feito com glicemias de jejum, pré-
prandial, pds prandial e pela hemoglobina glicada (HbA|¢). Os exames geralmente aplicados sdo
exame de sangue, hemoglobina glicosilada ou hemoglicoteste (HGT) (DUNCAN B. B.; SCH-
MIDT, 2013).

O teste padrdao nos exames de sangue € o enzimdtico-colorimétrico que tem como
principio a catalisa¢do da oxidacao da glicose para 4dcido gliconico e peréxido de hidrogénio a
partir da reacdo do fluido com a enzima glicose oxidase (GOD). No desenvolver do processo
produz-se a quinonimina vermelha proporcionalmente a quantidade de glicose da amostra. A
determinacdo de glicose é feita a partir de espectrofotémetro UV/Vis (RASCON-CAREAGA A .;
CORELLA-MADUENGO, 2021).

Os testes para HbA ¢ sdo feitos baseados em diferenca de carga e estrutura entre os
componente da hemoglobina. O método de ensaio mais utilizado € a troca catidnica realizada
por cromatografia liquida de alta eficieéncia (HPLC). A utilidade deste exame € a identificagdo de
altos niveis de glicemia durante periodos prolongados (GALLAGHER E. J.; LE ROITH, 2009).

O hemoglicoteste ou glicosimetro capilar medem as concentra¢des de glicose no sangue
capilar. Sdo equipamentos pequenos e faceis de usar. A maior parte deles quantifica o nivel de
glicose baseados na intensidade de cor produzida pelo contato com a fita reagente, através de
um fotdmetro ou sensor eletroquimico, fornecendo um resultado aproximado aos niveis séricos
obtidos em laboratério. Seu objetivo é obter resultados rapidos (PARRAMON, 2004).

Nenhum destes € continuo. Algumas pessoas por questdo de tempo utilizam o teste
capilar adquiridos em farmdcias para medir a glicose mais de trés vezes ao dia, entretanto, iSso
€ desconfortavel e eleva o risco de infeccdes. Outros sao chamados de semi-invasivos porque
a perfuracdo da pele € apenas na camada intersticial da pele (ABBOTT, 2015), que segundo
produtor deve ter a troca a cada 14 dias (perfuracao a cada 14 dias portanto), mas, hd usuarios
que relatam m4 fixacgao.

Uma alternativa mais agraddvel seria dispositivos ndo invasivos de medi¢do de glicose
como o CoG (SEGMAN, 2018). Entretanto, este tipo de tecnologia s6 estd disponiveis para
médicos e tem um custo maior que R$3.000,00 no Brasil (LIBONATI, 2016). Indo mais além,
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num cenario mundial, ainda sim tem um custo elevado que estd em torno de U S$950,00 (DIA-
BETESTESTTRIPS, 2024).

O inacesso aos equipamento existentes € causado pela escassez, que gera baixa competi-
tividade, e portanto, a livre estipulacdo de pregos. Por estas razdes, esforcos de pesquisadores na
area de desenvolvimento de dispositivos de medicdo de glicose, seja invasivo ou ndo, € crescente

nos ultimos anos.

1.1 ESCOPO E APLICACAO

A espectroscopia de bioimpedancia elétrica e a espectrofotometria sdo técnicas candidatas
no desenvolvimento de dispositivos continuos ndo-invasivos de medi¢do de glicose, que além
de ndo agredirem o paciente tendem a um custo minimizado tornando os aparelhos muito mais
atrativos no mercado.

Este trabalho contribui para este propésito através do estudo e constru¢do de modelagens
matemadticas para (I) impedancia elétrica e (II) absorbancia em fun¢do da concentracdo de
glicose sanguinea, separadamente. Na primeiro técnica o sangue € visto como um compdsito e
através das equacgdes de Bruggeman, derivadas da EMT, a condutividade elétrica € reescrita em
func¢do da concentracdo de glicose. Essa grandeza € substituida dentro da definicdo do mddulo
de impedancia elétrica e foi ajustada conforme os trabalhos (PEDRO B. G; MARCC)NDES,
2020)(PEDRO B.G.; BERTEMES-FILHO, 2021).

Os trabalhos com a segunda técnica consistem na determinagdo de um coeficiente de ex-
tingdo da glicose imersa em sangue humano. O trabalho motivador (NITZAN M.; ENGELBERG,
2009) sugere uma instrumentagido sem a necessidade de calibracdo do dispositivo. Portanto,
medidas de absorbancia de duas amostras de sangue humano ex-vivo de 700 nm a 1400 nm foram
utilizadas para determinacdo do coeficiente de extin¢cdo segundo modelo do artigo (NITZAN
M.; ENGELBERG, 2009). Este trabalho nao estd concluido, mas os resultados sdo promissores

e a dosagem de insulina deve ser adicionada a metodologia dos trabalhos futuros.

1.2 OBJETIVOS

Objetivo geral

Modelar e correlacionar impedancia elétrica e absorbancia com a concentracao de glicose

sanguinea para sistemas de medi¢do ndo-invasivos.

Objetivos especificos

* Descrever a condutividade sanguinea em fun¢do da concentracao de glicose;
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* Investigar a validade da utilizacdo de sangue bovino in vitro para modelagem de sangue

humano;
* Investigar a dindmica do metabolismo da glicose na condutividade elétrica;

* Medir e investigar a absorbancia de diferentes concentracdes de glicose do sangue

humano ex vivo em um grupo de voluntarios saudaveis;
* Encontrar um coeficiente de extingdo de glicose imerso em sangue humano;

* Avaliar a aplicabilidade da glicemia analitica em dispositivos nao invasivos de medicao

baseados em espectroscopia de bioimpedancia elétrica e fotometria.

1.3 JUSTIFICATIVA

As redes neurais artificiais (ANNSs), devido a maneira como sdo construidas, tem um
aumento na margem de erro proporcional a diferenca que a sua amostra apresenta em relacio ao
seu grupo de treinamento, o que ndo acontece em um modelo analitico. O que pode ocorrer sao
erros propagados, que estdo na maior parte das vezes associados a componentes da metodologia
utilizada.

A ideia ndo € eliminar o uso da ANN, ¢é agregar acertividade aos dispositivos desenvolvi-
dos. Além de possibilitar uma interpolacdo de técnicas, pois um modelo matemético possibilita a

visualizagdo da correlag@o entre os parametros internos do sistema, diferentemente da ANN.

1.4 ESTRUTURA DA TESE

No capitulo 2 um embasamento tedrico € apresentado para esclarecer as afirmacdes de
secOes seguintes. O que € a EMT e as equacdes de Bruggman, a reologia do sangue humano,
efeitos do diabetes no sangue, técnicas ndo invasivas existentes, fundamentos da espectroscopia
de impedancia elétrica e os fundamentos da fototometria sdo os topicos que compdem este
capitulo.

O capitulo 3 apresenta materiais e métodos. O desenvolvimento matemdtico para regres-
soes de curva, descricao dos testes de bancada e rotina de colheira de amostras sdo explicados
nesta se¢do. Contém textos, figuras explicativas e dlgebra.

Capitulo 4 foi destinado para resultados e discussdes. Tanto no capitulo 3 quanto no
4 as pesquisas estdo divididas em dois grandes blocos: espectro de bioimpedancia elétrica e
fotometria. As pesquisas estdo em ordem cronoldgica dentro de cada bloco. Portanto, no capitulo
4 estdo presentes gréificos tedricos e experimentais, figuras explicativas, cdlculos, andlise de erros,
extrapolacdes e hipoteses.

Por fim, o capitulo 5 discute a validade do modelo BGP para amostras em geral, desqua-
lifica testes in vitro para representar o metabolismo de glicose neste tipo de estudo e classifica

sua metodologia de calculo de sensibilidade via COMSOL distinta da encontrada na literatura.
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Quanto a fotometria, refere-se sucintamente aos pontos de absor¢ao maxima e qual tipo de
regressdo de curva é mais adequada. Ainda nesta se¢do hd vislumbres de trabalhos futuros para

ambas pesquisas.
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2 FUNDAMENTACAO TEORICA

Neste capitulo encontra-se o embasamento tedrico de apoio a compreensdo deste trabalho.
Inicia-se com questdes relativas a EMT (Effective Medium Theory) e ao modelo de Bruggeman
seguidas pelo esbo¢o do problema da diabetes na humanidade e a descricao do sangue através
de sua reologia e mudangas associadas a doencga. Por fim, uma revisdo de algumas técnicas nao

invasivas, o maior foco em espectroscopia de bioimpedancia elétrica e fotometria.

2.1 TEORIA DO MEIO EFETIVO E O MODELO DE BRUGGEMAM

A EMT contempla modelos analiticos ou tedricos para descrever propriedades macrosco-
picas de sistemas compostos. As propriedades desses materiais sao desenvolvidas a partir de um
formalismo estatistico baseadas nas fragdes relativas de seus componentes (CHOY, 2015).

Foi proposta pela primeira vez por Bruggeman e, em outro contexto, por Landauer
(STROUD, 1998). Desde sua inveng¢ao, tem sido a base de um grande nimero de estudos de
meios macroscopicamente ndo homogéneos e foi generalizado por varios outros (MICHELS,
1992)(PAL, 2007)(MCLACHLAN, 1988)(BOUKNAITIR I.; ARIBOU, 2017)(MCLACHLAN,
2000) para tratar de uma ampla variedade de problemas. Estas modelagens enquadram-se em
estudos voltados ao desenvolvimento tecnolégico atual como, por exemplo, a aplicacdo da
teoria da percolacdo na modelagem e simulagdo de reservatorios de petréleo (PEREIRA, 2006),
andalise de modelos de condutividade elétrica CC de compdsitos de nanotubos de polimero
de carbono com aplicagao potencial a dispositivos eletronicos nanométricos (BERNAL R. V;
HERRERA-PEREZ, 2013), e outros (REIS, 1993).

Na teoria a condutividade elétrica de compositos depende sensivelmente da concentrag@o
relativa das fases, da forma e distribuicao dos componentes. Supde-se que cada grao elipsoidal de
um compdsito estd, em média, envolvido por uma composicao que tem a condutividade efetiva
do compésito (FONSECA, 1996)(ZHBANOV A.; YANG, 2015). Na Figura 1 h4 possibilidades

de distribuicdo de grdos isolantes em uma matriz condutora.

Figura 1 — Representagdo de distribui¢des aleatérias de graos isolantes em um meio condutor.
Fonte: Autora (2020).
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O sangue é um meio ndo homogéneo onde a condutividade elétrica varia com espaco,
ele pode entdo ser modelado através da EMT. E segundo o exposto em (ZHBANOV A.; YANG,
2015), o melhor candidato para tal situagdo € o modelo de Bruggeman para meios assimétricos,

considerando inclusdes de grios esféricos, que sdo:

(on—01)° 3(0p—07)?
e, (1—k) o (1)
(om—01)® 5 (01— 03)?
OO = (1 )T @

onde o, € a condutividade média do material bifdsico: um de alta condutividade representado
por o; e um de baixa condutividade, (07). As fragdes volumétricas das fases de alta e baixa
condutividade sdo representadas por ¢ e k respectivamente. Esta definicdo implica que ¢ =
(1—k).

2.2 DIBETES MELLITUS

A histdria, impactos sociecondmicos e o problema causado pela enfermidade serdo dis-

corridas a seguir.

Historia

A Diabetes Mellitus é simbolizada pelo aumento da concentra¢do de agticar no sangue, e
até pelo acimulo. Esse efeito é causado pela falta de insulina, hormdnio produzido pelo pancreas.
Os tipos mais comuns sdo: tipo 1 (caracterizada pela pouca ou falta de acdo do hormonio) e tipo
2 (ocorre quando se desenvolve uma resisténcia a a¢ao da insulina pelo organismo).

Ha cerca de 1500 a.C os egipcios ja registravam algo semelhante aos sintomas da doenca,
urinacdo frequente, que mais tarde deu origem ao termo diabetes que significa "sifdo"em grego.
Mil anos depois, indianos constatam a atragdo de insetos para a urina devido a presenca de
glicose, fato que foi confirmado em 1675 por Thomas Willis que acrescentou o termo Mellitus a
disfuncdo. Entretanto, foi s6 1889 que a deficiéncia na produgdo de insulina foi relacionada a
causa da doenga, por Joseph von Mering e Oskar Minkowski através da manifestacao sintomatica
em caes com pancreas removidos (AHMED, 2002).

Em 1923 Banting, Mcleod e Best recebem o Nobel da Medicina por descobrirem a
insulina e devido a recusa de Banting e patentear a descoberta a data de 14 de novembro,
aniversario de Banting, se tornou o Dia Mundial do Diabetes. Mas, a producao de insulina de
origem humana s6 aconteceu em 1980 e a produgdo de uma insulina bio sintética apenas em
1983. E faz um pouco mais de 40 anos que o primeiro sistema de administragdo de insulina sem
agulha foi desenvolvido (AHMED, 2002).
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Desta maneira, € evidente que a busca por compreensdo a doenga e sua complicagdes
acompanham a humanidade hd muito tempo e continuam sendo foco de pesquisa para erradicagdo

de custos do sistema de saide e aumento de qualidade de vida dos portadores.

Impactos da doenca

A glicose € o principal carboidrato transportador de energia encontrado na maioria dos
animais. Em humanos, a concentracdo de glicose no sangue pode variar de 90 mg/dl a 110
mg/dL (ZHBANOV A.; YANG, 2015) para condic¢des sauddveis. Qualquer valor fora dessa faixa
rotineiramente e perpetuamente € perigoso.

O diabetes causou globalmente mais de seis milhdes de mortes em 2021 e s6 no Brasil
foram 214 mil mortes por consequéncias da doengca (UMEMURA, 2022). As complicacdes
cronicas do diabetes sdo particularmente graves. Atingem um grande nimero de pacientes dia-
béticos alguns anos apds o inicio da sindrome. Determinam morbidade e mortalidade e podem
ser divididas em complicacdes vasculares e ndo vasculares. A etiopatogenia das complicacoes
cronicas da doenga € caracterizada por microangiopatia diabética, retinopatia diabética, nefropa-
tia e viscosidade andmala do sangue (AZEVEDO, 1986). Por esta razdo, muitas técnicas para
o desenvolvimento de dispositivos de monitoramento vem sendo desenvolvidas, algumas das
encontradas na literatura especialmente elaboradas para atender pessoas com diabetes como
(MAGLIANO D. J.; BOYKO, 2022) (HUANG J.; ZHANG, 2020)(GENG Z.; TANG, 2017).

O problema

A maioria dos sistemas confidveis sdo invasivos, significando a necessidade de amostra
de sangue. Além de ser desconfortdvel, num quadro grave da doenca onde a puncdo precisa
ser frequente e a cicatrizacdo do paciente estd comprometida, deixa propenso a infeccoes
pela abertura de feridas na pele do paciente (SANTOS, 2018). Por esse motivo, desenvolver
dispositivos ndo invasivos para medi¢do precisa e confidvel da concentragdo de glicose no sangue
€ um tema marcante na literatura especializada (RAJINDER, 2007). Esses dispositivos podem
melhorar a qualidade da saude das pessoas com diabetes, permitindo 0 monitoramento continuo

dos niveis de glicose e levando a uma administracdo mais coerente dos medicamentos.

2.3 SANGUE

Discorre-se a seguir um esbogo tedrico sobre a reologia do sangue e os efeitos da instala-

¢do da doenca no organismo que desencadeiam o estresse oxidativo.

A reologia do Sangue
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O sangue é uma suspensdo composta por duas fases, uma fase aquosa continua represen-
tada por plasma que contém sais, acticares, proteinas e outra fase discreta que inclui leucdcitos,
plaquetas e eritrdcitos, que constituem mais de 99,5% das particulas. O plasma € um fluido
newtoniano, mas o sangue tem um comportamento ndo newtoniano, principalmente devido a
presenca de hemacias (PEREIRA M. G.; MALAGONI, 2015). Possui caracteristicas de fluidos
Bingham !, pseudoplésticos e emulsdes concentradas. A principal propriedade reolégica do
sangue estudado € a viscosidade aparente do sangue, escalonada pela viscosidade do plasma
(CARVALHO, 2006).

Alguns dos determinantes da viscosidade do sangue sdo a massa de eritrocitos, sua
deformabilidade e agregacdo, e também a concentragio de proteinas plasmaticas. A diminui-
¢do da deformabilidade eritrocitaria tem vdrias causas: alteracdo da hemoglobina (glicosilacio,
autoxidagdo, hemoglobinas anormais, etc.), alteracdo dos lipidios de membrana (relagcdo fos-
folipidio/colesterol alterada e formagao de lipoperdxidos), acimulo de sorbitol e glicosilagao
de proteinas de membrana (principalmente espectrina, torna o glébulo mais rigido e menos
deformével) (AZEVEDO, 1986).

As complicacoes devido o diabetes

Nos estdgios avangados das complicagdes do diabetes, seja por desconhecimento ou
indisciplina, os eritrocitos sofrem deformagdes como anisocitose e poiquilocitose devido ao
enrijecimento da parede das hemdcias, levando a crenacao (SOMER T.; MEISELMAN, 1993).
O enrijecimento dos globulos vermelhos ocorre porque o auto valor da glicose no sangue leva ao
desequilibrio eletrolitico na membrana celular e também ao estresse oxidativo, que € uma das
principais causas de dano celular (BAYNES, 1991). Consequentemente, as células se agregam
mais facilmente e ndo podem se curvar para passar por vias mais estreitas, como capilares
(SOMER T.; MEISELMAN, 1993).

Outro problema ¢é a diminui¢@o das proteinas plasmadticas que deixam de exercer fungdes
osméticas devido a glicosilacio 2, fendmenos como frutosamina e solvatagio sio parte do ciclo
vicioso que € o estresse oxidativo. Como consequéncia tem-se a desidratacdo, sobrecarga renal,
aumento da pressao arterial e cetoacidose.

Essas alteragdes na viscosidade sanguinea do sangue em pacientes diabéticos sao discuti-
das em indmeros trabalhos, dentre eles (SOMER T.; MEISELMAN, 1993) mostra na Figura 1
que existe um comportamento linear da viscosidade para medir apenas plasma e plasma contendo
células rigidas, mostrando que a viscosidade do sangue da solucdo com os corpos granulados é
maior. Também mostra o comportamento ndo linear da viscosidade do plasma contendo células

normais e do plasma contendo também células normais e fibrinogénio, cuja diferenca resultou

' Se comporta como um sélido em valores baixos da tenso de cisalhamento e como um fluido newtoniano quando

a tensdo de cisalhamento ultrapassa um valor critico
A glicosilacao é um processo no qual acticares sdo adicionados a proteinas e lipidios, transformando-os em
glicoproteinas e glicolipidios.
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em menores niveis de agregacdo de hemadcias. Se for analisado o comportamento da curva com
c€lulas rigidas em relacdo as células normais e ao fibrinogénio, fica evidente que hd uma mudanca
na viscosidade do sangue diabético para o normal, justificada pelas altera¢des na rigidez das
hemadcias e pelo desequilibrio do plasma proteinas.

Estudos das propriedades reoldgicas e elétricas do sangue afirmam que a viscosidade
€ maior em diabéticos, resultando em maior agregacdo e menor deformidade das hemdcias
(DESOUKY, 2009), a constante dielétrica e condutividade também sao maiores para pacientes
com a doenca (ABDALLA S.;AL-AMEER, 2010).

Na revisao da literatura, os hematdcritos, fibrinogénio e temperatura sao fatores influentes
na viscosidade sanguinea (OLIVEIRA, 2009)(HUND S.J.; KAMENEVA, 2017). No entanto,
correlacdes dessa grandeza fisica com a glicose e albumina nio sdo mencionados, o que torna

andlise inclusa neste trabalho dnica e sem comparativos.

2.4 MEDICAO NAO INVASIVA

Apontamentos sobre os dispositivos ndo invasivos de medic¢ao de glicose existente e uma
revisdo bibliografica sobre as diferente metodologias existentes para tal fim serdo discorridas

nesta secao.
Esboco

Discussdes sobre a importancia de testes ndo invasivos de glicose e tentativas de me-
dicdo sao comuns na literatura (GINSBERG, 1992)(KLONOFF, 1997)(HEISE, 1996)(COTE,
1997)(HEISE H. M.; BITTNER, 1998). No entanto, nem todos os dispositivos produzidos co-
mercialmente estdo em conformidade com o consenso (MICHELS, 1992). O principal fator de
erro € o erro do usudrio, exemplos desses erros estdo associados ao volume da gota de sangue,
a precisdo com que a gota de sangue € colocada no reservatério, os efeitos do hematdcrito
no volume do soro, o tempo e o efeito da temperatura na reacdo geradora do sinal. Portanto,
pode-se inferir que a metodologia ndo invasiva pode resolver alguns desses problemas, mas pode
apresentar outros erros proeminentes especificos a ela mesma.

Define-se para este trabalho um dispositivo ndo invasivo de monitoramento de glicose
como um aparato que ndo exige uma protrusao ou amostra de fluido corporal (WILSON G.
S.; ZHANG, 1992). Portanto, um monitor de glicose ndo invasivo processa sinais elétricos ou
opticos transmitidos ou refletidos pelo estrato cérneo, derme e epiderme, tecido sanguineo, fluido
intersticial e vasos sanguineos (arterial e venoso). Cada uma dessas regides possui propriedades
fisicas, concentragcdes de interferentes e concentracdes de glicose diferentes. Logo, o resultado
do valor de glicose determinado por um dispositivo ndo invasivo pode representar um valor
médio de diferentes concentracdes de glicose, pois a medi¢cdo de glicose no sangue pode variar

de acordo com a localizacao do corpo, dependendo das diferengas nas propriedades vasculares e
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nos tecidos de cada parte (KHALIL, 1999).

Monitores de glicose ndo invasivos podem ser projetados para testes no Centro de Saude
(SCHWARTZ M. W.; KRINSLEY, 2023) ou monitores pessoais portdteis, o que afetard o aten-
dimento ao paciente . Seu uso aumentard a frequéncia de exames e levard a um controle mais
rigoroso do diabetes. Esses dispositivos precisavam de um sistema de detec¢do que ndo seja
demasiadamente afetados por fatores ambientais, algoritmos robustos, rotinas de calibracao

rigorosas e eletronica e dptica em miniatura.

Sistemas nao invasivos de medicao de glicose

Uma das metodologias de pesquisa para medi¢des ndo invasivas de glicose usa modelos
de computador baseados na correlacdo entre os valores de glicose medidos de métodos invasivos
e os sinais opticos ou elétricos da metodologia nao invasiva. Esta abordagem nao considera
outros efeitos ou interferéncias metabdlicas, ruido biolégico ou variabilidade na interface corpo-
instrumento. O numero de varidveis € proporcional a complexidade dos dados e a analise
requer o uso de técnicas quimiométricas para catalogar componentes chave, regressao por
minimos quadrados parciais ou métodos de redes neurais artificiais (BOUKNAITIR I.; ARIBOU,
2017)(MCLACHLAN, 2000).

Outra abordagem € a modelagem fisica (KHALIL, 1999). Neste método, um sinal dptico
ou elétrico € medido primeiro em uma matriz simples e a complexidade para imitar tecidos
humanos € progressivamente aumentada. O objetivo € encontrar a correlagdo dos dados com
uma modelagem matematica para a propagacao desse sinal no tecido. Por fim, comparar-se os
resultados obtidos em tecidos vivos reais pelo método nao invasivo, para deteccao de ruido.

Virias técnicas para o desenvolvimento de sistemas ndo invasivos de monitoramento de
glicose estdo sob investigacao e desenvolvimento nas ultimas décadas. As mais utilizadas serdo
brevemente revisadas aqui, destacando a portabilidade, usabilidade e precisao para os usudrios

finais.

Conformacao de calor metabdélico

O nivel de glicose pode ser deduzido da quantidade de dissipagdo de calor, da taxa
de fluxo sanguineo do tecido local e do grau de saturacdo de oxigénio no sangue medido na
ponta de um dedo (CHO O. K.; KIM, 2004). A implementa¢cdao de um dispositivo pode ser
realizada com sensores comuns de temperatura e umidade ou receptores infravermelhos e emis-
sores de comprimentos de onda facilmente encontrados (950, 880, 810, 660, 535 € 470 nm). A
figura 2 mostra os principios do método. No entanto, esta técnica tem grandes chances de so-
frer interferéncia da temperatura ambiente e iluminacao externa (AMARAL C.E.; WOLF, 2008).

Espectroscopia de Infravermelho
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Figura 2 — Principios do método de conformacdo de calor metabodlico. Fonte: adaptado de
(SANTOS P.; TEODORO, 2014). A medida da concentragado de glicose depende do
calor, fluxo sanguineo e oxigenacao; estes parametros sdo obtidos a partir das
medidas térmicas e dpticas.

Técnica em que sdo utilizadas medidas da intensidade da radiacio infravermelha absor-
vida pelos tecidos. Fendmenos de absor¢ao, dispersao e emissao ocorrem quando a radiacao
¢ direcionada a uma amostra e estdo relacionados a sua composi¢ao estrutural e quimica. A
molécula de glicose possui bandas de absorcao especificas que permitem analisar os dados
coletados para determinar o teor de glicose na amostra. As radiacdes no infravermelho préximo
(NIR) e no infravermelho médio (MIR) s@ao as mais utilizadas nesta técnica. Na figura 3 esta

representado um esquema bdasico usado para este método.

LED Fotodiodo

Pele

Sangue Glicose

Figura 3 — Esquema bdsico da técnica de Espectroscopia de Infravermelho. Onde usa
caracteristicas de dispersao 6ptica da propria glicose. A luz € emitida para LED
(diodo emissor de luz) e coletada para PD (fotodiodo). A medida que o nivel de
glicose no sangue aumenta, a intensidade da luz infravermelha refletida também
aumenta. Fonte: autora (2020).

A espectroscopia NIR estima a concentragdo de glicose medindo a intensidade de trans-

missdo e/ou reflexdo da luz, relacionando essas medidas com a intensidade de absorcdo de
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radiacdo. Utiliza radiacdo com comprimento de onda na faixa de 750 nm a 2500 nm, com
penetracdo na faixa de 1 a 100 mm de profundidade nos tecidos. A técnica j4 foi aplicada em
medidas na ponta dos dedos, entre os dedos, na pele dos antebracgos, nos bracos, na mucosa labial,
na mucosa bucal, na lingua, nas bochechas, no septo nasal e nos 16bulos das orelhas (TURA
A.; MARAN, 2007). As principais vantagens da espectroscopia NIR sdo a alta sensibilidade
dos detectores fotocondutores (SO C.; CHOI, 2012) e os custos relativamente baixos para sua
aplicabilidade, bem como a disponibilidade de produtos comercialmente.

A espectroscopia MIR apresenta menor dispersdo e maior absor¢do em relacao a NIR
(LILIENFELD-TOAL H.; WEIDENULLER, 2005) e também por possuir as bandas de absor¢ado
da glicose e outros componentes mais nitidos. No entanto, as duas técnicas apresentam os
mesmos problemas: diferencas fisioldgicas entre individuos ndo relacionados a glicemia, a fragdo
relativamente pequena de glicose no sangue e problemas de sensibilidade e estabilidade do hard-
ware (SO C.; CHOI, 2012). Um dispositivo chamado Diasensor baseado em espectroscopia NIR

foi langado, porém, ndo teve um bom desempenho e logo foi retirado do mercado (SMITH, 2006).

Espectroscopia de Fluorescéncia

A espectroscopia de fluorescéncia ou fluorometria, € um tipo de espectroscopia eletro-
magnética que analisa a fluorescéncia de uma amostra. Baseia-se na detec¢ao da fluorescéncia
emitida pelos tecidos quando excitados por radiac@o de frequéncias especificas. Um exemplo é
uma solucdo de glicose excitada por luz ultravioleta de 308 nm onde a emissdo de luz na forma
de fluorescéncia pode ser detectada em 340, 380 e 400 nm, com intensidade dependente da
concentracao de glicose na solucao (KHALIL, 2004).

Todos os instrumentos de fluorescéncia contém trés itens basicos: uma fonte de luz, um
porta-amostras e um detector. Além disso, para ser de uso analitico, 0 comprimento de onda
da radiacdo incidente precisa ser seleciondvel e o sinal do detector capaz de manipulacdo e
apresentacdo precisas (SHARMA A.; SCHULMAN, 1999), como mostra na figura 4.

Amostra

Fonte luminosa

O — — |

f '
Monocromador de extingdo/ filtro

Monocromador de emissao/ filtro

L

Detector:
—

Figura 4 — Componentes essenciais de um espectrometro de fluorescéncia. Fonte: autora (2020).

A vantagem desta técnica € que seu sinal ndo € afetado por flutuacoes na intensidade
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da luz ambiente. No entanto, quando medido em locais como os bragos, é dependente de ou-
tros parametros além da glicose, como pigmentacdo e espessura da pele (SANDBY-MOLLER
J.; POULSEN, 2003). Assim, os olhos sdo as regides mais comumente direcionadas a medicao,

por um feixe de luz que os atravessa tangencialmente.
Espectroscopia Raman

A espectroscopia Raman é uma técnica fotonica de alta resolucdo que pode fornecer
informagdes quimicas e estruturais sobre a maioria dos material, composto organico ou inor-
ganico, permitindo sua identificacdo a partir da medic¢ao da radiacdo dispersa pelos tecidos. A
radiacdo quando direcionada a uma amostra exibe o fendmeno de dispersao e a parte da radiacao
espalhada apresenta uma mudanga no comprimento de onda e uma redu¢do na intensidade, o que
estd relacionado a composi¢ao estrutural e quimica da amostra. A figura 5 designa um esquema
de uma possivel configurac@o de espectroscopia Raman dispersiva. Os lasers monocromaticos
sdo uma tendéncia em relagdo as fontes de radiacdo utilizadas nesta técnica, com comprimentos
de onda que variam de 785 a 830 nm (LOSOYA-LEAL A.;CAMACHO—LEON, 2012).

Camara da amostra Espectrometro
I 'Fenda
AN
Colimador \/
Filtros
/
Amostra

Raio

laser

L]

Laser

AN
Detector

Figura 5 — Esquema de uma possivel configuracdo de espectroscopia Raman dispersiva.Fonte:
adaptado de (OTERO J.; CANO, 2015).

Entre as vantagens, a separacao dos sinais de diferentes compostos é simples e a nao
interferéncia da dgua nos espectros devido ao seu pequeno indice de dispersdo. No entanto, a
instabilidade da intensidade e comprimento de onda do laser ainda € uma limitagdo. E, ainda

assim, ha necessidade de maiores investigacdes sobre os danos teciduais antes que a técnica



31

possa ser utilizada em humanos, pois o local hipotético escolhido para aplicacdo sdo os olhos
(VASHIST, 2012).

Iontoforese Reversa

A iontoforese € usada para fornecer medicamentos pela pele através da aplicacdo de
corrente elétrica. E a iontoforese reversa transporta a glicose para fora da pele, ou seja, na direc@o
oposta a da iontoforese. Envolve a aplicacdao de um potencial elétrico entre um anodo e um
céatodo posicionado na superficie da pele como mostra a figura 6. As moléculas de glicose nao
carregadas presentes no liquido intersticial sdo transportadas junto com os ions através da pele
e coletadas no cdtodo. Sucessivamente, a concentragdo de glicose € entdo medida usando um

sensor de glicose convencional.

corrente

é continua 1

Eletrosmose

Figura 6 — Uma representacdo esquematica do principio da iontoforese reversa. Fonte: autora
(2020).

A desvantagem desta técnica € a interferéncia na medi¢ao da glicose devido a sudorese
do sujeito, a necessidade de um tempo minimo para que haja glicose suficiente disponivel para a

medicao e irritabilidade cutanea apresentada em humanos (VASHIST, 2012).
Espectroscopia Fotoaciistica

A técnica fotoactstica baseia-se na detec¢ao de ondas de pressao geradas pela absor¢ao
de fotons. Baseia-se na interacdo do feixe de laser projetado com células do tecido que gera
calor e provoca variagdes de pressdo na amostra que podem ser monitoradas por um transdutor
piezoelétrico. A deteccao seletiva de glicose no sangue pode ser feita usando comprimentos
de onda especificos do feixe de laser incidente. A figura 7 mostra um esquema do principio da
técnica de Espectroscopia Fotoacustica.

A técnica ndo € afetada pela dgua devido a sua fraca resposta fotoactstica. Além disso,
pode empregar luz laser com uma ampla faixa de comprimento de onda de ultravioleta a NIR.
No entanto, € sensivel a mudangas de temperatura, pressdo e outros parametros ambientais, €
também ¢€ afetado pela interferéncia de substancias fisioldgicas (VASHIST, 2012)(PODDAR
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Figura 7 — Principio de Espectroscopia Fotoacustica. Fonte: adaptado de (SNOOK
R.D.; MITCHEM, 2005).

R.; ANDREWS, 2008).
Espectroscopia ocular

A técnica mede a concentracdo de glicose nas ldgrimas com lentes de contato fixadas
em hidrogel. Uma pastilha de hidrogel a base de derivados de 4cido bordnico com 7y m de
espessura foi fixada a lente de contato, na qual os derivados de dcido bordonico formam ligacdes
covalentes reversiveis com a glicose nas ldgrimas. A lente € iluminada por uma fonte de luz e a
mudanca no comprimento de onda da luz refletida, relacionada a concentracdo de glicose nas
lagrimas, € detectada por um espectrometro, figura 8. No entanto, a técnica sofre de limitagdes
potenciais devido ao uso desconfortavel de lentes de contato e ao intervalo de tempo entre a
concentracao de glicose no sangue e as ldgrimas. Além disso, biocompatibilidade, vida util e
resolugdo do sinal ainda requerem melhorias consideraveis (DOMSCHKE A.; MARCH, 2006).

=N

Figura 8 — Principio de espectroscopia ocular. Fonte: autora (2020).

Polarimetria
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Com base na rotacdo do vetor de polarizacdo linear da luz pela espessura (Figura 9 ),
temperatura e concentragdes da amostra, quando a luz polarizada passa por uma solug¢do contendo
solutos opticamente ativos, como a glicose. No entanto, os altos coeficientes de espalhamento
da pele causam a despolarizacdo completa do feixe. Portanto, o humor aquoso do olho com um
meio Optico claro com um comprimento de caminho apropriado € ideal para monitorar a glicose

ndo invasiva.

. L L. Luz monocromatica
Luz monocromatica uz monocromatica polarizada linearmente

nao polarizada linearmente  polarizada linearmente otacionada

O HE~8-

_ Célula polimétrica Analizador
Polarizador com analito quiral Detector

Figura 9 — Principio de Polarimetria. Fonte: autora (2020).

A polarimetria ndo € afetada por flutuacdes de temperatura e pH. Mas tem limitacdes
como interferéncia de artefatos de movimento e ruido éptico de outras substancias, preocupacdes
com a seguranc¢a da exposi¢ao dos olhos a luz e a necessidade de tecnologia para medir pequenos
angulos. Esta técnica tem baixa especificidade para glicose em fluidos fisiolégicos devido a
interferéncia de varios solutos opticamente ativos. A dispersao da luz pelos tecidos também afeta
as medi¢cdes (CAMERON B.D; BABA, 2001).

Ultrassom

Técnica considerada minimamente invasiva, pois cria micréporos na pele, também co-
nhecida como sonoforese (VASHIST, 2012), emprega um transdutor piezoelétrico para criar um
ultrassom de 20 kHz que aumenta a permissividade da pele ao fluido intersticial e transporta
glicose para a epiderme, no qual € medido por um sensor eletroquimico convencional (Figura 10).
Existem experimentos in vivo, realizados em ratos, para determinar a concentracao de glicose no
liquido intersticial (LEE S.; NAYAK, 2005).

Sensor eletromagnético

Alteracdes na concentracdo de glicose no sangue alteram seus parametros dielétricos que
podem ser detectados por meio de sensores eletromagnéticos baseados em correntes parasitas
(Figura 11). A ressonancia magnética nuclear localizada pode detectar o metabolismo do gli-
cogénio no cérebro humano. As medi¢des de glicose por esta técnica sdo fortemente afetadas
por mudangas na temperatura € mudancgas nos parametros dielétricos do sangue devido a outros
componentes fisioldgicos (VASHIST, 2012).



34

Fonte de
alimenta -
¢ao

Transdutor
Piezoelétrico
—

Sensor

pete @

Figura 10 — Conceito para medir a concentracao de glicose usando deteccdo de sonoforese.
Fonte: adaptado de (MANIKKATH J.; HEGDE, 2016).
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Figura 11 — Conceito para medir a concentracio de glicose usando sensor eletromagnético.
Fonte: adaptado de (GONZALES W.; MOBASHSHER, 2019).

Refletancia localizada regulada por temperatura

Esta técnica analisa a modulacdo da temperatura da luz refletida localizada devido
ao espalhamento. A concentracdo de glicose na derme € estimada por medi¢des na pele do
antebraco. Variacdes na temperatura causam alteracoes no indice de refracio dos tecidos que
afetam a dispersao da luz dependendo da concentracao de glicose (Figura 12). No entanto, varios

parametros fisiologicos, posi¢do da sonda e varias condi¢des de doenga, como as associadas a
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febre, podem afetar a medi¢do da glicose (VASHIST, 2012).
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Figura 12 — Configuragdo de refletincia localizada regulada por temperatura. Fonte: autora
(2020).

Tomografia de coeréncia optica

A tomografia de coeréncia 6ptica (OCT) € semelhante a técnica de espalhamento de luz,
pois explora o espalhamento de luz. No entanto, baseia-se no atraso da luz retroespalhada em
relacdo a luz refletida pelo espelho do braco de referéncia, enquanto a técnica de espalhamento
de luz emprega a intensidade da luz coletada (Figura 13). Sua limitacdo € a sensibilidade ao

movimento e mudangas na temperatura da pele (VASHIST, 2012)(PODDAR R.; ANDREWS,
2008).
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Figura 13 — A camera funciona como uma matriz de detectores bidimensionais e, com a técnica
OCT facilitando a varredura em profundidade, é obtido um dispositivo de imagem
tridimensional nao invasivo. Fonte: adaptado de (CABALEIRO P.; DE MOURA,
2019).
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Espectroscopia de emissiao térmica

Esta técnica utiliza um conceito semelhante ao utilizado em termOmetros clinicos de
membrana timpénica e seus fundamentos sao semelhantes a técnica de refletancia localizada
regulada por temperatura como mostrado na Figura 12 . Ele mede os sinais infravermelhos
emitidos naturalmente que sdo gerados no corpo humano devido a mudangas na concentra¢ao
de glicose. A diferenca € que no caso de monitoramento de glicose os comprimentos de onda
especificos para glicose (9,8 m e 10,91 m) também sdo adicionados. A pele do antebrago, ponta
do dedo ou orelha pode determinar a concentracao de glicose, uma vez que os efeitos da absor¢ado
na radiac@o IR estdo diretamente relacionados a sua concentra¢cdo. A membrana timpanica
¢ ideal para monitorar a glicose, pois os sinais de detec¢io de glicose dos vasos sanguineos
precisam cruzar caminhos menores. A técnica demonstrou boa reprodutibilidade, mas a tem-

peratura e os movimentos corporais interferem no sinal de deteccao de glicose (VASHIST, 2012).

Espectroscopia de bioimpedancia Elétrica

Baseia-se na medicao da impedancia de um tecido utilizando correntes alternadas de
intensidade conhecida (Figura 14). O espectro de impedancia € medido em diferentes faixas de
frequéncia. AlteracOes na concentracio de glicose no plasma alteram o potencial de membrana
das hemadcias (hemaécias), variando suas concentracdes de ions sédio e potdssio. As alteragdes
no potencial de membrana dos eritrdcitos sdo entdo determinadas pelo espectro de impedancia.
No entanto, esta técnica tem limitacdes, pois € afetada pelo teor de dgua e estados de doenga
que afetam a membrana celular (VASHIST, 2012)(BERTEMES-FILHO, 2002)(WENTHOLT
I.; HOEKSTRA, 2005).

Outras tecnologias

Outras tecnologias vém sendo estudadas e aplicadas, algumas delas ainda em estado
comercial e aguardando aprovagdo dos 6rgaos reguladores. Um deles € o Pendra baseado
na técnica de espectroscopia de bioimpedancia (WENTHOLT I.; HOEKSTRA, 2005). Outro
€ o GlucoWatch, baseado na técnica de iontoforese reversa (RIERNEY M. J.; TAMADA,
2000). Ambos foram comercializados, porém logo foram retirados de circulagdo devido a baixa
confiabilidade (SMITH, 2006).

Outro dispositivo com o nome de GlucoTrackTM (LIN T.; MAYZEL, 2018) usa principios
combinados de ultra-som, eletromagnetismo e térmico. Este tem aprovacdo e comercializacao
em alguns paises.

O uso da combinagao de mais de um principio parece ser uma tendéncia, o que € chamado
de medicao multissensor. Exemplos de dispositivos multissensoriais em desenvolvimento e
teste sao Everion® e GlucoPred (SILVA, 2017), entre outros (ALVES, 2007)(PARK J.; KIM,
2018)(SAU, 2015).



37

Reldgio e Gerador VCCS
de onda
Co/nt.role senoidal
I6gico Amostra

Amplificador de

Demulador Instrumentacao
Conversor Interface
A/D pC

Figura 14 — Conceitos gerais de um sistema para medir a impedancia de transferéncia, onde
VCCS ¢ a fonte de corrente do controlador de tensdo. Fonte: adaptado de
(BERTEMES-FILHO, 2002).

2.5 CALIBRACAO DE DISPOSITIVOS DE MEDICAO DE GLICOSE

A calibracao de dispositivos de medi¢ao de glicose podem ser feitas de duas maneira.
Uma € através da calibracdo analitica e a outra € a calibracdo clinica.

A calibragdo analitica € o conjunto de operacdes que estabelece, sob condi¢des espe-
cificadas, a relacdo entre os valores indicados por um instrumento de medicdo e os valores
correspondentes das grandezas estabelecidas por padrdes. Para os dispositivos de medi¢do nao
invasiva de glicose existem inimeras fontes de erro que podem afetar a medi¢do, que precisam
ser eliminadas ou compensadas por um método de calibracdo. Entretanto, nem todas as fontes
de erros podem ser encorporadas na calibragdo, como por exemplo posicionamento do detector,
efeito da temperatura e do pulso cardiaco, movimento, press@o mecanica do dispositivo de teste,
estado de hidrata¢do, suor, volume de sangue e alteracao do hematdcrito (KHALIL, 1999).

Virios simuladores de tecidos foram propostos como sistemas de calibra¢do. Alguns siao
suspensoes de lipidios ou particulas de poliestireno em solucdes com diferentes concentragdes
de glicose. Uma solu¢do fantasma contendo gordura e glicose foi usada para imitar a absorc¢ao de
glicose no tecido numa faixa de cumprimento de onda de 2000 nm 4 2500 nm (BURMEISTER
J.; CHUNG, 1998). O desenvolvimento de simuladores de tecidos como padrdes analiticos para a
determina¢do da medida glicose ndo invasiva no tecido ainda é uma barreira a ser transpassada e
que traria grande beneficio para o desenvolvimento da metodologia ndo invasiva. Um dispositivo
ndo invasivo que € analiticamente calibrado pode ser considerado universalmente calibrado, ou
seja, pode ser usado com qualquer paciente.

J4 as calibragdes clinicas, realizadas in vitro e in vivo, sdo realizadas com o individuo em

jejum em intervalos de tempo durante um teste de tolerancia a refei¢des ou em um procedimento
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de fixacdo da glicose. Esses métodos oferecem uma faixa de concentracdo na qual o sinal de
glicose pode ser monitorado. Os dados de um OGTT? podem ser usados para estabelecer uma
resposta do dispositivo nao invasivo de medida de glicose, conforme a concentracao de glicose
do sujeito estd mudando. Esse tipo de calibragdo acaba incorporando efeitos fisiol6gicos nao
relacionados a glicose e leva a uma correlacao de calibragdo que € exclusivo para o individuo
testado. Essa curva de calibracio pode precisar ser atualizada periodicamente, por meio de um
teste invasivo (KHALIL, 1999).

2.6 BIOIMPEDANCIA ELETRICA

A bioimpedancia elétrica engloba todas as propriedades elétricas passivas de materiais
bioldgicos e trata da capacidade de oposi¢cdo do material a corrente elétrica. Ja a espectroscopia,
por defini¢cdo, é toda investigacdo de como a absor¢do depende da frequéncia. Portanto, a
espectroscopia de bioimpedancia elétrica (EBE) pode ser interpretada como a absor¢ao das ondas
eletromagnéticas (EM) por uma amostra bioldgica perante uma "radiagdo"aplicada durante a
variacao de frequéncia, geralmente entre 100 Hz e 10 MHz (BERTEMES-FILHO, 2018).

A bioimpedancia depende da estrutura quimica e fisica, tamanho, forma e atividade
do material (ABTAHI, 2014), além de fatores como umidade do local, temperatura, atividade
hormonal, fatores psicoldgicos e de perturbacdes metabdlicas em momentos proximos a medi¢do
como prética de exercicios fisicos (PEREIRA, 2009).

A base para as medidas de impedancia € a lei de Ohm: J = oE, em que se assume a
proporcionalidade entre a corrente elétrica através da densidade de corrente J com o campo
elétrico E e a condutividade elétrica 6. Na pratica, escreve-se V = ZI em que V ¢€ a diferenca de
potencial entre dois pontos, I € a corrente que atravessa o condutor e Z € a impeditividade do
condutor.

Uma maneira de medir a impedancia € injetar um sinal de corrente com amplitude
constante para medir a queda de tensdo entre os dois eletrodos, o resultado deve ser proporcional
a impedancia do material: Z = R+ jX , em que R € a resisténcia, X a reatincia e j = /—1.
Na pratica, geralmente, utiliza-se a inje¢do de corrente como um sinal senoidal para estimular
o material e medir a tensdo. Contudo, o estimulo de tensdo também € valido e, neste caso, a
corrente é¢ medida (BERTEMES-FILHO P.; TERBLANCHE, 2014).

Os resultados dizem respeito as condigdes fisioldgicas e patoldgicas da amostra (BERA,
2014), como por exemplo, se um leite pode ser consumido ou nao (BERTEMES-FILHO P.; VA-
LICHESKI, 2010). Essa caracterizacdo ndo invasiva de materiais, a simples aplicabilidade, o
baixo custo e a ficil portabilidade tornam a técnica vantajosa para drea biomédica (SRINIVASA-
RAGHAVAN, 2015).

3 Oral glucose tolerance test
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Propriedades elétricas da célula

Uma amostra bioldgica pode ser dividida em meio intracelular, extracelular e a membrana
da celular. A propriedades dinamicas destas partes ao estimulo elétrico resultam na condutividade
e dieletricidade do material (GRIMNES S.; MARTINSEN, 2011).

A condutividade elétrica do tecido representa o livre transporte de fons que ocorre em
quais quer das subdivisdes citada acima (GRIMNES S.; MARTINSEN, 2011). Obviamente que
hé uma variedade de fons nos fluidos biolégicos, contudo, na regides externa a célula os mais
comumente encontrados sdo os fons sédio (Na+) e cloro (Cl-) e no interior da célula € o potéssio
(K+). A membrana possui estruturas porosas que sao canais idnicos para entrada e saida dos
fons na célula (SARFARAZ, 2014). Quando em baixas frequéncias o tecido é considerado um
condutor i6nico (GRIMNES S.; MARTINSEN, 2011).

Tanto no meio intra como extra celular existem moléculas polarizaveis, proteinas e
macromoléculas que se alinham com campo elétrico. Elas nao participam da conducao idnica
mas armazenam energia nesse processo de reorientacdo. Esse fendmeno representa a parte da
dieletricidade da amostra. A outra parcela vem da membrana plasmadtica que é uma estrutura
dielétrica que através dos canais idnicos exerce o transporte e o acimulo de cargas (SARFARAZ,
2014).

Frequéncia, dispersoes e corrente ionica

O comportamento caracteristico para a permissividade e condutividade em bioimpedancia
no dominio da frequéncia € representado na 15. Quando uma molécula alinha seu momento de
dipolo com campo elétrico chama-se esse fendmeno de polarizacdo e o tempo necessario para que
a célula consiga despolarizar € chamado de tempo de relaxa¢do, ou mais comumente chamado de
dispersdo. Essas dispersdes podem ser divididas em o, 3, 6 e v. Em baixas frequéncias ocorre a
dispersdo o provocada pela condugdo i6nica extracelular. Se aproximando dos 10 kHz ocorre
dispersdo B que é responsavel pelas mudangas na estrutura da célula e também pela polarizagdo
e despolarizacdo de macromoléculas. Dos 30 MHz em diante a dispersdo 6 estd relacionada a
grandes moléculas com grandes momentos de dipolos, como as proteinas. E na ordem de GHz a
dispersdo y provocada pela relaxacdo das moléculas de dgua (JR J.; OKIDA, 2014).

Sendo assim, em baixas e altas frequéncias, as amostras biologicos podem ser consi-
deradas um condutor dielétrico i6nico. Em um tecido biol6gico a corrente idnica segue por
caminhos diferentes para frequéncias diferentes. Em baixas frequéncias a corrente idnica nao
atravessa a c€lula, limita-se 4 parte extracelular, entretanto, com o aumento da frequéncia essa
corrente adentra a regido intracelular. O processo de carga e descarga ocorre tao rapido em altas
frequéncias que a influéncia da membrana torna-se nula e a corrente se desloca praticamente
pelo mesmo caminho dentro e fora da célula (PEREIRA, 2009). Na Figura 15 demostra-se a

relacdo entre a frequéncia e o caminho percorrido pela corrente nos tecidos.
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Figura 15 — Regides de dispersdo e caminho percorrido pela corrente em relacdo a alta e baixa
frequéncia. Fonte: adaptado de (ABASI S.; AGGAS, 2022).

Modelos equivalentes elétricos

E possivel obter modelos elétricos para representar tecidos biolégicos, impondo a condi-
¢do de que o tecido € apenas um aglomerado de células em um meio condutivo. Os fluidos intra e
extracelulares sdo modelados por resistores € a membrana celular como um capacitor em paralelo
com um resistor. Dentre as primeiras propostas estad o modelo de Fricke (RAUL, 2009), mas, este
modelo ndo € consegue de explicar alguns fendmenos, como a mudanca dielétrica em funcdo da
frequéncia do sinal de excitagdo. Em solucdo a este problema no ano de 1940 Kenneth S. Cole
desenvolveu um modelo, empiricamente, que ajustava as curvas de medi¢ao de bioimpedancia
(GRIMNES S.; MARTINSEN, 2011) conhecida como equac¢do de Cole, presente na Figura
16. A Figura 16 ha duas configuracdes possiveis para o modelo de Cole em que j = v/—1, @

Figura 16 — Equacdo de Cole e modelos de Cole para um tecido, em série e paralelo. Fonte:
adaptado de IVORRA A GENESCA, 2005).
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é frequéncia, Ry € a resisténcia quando a frequéncia € zero, R € a resisténcia na frequéncia
infinita, & é uma constante adimensional, T € a constante de tempo associada a membrana celular
(inverso da frequéncia natural caracteristica) e Zepe”® é um elemento de fase constante (PRICE,
2012). O modelo série é representa a caracterizacdo da impedancia, enquanto o modelo paralelo

caracteriza o comportamento da admitancia.
Eletrodos

O transporte de carga nos equipamentos eletronicos sdo feitos pelos elétrons e nos
biomateriais é responsabilidade predominante dos ions. O eletrodo é o agente responsavel
por essa conversao entre condugao eletronica e idnica. Alguns fendmenos que ocorrem nessa
interface sdo fontes significativas de erros (BERTEMES-FILHO P.; TERBLANCHE, 2014).

Para anélise de biomateriais, eletrodos de aco inoxidaveis sdo mais adequados (PATHOTE
D., 2022), pois o corpo humano é um ambiente altamente corrosivo, € portanto a escolha consci-
ente do material evita processos de oxi-redu¢do durante a medida. O outro efeito inconveniente
é o electrical duoble layer (Figura 17) associado a organizagao dos eletrélitos na interface do
eletrodo a amostra. Camadas de carga com polaridade oposta se formam, uma na superficie do
eletrodo e outra no eletrdlito, que vai interferir na leitura da amostra como uma capacitancia
parasita (WU, 2022). A escolha sobre o material do eletrodos e a distincia entre eles é importante

para amenizar esta influéncia na medidas.

Figura 17 — Representacdo esquematica do efeito electrical duoble layer. Fonte: adaptado de
(LIU N.; CHEN, 2019).

Numero de eletrodos

O quociente da diferencga de potencial entre dois eletrodos de medida e a corrente injetada
nos mesmos/outros dois eletrodos é chamada de “impedancia de transferéncia”. Essa grandeza

depende da configuragdo dos eletrodos e por isso as peculiaridade das utilizadas nas medidas de

4 Este elemento é uma impedéancia que o dngulo de fase ndo varia, ou seja, uma combinacio de resistores e

capacitores dependentes da frequéncia em que o dngulo de fase entre eles é constante.
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tensdo deste trabalho, bipolar e tetrapolar, serdo discorridas brevemente.

Sistema bipolar de eletrodos

Um espectro de impedancia pode ser obtido injetando corrente entre dois eletrodos, basta
medir as tensdes resultantes entre os mesmos eletrodos em que a corrente foi injetada (Fig. 18
(a)). A figura 18 (b) mostra o conceito geral deste tipo de sistema, onde uma fonte de corrente
controlada por tensdo (VCCS) aplica uma corrente constante e um amplificador diferencial mede

a tensao através dos eletrodos.

[
) -
A Zel
@,
— @ Z @
HE vees
- Ze2

Figura 18 — Sistema bésico de um sistema de eletrodos bipolar (a) e circuito equivalente a
medida de dois eletrodos (b). Z; é a impedancia do tecido, Z,| € Z,, sdo as
impedancias do eletrodos. Fonte: adaptado de (BERTEMES-FILHO, 2018).

Neste sistema existem trés varidveis (Z.1, Z,» € Z;) € apenas uma medida possivel,
portanto, o sistema € indeterminado. Isso ndo significa que a mudanca na voltagem V € oca-
sionada exclusivamente pela mudanca na impedancia do tecido Z;, mas que pode também ser
resultado da mudanca na impedancia do eletrodo (BERTEMES-FILHO P.; TERBLANCHE,
2014)(BERTEMES-FILHO, 2018).

Sistema tetrapolar de eletrodos

No método tetrapolar, uma corrente constante € injetada por dois eletrodos e a tensdo é
medida em outros dois eletrodos (Fig. 19 (a)). Essa configuragdo torna relativamente insensivel a
mudancas na impedéncia eletrodo-biomaterial dos eletrodos medidores de tensdo e injetores de
corrente.

Assumindo as impedancias da figura 19 (b) de eletrodo iguais (Z,1=Z,2=Z.3=Z.4=7Z), a

impedancia de transferéncia 7z pode ser descrita de acordo com a equagao 3.

Z
T, =

- 3
1+2 [42—222—2‘,} Iy [ZZ—i-Zs—i-ZV]

Z,Z;
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Figura 19 — Sistema bésico de um sistema de eletrodos tetrapolar (a) e circuito equivalente a
medida de quatro eletrodos (b). Z; é a impedancia do tecido, Z1, Ze2, Ze3 € Ze4 SA0
as impedancias do eletrodos. Fonte: adaptado de (BERTEMES-FILHO, 2018).

A condicao de contorno a ser respeitada para que a insensibilidade do método tetrapolar
seja satisfeita é: a impedancia de saida do gerador de corrente Z; e a impedancia de entrada do
amplificador diferencial Z, devem ser grandes em comparagdo com a soma das impedancias
do eletrodo e do tecido. Resumindo, a equagdo 3 serd o caso somente se Z; € Z, tenderem ao
infinito. Na pratica, capacitancias parasitas conectadas ao terra diminuem abruptamente Z; e
Z,, principalmente em altas frequéncias. Portanto, as caracteristicas nio idealizadas da eletr6-
nica limitam as medidas da impedancia da amostra (BERTEMES-FILHO P.; TERBLANCHE,
2014)(BERTEMES-FILHO, 2018).

Modelagem segundo teorema de Geselowitz

Figura 20 — Modelo COMSOL de configuragdo de eletrodos pontuais tetrapolares. Fonte: autora
(2023).

O teorema de Geselowitz prevé que a variagdo de impedancia AZ € diretamente proporci-

onal a uma variagdo negativa da condutividade Ao

Ao =—AZ.S “)
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onde S € a sensibilidade, que descreve como a resisténcia medida muda com a variacao de um
parametro (GESELOWITZ, 1971) ou como a dissipacao de poténcia local normalizada para a
poténcia total dissipada no meio (BERTEMES-FIHO, 2002).

Para uma amostra homogenia em um volume semi-infinito submetida a uma medida
de impedancia segundo a configuragdo da figura 20 a alteracdo diferencial da impedancia de
transferéncia 7; pelo uma simplificagdo do teorema de Geselowitz (BERTEMES-FIHO, 2002) é
a razdo do potencial medido e a corrente aplicada (T, = VCTD). A tensdo medida entre os eletrodos
C : D (V¢p) é produzida pela corrente / injetada entre os eletrodos A : B por uma fonte controlada
de tensdo Vcs. O valor da corrente depende da condutividade e da geometria estabelecida pela

posicao dos eletrodos assumindo a forma matematica:

1 1 1 1 1

Vir =
b 27[.6(

®)

— _l_ —
Rac Rap  Rpc  Rsp
Para uma configuragdo distribui¢do tetrapolar de eletrodos a condutividade elétrica do
meio pode ser descrita como:

1 1 1 1 1

=527 (©6)

Rac Rap  Rpc Rep
onde Ryc € a distincia entre os eletrodos A e C, Ryp € a distincia entre os eletrodos A € D, Rgc
¢ a distancia entre os eletrodos B e C E Rpp € a distancia entre os eletrodos B e D. Portanto, o
teorema de Geselowitz permite compreender como a impedancia elétrica medida no volume de
um material muda com a distribui¢dao da condutividade do meio e vice-versa.

Baseado na equacio 4, a sensibilidade para uma unidade infinitesimal de volume é dada

por:
Si(r,p) = J(r,ra;,1r8;) -V (r,rCiTD:) )

onde J e J’ sdo as densidades de corrente geradas pelos eletrodo A : B e C : D respectivamente,
ra; € rp; sdo a distancia desse volume aos eletrodos de injecdo de corrente e rc; € rp; dos
eletrodos de medida de ten¢do para cada volume infinitesimal i.

Uma andlise dessa grandeza esboca o quao confidvel sdo os dados obtidos, sendo reflexo
direto da instrumentac¢do utilizada na medida da impedancia. Portanto, € util usar software como
COMSOL (DARBAS M.; HELEINE, 2021) para andlise da sensibilidade antes da projecdo da
instrumentac¢do ou para a busca de justificativas sobre as limitagdes observadas no experimento.

Para tal, a equacao da sensibilidade pode ser computada como:
S=(ec.Jxxec2.Jx+ecJyxec2.Jy+ec.Jzxec2.Jz) (8)

onde ec.Jx,ec.Jy e ec.Jz sdo as componentes do vetor densidade de corrente dos eletrodos
de injec¢do de corrente (Exemplo: eletrodos A : B da figura 20) e ec2.Jx,ec2.Jy e ec2.Jz sdao
as componentes do vetor densidade de corrente induzida dos eletrodos de medida de tensao
(Exemplo: eletrodos C : D da figura 20).
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2.7 ESPECTOFOTOMETRIA

A espectrofotometria baseia-se no emprego das propriedades dos dtomos e moléculas
de absorver e emitir energia eletromagnética em regides do espectro eletromagnético que é
decomposto de acordo com o comprimento de onda de cada tipo de radiacao.

Laboratdrios clinicos rotineiramente utilizam as medicdes de radiacdo absorvida, trans-
mitida ou refletida em condicdes controladas para determinar quantidades de analitos presentes
nas solucdes. Os instrumentos empregados sdo capazes de selecionar uma faixa de comprimento
de onda especifica. Os fotdmetros utilizam filtros e os espectrofotometros utilizam prismas ou
grades de difracdo (BASQUES, 2010).

Cubetas

Um espectrofotdometro, em geral, € composto por: fonte de energia elétrica, fonte de
energia radiante, monocromador, cubetas, detectores, circuito medidor € um microprocessador.

A figura 21 esquematiza os componentes basicos da fotometria.

Figura 21 — Representacdo esquemadtica de um instrumento fotométrico. (1), (2) e (3)
representam os efeitos de atenuacao por reflexdo, dispersao e absorc¢ao
respectivamente. [y e I sdo raio de luz incidente e transmitido. Fonte: Adaptado de
(BASQUES, 2010).

A cubeta € um recipiente que contém a amostra a ser analisada. Sao possivelmente a
maior fonte de erro fotométrico. As outras partes citadas tem pouca ou nenhuma interacao com
instrumentador, jd as cubetas tem contato direto e devem ser escolhidas de acordo com faixa de
frequéncia estudada e estar sempre limpas.

Elas podem ser de varia formas: quadradas, retangulares ou redondas; de materiais di-
versos: vidro, silica (quartzo) ou plastico. As cubetas redondas ndo sdo polidas e estdo sujeitas
a erros de refracdo pelo efeito lente, as cubetas quadradas ou retangular tem as faces polidas
e podem variar suas espessuras de solucao (BASQUES, 2010). As cubetas de vidro causam
interferéncia na regido UV por isso a de quartzo sdo mais indicadas para maioria dos experimen-
tos (OLIVEIRA, 2007). As cubetas de plastico apresentam bom desempenho em analisadores
automaticos, mas sao descartaveis (BASQUES, 2010).
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Leis da fotometria

Quando um raio de luz (visivel ou ndo) atravessa uma solugdo, a intensidade da energia
incidente (/p) serd sempre maior que a energia emergente (/), representado na figura 21. A
reflexdo nas interfaces entre ar e superficie da cubeta (1), dispersdo por particulas (2) e absor¢ao
de energia por analitos (3) sdo responsdveis por essa atenuagdo de /o (BASQUES, 2010).

Tanto no processo de absor¢do quanto no processo de espalhamento (reflexdo e dispersao),
a intensidade luminosa Iy decai apds passar pelo meio, resultando em / (Figura 21). Essa
atenuacgdo é chamada de extin¢ao luminosa. O coeficiente de extin¢cdo o € definido como uma
combinagdo dos coeficientes de absor¢do 0, € espalhamento @, de todas as particulas do
meio (MENDES, 2017). Matematicamente:

O = Ogps + Aesp (9)

O coeficiente de extincdo molar pode também ser referido como absorbtividade molar,
absorvidade molar ou absortividade molar, e representa a quantidade de atenuacdo da luz por um
mol de substancia em um determinado comprimento de onda (SKOOG D. A.; WEST, 2020), ou
seja, o quanto uma substincia absorve radiacdo de uma determinada frequéncia. Cada espécie
quimica possui um valor de absortividade molar para determinado comprimento de onda. A
unidade de @ usual é L.mol~'.cm~! (CUSTODIO R., 2000).

A absorcao de luz nas aplicacdes da fotometria € o fator primdrio na redugo da energia e
que de acordo com a lei de Lambert-Beer (LLB) (MENDES, 2017)(HENDEE W. R.; MOWER,
2006) pode ser expressa como:

[ = Ipe™ %< (10)

onde / é o caminho 6ptico no meio ou espessura da solucdo atravessada pela radiagdo, ¢ € a
concentracdo do analito.

A fracdo da energia transmitida pela incidente indica a transmitancia 7 da solu¢do (LIMA,
2013), ou seja:

I

T =—
Ip

(1)

Se uma determinada soluc¢do ndo absorve energia, I e Iy sdo iguais e T serd igual a 1. Conclui-se
que qualquer solucdo que absorva energia terd transmitancia menor que 1.

Manipulando a equag@o 10 obtém-se:

0

1
log <1_> —ale=A (12)
onde A é a absorbancia. E portanto:

—log(T) =A (13)
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Quando existe um nimero n de substancias ativas para o mesmo comprimento de onda a
absorbancia € descrita como (DUNNE, 1987):

A= ((X161+06202+...+(chn)l (14)

onde ¢, e @, sd0 a concentracdo e o coeficiente de extin¢do de cada substanciacom x = 1,2, ..., n.

Os valores podem ser obtidos pela resoluc¢ao do sistema de N varidveis e N equacoes.
Uso do branco

O Branco ¢ a parte da amostra que vai estabelecer a absorbancia zero do reagente utilizado
(BASQUES, 2010). Quando h4 mistura na amostra, que € o caso do sangue humano, outros
componente podem também absorver nos comprimentos de onda estudados e e por isso deve-se

subtrair essa quantidade de absorbancia.
Problemas de fotometria

A equacgdo 10 indica uma relacdo linear entre absorbancia (A) e a concentragdo (c) do
analito e também com o caminho 6ptico (/). Entretanto, alguns fatores podem causar distor¢des
dessa linearidade, alguma com origem instrumental e outros por limitagdes da LLB.

A radiag@o parasita € uma das fontes de erro na medida de fotometria com origem na falha
da instrumenta¢do. Uma luminosidade diferente da explicita no monocromador pode resultar da
reflexd@o e dispersao da luz pelas superficies dos componentes Opticos do sistema. A dispersdao
€ outro problema para o uso adequado do LLB; nos tecidos biolégicos o espalhamento ocorre
devido a turbidez ou as microparticulas suspensas. Este erro pode surgir da escolha inadequada
da cubeta (OSHINA 1.; SPIGULIS, 2021).

A nao linearidade nos resultados também pode advir das mudangas quimicas devido a
interagcdes das moléculas, como associagdes e dissociagdes, € ao aumento da concentragdo ou
alteragdes no pH do solvente. Assim como em solugdes de altas concentragdes (maiores que 10
mmol) as interagdes fisicas como soluto-solvente, soluto-soluto e ligagdes de hidrogénio podem
entrar em acao e influenciar as medicdes de absorcao (OSHINA I.; SPIGULIS, 2021).
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3 MATERIAIS E METODOS

Neste capitulo é apresentado materiais e métodos utilizados para todos os trabalhos
desenvolvidos no periodo de formagdo deste doutorado. Estdo divididos entre as duas linhas de

pesquisa, espectro de bioimpedancia elétrica e fotometria, e organizados de maneira cronoldgica.

3.1 MODELO ANALITICO PARA IMPEDANCIA

Apoiado sobre a secdo 2.1 esta se¢do discorrerd sobre o modelo analitico inicial do
proposto nesta tese, 0 modelo BGP, que teve seu desenvolvimento pautado em dados da literatura.

Deve-se considerar que o, representa a condutividade do sangue, o, a condutividade
do plasma e o7 a condutividade das hemdcias (com relacdo as equacdes 1 e 2). Num primeiro
momento, a fracdo volumétrica de maior condutividade (¢) € referente ao volume de plasma e a
fracdo volumétrica ndo condutora (k) ao volume das hemécias.

Em (STROUD, 1998) a equacdo 1 € representada por uma estrutura com um nucleo
isolante mergulhado em uma fase condutora juntamente com outras particulas isolante menores
¢ a mais adequada ao modelo. A hemécia é representada por um nicleo isolante maior e as

moléculas de glicose pelas particulas isolantes menores.
Modelagem sem a glicose

Para uma primeira aproximacao, considerou-se ©; ~ 0, uma vez que as hemdcias do
sangue sao nao condutoras de eletricidade no modelo. Desta forma a equacdo (1) fica reescrita

como:
3
on = (1—k)20y. (15)

Outra condi¢do de contorno para o modelo € que o vaso sanguineo possa ser considerado
um cilindro condutor homogéneo, deste modo, pode-se utilizar a defini¢do de resisténcia elétrica
dada pela segunda Lei de Ohm, com o condutor mantido a temperatura constante,

_Lp
A

R (16)

em que p € a resistividade elétrica do condutor, R € a resisténcia elétrica do material, L é o

comprimento do condutor e A € a area da se¢do do condutor. Substituindo a equacdo (15) em
1

(16) e considerando p = p,, = 5o s vem:

L 1
Lt (17)
A0y (1—k)?
Nos fundamentos das técnicas de medi¢do de bioimpedancia, a impedancia Z, do ponto

de vista elétrico, € a obstrucdo ao fluxo de uma corrente alternada. A bioimpedancia é uma
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quantidade complexa composta por resisténcia R causada pela dgua corporal total e pela reatncia
X que € utilizada pela capacitancia da membrana celular (KHALIL S. F.; MOHKTAR, 2014), de

modo que

1Z| = \/R> + x2. (18)

Seja a reatancia definida como
1
2nfC

onde C € a capacitancia e f € a frequéncia da corrente aplicada.

7= (19)

Uma ideia muito forte do eletromagnetismo € que um sistema que seja capaz de comportar
carga e conduzir corrente pode ter sua capacitancia encontrada a partir de sua resisténcia, e
sua resisténcia a partir de sua capacitancia, se a resistividade e permissividade do meio forem

conhecidas,de modo que

ep
C=— 20
- (20)
com € sendo a permissividade elétrica do meio.
Substituindo a equacdo (17) em (20),
Ag
C=—. 21
i3 2D
de modo que a reatancia da equacgao (19) pode ser escrita como:
L
4= . (22)
2ATEf

Sabe-se que a permissividade elétrica varia de um para outro material biologico de-
pendendo do tipo de fons e frequéncia de excitacdo. Isso também € baseado na orientacao de
polarizagdo causada pela aplicacdo de um campo magnético ao material (KEYSIGHT, 2019).
Sabe-se que atomos, moléculas e defeitos de materiais se reajustam a um equilibrio em resposta
a um campo elétrico aplicado. Este reajuste de atomos, moléculas e defeitos de materiais em
resposta a um campo elétrico é conhecido como relaxamento dielétrico. O comportamento de
relaxacdo depende das propriedades da rede, frequéncia e temperatura (ONIMISI M.Y.; IKYUM-
BUR, 2015). Materiais que exibem uma tnica constante de tempo de relaxacdo podem ser
modelados pela relagdo de Debye (KEYSIGHT, 2019), que é dada por:

Age
8((0) :800+m (23)

onde w = ¢ a frequéncia angular, &, é a permissividade elétrica em alta frequéncia,

L
2nf
Ae = (& — €), & é a permissividade estdtica em baixa frequéncia e 7 é o tempo de relaxagdo

caracteristico da amostra.
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Como resultado, o médulo de impedancia em func¢do da concentragdo de glicose pode
ser formulado combinando as equagdes. Inserindo (21) em (22) e depois (22) e (17) em (18), e

finalmente, substituindo a permissividade com Eq. 23:

2 _ g 2\2
|Z|:\/<LL 1 )+ (L— j2mtLf?) o

A6} (1=K ) " 12| 27A(ew + A) — An2Aen jrTf?))

Modelagem com a concentracao de glicose

Neste ponto da modelagem é importante fazer uma anélise sobre as fracdes volumétricas

¢ do condutor e k do material isolante. Temos que

Vs =Ve+Vi, (25)

onde V, V. e V; sdo volumes do sangue, plasma e material isolante, respectivamente. De modo

que
¢=1-k (26)

ondegb:%ek:%.

Essas definicdes das fragdes volumétricas estdo de acordo com a EMT, visto que, a
reinterpretagcdo das constantes ocorrem a menos de uma transformacao linear sobre estes mesmos
parametros. Entretanto, para separar a influéncia do aumento da glicose da fragao volumétrica
Vi e rebalancear a Eq. 26 as condi¢des a seguir devem ser consideradas: (I) o volume do vaso
sanguineo ¢ um volume cilindrico composto pelo plasma, as moléculas de glicose e as hemadcias,
e € fixo; (II) as hemdcias sdo particulas muito maiores e com maior massa que as particulas de
glicose e dos demais componentes idnicos que compdem o plasma. Isso significa que € muito
mais fécil retirar o plasma e as moléculas de glicose do estado de repouso que 4s hemdcias,
podendo entdo considerar que a alteracdo da concentracdo de glicose vai afetar somente a
fracdo volumétrica referente ao plasma dentro do nosso volume, que € representado por @,

matematicamente a alteracdo da equacgdo (26) resulta em:
o —k =1—k, 27)

onde k' é designada como fragdo volumétrica da glicose, k € a fracdo volumétrica somente das
hemadcias e ¢ continua sendo a fracdo volumétrica do plasma.

Por fim, basta substituir a equacdo (27) na equacdo (24) e o modelo matematico que
expressa a condutividade do sangue em fun¢do da concentracao de glicose e da frequéncia da

corrente aplicada é dado por:

12 1 1 (L— j2rtLf?)?
Zl=/| == + 28
4 \/(A2 o,f(l—k+k’)3> f2|27A (6 + A) — 4m2Ae.. jrTf2) ) o
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Isso implica numa defini¢do para o,, igual a:

[\S1{98]

On=(1—k+k)20) (29)

3.2 EXPERIMENTO COM RINGUER DE LACTATO E ALBUMINA

Esta pesquisa foi desenvolvida utilizando um compdsito mais simples que o sangue
humano utilizando o medidor de impedancia AD5933 a fim de verificar a funcionalidade do
modelo BGP publicado em (PEDRO B. G; MARCONDES, 2020).

Composito

O compésito escolhido para representar sangue humano de maneira simplista tem sua
fase condutora representada pela solugdo de lactato de ringer (RLS) (COSENZA M.; PEREIRA,
2013). A composi¢ao desta solucao € semelhante a dos liquidos extracelulares (EQUIPLEX,
2014). Dentre as opcdes comerciais de solucdes eletroliticas para administracao intravenosa de
grandes volumes existentes no Brasil, a RLS seria a tinica solu¢io capaz de promover a corre-
¢do simultanea de desidratacdo, desequilibrios eletroliticos e acidose metabdlica (COSENZA
M.; PEREIRA, 2013).

E a fase ndo condutora € a albumina, que € a proteina mais abundante circulando no
plasma e fluidos extracelulares, cerca de 60% das concentracdes totais de proteinas no plasma
(SILVA R. O. P.; LOPES, 2008). Tem meia-vida longa, entre 18 e 20 dias e funciona ligando e
transportando substancias !, além de ser responsavel por manter a pressio coloidosmética do
plasma, preservando a distribuicdo da d4gua nos compartimentos corporais (SAMPAIO, 2012).
Existem vdrios tipos de albumina: seroalbumina que € a proteina do soro sanguineo, albumina
do ovo que € a albumina da clara do ovo e lactoalbumina que € a albumina do leite.

Existe pesquisas sobre os derivados artificiais do heme associados a albumina sérica
humana (TEIXEIRA, 2010). Esta € uma linha promissora no desenvolvimento de substitutos
artificiais do sangue baseado na mutacdo da micro-vizinhang¢a molecular da albumina sérica
(TEIXEIRA, 2010).

A ovoalbumina, apesar de ndo ser um derivado artificial, faz parte do mesmo grupo de
estrutura molecular. Portanto, para fazer um fluido que mimetiza o sangue, foi utilizada por uma
mistura de albumina de ovo com lactato de Ringer para uso intravenoso, composta por cloreto
de célcio 2H,0 a 0,02%, 0,03% cloreto de potdssio, 0,6% cloreto de sddio e 0,3% lactato de sddio.

Medidor de impedancia AD5933

O AD5933 pode ser usado para injetar um sinal de estimulo através de uma amostra de

sangue usando uma sonda. O sinal de resposta € analisado e a impedancia sanguinea efetiva é

I Cdlcio, zinco, magnésio, cobre, dcidos graxos de cadeia longa, esteroides, drogas, etc.
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tabulada. O AD5933 ¢ ideal para esta aplicagdo porque permite ao usudrio sintonizar a frequéncia
especifica necessdria para cada teste (ANALOG, 2014). Portanto, € suficientemente adequado
para medir a impedancia do compdésito estudado.

O resultado € a parte real (R) e imagindria (I) do sinal complexo em cada frequéncia
discreta, que ele 1€ através da interface serial 12C (NOVELETTO F.; BERTEMES-FILHO, 2016).

A magnitude e fase da impedancia sdo calculadas conforme ficha técnica do componente.
Bancada de testes

O fendmeno de double layer é esperado quando se utiliza uma configuracao de eletrodoS
em uma solucdo eletrolitica. No caso da solugdo teste (SRL+albumina), as proteinas também
sdo agentes desse fendmeno. As moléculas de proteina sendo polares se alinham e formam uma
camada sobre o eletrodo, porém, independente de sua polaridade nas extremidades, o meio da
molécula é constituido de gordura (isolante), esta forma uma camada camada de isolamento
extremamente fino com uma grande area. Essa capacitincia tem um valor considerdvel, embora
ndo seja um capacitor perfeito, pois possui fuga de corrente. A solucdo para esse problema €
descartar o uso de tensdo continua, pois a tensao alternada ao estimular esse fluido impedira
que ele forme essa camada de proteinas no eletrodo e, portanto, evita o aparecimento dessa
Double-layer capacitance (GRIMNES S.; MARTINSEN, 2011).

O AD5933 conforme configurado na placa possui uma capacitancia DC de 2,5 V, isto
significa que o sinal senoidal emitido por ele oscila entre O € 5 V, entdo hd um nivel DC que
contribui para o aparecimento do efeito de capacitincia de dupla camada. H4 um exemplo forne-
cido pelo datasheet do componente (ANALOG, 2014) no qual o AD5933 € usado diretamente,
no qual é possivel reduzir este potencial DC, entre as op¢des do programa e entdo, ao escolher
uma pequena amplitude , provavelmente resolveria o problema. Para que o dispositivo AD5933
seja utilizado da forma como foi disponibilizado, o problema pode ser resolvido colocando um
capacitor na entrada e outro na saida do sinal em cada eletrodo para bloquear este sinal DC.
Portanto, neste experimento dois capacitores 470 nF foram implementados entre os eletrodos e
revestidos com o AD5933 (Fig.22).

O béquer utilizado foi de 100 ml e tinha 8 cm de didmetro, entdo os eletrodos foram
espacados um do outro em 8 cm. Foi utilizado um eletrodo de prata com drea de 0,4 cm? em
contato com fluido?.

As medicoes foram realizadas para duas solu¢des com diferentes concentragdes de
albumina: Uma com 5 g e outra com 10 g. Nestas solu¢des se adiciona agicarde O ga 15 g
em passos de 5 g, ou seja, quatro medidas. E outra mistura com 15 g de albumina e 5 g de
acucar € utilizada para observar o comportamento da impedancia em relagdo a variacdo dos
valores de albumina. Todas as misturas foram realizadas em agitador magnético para atingir a

homogeneidade na solucdo.

2 0,5cm x 0,8 cm
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Figura 22 — Diagrama experimental. Fonte: autora (2021).

O AD5933 foi calibrado com um resistor 2,2 kQ antes de todas as medicdes. O programa
foi instruido a fazer 15 ciclos de medi¢do, em uma frequéncia variando de 10 kHz a 60 kHz,
como os resultados foram significativos nesta faixa, o aumento da frequéncia foi de 100 Hz para

obter o maior nimero de pontos (511 pontos) permitidos pelo circuito.
Ajuste dos dados experimentais ao modelo analitico
O ajuste de curva ndo foi obtido da mesma maneira que o da se¢do anterior. A migracao

de metodologia para o codigo python (apéndice B) exigiu a reescrita da equagado com menos

constantes. Portanto, a equacdo 28 foi reescrita como:

_ (f2+b)?
|Z’—a\/l+m (30)

em que a, b, ¢ e d sdo coeficientes constantes dados por:

L

_ 31
T Ao (1 -kt k)2 G1)

2

T
b= i (32)

_ 27(e.+Ae)?
T (1l —k+ k)32 53)
€
2

EoT (34)

d=
270y (1 —k+k')3/2
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3.3 INVESTIGACAO ENTRE TEMPO DE RELAXACAO (1) E AS ALTERACOES DA
FRACAO VOLUMETRICA DE GLICOSE (k')

Nesta etapa da investigacdo relagdes entre o coeficiente de relaxacdo e a fracdo volu-
métrica da concentracdo de glicose sao transduzidas pela viscosidade sanguinea e inseridas
na definicdo de condutividade elétrica expressa pela equagdo 15. Deste modo explica-se os

comportamentos exibidos no experimento da secao anterior.
Interpretaciao de 7 no modelo BGP

A interpretacdo do tempo de relaxagdo apresentada no modelo de BGP dada na se¢do 3.1
ou (PEDRO B. G; MARCONDES, 2020) € o atraso na resposta do sistema devido a variagao
das forcas a que estd sujeito, neste caso, a aplicacdo do campo elétrico. Na compreensao dos
processos bioldgicos basicos subjacentes: As particulas (microdipolos) orientam sua posi¢do de
forma a obter a posicao de menor energia, ou seja, elas se orientam para ter a resisténcia minima
da forca dieletroforética (ABDALLA S.;AL-AMEER, 2010).

As hemdcias sdo consideradas como esferas circundadas por uma camada isolante, que,
quando submetidas a acdo de um campo elétrico externo apresentam polarizacao, ocasionalmente
proteinas polares e moléculas de glicose como esferas ndao condutoras. Em um caso ideal, as
esferas de globulos vermelhos e proteinas giram em resposta ao campo elétrico e sdo opostas
pela interacgdo friccional com o fluido viscoso circundante. O tempo de relaxamento relevante

para esta orientacdo € dado por:

_ ATTR3

T=——1 (35)

onde 7 € o tempo de relaxacdo, R € o raio da esfera, Kk é a constante de Boltzmann, T € a

temperatura absoluta e 1) € a viscosidade da matriz composta.
Modelo Drude

A teoria de Drude é uma aplicacdo da Teoria Cinética dos gases aos elétrons em um
metal e sua fenomenologia estd ancorada nas Leis de Newton. Na visdo de Drude, o transporte
de carga eletronica é devido ao movimento aleatério de elétrons livres e independentes, que
sdo espalhados pelos fons iméveis apenas durante as colisdes (ROCHA, 2015). O modelo de
elétrons livres descreve o processo de condugdo elétrica em metais, respondendo pela relacao
estabelecida pela lei de Ohm e fornece uma estimativa do valor da condutividade em termos de

propriedades intrinsecas dos metais (PEREZ, 2000), dada pela equacio:

(36)
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onde n o nimero de elétrons, e € a carga do elétron, m, € a massa do elétron e T tempo de
espalhamento.

Uma das interpretagdes para o tempo de espalhamento € dada como o tempo durante o
qual um portador de carga é acelerado pelo campo elétrico antes de ser espalhado, perdendo toda
a memoria de seu deslocamento anterior. Isso significa que € o tempo que uma particula leva para
percorrer um caminho livre médio entre uma colisdo e outra com as particulas fixas do sistema,
e sua nova velocidade tem direcao e magnitude aleatérias dadas pela distribuicao de Maxwell.
Mas também pode ser vista como a probabilidade de um elétron sofrer uma colisdo entre os
momentos ¢ e t + dt dado simplesmente por %, onde 7 € o tempo de relaxacdo . As colisdes sao,
portanto, eventos nao correlacionados (ASHCROFT N. W.; MERMIN, 1976). Desta forma, as
definicdes podem ser relacionadas como o tempo de relaxacdo determinado pelos mecanismos
de espalhamento presentes (CARDONA M.; PETER, 2005).

Numa adaptag¢ao do modelo para o caso do sangue, as particulas fixas serdo as hemadcias
e os dtomos de glicose imersos no plasma. As particulas livres serdo os fons e elétrons liberados

no processo de hidrélise da glicose. Portanto:

(37)

onde n é o nimero de particulas livres carregando carga na solugao (ions e elétrons), g a carga da
particula, m, massa da particula e T o tempo de espalhamento (GRIMNES S.; MARTINSEN,
2011).

Modelo Krieger adaptado para viscosidade do sangue

De acordo com (HUND S.J.; KAMENEVA, 2017) a viscosidade do sangue 1) pode ser

descrita como:

Hct
= 1p (1 - Hct*) (38)

Hct

onde 1, € a viscosidade do plasma, =

€ a fracdo volumétrica das hemadcias (andlogo k no
modelo de Bruna).

O parametro 1, pode ser escrito como:

T]pl:n_pl<l—|—<06[LM]_m>> (;)b (39)

onde os termos com barras sdo valores de referéncia para um caso normal (saudavel), & sdo os
valores de proporcionalidade, [LM] representam moléculas grandes>, b é uma constante e T é a

temperatura absoluta.

3 Como fibrinogénio, que sio responsiveis por 1/5 da condutividade do sangue.
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Viscosidade em funcao da concentracio de glicose

Os modelos de viscosidade do sangue listados na literatura ndo incluem a concentracdo
de albumina ou glicose. No entanto, (FERREIRA, 2018) apresenta resultados da mudanca de
viscosidade da solu¢do composta por dgua (solvente) e glicose (soluto) e indicou que tem o

seguinte comportamento:
B
Inf =D+ = +Cwi (40)

onde 7 € a viscosidade, T € a temperatura e w; € a fracdo de massa do soluto (mesmo significado

de k' no modelo de Bruna). D, B e C s@o ajustdveis parimetros.

3.4 TESTES DE BANCADA BIA COM SANGUE BOVINO IN-VITRO

Mediante a todo trabalho desenvolvido até aqui, o passo seguinte foi constituido com tes-
tes utilizando sangue bovino, devido as propriedades organicas semelhantes ao sangue humano,
e também no desenvolvimento de uma metodologia que possa ser padronizada para o estudo
do modelo com amostra sanguineas reais ou fluidos semelhantes mais a diante. Os resultados

obtidos a seguir servem para avaliar tudo o que foi descrito até entdo.
Bancada experimentais implementadas

Todos os experimentos descritos a seguir foram realizados com sangue bovino coletado
no dia do experimento e com adicdo de anticoagulante EDTA*. Misturava-se 5 g de EDTA para
cada 500 ml de sangue.

A solucdo de glicose presente nos experimentos é composta por 20 g de dextrose anidra
adicionada 4 80 g de dgua destilada. A mistura foi realizada com agitador magnético Fisatom
Mod —752A 4 uma temperatura de 50 °C. Esta solucao serd referida como SG 20% ao decorrer
do trabalho.

Todas as solucdes foram medidas com uma balanga de precisao de 0,01 g e a aferi¢do
das concentracdes de glicose sao feitas com kit Accu-Check Active (ZAEEMI M., 2014) para
controle da taxa glicEmica (TG).

E importante ter em mente que os trés experimentos a seguir sdo independentes. Eles
serviram para fazer ajustes separadamente nas funcoes de viscosidade, condutividade e mddulo
da impedancia elétrica do sangue. A intersec¢do destas relacdes € que regird o aperfeicoamento
do modelo BGP.

Medicao da Viscosidade

4 Do inglés Ethylenediamine tetraacetic acid ou dcido etilenodiamino tetra-acético.
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A busca da relacao bem estabelecida entre a viscosidade (1) e a fracdo volumétrica de
glicose (k') foi exigida em (PEDRO B.G.; BERTEMES-FILHO, 2021), quando houve a necessi-
dade de introduzir a influéncia da polarizacao, indicada por 7 no experimento (PEDRO B.G.;
BERTEMES-FILHO, 2021). A condutividade do plasma (o},) € responsabilizada teoricamente
pela alterac@o deste parametro, e que portanto deixa de ser constante como dito no modelo BGP
inicial, e passa a ser 0y,(7n). O objetivo deste teste de bancada é entdo encontrar um 1) (k’), para
estabelecer um o,(k’) e introduzir tal influéncia em 6, do modelo BGP.

O sangue tem um comportamento ndo newtoniano, principalmente devido a presenca
de glébulos vermelhos (PEREIRA M. G.; MALAGONI, 2015). Visto isso, para o investigar
a viscosidade do sangue os viscosimetros mais indicados sao os de cilindros concéntricos ou
rotativos. A aplicacdo destes seja em controle de qualidade ou pesquisa € validada em vérios tipo
de compdsitos ndo-newtonianos (SILVA, 2013)(BROCK J.; NOGUEIRA, 2008)(SILVEIRA,
2013)(STEUDNERTE, 2012)(FERREIRA, 2018).

Os materiais utilizados foram: viscosimetro rotativo microprocessado Q860M26 com
spindle 0, balanga de precisdo, sangue de boi com anticoagulante EDTA, SG 20%, pipeta pasteur
e kit Accu-Check.

O experimento foi realizado por uma solucao sangue+EDTA que continha uma taxa
glicémica (TG) inicial de 134 mg/dl. Pra manter o notagdo, e ndo havendo dilui¢cao neste teste,
esta solucdo serd chamada de SB 100%.

24 ml de sangue foi colocado no reservatorio apropriado para uso do Spindle 0 (Fig. 23)
e o equipamento foi ajustado para trabalhar com 30 rpm. O primeiro dado € coletado sem adi¢do
de SG 20%, o valor da 1 e da TG s@o anotados apds 1 minuto. Os processos seguintes consistiam
em adicionar 1 gota de SG 20%, medir 11 e TG apds 1 minuto até a solucdo SB atingir uma TG
superior 4 taxa fisioldgica (maior que 300 mg/dl). O ambiente do experimento teve a temperatura

mantida 4 24 °C. A figura 23 esboga a bancada do experimento descrito.

reservatorio de 24 ml
com sangue

Spindle 0

/

Figura 23 — Representacdo da bancada experimental para teste de viscosidade de SB 100%.
Fonte: autora (2022).



58

Medicao da Condutividade Elétrica

A condutividade elétrica do sangue (o) € a varidvel comum entre 0 médulo de im-
pedancia (|Z]) e a fragdo volumétrica da glicose (k') expressa no modelo BGP. Portanto, a
relagdo correta entre G, € k' levard a um melhor ajuste do modelo analitico em desenvolvimento.
Objetivo deste teste de bancada é encontrar G, (k').

O condutimetro Mod. Lutron CD-4303 ¢ fixado dentro de um becker que estd posicionado
sobre o agitador magnético, observe aa figuraa 24 e 25. O condutimetro contendo um termoémetro
interno permitia marcar a temperatura da solu¢@o e condutividade, enquanto o agitador além de

manter a solucdo homogenia também aquecia a amostra.

pipeta volumétrica com SG 20%

RN

b SG 20%

condutimetro sonda condutinhetro

o

agitador magnético

magnético /—\

Figura 24 — Representacdo da bancada experimental para teste de condutividade. Fonte: autora
(2022).

A amostra de sangue de 100,99 g foi diluida em 105,28 g de dgua destilada, isso resultou
numa solucdo de sangue de 49% (SB 49%). A diluicdo garantiu o intervalo de TG desejado onde
o experimento iniciou-se com TG de 44 mg/dl sem adi¢do de SG 20%.

A metodologia consistia em anotar 6, para cada varia¢do de 0,5 °C num intervalo de 34,0
a 40,0 °C. A adig¢ao de glicose foi feita com uma pipeta pasteur com SG 20% num incremento
de gotas. Todas as medidas de TG foram feitas com Accu-Check quando termdmetro atingia a
temperatura (7') de 36,5 °C.
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Figura 25 — Bancada experimental para teste de condutividade. Fonte: autora (2022).
Medicao da Espectroscopia de Impedancia Elétrica

0|z
perimental de |Z(k’)| deve ser bem estabelecido. Os resultados obtidos nesta etapa também

€ o real alvo de interesse deste artigo, entdo a avaliacdo do comportamento ex-

servirdo para andlise de |Z(o,,(k’))| que é a base do modelo BGP estabelecido sobre o modelo
de Bruggman.

Dos materiais utilizados: HF2TA e HF2IS da Zurich Instruments para medida de im-
pedancia elétrica (IE), 106,74 g de SB 79%°, SG 20%, pipeta pasteur, agitador magnético e
recipiente isolante com eletrodos de aco inoxidéavel® (Fig. 26).

O recipiente isolante da figura 26 tem a funcdo de manter a temperatura da solugdo
interna, os eletrodos fixos para respeitar a mesma configuracdo em todas as medidas executadas
e o furo na tampa serve para evitar uma grande vazao de calor no momento de adi¢cdo da SG
20%.

As figuras 27 e 28 representam a bancada experimental onde a fun¢do do agitador
magnético € manter a solucdo homogenia e aquecida em 36,5 °C para todas as medidas de IE.
Aguardava-se 10 minutos para uma boa mistura da solu¢do SB+SG e coletava-se |Z|, aferia-se

TG, se adicionava gotas de SG e repetia o processo até atingir uma TG acima de 300 mg/dl.

> 298,29 g de sangue bovino diluido em 80,26 g de dgua filtrada. Diluicio devido a0 mesmo motivo do teste

anterior.
6 medidas:0,43x0,63x 130 mm
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Figura 26 — Representagdo do recipiente isolante com eletrodos de a¢o inox. Fonte: autora
(2022).

HF2IS

HF2TA

Figura 27 — Representacdo da bancada para medida de espectroscopia de impedancia
elétrica.Fonte: autora (2022).



Figura 28 — Bancada para medida de espectroscopia de impedancia elétrica com sangue
bovino.Fonte: autora (2022).
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3.5 TESTE DE BANCADA BIA COM SANGUE HUMANO EX-VIVO

Tubos coletores com fluoreto foram utilizados na coleta do sangue humano para o experi-
mento ex vivo deste artigo. O fluoreto € um inibidor glicolitico e exerce efeito anticoagulante
suficiente para o intervalo entre coleta e medida da amostra. A investigacao fez uso de cinco
amostras de sangue que correspondem a pontos da curva glicémica feita com exame padrao
laboratorial (teste enzimatico colorimétrico). A primeira media foi feita com voluntario em jejum
e as outras quatro ocorrem com 30, 60, 90 e 120 minutos depois da ingestdo de 75g de dextrose

anidra (glicose).

Figura 29 — Esquemadtico da coleta de amostras nos tubos de flueto e suas respectivas
concentracoes de glicose aferidas com glicosimetro capilar. Fonte: autora (2022).

A caixa mostrada nas figuras 30 e 31 foi impressa com material isolante com as dimensdes
de 12,45 mmx 12,45 mmx6,35 mm (LxAxH). Os eletrodos de aco inoxiddvel AISI 304 com
didmetro de 0,18 mm e distanciam-se 5,08 mm entre si.

O analisador de impedancia MFIA da Zurich Instruments mede as amostras num intervalo
de 10 Hz & 1 MHz repetitivamente (5 vezes) para assegurar estabiliza¢do das medidas. As medidas
foram feitas da amostra com menor concentragdo de glicose até a maior. O volume do recipiente
(1 ml) foi totalmente preenchido para cada medida. A limpeza foi realizada com dgua destilada e
auxilio de uma seringa, a finalizag¢do da higienizagdo utilizava de papel toalha para retirada de

toda umidade.
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Figura 30 — Caixa de amostra para medidas.Foi impressa com um material isolante com
dimensoes de 12,45 mmx 12,45 mmx 6,35 mm. Fonte: autora (2022).

Figura 31 — Caixa com amostra conectada ao analisador de impedancia. Fonte: autora (2022).

3.6 MODELO ANALITICO PARA ABSORBANCIA

A ideia de propor um glucosimetro de pulso baseada na técnica de espectroscopia do
infravermelho j4 foi validada em (JR, 2010), utilizando dos mesmos principios de oximetros de
pulso. Porém, este trabalho, como tantos outros, utilizam de ajustes de curva para calibracdo do
dispositivo.

Dado o quadro problemadtico apresentado pela calibragcdo dos dispositivos ndo invasivos
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de medida de glicose que utilizam técnicas de espectroscopia de infravermelho préximo, este
artigo traz a sugestio de um glicosimetro de pulso que utiliza de trés LED’s. Este deve descartar
a necessidade de calibracdo se sanadas as exigéncias das aproximacodes fisicas € matemadticas
que serdo apresentadas seguidamente.

A absorbancia do sangue segundo a equagdo 14 pode ser escrita como:
A= (chcg + OCfo) ) (41)

em que c, € ¢y sd0 as concentragdes da glicose e do restante de particulas absorventes no fluido.
cy contém as informagdes de alteragdo de niveis de insulina e de fons devido a ativagdo de
sistemas como a bomba de s6dio e potdssio para entrada da glicose na célula.
Comparando o lado direito da equacdo 12 com a equagdo 42 e isolando o coeficiente de

extin¢do o tem se:

o= o5 +apt 42)

c c

em que C, = CL—”’ eCr= %f sdo fracOes volumétricas.

Retomando a equacgdo 10, lei de Lambert-Beer, pode-se escrivé-la da seguinte maneira:

I
In (70) = alc (43)
Para pequenas variagdes na intensidade da luz Iy — I << I entdo pode-se escrever
I Ip—1
In(2)x2 (44)
I I
ou seja,
Iy—1
0 —=ale (45)

A oximetria de pulso baseia-se no isolamento da contribuicdo do sangue arterial para
a absorcao de luz por fotopletismografia (PPG) a medida da absor¢cao de luz muda devido as
alteragdes no volume sanguineo arterial induzido pelo coragdo. O sinal PPG € mostrado na figura
32. A intensidade da luz transmitida diminui durante a sistole devido ao aumento no volume
sanguineo arterial durante a sistole, quando o sangue € ejetado do ventriculo esquerdo para o
sistema vascular periférico. Os valores mdximos e minimos do sinal de PPG Ip e I na figura 32,
respectivamente, sdo proporcionais a irradiancia da luz transmitida através do tecido na didstole
final e na sistole, quando o volume de sangue no tecido € minimo ou méaximo, respectivamente
(NITZAN M.; ENGELBERG, 2009).

Na oximetria de pulso, a luz transmitida é medida em dois cumprimentos de onda, A,
e Ay, e Ip e I sdo substituidos por Iy e I. Uma razdo R que isola a contribui¢do da variagdo do
volume de sangue devido a pulsacdo cardiaca, levando em consideracdo as aproximagdes dada

pela equagdo 45, é dada por

(),

(),

Ry =
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Figura 32 — O sinal fotopletismografico. Transmissdo de luz através o dedo diminui durante a
sistole. Ip e Is indicam o valor maximo e valores minimos de transmissao de luz
durante o periodo cardiaco, respectivamente. Fonte: autora (2022).

onde os indices 1 e 2 sdo referentes aos valores de [ e de I coletados para os cumprimentos de
onda A; e A, respectivamente.

Usando a equagdo nove, temo-se

Rip = 20 ")
ols
onde o é o coeficiente de extingdo do sangue pata o cumprimento de A;, o € o coeficiente de
extingdo do sangue pata o cumprimento de A, /1 e [, s30 os caminhos Gpticos para os respectivos
cumprimentos de onda A; e A;.
Da mesma forma que demonstrados para LED’s com comprimentos de onda 4| e A,

pode-se introduzir um terceiro LED com comprimento de onda A3. Desse modo, pode-se escrever

ol
Rix — 48
3= onls (48)
onde /3 é o caminho 6ptico do terceiro LED.
Da equagdo 42 pode-se escrever o coefiiciente de extingao do sangue para cada um dos

cumprimentos de onda, entdao

o = chlcg + OCf1Cf, (49)

o = chzcg + (ngCf, (50)
irei

o = OCg3Cg + OCf3Cf (&2))

Substituindo as equagdes 49 e 50 em 47. E isolando a concentragdo de glicose Cg

Otfl — OszRlz (%)

apRiz (1) (a2 —0p2) = (o1 — 1)

Cy = (52)
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Agora, substituindo as equagdes 49 e 51 em 48

1

or3Ri3 (1) (0 — 073) = (a1 — a1

OCfl — OCf3R13 <l—3>

Cy= (53)

O fator % ou 5—? geralmente ndo pode ser negligenciado e, se ndo for conhecido, o C,
nao pode ser derivado do valor medido de R, ou de R;3 . Na pratica, determina-se a relagao
entre R e C, calibrando cada tipo de sensor de glicosimetro de pulso. R € medido em varios
individuos simultaneamente com a medi¢ao in vitro de C, no sangue arterial extraido por meio
de um glicosimetro padrao invasivo. Para cada pessoa, R e C; no sangue sdo medidos para virios

valores de C,. A relacdo entre R e Cq € assumida como sendo (JR, 2010):

a— bR
8§~ c—dR S
ou
C, = a+bR+cR? (35

onde as constantes a, b, ¢ e d sdo determinadas a partir dos correspondentes valores medidos de
R e C,. As equacdes 18 e 19 fornecem a calibragdo necessdria para a derivagdo de C, a partir do
parametro medido R. A calibrag@o para os dispositivos com dois LED’s € baseada no pressuposto
de que % ou ﬁ—f niao mudam entre pessoas diferentes e diferentes situacdes fisioldgicas e clinicas.
A validade dessa suposi¢do € limitada e os desvios sdo provavelmente a principal origem da
imprecisao na avaliagdo da Cg pelo método implantado.

R1> e Ry3 das equacdes 47 e 48 podem ser medidos, e os coeficientes de extin¢cdo o e
0 para os trés comprimentos de onda podem ser encontrados na literatura. No entanto, para
determinar a Cg, € necessario encontrar % € ﬁ—? O comprimento do caminho /, bem como desvio
padrao deste, a relagdo entre o comprimento do caminho e a distancia entre a fonte de luz e
o detector aumenta com a constante de espalhamento e diminui com a constante de absorcao.
Como a dependéncia do espalhamento no comprimento de onda € suave, a relagdo entre o
comprimento do caminho / € o comprimento de onda também € suave na regiao espectral em
que os coeficientes de extin¢do, pois a hemoglobina depende suavemente do comprimento
de onda. Se A1, A; e A3 sdo escolhidos como trés comprimentos de onda adjacentes em uma
regido infravermelha apropriada, pode-se assumir uma relacdo linear entre pequenas alteragdes
no comprimento do caminho / e pequenas altera¢des no comprimento de onda A (NITZAN
M.; ENGELBERG, 2009):

[—1lp=k(A =) (56)
onde k é uma constante. Deste modo, pode-se escrever

Lh—bhL= k()tl — 2,2) (57)
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L — 13 =k(A — A3) (58)

Dividindo a equacdo 57 pela 58:

=y 0 5

n=e) iy

Das trés equagdes (52, 53 € 59), C, pode ser determinado sem informagdes prévias sobre

bh .3 s £ eoa ~ A e L. b
7, ©7,-Jaque ha trés equacdes em trés incognitas: Cy, e

Testes de bancada para determinacao do coeficiente de extin¢ao da glicose em san-
gue humano

Este estudo foi submetido a apreciacdo do comité de ética em pesquisa com seres
humanos e foi aprovado sob o parecer n° 6.318.291. A amostragem contou com 2 individuos
para estudo, duas mulheres saudéveis e que se atendiam aos critérios de inclusio determinados
no delineamento metodolégico.

Este experimento foi realizado duas vezes com as mesmas voluntdrias, denominamos

teste | e teste II para indicacio das diferencas e discussao dos resultados depois.
Metodologia clinica: coleta e manejo das amostras

Cada voluntéria foi submetida a coleta de sangue venoso, realizada por um flebotomista
capacitado e seguindo as instrucdes e recomendacdes feitas pelo Ministério da Saide (SAUDE,
2001) e pela Sociedade Brasileira de Patologia Clinica e Medicina Laboratorial (LABORATO-
RIAL, 2009).

Para o teste I 4 amostras de de sangue total de cada voluntaria foram coletadas, o niimero
de amostras foi determinado a partir da adaptacdo técnica do teste oral de tolerancia a glicose
(TOTG) aos objetivos do estudo. Para isso, uma amostra foi coletada em jejum, 30 min, 60 min e
120 min.

Para o teste II foram obtidas 5 amostras de sangue total de cada voluntéria, o nimero
de amostras também foi determinado a partir da adaptagdo técnica do teste oral de tolerancia
a glicose (TOTG) aos objetivos do estudo. Neste caso, uma amostra foi coletada em jejum
enquanto as outras foram coletadas com intervalos de 30 minutos a partir da sobrecarga de 75 g
de glicose e apds a primeira coleta, representada pelo jejum.

Em ambos os testes as coletas venosas tinham a taxa glicémica medida via teste laborato-
rial colorimétrico padrdo e teste capilar nos mesmos pontos.

A figura 33 representa o processo separacdo das amostras e a figura 34 indica o ex-

perimento com as amostras ja separada. Elas foram centrifugadas para a obtencdo de plasma
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fluoretado e posteriormente aliquotadas. As aliquotas foram encaminhadas para andlises quanti-

tativas distintas. Ambas amostras de sangue e plasma foram analisadas.

Figura 33 — Esquemaético de separacdo das amostras. Fonte: autora (2022).

Figura 34 — Foto das amostras sangue e plasma separadas para teste II. A agulha de insulina era
utilizada para colocar e retirar a amostra da cubeta de 1 mm. Fonte: autora (2022).

Metodologia laboratorial: processamento e andlise das amostras

As amostras de plasma foram analisadas em equipamento bioquimico comercial semiau-
tomatico para dosagem de glicose (mg/dL) devidamente calibrado e com passagem e aprovacgao
de soros controles de niveis altos e baixos. A metodologia utilizada foi a enzimédtica colorimétrica
baseada em espectrofotometria.

No teste I as amostras de sangue total e de plasma foram analisadas com espectrofotome-
tro Bel UV-M51 UV-Visivel com selecao manual do comprimento de onda em 740, 810, 850
e 940 nm para estudo de comportamento do padrdo de absorbancia em uma curva glicémica.
Cubetas de quartzo de 1 cm serviram como caminho 6ptico. O branco para este teste foi a dgua,
pois a utilizacdo da amostra em jejum dava valores negativos de absorbancia, a discussao sobre
estes resultados € feita mais adiante.

As escolhas dos comprimentos de onda para o teste I tiveram influéncia de trabalhos
paralelos (TEIXEIRA, 2023)” e do projeto de um glicosimetro de pulso (e-Gluco) liderados pelo
orientador desta tese. Além do mais, o equipamento disponiveis para os testes de absorbancia

7 trabalho sem permissio de publicacio pelo autor.
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neste momento da pesquisa, com ajuste manual dos comprimentos de onda, limitava a obtenc¢do
do nimero testes 4 valores especificos por demanda de tempo.

No teste II as amostras de sangue total e de plasma foram analisadas em espectrofotdmetro
UV-Vis-NIR Shimadzu UV3600Plus, com varredura de comprimento de onda que variou de 700
nm a 1400 nm para estudo de comportamento do padrdo de absorbancia. Cubetas de quartzo
de 1 mm serviram como caminho 6ptico. O branco para medidas fotométricas foi a amostra em
jejum.

A faixa de comprimentos de onda trabalhada (entre 700 nm e 1400 nm) levou em
consideracgdo interferentes plasmaticos conhecidos, como a albumina e diferentes globulinas
- proteinas em maior quantidade no plasma. E muito bem estabelecido que a albumina tem
reatividade maior em 620 nm, enquanto as globulinas reagem bem em comprimentos de onda
que caminham entre os 430 nm e 450 nm, o que € evidenciado por (DOUMAS B. T.; WATSON,
1971) e (NETO C. A.; OLIVEIRA-FILHO, 2018), respectivamente.

Um dos maiores interferentes colorimétricos na espectrofotometria sanguinea € a he-
moglobina, que apresenta absortividade maior em comprimentos de onda de 540 nm e 580 nm
(ZIJLSTRA W. G.; BUURSMA, 1991). Nesse caso, a interferéncia do pigmento é desprezada
pelo uso exclusivo de plasma, mas a escolha da faixa de comprimentos de onda estabelecido no
protocolo padrao do estudo também poderia superar a interferéncia da hemoglobina, no caso de
uso de sangue total.

O uso da faixa estabelecida nao descarta outras moléculas absorventes que respondam
aos mesmos comprimentos de onda, bem como o desconhecimento da relevancia das mesmas
no comportamento optico da glicose. O que abre lacunas para estudos posteriores a respeito
do comportamento fotométrico de outros componentes plasmaticos presentes em quantidade

significativa durante o ciclo de regulacio do pico de glicose, como hormonios pancreaticos.
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4 RESULTADOS E DISCUSSOES
4.1 MODELO ANALITICO PARA IMPEDANCIA

A Figura 35 mostra o espectro de impedancia para diferentes concentragdes de glicose.
A equacgido (28) foi normalizada e reescrita em termos de o, 0;, L, A, €., Ag, T e f. O
novo conjunto de constantes adimensionais s30: Z = Z/Z,orm» K = k/knorm, K> =K [k}, €
f = f/ fnorm- As constantes a, b, ¢, d e g na equacdo (28) representam uma variagdo relativa de Z
em termos de volume sanguineo, concentracio de glicose e frequéncia , respectivamente. O fator
Znorm € obtido por meio de L e A, k),,,,, pelas densidades molar e volumétrica da glicose € fromm
pela permissividade elétrica do sangue. O apéndice A contém o algoritmo desenvolvido para

computacdo do resultado visto na Figura 35.

2,8
Concentragao de glicose: 4.0 mmol /L
4.4 mmol/L
4.8 mmol/L
o 2,6 5,2 mmol/L
"g 5,6 mmol/L
N 6,0 mmol/L
g 2.4 6,4 mmol/L
5 6,8 mmol/L
=]
3
g
@ 22
5 &
Q
o8
£
[l
2,0
0,5 0,6 0,7 0,8 0,9 1.0

Frequéncia normalizada

Figura 35 — Espectro de impedancia normalizada para equacdo 28. Fonte: autora (2020).

O espectro de impedancia € calculado variando o fator de concentragdo de glicose
adimensional £’ de 0,0040 a 0,0068, conforme mostrado na Figura 35. Os dados experimentais
mostram uma notavel relacdo com o modelo proposto pela equacao (28). Além da dimensao,
a equacdo (28) pode ser ajustada por dados experimentais. Os calculos da equacao (28) foram
comparados com os dados experimentais mostrados em (GINSBERG, 1992) usando o método
dos minimos quadrados. De acordo com o grafico da figura 36 em (GINSBERG, 1992), a
impedancia foi medida entre a mao esquerda e o pé usando dois eletrodos de AgCl conectados
ao conversor de impedancia AD5933. A concentracdo de glicose utilizada nesta comparagao foi

4,0 mmol/L. Como resultado, a equacdo (28) foi convertida em uma forma polinomial em funcao
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da frequéncia, como:

(at+cf)?
Zl=4/b+ ——"""L— 60
onde
a=1L (61)
L1 1
h=—-— 62
Aa,f(l—k+k/)3’ 62)
c=—-2Lxwjt, (63)
d = —4m’Ae.jT, (64)
e
g =2mA(€x + A€) (65)

Os valores para concentragio de glicose kK’ foram plotados num intervalo de 0,0040 até
0,0068 com incrementos constantes de 0,0004. Comparando os resultados numéricos (Figura
35) e experimental (Figura 36) pode-se inferir que a equagcao do modelo proposto mostra o
mesmo comportamento entre as curvas para as varidveis de interesse (impedancia, frequéncia e
concentracdo de glicose).

A tabela 1 apresenta os erros associados ao processo de ajuste que sdo, por sua vez, 0s

erros maximos da norma pelo método dos minimos quadrados.

Tabela 1 — Coeficientes de (60) e erro percentual em relagdo aos dados obtidos de (GINSBERG,
1992).

Coefficient Value Error %

—1,12600 x 10° 4,0
+5,07358 x 1073 7,0
+2,60469 x 1072 4,0
—5,64804 x 107° 4,0
+2,45902 x 1074 4,0

e a0 oW

A tabela 2 mostra os desvios entre os dados modelados e experimentais, onde as constan-

tes estimadas na tabela 1 foram substituidas na equacdo (28).
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Impedancia (k)

Frequéncia (kHz)

Figura 36 — Apresentado por (KAMAT D. K.; BAGUL, 2014) (License CC BY 3.0 at
https://creativecommons.org/licenses/ by/3.0)..

Tabela 2 — Comparacdo entre a impedancia calculada da equagdo (28) com a experimental
extraida da Figura 36 e seus respectivos erros.

f(kHZ) Znumerica (k-Q) Zexperimenml (k-Q) Error %

50,0 97,9 97,5 0,5
55,0 86,8 87,5 0,8
60,0 78,7 80,0 1,6
65,6 71,6 70,0 2,2
70,0 66,9 65,0 2,9
75,0 62,3 60,0 3,8
80,0 58,3 57,5 1.4
85,0 54,8 56,2 2,6
96,0 48,0 50,0 4,0
100,0 46,4 49,0 5,2

Os dados do (POCKEVICIUS V.; MARKEVICIUS, 2013) também foram usados para
investigagdes adicionais em termos de robustez e eficiéncia. A figura 37 mostra os dados de
ajuste da modelagem e seus respectivos dados brutos de (KAMAT D. K.; BAGUL, 2014) e
(POCKEVICIUS V.; MARKEVICIUS, 2013) para concentragdes semelhantes de glicose no
sangue. Pode-se observar que o modelo analitico proposto também € suportado quando utilizado
os dados publicados por (POCKEVICIUS V.; MARKEVICIUS, 2013).

Na conclusdo deste parte da pesquisa muitas dividas sobre a metodologia de obtencao
dos dados experimentais de terceiros e sobre a quantidade de influéncias externas ao sistema
foram levantadas. Portanto, o trabalho a seguir busca duas coisas: encontrar um fantoma que
possa imitar o sangue humano e encontrar uma utilidade mais ampla do modelo do que s6 pra

medi¢des de impedancia do sangue.
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Figura 37 — Espectros de impedancia modelados para uma concentragdo de glicose de 4,1
mmol/L de (KLONOFF, 1997).Fonte: autora (2020).

4.2 EXPERIMENTO COM RINGUER DE LACTATO E ALBUMINA

As figura 38 e 39 mostram as medidas do médulo de impedancia para a solugdao com 100

ml de lactato de ringer e 5 g e 10 g de ovoalbumina respectivamente.

I 0 g de aglicar —

0,15 5 g de agicar
)

10 g de agticar

15 g de agicar

0,14

uO
[
w

=
—_
[\

Impedancia (kQ)

0,11}

0,10 , . . .
10 20 30 40 50 60
Frequéncia (kHz)

Figura 38 — Medicao de impedancia de 100 ml solu¢do de lactato de ringuer com 5 g de
albumina de ovo usando AD5933. Fonte: autora (2021).

A influéncia da albumina na solu¢do também foi analisada através da Figura 40, onde a
concentracdo de agucar € fixada em 5 g. O comportamento mostra claramente uma queda no
modulo de impedancia com o aumento de albumina.

Nas figuras 41-43 sdo mostrados os ajustes da curva, todos para concentragdes de 100
ml de ringer lactato com 5 g de albumina. A solucido de albumina 5 g foi escolhida para os

ajustes da curva por se assemelhar aos dados experimentais da figura 36. No entanto, a solucao
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Figura 39 — Medig¢ao de impedancia de 100 ml solucdo de lactato de ringer com 10 g de
albumina de ovo usando AD5933. Fonte: autora (2021).
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Figura 40 — Queda do médulo de impedancia com aumento da concentracdo de albumina para
concentracoes de aguicar de 5 g. Fonte: autora (2021).

de albumina 5 g com acticar 15 g foi descartada desse tipo de andlise porque a curva nao indica
um comportamento andlogo as demais curvas, pois ao invés de queda de impedancia, ela sobe
com aumento na glicose, fendmeno explicado mais a diante.

Os ajustes resultaram nos coeficientes utilizados para o cdlculo dos médulos de impedan-
cia utilizando a equacao 30. Os valores de impedancia calculados foram comparados com os
valores experimentais apresentados na Figura 38. Para o ajuste da curva mostrada na figura 41,
obteve-se um erro minimo de 0,03% e um maximo de 0,64%.

Os erros percentuais calculados para o ajuste da curva na Figura 42 t€ém valores minimo e
maximo de 0,02% e 0,71%, respectivamente. Por fim, os erros calculados para o ajuste da curva

na figura 43 t€m valores minimo e méaximo de 0,02% e 1,35%, respectivamente.
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Figura 41 — Curva adequada para 100 ml de solucdo de lactato de Ringer, 5 g de albuminae O g
de acgucar. Fonte: autora (2021).

Figura 42 — Curva adequada para 100 ml de solucdo de lactato de Ringer, 5 g de albuminae 5 g
de acgucar. Fonte: autora (2021).

Estes resultados dos ajustes de curva levam a presumir que os coeficientes encontrados
sdo satisfatdrios e que o modelo analitico proposto também € aplicdvel & SRL+albumina.

A tabela 3 mostra os valores dos coeficientes obtidos para todos os ajustes da curva.
Observe que os coeficientes a e ¢ da tabela 3 sao todos da mesma ordem de grandeza, porém b e
d diminuem cerca de duas ordens de grandeza para cada 5 g de acuicar adicionado ao a solugio.

Analisando as equacdes 31-34 nota-se que a, ¢ e d sdo func¢Oes da concentragdo de glicose
(k") e apenas d entre esses trés coeficientes tem valores significativamente alterada pela adi¢do
de agticar. Além do mais, apenas b e d dependem de 72, levando & conclusio de que o tempo de
relaxacdo caracteristico da amostra € responsavel por essa mudanca de ordem de grandeza nos

coeficientes.
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Figura 43 — Curva adequada para 100 ml de solucdo de lactato de Ringer, 5 g de albuminae 10 g
de acgucar. Fonte: autora (2021).

Tabela 3 — Comparacdo dos valores dos coeficientes obtidos nos ajustes da curva apresentada
nas figuras 41-43 para a equacao 30.

fit a a c d

0g 1,23x107" —1,12x10% 9.30x 1072 —1,55x10°
5¢ 1,17x107' —3,90x10* 1,00x10"! —573x10°
10g 1,08x107! —1,08x 10> 1,49x10~' —1,61x 10!

A conclusdo deste experimento €: A SRL+albumina ndo € um bom fantoma para o sangue
para o objetivo do qual foi testado, pois ele oferece processos de saturagdo em que fendmenos
quimicos como solvatagdo, frutosamina e hidrélise do agucar limitam a analogia com sistema
real (PEDRO B.G.; BERTEMES-FILHO, 2021). Entretanto, o modelo BGP mostrou-se ttil
novamente. E com relacdo as alteracdes significativas dos coeficientes fitados, hipoteticamente
causada pelo tempo de relaxagio, abre questionamentos quanto as relagdes 7 e k' que deve ser

investigada.

43 INVESTIGACAO ENTRE O TEMPO DE RELAXACAO (7) E AS ALTERACOES DA
FRACAO VOLUMETRICA DE GLICOSE (k')

Suportada pelos resultados experimentais da se¢do 3.2 e na investigacdo bibliografica
exposta até aqui, a condutividade elétrica da Eq. 29 € reescrita. Essa grandeza continua sendo um
o (k'), mas agora o}, ndo é mais vista como uma constante e sim uma grandeza que varia com a
viscosidade 1 (k').

A viscosidade do plasma para o modelo BGP
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A viscosidade do plasma sanguineo pode ser dada como uma relacao linear da viscosidade
da dgua (OLIVEIRA, 2009), pois a maior parte do plasma é composta por dgua, entdo a equacao
descrita e ajustada para a viscosidade dada por (FERREIRA, 2018) é considerado valido para
este caso.

Para desenvolver uma equagdo mais completa para a viscosidade do plasma sanguineo, a
Eq. 23 é introduzida na Eq. 39. E o pardmetro [LM| é estendido como uma soma para as demais
proteinas do sangue, especialmente para a albumina que compde 60% do total de proteinas nela.
Entao:

Myt = P (14 Y (efLm), ~ [IM],)) (;) ’ (66)

Em um caso ideal onde a temperatura e a quantidade de proteinas sdo mantidas constantes,

a viscosidade pode ser descrita por:
Ny = Ae* (67)

onde

A=elP D) (14 Y (o LM], LM ) <§)b (68)

Condutividade do plasma

Inserindo a equagdo 67 em 35:

4-77:R3 /
— A Ck’ 69
T=—4e (69)

Substituindo 7 na equagdo 37 na condutividade do plasma fica:

3 /
B nq24g¥ AeCk

mp

O (70)

Considerando também um caso ideal onde os demais pardmetros salvo k’, s3o constantes, vem:

o), = Be¥ (71)
onde
2 3
B = ’“I“ﬂ (72)
KTm,

Efeito da condutividade elétrica do sangue no modelo BGP
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De acordo com Eq. 29 o parAmetro (1 —k+ k") é tomado como um valor que diminui com
o aumento dos glébulos vermelhos que aumenta com o valor da glicose, um modelo pelo qual a
mudancga na viscosidade do plasma ndo é considerado. No entanto, ao considerar a influéncia da
glicose na viscosidade do plasma, € necessdrio substituir oy, da equacdo 71 na equacdo 29 e a

condutividade sanguinea ficaria:

O = (1 —k+&)2Be (73)

Modelo BGP adaptado

Substituindo as Egs. 29 e 69 na Eq. 28, temos:

(f2+b)?
onde
L 1
T ABY A (] — ko K)E (75)
2R3AN® L
h— ( — ) 2K (76)
27 (€ + AE)
T BN (1 k1 k) 77
szZ A Ck'
_ & mp e (78)

ng*kT (1 —k+k’)3/2'

Para avaliar a variac¢do relativa de |Z| em termos de concentrago de glicose k” e frequéncia
f, a equacdo 74 foi normalizada e reescrita em termos de eCk/, (1—k— 4 )3/ Ze f, da mesma
maneira que na se¢ao 3.1 (cédigo python no apéndice C) obtendo a Figura 44.

Para concluir a presente se¢io, duas coisas precisam ser ditas: a interpretacdo sobre a
influéncias das particulas isolantes na matriz condutora e diferenca entre o modelo BGP inicial e
adaptado.

A interpretacdo da contribuicdo das particulas isolantes estd abstraida na Figura 45.
Mostra que o aumento de particulas fixas leva a um caminho mais longo percorrido e, portanto,
dificulta a condutividade devido ao aumento do tempo de espalhamento/relaxamento. Por outro
lado, hd um aumento na quantidade de particulas condutoras na solu¢do, uma vez que fenomenos
quimicos de reacdo da glicose com o sistema liberam elétrons (PEDRO B.G.; BERTEMES-
FILHO, 2021)(BAYNES, 1991)(SOMER T.; MEISELMAN, 1993).
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Figura 44 — Espectro de impedancia elétrica normalizada em funcio da frequéncia normalizada
e concentracao de glicose. Fonte: autora (2021).
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Figura 45 — Representacao da influéncia de particulas nao condutoras como corpos massivos e

fixos que aumentam o caminho livre médio da particula e o aumento de particulas
carregadas via hidrélise de glicose. Fonte: autora (2021).

Quanto a diferenca entre os modelos, primeiramente, € a escala de impedancia que
possui maior ordem de grandeza no modelo proposto pela equagdo 74. Isso permite uma
melhor identificagdo entre o espectro de |Z(k', f)| e |Z(K' + AK, f)|, onde Ak’ é a mudanga na
concentracdo de glicose. Outra diferenga € a velocidade de decaimento da impedancia para
variacdo de frequéncia que ocorre mais rapidamente no modelo proposto do que na versao

anterior. A curva na figura 44 € mais semelhante aos resultados experimentais de (PEDRO B.G.;
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BERTEMES-FILHO, 2021).
Além disso, 0 modelo matematico descrito envolve outros parametros além dos descritos
na literatura at€ o momento. Parametros como temperatura, massa, carga e raio da particula e

influéncia das proteinas plasmaticas sdo implementados no modelo conforme descrito em 74.

4.4 TESTES DE BANCADA BIA COM SANGUE BOVINO

A faixa de frequéncia escolhida para medida de impedancia elétrica foi de 50 Hz 4 100
kHz com 100 pontos, entretanto, para frequéncias maiores que 100 Hz a diferenca entre os
valores de médulo de impedancia tornavam-se infimos. Na figura 46 a faixa entre 50 Hz e 100
Hz foi escolhida para anélise dos dados, pois uma futura confec¢do de um dispositivo eletronico
real exige clareza na distin¢do de valores para que os erros associados aos componentes e ruidos
externos nao interfiram significativamente no resultado final. O resultado demostra que aumento

da concentracdo de glicose na solucao aumenta também o médulo da impedancia e de maneira

ndo linear.
340 49 mg/dl gt
83 mg/dldos
103 mg/dl
129 mg/dl
172 mg/dl
320 211 Zé%ﬂ
355 mg/dl
Py Glicose
= 300 t
N
280
fit
9260 dados =
50 60 70 80 90 100
f(Hz)

Figura 46 — Espectro do modulo da impedancia elétrica da SB 79% para incremento de SG 20%
obtidos com HF2TA e HF2IS. Fonte: autora (2022).

Segundo os resultados da secdo 3.1 (Eq. 28, figura 35, figura 36) esperava-se que o
modulo de impedancia cairia com aumento de SG 20%. Porém, para corresponder ao observado
neste experimento, um ajuste na equacdo do modelo BGP € necessario: a troca do sinal positivo
do fator (1 —k+k’) por (1 —k —k’). A equagdo modificada é dada pela equagdo 79 e o grafico
da rotina Python que simula o aumento da curva de espectroscopia da impedancia esta na figura
47:

12 1 1 (L— j2rtLf?)?
Zl=/| == + 79
12l \/(A2 o}%(l—k—k’)3> 12 LZEA(&O—}-AS)—47r2Aeooj7mf2)J2 7



81

onde |Z| é o mddulo da impedancia elétrica, oy, € a condutividade do plasma sanguineo, k é a
fragdo volumétrica das hemécias, kK’ é a fragdo volumétrica da glicose, € € a constante dielétrica
do sangue e f ¢é a frequéncia do sinal aplicado.

Para demonstrar a diferenga entre a modelagem matematica anteriores, 0 mesmo c6digo
Python e regra de normalizagdo foi adotada para o obtencdo da figura 47. O objetivo € visualizar
de maneira qualitativa o comportamento do médulo de impedancia em relagdo a frequéncia e a
concentragdo de glicose (k). Concluindo que a mudanga do fator (1 —k — k') torna crescente a
curva de |Z| com relagdo ao aumento de k'.

Figura 47 — Espectro da impedancia elétrica normalizada em funcio da frequéncia normalizada
e da concentragao da glicose. Grafico Obtido com mesmo algoritmo de versdes
anteriores do modelo (PEDRO B. G; MARCONDES, 2020)(PEDRO B.G.;
BERTEMES-FILHO, 2021). Fonte: autora (2022).

Entra em discussao a inversdo de comportamento entre o experimento usado como base
(Figura 36) e os resultados obtidos pela autora (Figura 46). A primeira consideragdo, o teste feito
por (KAMAT D. K.; BAGUL, 2014) sdo testes in vivo enquanto o resultado de figura 46 € in
vitro. No modelo inicial o fator ficou escrito como (1 — k+ k) adequado aos dados utilizados. A
interpretacdo € que num sistema aberto, o vaso sanguineo real, hd entrada e saida e matéria, isto
¢, a entrada de glicose num determinado volume de sangue retiraria moléculas dos componentes
do plasma do volume dito fixo. J4 para o caso in vitro o volume € aumentado com a adicao de
glicose (adi¢@o considerada no calculo das fragcdes volumétricas com apéndice E).

Segunda consideracdo, as moléculas de glicose e as hemadcias sdo consideradas esferas
isolantes e sdo representadas por k' e k respectivamente, a menos de uma diferenca de tamanho,

ambas deveriam causar o mesmo efeito na condutividade do sangue que adaptando a equacio de
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Bruggeman resultaria em (1 —k — k') intuitivamente. A interpretagdo fisica para o teste in vitro
as esferas isolantes imersas na matriz condutora dificultam a transicao dos portadores de carga
por interferir no livre caminho médio, representado na Fig. 45. E no caso do modelo inicial essa
interferéncia mecanica da porcao isolante no sistema nao € evidente, até porque no sistema real o
corpo humano ativa sistemas metabodlicos afim de diluir a glicose em excesso, chegando muitas
vezes num ciclo de estresse oxidativo.

E terceira consideracdo, a mudanca das técnicas aplicadas. Uma € tetrapolar com a
posicdo geométrica dos eletrodo bem definida, enquanto a outra € bipolar e nao aparece clareza
na localizacao dos eletrodos no sistema.

E por tltimo, o comportamento de aumento do |Z| com a acréscimo da concentragdo de
glicose aparece em outras fontes (SBRIGNADELLO S.; TURA, )(HOSSAIN Q. D.; DHAR,
2013)(JUANSAH J.; YULIANT, 2016), demonstrando ser um comportamento ndo anomalo ou
singular do experimento apresentado.

Portanto, a condutividade do sangue € reescrita como:
3
O =Age ¥ (Dg—K)? +Cq (80)

Em que Ay, Bs, Cs € Dg sdo constantes, onde Dg = 1 — k.
Viscosidade em funcio de &’

A equacdo que representa o comportamento da viscosidade sanguinea baseada na secdo

3.3 e na mudanga de sinal para k’ deve ser:
(k) =An(1—k—K)e¥ 81)

onde Ay e Cy sdo constantes arbitrarias.

A tabela 4 mostra os dados coletados de TG (que € expressa em mg/dl) convertidos para
k' (que é adimensional), pois, 0 modelo BGP expressar a concentra¢do de glicose em termos da
fracdo volumétrica.

Tabela 4 — Dados da TG convertidas em k" e viscosidade, para adi¢do de SG 20% em 24 ml de
SB 100%.

TG (mg/dl) K’ n (mPa.s)

134 0,000250 10,5
179 0,000475 10,3
235 0,000949 10,6
258 0,001422 11,1
327 0,001896 114
362 0,002368 11,1

O fato dos valores de k' << 1 permitem expandir em série a equacdes 81 de modo que:

N(K') = Apk + Byk’* + Cyk' + Dy (82)
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A regressao de curva apresentada na Fig 48 possui um erro maxima de 0,45%. Os
resultados para os pardmetros arbitrarios sdo: Ay = —7,41193 x 108, By = 2,74804 x 106,
Cn = —-2261,11 e Dy = 10,8799.

11,6 fit
dados

11,4

11,2

n(mPa.s)
=

10,8 )
P fttTTs 3
10,6
10,4 Tt NTTTTTT
10,2 2
0,0000 0,0005 0,0010 0,0015 0,0020 0,0025
k?

Figura 48 — Regressao polinomial dos dados da tabela 4 com a equacao 82. Fonte: autora (2022).

O esperado era uma curva crescente segundo (FERREIRA, 2018), entretanto obteve-se
uma flutuacdo, que pode ser explicada em trés etapas que estdo indicadas na figura 48. Na
etapa 1 ha aumento do soluto na solugdo, logo a mobilidade das moléculas fica dificultada e a
viscosidade decresce. Na etapa 2 ocorre o entumecimento das moléculas de glicose, portanto
reducdo dgua da solucdo e aumento de viscosidade. E por fim, na etapa 3 ha hidrdlise da glicose,
destruicdo das ligagdes a entre os mondmeros de glicose. Causando mais mobilidade na solugdo
e diminuindo viscosidade.

Na busca dessa curva crescente de 1 (k’) foi feita uma previsdo com os pardmetros a
regressdo linear para equagdo 82 representada na figura 49. A explicacdo € que em um sistema
in vitro o sistema € considerado fechado, e portanto ndo ha adi¢do de 4gua na solugdo, o que
significa que apds a etapa 3 a viscosidade tende a cair até chegar a zero. Se a viscosidade € nula,
a flexibilidade do material € inexistente.

Entretanto, num sistema in vivo a viscosidade é maior em diabéticos (DESOUKY,
2009)(ABDALLA S.;AL-AMEER, 2010) implicando em maior agregacdo e menor deformidade
das hemadcias, a constante dielétrica e a condutividade sdo maiores também para portadores da
doenca. Esse aumento de 7 € resultado de um quadro de estresse oxidativo (SOMER T.; MEI-
SELMAN, 1993) que pode ser interpretado como uma satura¢do do sistema de autorregulacao
do corpo humano que busca manter constante a viscosidade. Todos estes fatores levam a crer que
a alteracdo da viscosidade no sangue ndo é devido a glicose em si, mas sim de todas as outras
falhas que ocorrem devido o excesso de glicose no sangue a longo prazo. A viscosidade devera
entdo numa situacdo real e de curto prazo flutuar em torno de um ponto médio, caracterizando o

comportamento da figura 48.
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Figura 49 — Previsao do comportamento da viscosidade baseado na regressao linear da figura 48.

Fonte: autora (2022).

Condutividade em funcio de £’

A figura 50 mostra a dependéncia linear da condutividade da amostra com a temperatura

T e nitidamente uma relagio ndo linear com k’.
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4,00 k' =0,001919
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Figura 50 — Comportamento linear da condutividade (¢) com a temperatura (7'). Fonte: autora
(2022).

Para analisar o tipo de comportamento de o (k') a temperatura foi fixada em 36,5 °C e a

curva foi fitada baseada na equacdo 80. A conversido da TC para kK’ é dada pela tabela 5:
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Tabela 5 — Dados ta TG convertidas em k' para adi¢do de SG 20% em SB 49%.

TG (mg/dl) K’

44 0,000310
102 0,000552
158 0,001101
246 0,001919

fit
4,22 dados
4,18
g
S
~
n
§ 4,14
©
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Figura 51 — Ajuste de curva da equagdo 80 para condutividade elétrica em funcdo da fracao
volumétrica de glicose. Fonte: autora (2022).

O resultado dos parametros sdo: Ag = —1,14641; B =3775,43; Co =4,22917 e Dy =
0,559553. Sendo Dy = 1 — k, entdo k = 0,440447.

Julga-se aceitdvel este resultado, uma vez que o valor da fracdo volumétrica de hemécias
(k) esta dentro de um valor normal. Além dos erros relativos serem menores que 6% na faixa
fisiolGgica (k'>0,0005, isso porque k'=0,0005 significa TG iagual a 70 mg/dl).

O fato da condutividade aumentar com o aumento de glicose ndo deve interferir no fator
(1 —k—K'), que representa a interferéncia do livre caminho médio das particulas, mas a relagdo é
caracterizada também pela parte exponencial da Eq. 80, que representa o aumento do nimero de
portadores de carga presente na solucdo. Esse acréscimo de {ons € devido aos processos quimicos
de hidrdlise da glicose. Além do mais, que esse tipo de comportamento aparece em outros
resultados da literatura (KARACOLAK T.; MORELAND, 2013)(AKBAR M. A.; RIANTO,
2020)(??).

Impedancia elétrica em funcao da glicose

Para encontrar uma rela¢do |Z(k’)|, a frequéncia foi fixada em 60 Hz (como indicado na

figura 46) e os respectivos valores de |Z| referente as curvas de K’ foram utilizados. A conversdo
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da TG para fra¢do volumétrica k’ estd na Tabela 6 e a regressdo linear da figura 52 foi aplicada
segunda a equacao 83.

20| = Heom = H { Ace ™ (D, ~K)i +C. | (83)

Tabela 6 — Dados ta TG convertidas em k' e viscosidade, para adi¢do de SG 20% e SB 79%.

TG (mg/dl) K’

49 0,0000700
83 0,0001210
103 0,0002110

129 0,0003010
211 0,0006330
355 0,0010844
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k/

Figura 52 — Anélise do comportamento de |Z| com rela¢do a k' em 60 Hz. Fonte: autora (2022).

Os resultados dos parametros: H, = 67,6458 A, = —1,12431; B, = 6746,24; C, =
4,5721 e D, =0,618746. Sendo D, = 1 —k, entdo k = 0,381254.

A equacio 83 foi escolhida para regress@ao como consequéncia da semelhanga no com-
portamento de |Z(k")| e o (k) e obteve erro relativo maximo de 7%, que torna coerente o ajuste
de curva realizado. Entretanto, ela difere da relag@o descrita pela equacdo 79 que representa o
modelo BGP.

Conclui-se que a ideia de que o mddulo da impedancia elétrica seja integralmente
determinado como um multiplo da condutividade elétrica € equivocada. Ha varias explicacdes
para poderiam testar este fato, tais como: analisar o teste da condutividade, analisar o teste da

impedéncia ou buscar justificativas na literatura sobre uma dependéncia de €(k’).
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4.5 TESTE COM RINGUER LACTATO E ALBUMINA NO SISTEMA DE ELETRODOS
TETRAPOLAR

A mesma metodologia de medi¢cdo de impedancia e tratamento dos dados realizada com
sangue bovino foi feita com uma solugdo de ringuer de lactato e albumina. O objetivo € verificar
se a diferenca de resultado entre o trabalho de (KAMAT D. K.; BAGUL, 2014), Figura 36, e da
Figura 46 € causada pela diferencga de sistema de eletrodos (bipolar e tetrapolar) ou até mesmo
pelo equipamento (AD5933 ou Zurick).

Uma solug@o com 235,78 g de ringuer lactato com 13,28 g de ovoalbumina, exatamente
os mesmo componentes da secdo 3.2, € preparada e nomeada de SR 5,3%. A mesma metodologia
da secdo 3.4 foi utilizada para encontra a relacdo entre condutividade e impedancia com relagdo

a concentracdo de glicose.
Analise do teste da impedancia

O resultado para medicao do médulo da impedancia elétrica € dividido em duas partes:
baixas e altas frequéncias. A comparacao entre as figuras 38 e 53 mostra a oposi¢cao dos com-
portamentos entre as duas metodologias. Apos uma regido de inflexdo das curvas, a impedancia
sobe com aumento de glicose na mesma faixa de kHz e isso pode justificar porque o resultado da
secdo 3.4 ndo € correspondente ao da secdo 3.1.
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Figura 53 — Espectro do médulo da impedancia elétrica da SR 5,3% para incremento de SG 20%
obtidos com HF2TA e HF2IS em altas frequéncias. Fonte: autora (2022).

A figura 54 mostra o0 mesmo comportamento da figura 38, entretanto, pertence as baixas

frequéncias e antes da inflexdo das curvas (Figura 53).
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Figura 54 — Espectro do médulo da impedancia elétrica da SR 5,3% para incremento de SG 20%
obtidos com HF2TA e HF2IS em baixas frequéncias. Fonte: autora (2022).

Estes resultados deixam em aberto a possibilidade de existir também uma regidao de
inflexdo seguida da oposi¢do de comportamento do |Z(k’)| para solug¢@o de sangue bovino, que
demonstre, portanto, algo correspondente ao resultado da figura 36. Contudo, dos resultados
coletados até entdo se essa regido existir para SB ela estd acima dos 100 kHz, que € a regido ndo

explorada nos teste com SB.
Analise do teste da condutividade

A figura 55 mostra o comportamento da condutividade elétrica com relagdo a concentra-
¢do de glicose. Note que ela sobe inicialmente e depois decai, este comportamento € explicado
na propria figura e corresponde a teoria desenvolvida até aqui.

O interessante € que mesmo mudando a solucdo utilizada na metodologia, a relacao de
|Z(K')| é proporcional a o(k’), isto é, a impedéncia cai com aumento de glicose (Figura 54) e a
condutividade também, a menos de um ponto inicial com glicose zero na SR, que ndo existe no
sangue.

Dessa forma, o experimento com SB deixa ser alvo de erro metodolégico e passa a ser

motivacao de trabalhos futuros.
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A hidrolise do agucar libera elétrons,
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Figura 55 — Dados experimentais da condutividade elétrica em relacdo a concentragdo de glicose
para SR 5,3%. Fonte: autora (2022).

4.6 TESTE DE BANCADA BIA COM SANGUE HUMANO EX-VIVO

Figura 56 — Médulo da impedancia em fun¢do da frequéncia para diferentes concentragdes de
glicose sanguinea. Fonte: autora (2023).

A impedancia da amostra na figura 56 mostra que a menor concentragdo de glicose
(106 mg/dl) é dominada pela capacitancia em toda a faixa de frequéncia 10 Hz 4 1 MHz. Os
dados da figura 56 indicam a queda da impedancia com o aumenta a concentragdo de glicose,
mesmo comportamento observado e modelado em (PEDRO B. G; MARCONDES, 2020). Para
frequéncias entre 100 Hz e 10 kHz a curva tem uma pendente linear que caracteriza uma
capacitancia de double layer e resisténcia de transferéncia (ROJAS-DIAZ J.; FELICE, 2019).
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Os valores de |Z| empregados ao Teorema de Geselowitz na equag@o 4 sdo os valores
para frequéncia de 1, 3,9 e 24,9 kHz, escolhidos randomicamente. Como resultado, a figura 57
exibe um comportamento sigmoide da condutividade em relacdo a fragdo volumétrica da glicose

no sangue.

Figura 57 — Curvas para condutividade em funcio da fragdo volumétrica da glicose sanguinea.
Fonte: autora (2023).

As equacdes f(k'), g(k') e h(k') sdo as regressdes de curva para 1 kHz, 3,9 kHz e 24,9
KHz respectivamente. A equagdo sigmdide que representa o comportamento da condutividade
o (k') em fun¢do da fragdo volumétrica da glicose k' é:

a

m +g (84)

oK)=
onde a, b, ¢, d e g sdo coeficiente.
Os melhores valores de erro percentual foram os de i(k") 0,6 € 3,75%. Os coeficientes
de h(k’) foram utilizados para célculo do pardmetro condutividade nas simula¢des segundo a
equagdo 85:
0,054

/ _
o= (14 14,94¢21,80—19500K")) +0,0015 )

A distribui¢do de sensibilidade em um ponto dentro de o volume condutor da caixa na
figura 30 foi calculada usando o teorema de Geselowitz para as distintas concentragdes de glicose
utilizando a equacao 8§ (BERTEMES-FILHO P.; BROWN, 2003). Os resultados da sensibilidade
mostram duas zonas (positiva e negativa), figura 59, sendo considerado neste estudo a regiao
central de sensibilidade positiva, chamada zona focada (MOBARAK, 2022). A figura mostra
simetria nos planos yz e xz.

O nimero de pontos com sensibilidade médxima positiva aumentam na regido focal

juntamente com a concentragdo de glicose, até saturar na concentracdo de 188 mg/dl. Os
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pontos de sensibilidade maxima negativa também aumentam pelo em menor propor¢do na regiao

periférica.

Figura 58 — Sensibilidade para plano XY. Concentragdes de glicose 106 mg/dl em (a), 123
mg/dl em (b), 132 mg/dl em (c) e 188 mg/dl em (d).

Figura 59 — Sensibilidade para plano XZ. Concentragdes de glicose 106 mg/dl em (a), 123
mg/dl em (b), 132 mg/dl em (c) e 188 mg/dl em (d). Fonte: autora (2023).

Os dados de condutividade também permitem uma anélise de variagdo dos pardmetros
de condutividade e concentracdo de glicose com rela¢do ao tempo. A figura 60 demonstra uma
relacdo de proporcionalidade entre as taxas de variagdes de condutividade e concentracdo de
glicose com o tempo.

Correlacao entre impedancia e glicose
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Figura 60 — Varicao de condutividade e da concentracdo de glicose em relacdo ao tempo. Fonte:
autora (2023).

Como mostra a figura 56,

Z| é inversamente proporcional a concentragdo de glicose,
que concorda com dados utilizados no trabalho que deu origem a este artigo (PEDRO B.
G; MARCONDES, 2020). Entretanto, para uma frequéncia fixa o comportamento de |Z| x k' é
ndo linear neste experimento. A ndo linearidade € justificavel por uma reacdo redox faradaica do
H,0; na superficie do eletrodo AISI 304 (LE, 2021). A composicao do AISI 304 contém 2%
manganés que provavelmente se funcionalizou devido no inércia eletroquimica pela formacdo de
um filme passivo do aco (WANG H.; SWEIKART, 2003).

Observe que a configuracao tetrapolar dos eletrodos em baixas concentragdes de glicose
(<132 mg/dl) mostra alguns incrementos paulatinos (Figuras 59 e 58). Na regido intereletrodos
observa-se uma alta intensidade de sensibilidade com o aumento da concentracao de glicose,
ou seja, com uma maior concentracdo de glicose, o fluido atinge o limite da mobilidade i6nica
e consequentemente fica saturado. O fator geométrico da posicao dos eletrodos limita a sensi-
bilidade (SINGH U.; SHARMA, 2022) como se evidencia quando a concentracdo de glicose
aumenta (figuras 59 e 58). Neste caso, a influéncia da geometria esté relacionada a oscilagdo ou
reorientacdo das cargas idnicas devido as forgas eletrostdticas no volume, e a reorganizacao das
estruturas atomicas da amostra na superficie do eletrodo (G()MEZ-SANCHEZ J. A.; FELICE,
2012).

A glicose quando € imersa em 4gua fica nao condutora de eletricidade, e pouco ionizavel,
portanto, contribuird com aumento na resistividade (HELLIGE N. C.; MEYER, 2012). Esta
consideracdo supde que o acréscimo de glicose no sangue resulta em uma diminui¢do de
condutividade (hipétese levanta no modelo original BGP). Mas em meio i0nico a glicose se
torna polarizavel (PADUSZYNSKI K.; OKUNIEWSKI, 2016) através do processo de glicdlise.
E apesar de armazenar parte da energia do campo elétrico nela, esse efeito gera uma organizagdo

das moléculas que reduz a probabilidade de colisdes dos portadores de cargas, contribuindo com
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a mobilidade i6nica (WEI J.; TANG, 2020).

Este processo de quebra da molécula de glicose além de torna-la polar, aumenta os fons
na solucdo. No meio deste processo a glicose esta sendo transportada para dentro da hemécia
(amostra ndo diabética) ativando a bomba de sédio e potdssio, que também aumenta o ndmero
de ions. Este processo ocorre até um momento que a solugdo torna-se saturada de fons. Este
momento ocorre no pico da concentragcdo de glicose, onde insulina tende aos niveis mais altos e
portanto, os processos de glicélise e para regular os niveis de eletrdlitos no sangue. (MERNISSI
G.; BARLET-BAS, 1991).

Estendendo a ideia de (PADUSZYNSKI K.; OKUNIEWSKI, 2016), a energia do campo
elétrico também deve ser a soma do que estd armazenada nas moléculas polarizadas com a
parte cinética das mobilidade dos fons. E quando os fons aumentam muito na solucdo, a parcela
destinada para polarizag¢do € diminuida, como um principio de conservacdo de energia do sistema.
Isso explicaria porque as inflexdes da da curva de |Z| na Figura 56 se antecipam no eixo das
abscissas conforme a concentracio de glicose aumenta (SURAJUDEEN S.; YAHYA, 2020).

Observe que para 188 mg/dl essa inflexdo ocorre em 10 kHz, 123 mg/dl em 100 kHz e
para 106 mg/dl ndo € observavel na faixa de frequéncia estudada. Essa mudanca de inclinagdo
na curva evidéncia qual € a faixa de frequéncia em que a impedancia de polarizacdo é mais
significativa do que a impedancia da amostra.

Outra andlise sobre a figura 56 € a variacdo de |Z| tender a zero quando as concentragdes
de glicose aumentam. Esta limitacdo é da geometria do eletrodos, evidenciada na figura 59
através da reducdo da sensibilidade. Sendo a sensibilidade resultado da geometria dos eletrodos,
portanto, este teste de bancada ndo serve para amostras de sangue com concentracdes de glicose
maiores que 188 mg/dl. Logo, com alteracdes adequadas na geometria outros testes com con-
centragdes maiores de glicose, como 300 mg/dl (valor tangivel em sangue diabético), tornam-se

possiveis.
Correlacao entre condutividade e glicose

A andlise da figura 57 e interpretacdo fisica da equagdo 84 indica pontos de concordancia
e discordancia com modelo BGP original. Para fins didéticos considere a funcao sigmoidal na

forma algébrica (todos coeficientes unitarios):

1
V1+k?

Dividindo a equacgdo 86, na primeira parte, a glicélise e o fendbmeno bomba-potdssio

oK) =K. (86)

aumentam os fons no plasma. Isto justificaria o aumento de condutividade ao aumentar a
concentragdo de glicose no sangue, o que discorda do modelo BGP original.Na segunda parte,
a glicose no sangue deve ser interpretada como uma molécula grande em relacdo aos ions e
ionizavel depois da glicélise. Sendo muito maior que os ions, ela ndo contribui para o transporte

de carga e j4 ndo armazena tanta energia para polarizacdo quando os valores de glicose chegando
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ao pico (lembre-se que a parcela da impedancia de polarizacdo diminui com aumento de glicose).
Neste processo ela dificulta o livre caminho média das particulas transportadas. Portanto diminui
a condutividade, concordando com modelo BGP original.

A curva resultante da subtragdo das parcelas f(k') = k' — V1+k2 é crescente e estd
representada na figura 61. Dando sentido entdo a resposta crescente da condutividade ao aumento

de glicose na solucgao.

Figura 61 — Curva resultante da subtracdo das parcelas que compdem a condutividade
exemplificada da equagdo 86. Fonte: autora (2023).

Impacto dos resultados

Modelos analiticos s@o utilizados para descrever comportamentos entre parametros
ou para predizer o que acontece com um deles conforme o outro € alterado. A descri¢ao do
comportamento da glicose sanguinea em relacdo a medida de espectroscopia de impedancia
elétrica (IES) pode ser organizada da seguinte maneira: Escrevendo |Z(o)| temos também que
|Z(K')], utilizando entdo a IES obtém-se |Z(0)|; onde i é o indice de impedéncia para cada valor
de frequéncia f; discretizada na medida do dispositivo. Sendo os valores de f; pré-estabelecidos é
possivel calcular o; para cada uma das suas frequéncias correspondentes. Este processo resultar-a
em 0] &~ 0y & .... & 0, com i = [ : n], logo uma média dos valores de o; resultariam num valor
de condutividade a ser inserido na equac@o 84 e encontrar k” a partir da descrigdo de k'(0o).
Assim monitorando continuamente os valores de glicose quase que instantaneamente.

Quanto a predicao de comportamentos, a figura 60 permite, mesmo que grosseiramente,
o uso da equagdo para andlise temporal das grandezas analisadas. Isso significa que com conhe-
cimento de um & (¢) e de um o (¢ + At), aplicando a defini¢do de limite para quando At — ¢,
encontra-se uma taxa de variacdo %—‘t’, e portanto tem-se um valor para 55—15/ que permitia uma
previsibilidade da variacdo de glicose. Utilizando novamente a equacio 84 com valor de ¢ + %—f é
possivel entdo saber qual serd a o valor de k' + 56—15 e intervir em casos de anormalidade glicémica

evitando quadros de hipo/hiperglicemia.
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Para uma aplicagc@o mais real, podemos utilizar a equag@o de condutividade 84 no modelo
BGP, tal que:

L 1 4bec—dk  \? 11
s~ 3\ (i sveary) * (w2 ) o
onde L e A sdo o comprimento e a drea da secao transversal da embarcacgdo, respectivamente
Numa medida in vivo obtém-se um sinal | Z|cxerno, que deve ser |Z|sungue Somado a uma
impedancia |Z| esranse de tudo que ndo diz respeito ao sangue (0ssos, pele, nervos, gordura, etc).
Um dispositivo fisico deve ter uma penetragcdo reguldvel para o campo elétrico, que permite
medir a camada superficial que corresponde a |Z|estante € depois medir |Z|exerno correspondente
a um campo elétrico mais profundo na amostra.

Desta forma, |Z|ungue = |Zlexterno — |Z|restante - € @ equagdo 87 descreverd k' como:

c—In [(;’Jrg)M_]}
(1—gM))
K=
7 (88)
onde
1
A 2 1 1)\|?
M= (Z |Z|sangue) - <Wﬁ) (89)

a frequéncia f € pré-estabelecida para cada ponto de coleta no dispositivo, L e A dependem da
geometria dos eletrodos, os coeficientes a, b, ¢, d e g devem ser clinicamente calibrado para cada

paciente.
Analise de sensibilidade em COMSOL

As figuras 56 e 57 mostram uma saturagdo para concentracao de glicose acima de 145
mg/dl talvez causada pela geometria ou sensibilidade do eletrodo. A sensibilidade aumenta com
a condutividade numa zona de saturacao causada por um campo elétrico.

A figura 59 indica alteragdes de impedancia no volume que envolve os eletrodos. A
interpretacdo correta dos valores positivos e negativos sensibilidade nos permite analisar se
o modelo BGP estd sendo utilizado corretamente, ja que a impedancia € escrita em fungao
da glicose sanguinea através da condutividade. Segundo (MOBARAK, 2022) os valores de
sensibilidade positivos, mais proxima do limite méximo, indicam um comportamento contrario
entre estas grandezas, isto €, se a condutividade aumentar, a impedancia diminui e se a condutivi-
dade diminuir, a impedancia aumenta. J4 a sensibilidade negativa imprime um comportamento
paralelo, isto é, ambos aumentam ou diminuem.

Observe que a figura 56 indica o declinio da curva de impedancia com o aumento da
concentracdo de glicose e a figura 57 mostra o aumento da condutividade com o mesmo aumento

de glicose. Isso confirma a confiabilidade dos dados obtidos, pois a sensibilidade positiva na
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zona focal é exatamente a regido ativa dos eletrodos e descreve exatamente o comportamento
inverso entre impedancia e condutividade que corroboram com o modelo BGP.

Os resultado obtidos mostram que a sensibilidade pode ser usada como parametro para
medir a saturacdo do eletrodo como indicado na figura 59. As variacdes fisicas da amostra levam
a reducdo de sensibilidade da geometria escolhida. Entdo, utilizando as ferramentas de simulagéo
€ possivel determinar qual a melhor geometria para o estudo de caso desejado.

Outro ponto interessante sobre sensibilidade neste artigo é a maneira com que ela é
calculada. Na maioria dos trabalhos a sensibilidade é calculam como os padrdes de (HOYUM
P.; KALVOY, 2010)(SHUVO O. I.; ISLAM, 2016), onde a corrente induzida na verdade é
simulada com um par de eletrodo de corrente andlogo aos eletrodos de inje¢do do sinal elétrico.
O que torna a simulacao, distinta da situacao real, pois a corrente induzida nao serd da mesma
intensidade da corrente de injecdo e a simulacdo deve ser feita como eletrodos de tensio e nao
de corrente.

As instrucdes no anexo F servem para demostrar o procedimento executado para cons-
trucdo do modelo em COMSOL. Neste estudo utilizou-se um par de eletrodos de corrente e
outro par de tensao que tem seus valores setados a partir da diferenca de potencial gerada pelo

eletrodos de injecdo de corrente.

47 MODELO ANALITICO PARA ABSORBANCIA

Tanto para o teste I quanto para o teste II o objetivo principal é encontrar o coeficiente de
extin¢do da glicose para utilizar o modelo analitico discutido em (PEDRO B. G.; BERTEMES-
FILHO, 2021). A absorbancia tem unidade adimensional e o coeficiente de extin¢do usualmente
¢ medida em L.mol~!.cm™!, logo as unidade de / devem estar em cm e de concentragiio de
glicose em mol.L~!. Como os testes para determinacio de glicose forneciam os dados em mg /d!I
o fator de conversdo 1 mg/d1=0,0555x 1073 mol/L foi utilizado para transformar as unidades e

construir os graficos.
Teste I

Faz-se importante lembrar que este teste foi realizado com cubetas de quartzo de 1 cm de
caminho 6ptico, o branco utilizado foi a 4gua e tomados 4 pontos de amostra correspondente ao
teste da curva glicémica padrao. Como a tomada de dados de absorbancia era manual, a média
de 5 medidas para cada comprimento de onda foi calculada. Todos os dados referentes ao plasma
sanguineo estio apresentados na tabela 7.

O comportamento da absorbancia em cada comprimento de onda em relagdo ao tempo e
da concentracdo de glicose para cada voluntdria estdo presentes na figura 62. Foram plotados
com rotinas de uso geral para interpolagdo e aproximacdo de dados no Gnuplot, portanto, os

graficos a seguir ndo sdo regressoes de curva e nem suavizagdo de ruido.
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Tabela 7 — Dados da concentragao de glicose e valores das médias de absorbancia para o plasma
sanguineo do teste I.

Voluntaria 1

Tempo Taxa glicémica Absorbancia em:

(min) (mg/dl) (mmol/L) 740 nm 810nm 850 nm 940 nm
0 83 4,61 0,210 0,185 0,172 0,146
30 160 8,88 0,075 0,065 0,059 0,046
60 121 6,72 0,129 0,110 0,100 0,079

120 108 5,99 0,130 0,112 0,102 0,082
Voluntéria 2
Tempo Taxa glicémica Absorbancia em:

(min) (mg/dl) (mmol/L) 740 nm 810nm 850 nm 940 nm
0 78 4,33 0,265 0,229 0,209 0,172
30 157 8,71 0,131 0,112 0,101 0,079
60 131 7,27 0,198 0,169 0,153 0,128

120 79 4,38 0,292 0,250 0,229 0,198
(@ (b)

Figura 62 — Anélise dos dados no dominio do tempo para o plasma em teste I (a) da voluntéria 1
e (b) da voluntaria 2. Fonte: autora (2022).

Os resultados demonstram um comportamento inversamente proporcional entre absor-
bancia do plasma e concentra¢iao de glicose no dominio do tempo, deixando claro também o
decréscimo da absorbancia em relagdo aos comprimentos de onda escolhidos e comportamento
nao linear semelhante para qualquer um destes.

A figura 63 deixa evidente a ndo linearidade da absorbancia em relacdo a concentragdo do
analito, e portanto, que o sistema ndo pode ser modelado pela Lei de Lambert-Beer. Num primeiro
momento cogitou-se erros fotométricos como altas concentragdes ou erros de instrumentacio que
justificam a execugdo do teste II, mas comparagdes entre os resultados dos teste I e II tornaram

estes dados relevantes para serem discutidos depois.
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(@) (b)
Figura 63 — Andlise da absorbancia em rela¢io a concentracio de glicose para o plasma em teste
II (a) da voluntaria 1 e (b) da voluntaria 2. Fonte: autora (2022).

Os dados da tabela 8 e das figuras 64 e 65 pertencem a amostra de sangue total. Apesar
da figura 64 ndo demonstrar tanta clareza no comportamento da absorbancia em relagcao ao
tempo, observa-se que para 810 nm, 850 nm, 940 nm o comportamento da absorbancia € inverso
da glicose e que para 740 nm a hemoglobina causa perturbacdes significativas na leitura em
comparacao aos dados dos plasma (Figura 63) para ambas voluntdrias. Neste experimento o
nimero de cubetas eram reduzidos (ndo existia 1 cubeta para cada amostra), portanto, erros por
interferéncia de residuos na limpeza podem ser levados em consideracao.

Apesar de decepcionante, os resultados sdo expostos aqui com intencao de discussao
juntamente ao teste II. A diferenca entre as metodologias exibem alguns pontos comuns e

obviamente que os resultados podem servir de exemplo para trabalhos futuros.

Tabela 8 — Dados da concentracdo de glicose e valores das médias de absorbancia para o sangue
total do teste I.

Voluntaria 1

Tempo Taxa glicémica Absorbancia em:
(min) (mg/dl) (mmol/L) 740 nm 810nm 850 nm 940 nm
0 83 4,61 2,380 2,488 2,511 2,491
30 160 8,88 2,424 2,407 2,412 2,377
60 121 6,72 2,439 2,423 2,421 2,379
120 108 5,99 2,353 2,403 2,427 2,405
Voluntaria 2
Tempo Taxa glicémica Absorbancia em:
(min) (mg/dl) (mmol/L) 740 nm 810nm 850nm 940 nm
0 78 4,33 2,310 2,346 2,358 2,322
30 157 8,71 2,330 2,337 2,339 2,305
60 131 7,27 2,272 2,325 2,334 2,296

120 79 4,38 2,295 2,338 2,350 2,317
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(@) (b)
Figura 64 — Andlise dos dados no dominio do tempo para o sangue total em teste I (a) da
voluntaria 1 e (b) da voluntaria 2. Fonte: autora (2022).

(a) (b)
Figura 65 — Andlise da absorbancia em relac@o a concentracdo de glicose para o sangue total em
teste I (a) da voluntaria 1 e (b) da voluntaria 2. Fonte: autora (2022).

Teste 11

Assim como para o teste anterior, ¢ importante lembrar que este teste foi realizado com
cubetas de quartzo de 1 mm de caminho 6ptico, o branco utilizado foi a amostra em jejum e
tomados 5 pontos de amostra correspondente ao teste da curva glicémica padrdo. Neste caso, a
obtencao dos dados de absorbancia era por varredura automética do equipamento e triplicata.
Todos os valores referentes ao plasma sanguineo estd apresentado na tabela 9.

Mesmo com acesso a todos os comprimento de onda entre 700 nm e 1400 nm a primeira
andlise destes resultados s@o em relacdo ao teste 1. Os gréficos das figuras 66-69 foram feitos da
mesma maneira que os do teste 1.

Na figura 66 a absorbancia come¢a com um comportamento de proporcionalidade com a
glicose em relacdo ao tempo (parecido com teste I), mas depois da medida 60 min as grandezas

apresentam comportamentos inversos. E a curva para os comprimentos de onda de 740 nm, 810
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Tabela 9 — Dados da concentragdo de glicose e valores das médias de absorbancia para o plasma
sanguineo do teste II.

Voluntaria 1

Tempo Taxa glicémica Absorbancia em:
(min) (mg/dl) (mmol/L) 740 nm 810nm 850 nm 940 nm
0 80 4,44 0,000 0,000 0,000 0,000
30 118 6,58 0,042 0,040 0,036 0,042
60 126 6,99 0,041 0,038 0,035 0,041
90 112 6,22 0,043 0,040 0,035 0,041
120 83 4,63 0,043 0,041 0,037 0,042
Voluntéria 2
Tempo Taxa glicémica Absorbancia em:
(min) (mg/dl) (mmol/L) 740 nm 810nm 850 nm 940 nm
0 89 4,94 0,000 0,000 0,000 0,000
30 198 10,99 0,051 0,048 0,047 0,050
60 169 9,48 0,044 0,042 0,041 0,045
90 143 7,94 0,054 0,052 0,050 0,053
120 112 6,22 0,063 0,058 0,056 0,057

nm e 850 nm até apresentam um decréscimo na absorbancia (parecido com teste 1), mas para
940 nm a curva sobe se aproximando dos 740 nm.

Novamente, o0 comportamento da absorbancia em relacdo a concentracdo do analito na
figura 67 € ndo linear. A interpolacdo de dados utilizada é uma curva definida matematicamente
pelos pontos de controle que conectam os pontos consecutivos por splines ctibicas naturais apos
tornar os dados monotonicos'. Métodos matemadticos para curvas lineares e quadraticas foram
também aplicados, mas nao demonstraram bons ajustes. Portanto, os resultados dos testes I e II
implicam que a absorbancia do plasma sanguineo em relagao concentracdo de glicose deve ser

modelada por uma equacdo de terceiro grau.

I A transformacdo monoténica é um caso em que o ordenamento da utilidade deve ser mantido perante o
ordenamento da quantidade dos bens.



101

(@) (b)
Figura 66 — Andlise dos dados em relagdo ao tempo para o plasma em teste II (a) da voluntéria 1
e (b) sdo da voluntaria 2. Fonte: autora (2023).

(@ (b)
Figura 67 — Anélise da absorbancia em relacao a concentracdo de glicose para o plasma em teste
IT (a) da voluntéria 1 e (b) sdo da voluntéria 2. Fonte: autora (2023).

A tabela 10 e as figuras 68 e 69 sdo referentes as amostras de sangue total. O manual do
espectrofotometro utilizado neste teste diz que os resultados tornam-se menos confidveis quando
absorbancia ultrapassa do valor 2, mesmo assim os dados foram utilizados para observagdes
qualitativas, pois quaisquer desvio acima do valor 2 deve influenciar sistematicamente em todos
os resultados.

Na figura observa-se um comportamento parecido com o que ocorre no plasma pra
ao teste II (Figura 64); relacao de proporcionalidade até 60 min e inversamente proporcional
apo6s este ponto. E a figura 66 também condiz com comportamento do plasma (Figura 67). O
gap entres os comprimentos de onda de 740 nm e 810 nm com 850 nm e 940 nm podem ser
justificados pelo erro instrumental citado no pardgrafo anterior.

Aqui encerram as comparagdes entre teste I e teste II para absorbancia do plasma e

sangue com variacdo da concentracdo de glicose. Os resultados mostram que:

* O comportamento da absorbancia no dominio do tempo em relacdo a variacdo de glicose
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Tabela 10 — Dados da concentragao de glicose e valores das médias de absorbancia para o
sangue total do teste II.

Voluntaria 1

Tempo Taxa glicémica Absorbancia em:

(min) (mg/dl) (mmol/L) 740 nm 810nm 850 nm 940 nm
0 80,0 4,44 0,000 0,000 0,000 0,000
30 118,5 6,58 3,020 3,150 2,189 2,242
60 126,0 6,99 3,277 3,143 2,288 2,235
90 112,0 6,22 3,096 3,267 2,283 2,259

120 83,5 4,63 3,069 3,067 2,186 2,228
Voluntéria 2
Tempo Taxa glicémica Absorbancia em:

(min) (mg/dl) (mmol/L) 740 nm 810nm 850 nm 940 nm
0 89 4,9 0,000 0,000 0,000 0,000
30 198 11,0 3,221 3,135 2,380 2,425
60 169 9,4 3,132 3,105 2,359 2,421
90 143 7,9 2,977 3,101 2,317 2,401

120 112 6,2 2,848 2,881 2,322 2,418
(a) (b)

Figura 68 — Andlise dos dados no dominio do tempo para o sangue total em teste II (a) da
voluntéria 1 e (b) da voluntéria 2. Fonte: autora (2023).

seja no plasma (compare as figuras 62 e 66 ) ou no sangue total (compare as figuras 64 e

68 ) € igualmente diferente entre os testes), salvo a curva para 740 nm em teste I.

» Todos os graficos da absorbancia em relagdo a concentracao de glicose (Figuras 63, 65,
67 e 69 )apresentam comportamentos ndo lineares regidos por uma equacgo de terceiro
grau independente do branco (4gua ou amostra em jejum) ou caminho 6ptico (1 cm ou 1

mm).

* Os resultados para o teste Il demonstram mais conformidade entre os comportamento do
plasma e do sangue. Acredita-se que seja influéncia de um caminho 6ptico menor que

consequentemente gera um espalhamento reduzido e deixa os resultados entre ambas
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(@) (b)
Figura 69 — Andlise da absorbancia em relagdo a concentragdo de glicose para o sangue total em
teste II (a) da voluntaria 1 e (b) da voluntaria 2. Fonte: autora (2023).

amostras parecidas.

Continuando a explorar os dados do teste II, a figura 70 mostra que nos teste com plasma
os comprimentos de onda em torno de 975 nm e 1194 nm, pico I e II respectivamente, tem um
maior valor de absorbancia. Isso ja justifica porque nas figuras 66 e 67 a curva de absorbancia
sobe aos 940 nm. Supde-se entdo que as alteracdes metabdlicas causada pela variacio de glicose
no sangue geram uma maior resposta de absorbancia nestas regides do espectro de comprimento
de onda. A figura 71 demonstra que estas regides mantém a relacdo cubica entre a absorbancia e

a concentracdo de glicose mantendo os padrdes da figura 67.

Figura 70 — Absorbancia de plasma sanguineo em relagdo ao comprimento de onda. Fonte:
autora (2023).
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(@) (b)
Figura 71 — Anadlise da absorbancia em 975 nm e 1194 nm relagdo a concentragdo de glicose

para o plasma em teste Il (a) da voluntdria 1 e (b) da voluntdria 2. Fonte: autora
(2023).

A figura 72 replica o grafico da absorbancia do plasma, porém a inten¢do € comparar a
diferenca entre as amostras de plasma e de sangue. E nitido que os valores de absorbancia do
sangue sdo muito maiores dos que os do plasma e que os picos I e II de absorbancia méxima do
plasma ficam menos pronunciados na curva do sangue total.

A figura 73 deixa clara a inversao de superioridade dos valores de absorbancia entre 975
nm e 1194 nm quando comparada a figura 71, e também, que a interferéncia da hemoglobina
reduz a diferenca de absorbancia entre 975 nm e 1194 nm. Mas, ainda sim estes comprimentos
de onda mantém a relacio cubica entre a absorbéncia e a concentracao de glicose tais como os
padrdes da figura 69.

Alguns dos fatos citados no momento da apresentacio dos resultados niao foram explo-

rados para discussdo, pois a andlise integra era necessdria para formulacdo de uma explicacdo
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Figura 72 — Espectro de absorbancia para comprimentos de onda de 700 nm 4 1400 nm do

plasma e sangue onde (a) sdo dados da voluntéria 1 e (b) sdo dados da voluntéria 2.
Fonte: autora (2023).
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(@) (b)
Figura 73 — Anadlise da absorbancia em 975 nm e 1194 nm relagdo a concentragdo de glicose

para o sangue total em teste II (a) da voluntéaria 1 e (b) da voluntaria 2. Fonte: autora
(2023).

valida. Portanto, daqui em diante o leitor deve considerar ambos experimentos (teste I e II) nas
discussodes a seguir.

Analisa-se primeiro a situacdo de que no teste I a absorbancia foi negativa para o
ponto =30 minutos quando se utilizou jejum como branco. Considerando que o equipamento
de absor¢ao molecular no UV/Vis mede a luz luz transmitida por inferéncia e depois utiliza
as equagdes 11 e 13 para fornecer a absorbancia A. Neste processo admite-se que ndo ha
fendmenos de reflexdo ou refracdo, apenas absor¢ao (SKOOG D. A.; WEST, 2020) . Entao
quando é observado a queda da absorbancia no grafico, na verdade foi medido um aumento na
transmitincia e vice-versa.

E portanto, ao escolher o branco do equipamento escolhe-se o zero do referencial, ou
seja, para o equipamento aquele valor de perda de poténcia € o zero. Como a absor¢@o negativa é
resultado de uma atividade matemaético € aceitavel que ela resulte em valores menores que zero
se a amostra medida consegue transmitir mais luz que o branco. Entdo, no teste I o a amostra
para t = 30 min transmitiu mais luz do que a amostra do jejum. Na época, por conveniéncia
matemaética escolheu-se alterar o referencial (o branco) para trabalhar apenas com valores
positivos.

Agora, € conveniente explicar porque a amostra com maior concentragdo de glicose
(amostra para t=30 minutos) absorve menos do que a amostra em jejum. Para o equipamento
a alteragdo do referencial ocorre de modo que A,egida = Aroral — Abranco ONA€ Apranco = Aref +
Avefr, sendo Ay ¢ € Ayepr as atenuagdes devido reflexdo e refragdo. No sangue ou plasma ha
mais de um tipo de substancias que ndo estdo presentes no branco e que causam aumento ou

diminuic¢ao das reflexdes e refracdes, introduzindo novas componentes a equagao:

Atotal = Amedida +Abranco +Aref1 +Arefr1 +Aref2 +Arefr2 + .. +Abranco ‘l‘Arefn +Arefrn (90)
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onde o indice 1,2, ...,n refere-se ao cada substincia absorvente diferente do branco. Portanto:

Amedida = Atotal _Abranco _Arefl _Arefn _Aref2 _Arefr2 T e _Abranco _Arefn _Arefrn (91)

Quando a contribui¢do dos termos de reflexdo e refracdo forem maiores na segunda
medida do que na primeira o resultado para A,,,.4;4, da segunda amostra € maior que da segunda
amostra (SKOOG D. A.; WEST, 2020). Ou seja, o teste I indica com a figura 62 a todo momento
que a maior contribuicdo da glicose e das outras substancias envolvidas em sua dindmica
metabdlica aumentam o espalhamento do feixe luminoso.

Isso explica também porque no teste II a amostra de = 30 minutos absorve mais do que
amostra em jejum, contrdrio a tentativa de no teste I usar plasma como branco. Essa diferenca é
devido a alteracdo do [, que no teste II € 10 vezes menor que no teste I. Note que uma mesma
concentracdo de glicose pode estar presente em uma cubeta de 1 cm e em outra de 1 mm, mas a
probabilidade de colisdo com alguma molécula é maior quando /=1 cm devido ao maior nimero
de moléculas presentes. Isso significa que os termos de reflexdo e refracdo da equagdo 91 sao
menos significativos nesse processo inicial de r=0 min até t=60 min.

Nota-se nos resultados que a absorbancia no teste II (figura 66) inicialmente é proporcio-
nal a concentragdo de glicose e apds 60 minutos o seu comportamento inverte. Isso ocorre porque
a lei de Lambert-Beer tende a falhar em altas concentracdes, principalmente para substancias al-
tamente dispersivas. Neste estudo algumas das imposicdes para que a lei funcione perfeitamente
sdo infringidas: (i) o meio atenuante nao deve espalhar a radiacdo (o teste I comprova que ocorre
espalhamento); (i1) a radiacao incidente deve consistir em raios paralelos, cada um atravessando
0 mesmo comprimento no meio absorvente.

A falha (i1) acontece quando hé a inversdo de comportamento no teste II e durante todo
teste I porque o maior nimeros de moléculas desencadeiam um maior nimero de reflexdes que
tendem a aumentar o livre caminho médio do féton. A figura 45 serve para explicar este mesmo
processo, salvo que € um f6ton e ndo um elétron nesta situagao.

No inicio do teste II esta limitagdo nao € tdo pronunciada devido a0 mesmo motivo
anterior "uma mesma concentragdo de glicose pode estar presente em uma cubeta de 1 cm e em
outra de 1 mm, mas a probabilidade de colisdo com alguma molécula € maior quando [ =1 cm
devido ao maior nimero de moléculas presentes". Note que o limite de saturacao para o nimero
de moléculas € atingido a partir da amostra com ¢t = 60 min do teste II.

Neste momento abri-se a oportunidade pra explicar porque a relacdo entre a absorbancia
e a concentracdo de glicose € cubica (Figuras 63, 65, 67, 69 e 71) em ambos testes. A Optica
nao linear € o ramo da Optica que trata do comportamento da luz em meios nao lineares.
Nestes meios a polarizacao dielétrica P do material ndo € proporcional ao campo elétrico E
da luz (LUGIATO L.; PRATI, 2015)(BUTCHER P.; COTTER, 1990)(BOYD, 2008). Efeitos
nao lineares ocorrem com altas intensidade de luz, como a radiacd@o a laser. A representacao

matematica, em circunstancias simples, da polarizacdo pode ser:

P(t) =g [x(l)ﬁ(t) +xPE2 1)+ xPE (1) + ] (92)
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em que ¥ (1) ¢ o tensor susceptibilidade elétrica linear, x(z) de segunda ordem, )((3) de terceira
ordem, etc. PeE representam entidades tensoriais de P e E (BOYD, 2008).

O segundo termo da equacdo 92, com x (2) presente nos materiais nao centro-simétricos, €
responsavel pelos efeitos dpticos ndo-lineares de segunda ordem, tais como a geracio do segundo
harmonico, a geracao de soma de frequéncias, a geracdo de diferenca de frequéncias e o efeito
eletro-6ptico linear ou Efeito Pockels. O terceiro termo, com PASUN responsdvel pelos efeitos
Opticos ndo-lineares de terceira ordem que incluem a geracao do terceiro harmonico, a mistura
de frequéncias, o espalhamento Raman e Brillouin, a auto-modulacio de fase, a modulacao de
fase cruzada e o efeito eletro-6ptico quadrético ou Efeito Kerr. O termo existe em meios com ou
sem simetria de inversdao (LUGIATO L.; PRATI, 2015)(BUTCHER P.; COTTER, 1990)(BOYD,
2008).

O efeito Kerr descreve uma contribui¢do no indice de refracio (equacao 93) do meio
proporcionada pelo préprio raio de luz, que quando intenso, pode prover a si mesmo o campo
elétrico modulante, sem a necessidade de um campo elétrico externo a ser aplicado (BUTCHER
P.; COTTER, 1990). O indice de refragio n depende da parte linear ng = (1 +x (1))% e da parte
ndo linear ity = 3% (LUGIATO L. PRATL 2015).

n0+ﬁ2 |E()|2 93)

Assumindo que ha uma variacdo significativa no indice de refracdo do meio devido 4
alteragdes associadas ao metabolismo da glicose (por exemplo, com entrada de insulina, variagcdo
de dgua e eletrélitos no volume da amostra) pode-se explorar um caso contrdrio ao efeito Kerr,
quando nao € o laser que muda o indice de refracdo do meio, mas sim variagdo no indice de
refracdo que altera a intensidade da luz transmitida de maneira ndo linear, e portanto no calculo
de absorbancia.

Por outro lado, estudos de Optica nao linear em material organicos alegam que a nao
linearidade € caracteristica desse tipo de amostra (PIOVENAN, 2009)(NALWA, 2020). Atomos
de carbono apresentam orbitas atdmicos s e p e sdo geralmente os constituintes de moléculas
organicas. Quando se ligam formam os orbitais moleculares ¢ e 7. O orbital 7 fora do plano
¢é fortemente afetado pelo campo elétrico da radiacdo laser incidente, causando distor¢des que
resultam nos cenarios nao lineares (PIOVENAN, 2009).

Existem algumas consequéncias destes resultados que ndo corresponderam ao esperado
quando elaborada a ideia dos testes. Primeiramente, a nao linearidade entre absorbancia e
concentracao de glicose torna o modelo descrito pelas equacdes 52 , 53 e 57 descartdvel. Nao é
possivel determinar o coeficiente de extingdo pela metodologia planejada. A menos que o modelo
seja reformulado com um coeficiente de extin¢ao "efetivo"que deve ser atualizado mediante
calibracoes clinicas de cada individuo. Entretanto, isso retira totalmente o requisito motivacional
de "dispositivo sem calibrac¢io".

Seguidamente, se os teste clinicos forem um opcao, eles devem se concentrar na regido

em que absorbancia € mas intensa e sofre menor interferéncia das hemaécias; uma op¢ao sao os
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valores préximos do pico I (975 nm). Obviamente que para aplicacdo efetiva deve-se realizar
teste com homens saudéveis e diabéticos para o estabelecimento de padrdes normais e alterados.
Testes com dosagem de insulina remetem ajustes rapidos a metodologia e permitem uma nova
avaliacdo dos resultados e consequentemente uma melhor compreensao dos efeitos fisicos-
quimicos associados a técnica de fotometria.

Os resultados desta pesquisa ndo encerram a pesquisa dos dispositivos nao invasivos de
medicdo de glicose baseados em fotometria, mas certamente conhecer o formato analitico da
equagdo para regressao de curva € importante para melhorar os dispositivos baseados em redes

neurais artificiais.
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5 DISCUSSOES E CONCLUSAO

Com relagdo a espectroscopia de impedancia elétrica, esta tese descreve um modelo
analitico da impedancia elétrica em relacio a concentracio glicose. O modelo baseado em EMT
demonstra que o modelo pode servir a interesses que vao além da biomédica, como o caso do
ringuer-lactato. Contudo a descri¢dao da condutividade sanguinea em fun¢do da concentracdo
de glicose como uma funcao sigmoidal é importante para aplicacdo no desenvolvimento de
dispositivos nao-invasivos para medida de glicose. A fronteira entre modelar um compd@sito
usando o BGP original e o final estd na complexidade do sistema, a modelizacdo com as equacdes
de Bruggeman € um caso particular de fungdes algébricas mais gerais da fungdo sigmoide.

Este trabalho deixa claro que os estudos do dinamismo do metabolismo da glicose em
sangue humano devem ser feitos exatamente com amostras humanas ex vivas. O paliativo de
utilizar ringuer-lacto e sangue bovino in vitro para evitar a drdua tarefa de recrutar voluntérios
humanos ndo é recomendado por apresentar comportamento diferente do teste com amostras ex
vivo. Motivos pelos quais os testes com sangue bovino necessitaram de adaptagdes na descricao
do modelo, enquanto o teste ex vivo com sangue humano é compativel com o modelo inicial
em que a impedancia elétrica decresce com aumento da concentragdo de glicose (Compare as
figuras 36 e 56).

Outra contribui¢do deste estudo € a simulagdo para andlise de sensibilidade, que neste
caso distingue-se da literatura existente por considerar a diferenca de potencial no eletrodos
de medida. O Apéndice F tem as instru¢des para reprodugdo da simulacdo segundo o que é
publicado neste trabalho.

Com respeito aos resultados de fotometria as contribui¢des principais estdo no estabeleci-
mento de uma relacd@o cubica entre absorbancia e concentragdo de glicose e dos comprimentos
de ondas mais efetivos para medida dessa grandeza (em torno de 975 nm e 1194 nm). Estes
resultados implicaram na escolha mais consciente dos LEDs no dispositivo ndo invasivo e tam-
bém qual deve ser a curva de regressdo aplicada para regressdes de curvas voltada a calibracoes
clinicas, que € a cubica.

Por outro lado, os dados de fotometria evidenciam limitagdes precoces da lei de Lambert-
Beer para este tipo de amostra, e consequentemente esbo¢a um comportamento optico de nao
linearidade cubica. Essa clareza na relagdo entre as grandeza permitird uma modeliza¢do mais
adequada para aplicar em dispositivos ndo invasivos.

Conclui-se que o modelo BGP com a condutividade descrita como a fungdo simoidal
¢ uma alternativa para dispositivos ndo invasivos de medi¢ao de glicose que baseiam-se em
espectroscopia de impedancia elétrica e buscam minimizar as margens de erros das redes neurais
através do uso de modelos analiticos. E que a medida de fotometria demonstra um padrao que
deve ser explorado para possivel aplicagdo, também, em dispositivos ndo invasivos de medicao
de glicose.

Espera-se que os resultados desta tese encontre especialistas capazes de tornd-lo um
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dispositivo aplicdvel. Quando isso for realidade, vale a pena a sugestio da substituicao gradativa
das atuais técnicas de medida de glicose pelas técnicas propostas. Esta acdo ird gerar além de
bancos de dados para melhora dos resultados, também um convite a confianga do paciente na

nova abordagem.

5.1 TRABALHOS FUTUROS

O estudo em ambas as técnicas, utilizando a metodologia como estéd descrita nesta tese
precisa obviamente de testes com mais individuos, isto incluem homens e mulheres, sauddveis
e diabéticos, com diversidade de faixa etaria. Este ato de aumentar o nimero de voluntarios e
amostras, € importante principalmente para se criar um banco de dados (dataset) para outros
trabalhos que utilizem outras metodologias de analise mesmo dentro de algoritmos de inteligéncia
artificial (IA).

Contudo, algumas otimiza¢des na metodologia podem ser feitas antes do drduo trabalho
de recrutamento de voluntério. Para o teste de impedancia elétrica é necessario melhorar a
sensibilidade e para fotometria é preciso estabelecer um modelo analitico adequado.

O modelo BGP proposto foi caracterizado em uma configuracao de eletrodos tetrapolar
de aco inoxidével. Portanto, em trabalhos futuros deve-se explorar a alteragcdo desta configuracio
e também do material do eletrodo. Sugere-se uma configuracdo concéntrica para os eletrodos
de medi¢do da impedancia elétrica a fim de melhorar a sensibilidade e eficiéncia do dispositivo,
mesmo porqué a concentracao de glicose certamente ultrapassard os 188 mg/dl em individuos
diabéticos.

Quanto a absorbancia do sangue, a andlise do teste de tolerancia glicémica padrao (inges-
tao de 75 g de dextrose anidra) pode ser aproximado de um oscilador harmdnico criticamente
amortecido. A pesquisa a ser explorada € a correspondéncia entre as grandezas intrinsecas do
sistema e as varidveis da equacdo deste tipo de oscilador. Se isto for possivel, a diversidade de
possibilidades mediante as solucdes das equagdes diferenciais ja resolvidas e bem estabelecidas

na literatura permitem a previsdo de passado e futuro.
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APENDICE B - CODIGO PYTHON PARA REGRESSAO LINEAR DO TESTE COM
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APENDICE C - CODIGO PYTHON PARA ANALISE QUALITATIVA DO MODELO
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APENDICE D - CODIGO PYTHON PARA ANALISE QUALITATIVA DO MODELO
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APENDICE F - INSTRUCOES PARA MODELAR SENSIBILIDADE EM COMSOL

MODELING INSTRUCTIONS

From the File menu, choose "New".

NEW

1 In the New window, click '"Model Wizard".

MODEL WIZARD

In the Model Wizard window, click "3D".

In the Select physics tree, select "AC/DC" > "Electric Currents (ec)".
Click "Add".

Again Select physics tree, select "AC/DC" > "Electric Currentsn 2 (ec2)".
Click "Add" again.

Click "Study".

In the Select study tree, select Preset "Studies" > "Stationary".

Click "Done".

0o N o o w NN

GEOMETRY
1 On the Geometry toolbar, click "import".

2 Choose your archive ".stl".

% The geometry of this model was made in FreeCAD 0.20 and solved in .stl

extension but could be possible to build in COMSOL if necessary.
PARAMETER
1 On the Global Definitions toolbar, click "Parameter".

2 Add "Name", "Expression" and"Description".

% for this simulation was used:

k [0.00100, 0.00116, 0.00124, 0.00137, 0.00177] Volumetric ration Glucose
sig 0.0545/(1+14.9413*%exp(21.8007-19500%k) )+0.0015 Conductiviry Blood
MATERIALS

1 On the Materials toolbar, click "Add Material from Library".

2 Choose "Kynar 710 [solid]", "304 [solid, polished]" and "Water".

3 In "settings" of Water must be renamed material how "Blood".

4 Write in the "settings" of each material the Electrical conductivity

and permissivity.
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5 Select the part of Geometry that is the corresponding material.

% for this simulation was used:

material conductivity permissivity
Kynar 710 [solid] le-6 3
304 [solid, polished]  sigma(T[1/K]) [S/m] 1e10
Blood 1xsig 60
PHYSICS

1 On the Electric Current (ec) toolbar, click "Terminal".

2 Choose Terminal type "Current" and write the current value in the
appropriate space (in this simulation 10e-3).

Select the part of Geometry that is the corresponding electrode.
On the Electric Current (ec), click "Ground".

Select the part of Geometry that is the corresponding electrode.
On the Electric Current 2 (ec2), click "Terminal".

Choose Terminal type "Voltage".

Select the part of Geometry that is the corresponding electrode.

Repeat 7 and 8 for the fourth electrode.

© 00 N oo o1 b w

% The Voltage values are only written in the Electric Current 2 (ec2)
setting after simulating the Electric Potential of Electric Current (ec).
Use the results of the simulation to know the potential difference between

terminal voltages. This must be done every time the k value.

STUDY
1 Add one "study" for each volumetric ration glucose ( five in total).

2 Use each value in parameter "k" for time.

RESULTS

1 On the Results toolbar, click "2D Plot Group" > "Slice".

2 Write (ec.Jx*ec2.Jxtec.Jy*ec2.Jytec.Jz*ec2.Jz) in "Expression".

3 Choose plane type and coordinates.

4 Adjust Range.

5 Plot and see the sensibility plot for each "Data set" of each Study.
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Abstract: Pathogens and adulterants in human feeding consumables can be readily identified
according to their electrical properties. Electrical bioimpedance analysis (BIA) has been widely
used for body contents characterization, such as blood, urine, lactate, and sweat. If the concentration
of glucose in blood alters the electrical properties of the blood medium, then the impedance spectrum
obtained by BIA can be used to measure glycemia. For some applications, artificial neural networks
allow the correlation of these parameters both impedance and concentration of glucose by means
of symbolic and statistical rules. According to our literature review, there is not any physical
model that allows the interpretation of the relationship between blood’s electrical properties from
impedance spectra and the concentration of glucose in blood plasma. This article proposes a simplified
physical model for blood electrical conductivity as a function of concentration of glucose, based on
Bruggeman'’s effective medium theory. The equations of this model were obtained considering
an insulating phase distribution diffused in a conductive matrix, in which red blood cells are
represented by macroscopic insulating nuclei and glucose molecules by microscopic insulating
particles. The impedance spectrum for different glucose concentrations (4.0 to 6.8 mmol/L) in a
blood sample, published by Kamat Bagul (2014), were compared to the proposed model. The results
showed a significant correlation with the experimental data, showing a maximum error of 5.2%.
The proposed model might be useful in the design of noninvasive blood glucose monitoring systems.

Keywords: blood glucose; analytical model; impedance spectroscopy; noninvasive monitoring

1. Introduction

Glucose is the main energy conveyor carbohydrate found in the most of animals. In humans,
the concentration of glucose in blood may vary from 90 to 110 mg/dL [1] for healthy conditions.
Any value that resides outside this range can be hazardous, causing a well known disease, called
diabetes. Diabetes caused more than four million deaths in 2018 and is a leading global cause of heart
disease, blindness, kidney failure, and lower-limb amputation [2]. For this reason, many monitoring
techniques can be found in the literature which are specially designed to assist people with
diabetes [3-5].

Most of the reliable diabetes monitoring systems are invasive that means they require a blood
sample in order to measure the concentration of glucose. Unfortunately, these methods can cause pain,
are expensive when used for continuous monitoring and prone to cause infections by opening wounds
in the patient skin [6]. For that reason, developing non-invasive devices for accurate and reliable
measure of concentration of glucose in blood is a remarkable topic in the specialized literature [7].
These devices can improve health quality of people with diabetes, allowing continuous monitoring of
glucose levels and leading to a more precise administration of medication.

Sensors 2020, 20, 6928; d0i:10.3390/s20236928 www.mdpi.com/journal/sensors



Sensors 2020, 20, 6928 20f11

There are glucometers based on radio wave transmission. However, the higher frequencies
necessary to reduce skin effects places difficulties in the measuring systems. Photoplethysmography is
a method that relies upon infrared emission, where the absorption pattern is used to estimate glucose
concentration. Unfortunately, this method requires a precise tracking of the heart rate by a second
measuring system. In addition, an electrode pair must be placed on the skin in order to accurately
measure tissue conductivity and permeability [8,9].

BIA has been successfully applied in the non invasive prognosis and characterization of living
tissues. It consists of a pair of electrode placed on a patient’s skin. A sinusoidal current is injected by
a pair of electrode, while the second pair measures the voltage drop across the sample under study.
The tissue impedance can be calculated by using analytical models, and then biological parameters
are estimated in order to assist medical prognosis [10]. The major drawback of BIA sensors are their
complexity and development expensiveness [11]. In order to overcome that, ref. [8] proposes a reliable
and low cost method whose results were compared with [11]. They got an equivalent precision
into comparison to [11], presenting a good relationship between glucose concentrations and tissue
impedance spectra.

Advances in electrical approaches are important for accurate detection, but analytical models
have also been proven to be useful for blood investigations. There are models that analytically correlate
blood proprieties with electrical parameters [1,6,12-14]. One such model establishes a correlation
between blood and its mechanical proprieties, like viscosity, and electrical conductivity [12]. The results
showed reasonable agreement with experimental data, for both diabetic and healthy blood, concluding
that BIA can be used to investigate blood micro structure. The study presented by [13] brings a detailed
model that includes several blood parameters and their relationship to electrical impedance. The study
by [14] showed that red blood cell orientation and deformation can explain quantitatively the flow
dependency of blood conductivity. Moreover, cell aggregation during blood sedimentation does also
affect the electrical conductivity at different hematocrits [1]. Although these studies did not establish a
clear connection between glucose concentration, excitation frequency and electrical blood conductivity,
some experimental preliminary data have showed such a correlation of these parameters [8,11,15].

An alternative approach to the problem of estimating glucose levels is by using statistical and
artificial neural networks (ANN). In these frameworks, an algorithm searches for a relationship between
several input parameters and a target prediction: the blood glucose level. It is highly recommended
that an ANN be trained with large experimental databases [16,17], so that it can lead to a proper
convergence at its output. Once extensively trained and calibrated, ANN can then be used to estimate
glucose levels with a given input data from outside the training set [18].

The main problem in any ANN comes from its output nature, that is, a statistical prediction [19].
ANN gives an output summed with an inference error that comes from its mathematical structure.
The larger the training databases the better because, in order to reduce inference error, it is necessary
to hold the input parameters in the training data neighborhood. On the contrary, a mathematical
model that properly describes the phenomena gives a prediction that only relies upon measuring
precision. Instead of the inference error, this approach carries a propagation error that arises only from
the measuring methodology.

Regardless of its output prediction, ANN poses problems in the nature interpretation of the
input data. In fact, the physical relationship between parameters are buried in the deep learning
layers of ANN. If the relative rate of a parameter is required, then mathematical models are able to
offer estimations by using straightforward algebraic equations. Additionally, ANN requires a new
set of training data that depends upon a complete different experimental methodology in the search
for such estimation. Therefore, ANN have less flexibility into comparison to mathematical models
when a deep study of phenomena is required. In other words, to increase precision on the output of
an ANN, it is necessary to enlarge the training databases, both quantitatively and qualitatively [20].
In contrast, mathematical models only require an increase in experimental precision in order to reduce
the propagated error.
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The study performed here applies the Effective Medium Theory (EMT) to describe the
phenomena of glucose levels correlated to the electrical blood conductivity. The study done by [21]
presents Bruggeman’s equations as an appropriate model for blood conduction, where the space’s
nonhomogeneity distribution was taken into account. Thus, the volume conductor can be modeled by
both insulating and conductive phases. The red cells and glucose molecules compose the insulating
phase, while blood plasma the conductive one.

Firstly proposed by Bruggeman and Landauer [21], EMT has been the main framework in many
applications where the macroscopically composed medium is the object under study [1,22-26]. EMT
poses important technological applications like for percolation theory, employed for the monitoring
and the simulation of oil reservoirs [27]. Another example deals with the analysis of carbon nanotubes
conductivity, which is a material that increases performance of integrated circuits [28].

The focus of this article is to investigate the Bruggeman’s effective medium theory by developing
and proposing a simplified physical model for blood electrical conductivity as a function of glucose
concentration. It is expected that the proposed model may assist noninvasive glucose measuring
devices and also be used as an alternative technique for ANNs. In addition, an analytical model can
either be fully controlled regarding the error propagation or customized according to the parameters
based on the device-individual setup.

2. Materials and Methods

The EMT describes composite materials resistivity as a function of the relative phase concentration,
shape, and distribution gradient. It is supposed that each ellipsoidal insulating grain is completely
immersed in a conducting medium with known resistivity [26,29]. Figure 1 shows one randomly
insulating grain distributions in a conducting medium [30].

Figure 1. Representation of random insulating grain distributions in a conducting medium.

The Bruggeman’s equations for asymmetric mediums, considering spherical grain inclusions, are:

(=) (1— k)P (0, — 7)?

Tim o, @
(om =) _ 3(01 — 03)°
e (1-¢) e )
where 0, is the medium conductivity which contains two phases: a high conductivity material ¢, and
a low conductivity one (7). The volumetric fraction of the high conductivity phase is represented by ¢
and k stands for the low one. This definition implies that ¢ = (1 — k).

For this proposed model, 0, is considered the whole blood conductivity, ¢;, is the plasma
conductivity, and o7 is the red cells conductivity. The volumetric fraction ¢ of the high conductivity
phase is related to plasma volume, whereas k is related to red blood cells volume.

In ref. [21], Equation (1) represents a structure in which there is an insulating core submerged
in a conductive medium with other smaller non-conductive particles. Consequently, Equation (1) is
suitable for the required model, where the insulating core represents the red blood cells and glucose
molecules the non conductive particles.
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Considering a first approximation, ¢; can be considered zero because red cells are insulating in
the proposed model. This hypothesis applied in Equation (1) implies that:

O = (1—k)%ah. 3)

It should be considered that blood vessels are represented by perfect cylinders with homogeneous
conductivity. Therefore, at a constant temperature, the second Ohms’ law can be applied to give:

Lo
R=— 4
where p is the blood resistivity, R is the vessel resistance, and L and A are the length and traversal
section area of the vessel, respectively. Combining Equations (3) and (4) and considering p = p;; = Ui,

Equation (4) can be redefined by: "

L 1
SR 5
Aoy (1 — k)2 ©)

The impedance Z is the opposition to an alternate current flow. It is known that Z is highly
sensitive to frequency for any living tissues. The real part of the impedance (R) is associated with water
content, while the imaginary part (x) with capacitive effects of cell membranes [31]. The modulus of

|Z| = \/R% + x2. (6)

While the imaginary part of Z (i.e., reactance) is given by:

the impedance can be given by:

1

XIW 7)

where C is the total equivalent capacitance of the sample under study and f is the frequency excitation.

According to the classical electromagnetism theory, when charges are submitted to a potential
variation, then a current flow without physical displacement of charge in a cross section between
potential boundary is established. This phenomenon leads to a “resistance” associated with a
capacitance, so that:

&

where € and p are the medium electrical permittivity and resistivity, respectively.

Combining Equations (5) and (8), and making o = o, = (%m, then Equation (8) can be rewritten as:

Ae
C= T )

This last implies that the reactance given by Equation (7) can be written as:

L

T 2Amef (10)

X

The electrical impedance can be rewritten combining Equations (9), (10) and (5) into (6), then the
impedance modulus can be given by:

L 1 1 1 1
“= AJ () (o) w
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The impedance modulus can also be expressed as function of the volumetric conductive fraction,

so that:
L 11 1 1
1Zl==. 5= ]+ () (12)
A\ \ o7 ¢? 472¢2 f2

The analyzing expressions for volumetric conductive fraction take into account the composite
material, the plasma, and the red cells, so that:

Vs = Ve + Vi, (13)

where V; is the blood volume (composite material), V. is the conductive material volume (plasma),
and V; is the insulating material volume (red cells and glucose molecules). As already mentioned, the
volumetric fraction of the high conductivity phase is given by:

¢=1—k, (14)

where ¢ = % and k = %

These definitions are in full agreement with EMT, since the constants reinterpretation occurs less
than a linear transformation over the same parameters. However, the volumetric fractions ¢ and k are
not fixed, as their values change with glucose concentration. This hypothesis is in contradiction to
EMT, once the blood vessel volume should also be considered fixed in this first model approach.

If one considers the cylindrical volume occupied by the plasma, glucose molecules, and red cells,
then it can be assumed that red blood cells are much larger in volume and mass than glucose molecules
and other ionic components present in blood. This implies that red cells have much larger inertia than
plasma and glucose molecules. Therefore, it can be assumed that changes in glucose concentration only
affect the volumetric fraction of plasma, which is represented here by ¢. Then, it can be formulated
from Equation (14) that:

p—kK=1—k (15)

where k' is the volumetric fraction of glucose, k is the volumetric fraction only assigned to red blood
cells, and ¢ is the volumetric fraction of plasma.

Combining Equations (12) and (15), the blood impedance modulus as a function of glucose
concentration can be expressed by:

L 1 1 1 1
Zl=Z <ag(1 —k+k’)3> i (47r252f2> (16)

It is known that the electrical permittivity varies from one to another biological materials
depending on the ions type and excitation frequency. This is also based on the polarization
orientation caused by the application of a magnetic field to the material [32]. It is known that atom:s,
molecules, and defect of materials re-adjust to an equilibrium in response to an applied electric field.
This re-adjustment of atoms, molecules, and defect of materials in response to an electric field is
known as dielectric relaxation. The relaxation behavior depends on the lattice properties, frequency,
and temperature [33]. Materials that exhibit a single relaxation time constant can be modeled by the
Debye’s relation [32], which is given by:

Ae

e(w) = € + m

(17)

where w = % is the angular frequency, €., is the electrical permittivity at a high frequency, Ae(=

€5 — £c0), €5 1s the static permittivity at a low frequency, and 7 is the characteristic relaxation-time of
the sample.
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As a result, the proposed impedance modulus as a function of glucose concentration can be
formulated by combining Equations (16) and (17), so that:

Z|= ﬁii>+ (L—j2rTLf)2 18
1Z] \/<A2 17% 3 12 |_2”A(g°°+AE)*47T2A€ooj7r‘rf)+J2 ( )

3. Results

Figure 2a shows the impedance spectrum for different glucose concentrations. Equation (18) was
normalized and rewritten in terms of oy, 03, L, A, €w, Ag, T, and f. The new set of dimensionless
constants are: Z = Z/ Zuorm; kK = k/knorm; X' =K'/ Kjyopms £ = f/ fnorm. The constants a, b, ¢, d and g in
Equation (19) represent a relative variation of Z in terms of blood volume, glucose concentration, and
frequency, respectively. The factor Z;orm is obtained by means of L and A, k},,,,, by both glucose molar
and volumetric densities and f,,or, by the blood’s electrical permittivity.

The impedance spectrum is calculated by varying the dimensionless glucose concentration factor
k' from 0.0040 to 0.0068, as shown in Figure 2. The experimental data show a noticeable relation
with the model proposed by Equation (18). Besides admensionality, Equation (18) can be fitted by
experimental data. Equation (18) calculations were compared to the experimental data shown in [8] by
using the least square method. According to Figure 3 at [8], the impedance was measured between
both left hand and foot by using two AgCl electrodes connected the impedance converter AD5933.
The glucose concentration used in this comparison was 4.0 mmol/L. As a result, Equation (18) was
converted into a polynomial form as a function of frequency, such as:

a+cf)?

5 ¢ = —2L7jt,d = —47* AesojT and § = 27T A (e + Ae).

_ _ L 1
wherea =L, b= % 2 T Ex

(a)

(b)

Figure 2. Normalized impedance spectra calculated by the proposed mathematical model (a) and the
experimental data (b) presented by [8] (License CC BY 3.0 at https://creativecommons.org/licenses/
by/3.0).
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Figure 3. Frequency response of the modeled impedance data for a glucose concentration of 4.0 mmol/L

from [8].

Table 1 presents the errors associated in the fitting process, which are, in turn, the norm’s
maximum errors at the least squares method.

Table 1. Coefficient values from Equation (19) and percentage errors with respect to data obtained

from [8].

Coefficient Value Error %
a —1.12600 x 109 4.0
b +5.07358 x 1073 7.0
c +2.60469 x 1072 40
d —5.64804 x 10° 4.0
g +2.45902 x 1074 4.0

Table 2 shows the deviations between modeled and experimental data, where the estimated
constants in Table 1 were replaced in Equation (19). Notwithstanding, the model presents a major error
at a frequency of 70 kHz. This corresponds to the apparent anomaly in Figure 2b, which might be due

to a measuring error.

Table 2. Comparison between calculated impedance from Equation (19) with the experimental one

extracted from Figure 2b and their respective errors.

f &Hz)  Z,ymericar (K Zoxperimental KQ)  Error %
50.0 97.9 97.5 0.5
55.0 86.8 87.5 0.8
60.0 78.7 80.0 1.6
65.6 71.6 70.0 22
70.0 66.9 65.0 29
75.0 62.3 60.0 3.8
80.0 58.3 57.5 1.4
85.0 54.8 56.2 2.6
96.0 48.0 50.0 4.0
100.0 46.4 49.0 52

4. Discussion

It was shown in Figure 2 that the numerical curve has a significant similarity to the experimental
one, implying that the proposed model can be used for modeling in vivo impedance data in a frequency
range from 50 to 70 kHz. It was observed that the impedance module decrease exponentially with
increasing frequency, whereas the error between data increases as increasing frequency. It can be noted
in Figure 2b that the impedance modulus converges to approximately 45 k() (£5 k) at 100 kHz,
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whereas, in Figure 2a, there is no data overlap even at high frequency. The discrepancy at high
frequency observed in Figure 2b might be explained by the cell membrane capacitance which, in turn,
is responsible for the transport of ions within the cell nucleus. Therefore, this imposes a limitation on
the proposed numerical model at higher frequencies. Further investigations need to be done in order
to find the optimal frequency range for this glucose measurement method.

It must be emphasized that the impedance variation due to glucose concentration is much smaller
than the frequency excitation itself. Therefore, further investigations regarding the influences of other
blood constituents (e.g., vitamins, lipids, lactate, amino acids, metabolic wastes and electrolytes) upon
impedance spectra must be carefully done. However, regarding the low blood glucose sensitivity
with respect to impedance, a similar result using occlusion spectroscopy was also found by [34].
In this study, the authors carried out in vitro experiments in a glucose range concentration from 0 and
100 mg/dL at different hematrocit concentrations. The glucose concentration used in the study [34] is
much higher than the one we used for modeling, as it can be seen in Figure 2b. The study [34] verified
that the glucose variation is quite insensitive to the occlusion spectroscopy intensity, whereas it is
very significant to the percentages of hematrocit and the signal wavelength. As a result, the results
found here and by [34] may denote a standard behavior of the human circulatory system, even using
different measuring techniques.

Results at Figure 2b showed that the impedance spectra for glucose concentrations of 6.4 and
6.8 mmol/dL are quite different in comparison to other curves. This might suggest either a measuring
procedure error or parasitic interference of the instrumentation used by [8] for collecting the data.
This difference was confirmed by the proposed numerical model, then not allowing a proper prediction
for this type of behavior.

A maximum error of 7.0% when calculating the coefficients from Equation (19) was found, which
might be explained by the methodology adopted here for extracting the data from a plot-manual
and visual inspection. We believe that having access to more experimental data in a wider glucose
concentration range, both standard deviation and fitting errors, might be reduced. Regarding Table 2,
the maximum impedance error of 5.2% at 100 kHz can also be explained by the non-idealities of the
instrumentation used to measure the published data, especially at higher frequencies. Furthermore,
this error could also be caused by the not standard visual-extraction technique used in this paper.

It is known that the resistance of any part of the tissue does not exceed 500 () in a short distance
when measured by typical AgCl electrodes [6]. Although the results calculated here ranged from
40 to 100 kQ, the impedance magnitudes seems to be plausible over the frequency range of 50 to
100 kHz for such an electrode arrangement used by [8]. It is known that body impedance depends
on the body site, the size of electrode, and the measuring technique, which, in turn, used a bipolar
technique (current is applied between the two electrodes and a voltage drop is measured across them).
In a bipolar technique, the total measured impedance includes both body and electrode—skin interface
impedance; then, it is expected to get higher impedance in comparison to the tetrapolar technique.
Furthermore, the bigger the distance between electrodes, the higher its equivalent impedance will be,
even using small-area electrodes. In addition, electrode—skin interface impedance plays a great role
in the impedance sprectrum at lower frequencies, which might explain the fact that the work by [11]
acknowledged that their results correlate better with capacitance change.

The fact that the impedance drops with increasing frequency certainly denotes a capacitive
behavior, which is a typical characteristic of the dispersive medium like biological tissues. However,
we proposed investigating the relative variation of impedance into respect to the concentration of
glucose in blood. By deriving the Z final equation, one can observe that the impedance variation does
not contain any capacitive element, especially in the frequency range used here. Although the behavior
of the impedance curves seemed to correspond well to the data presented in both [8,11], care should
be taken when using both different frequency range and electrode measuring technique.

It should bear in mind that our model is linked to the behavior of an impedance change related
to a glycemic rate. Although the absolute value of the impedance has differences in comparison to
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other studies in the area, it is worth mentioning that, in both cases, the impedance change due to
glucose is similar. The robustness of our proposal is mainly due to the linearized form utilized by the
equations. As a future work, using different electrode configurations and types, we are preparing to
collect a couple pieces of data from impedance spectra in blood in order to improve the accuracy of the
mathematical modeling. We believe that local impedance spectra obtained from a 4-electrode system
will differ from the one obtained by [8,11], and it also might be more sensitive to the interstitial glucose
in the local blood stream.

Data from [11] were also used for further investigations in terms of robustness and efficiency.
It can be observed that the proposed analytical model can also stand when data published by [11] is
used, presenting smaller errors for the coefficients and predictions compared to the results presented
in Table 2, as shown in Table 3. The smaller errors may suggest that the measuring technique and body
site might affect the modeled impedance. In addition, the model seems to present a good sensitivity
with respect to the impedance measurement technique, since the measurement location and the type
of electrodes used in both experiments in [8,11] are different. Figure 4 shows the fitting data from
modeling and their respective raw data from [8,11] for a similar concentration of glucose in blood.

Table 3. Coefficient values from Equation (19) and percentage errors with respect to data obtained

from [11].
Coefficient Value Error %
a —71,993.4 x 10° 1.6
b +2.46206 x 10° 34
c +5.84262 x 1072 1.6
d +5.87295 x 1072 1.6
g —72,208.6 x 10° 16

100
ref[11

9 fit ref[ﬁ

ref]

fit xef‘llH

80
70

60

Impedance (K)

40
50 60 70 80 90 100
Frequency (kHz)

Figure 4. Modeled impedance spectra for a glucose concentration of 4.0 mmol/L from [8] and
4.1 mmol/L from [11].

Finally, the proposed analytical model may improve the performance and increase the accuracy
of commercial glucometer devices. The equations presented here provided a crude understanding of
the physics behind the blood conductivity, which sheds light on the dynamic behavior between the
blood glucose concentration and its electrical parameters.

5. Conclusions

Regarding the mathematical relationship between blood glucose concentration and its electrical
impedance, the BIA technique was presented as a suitable method for developing noninvasive
glucose measuring systems into comparison to other noninvasive techniques. Moreover, the proposed
mathematical modeling could confirm the validity of the hypothesis, where Bruggeman's effective
medium equation was satisfactorily used for modeling the blood conductivity as a function of its
glucose concentration. Although the proposed model is simple, we could qualitatively explain the
behavior of blood’s impedance with respect to its glucose concentration upon a short frequency range.
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Abstract. Continuous glucose monitoring is essential to reduce the damages caused by
diabetes and for choosing the right treatment approach. In most cases, non-invasive glucose
measurement devices generate their results through statistical tools (e.g., artificial neural
networks) with an error that increases the further away from the training sample the
measurement is. An analytical model would contain only propagated errors. Impedance
measurements of lactate ringer’s solutions with egg albumin containing different concentrations
of sugar were performed to validate the model proposed for measuring glycemia in human blood
using the electrical bioimpedance meter AD5933. The curve fitting showed errors lower than
1.5%. Chemical phenomena, such as reduced sugar, fructosamine and solvation, might explain
the behaviors observed in the experiments. The results suggest that the relaxation coefficient
has significant changes with the increase of sugar in the solutions. The findings encourage future
research with bovine blood for a more realistic analytical model.

1. Introduction

At SUS (Brazilian National Health Service), the costs with hypertension, diabetes and obesity
have reached BRL $3.45 billion in 2018. From that costs, 30% was directed to the treatment of
diabetes [1]. Diabetes Mellitus (DM) is characterized by hyperglycemia due to insulin secretion
and/or insulin action defects. These defects can lead to dysfunction and failure of different
organs, such as eyes, kidneys, nerves, heart and blood vessels. [2].

The blood sugar control is essential to avoid diabetes but also to reduce the side effects of
it. That control is a quite difficult task as each person holds its own reference. There are many
methods for assessing the blood sugar level in a long-term basis, such as glycated hemoglobin,
self-monitoring of capillary glycemia and continuous glucose monitoring [3].

The use of continuous glucose monitoring (CGM) has grown rapidly in the recent years
as a result of improved sensor accuracy, greater convenience and the ease of use [4]. Pedro
et al (2020) presented an analytical model correlating the electrical impedance spectra to the
blood glucose levels variations.The mathematical model is based on Bruggeman’s equations and
the Theory of the Effective Environment (EMT) [5]. The EMT equations can be extended to
high volume fraction by gradually adding particles of interest. EMT can be used to describe
the behavior of percolation systems, unlike other approaches [6]. The application of adequate
electrical percolation models in experimental and theoretical researches on composites is common
in several fields of science [6][7][8].

The model proposed by [5] assumes that blood is a composite formed by non-conductive
particles (hematocrit and glucose particles) immersed in a conductive matrix (plasma).

Content from this work may be used under the terms of the Creative CommonsAttribution 3.0 licence. Any further distribution
BY of thiswork must maintain attribution to the author(s) and the title of the work, journal citation and DOI.
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That model describes the blood glucose levels by using electrical impedance spectroscopy.
Adjustments are needed for this type of model, which requires practical experiments in a
phantom system simpler than human blood.

In order to validate a the mathematical model, a simple composite of ringer’s lactate solution
with albumin is used to calculate glucose by BIA measurements. It is expected to analyze
the results by fitting the curves of the proposed model to the experimental data, and then to
ascertain whether the model satisfy the objective of this work.

2. Methodology

This a similar composite to human blood for measuring its electrical impedance spectra by
means of a commercial impedance meter, AD5933. It is then verified the functionality of the
mathematical model developed by [5].

2.1. Composite

The composite chosen to represent a simpler system than human blood has its conductive phase
represented by the ringer’s lactate solution. The composition of this solution is similar to that
of extracellular liquids. Among the commercial options for electrolytic solutions in Brazil, RLS
would be the only solution capable of promoting the simultaneous correction of dehydration,
electrolyte imbalances and metabolic acidosis [9]. Furthermore, the non-conductive phase is
found to be albumin, which is the most abundant protein in both plasma and extracellular fluids
(60% of the total protein concentrations in plasma [10]). It has a long half-life (between 18 and
20 days), responsible for binding and transporting substances !, for maintaining the plasma’s
colloidosmotic pressure and for preserving the distribution of water in the body compartments.
There are several types of albumin: Seroalbumin which is the blood serum protein, egg albumin
which is the egg white albumin and lactoalbumin which is the milk albumin [11].

Recent research has shown that artificial derivatives of heme associated with human serum
albumin provide a significant capacity for binding to oxygen, representing a promising line in
the development of artificial blood substitutes. One of the most important studies for creating
artificial blood compounds based on the mutation of the molecular micro-neighborhood of serum
albumin [12]. Therefore, in order to make a blood-mimicking fluid, a mixture of egg albumin
with ringer’s lactate was used. This is composed of calcium chloride 2H>0 a 0.02%, 0.03%
potassium chloride, 0.6% sodium chloride and 0.3% sodium lactate.

2.2. Impedance meter AD5933

This device is a complete solution for measuring an impedance spectra (modulus an phase) in a
frequency range from 100 Hz to 500 kHz. It is used together with an impedance probe, which
is immersed into the blood samples, for example. The AD5933 can be tuned into a specific
frequency required for each test. Both real (R) and imaginary (I) part of the impedance at
each discrete frequency is recorded, processed and transmitted via its 12C serial interface. The

magnitude and phase of the impedance are calculated according to the technical notes of the
AD5933 [13].

2.3. Test bench

According to [14], an electrolyte solution with proteins and large molecules when crossed by
a continuous electric current generates a so called double layer capacitance. This capacitance
may have a high value, although it is not a perfect capacitor because of a leakage current.
High capacitance values are a big issue in impedance measurements of the analysed sample.
On of the solution is to discard the use of continuous voltage, since the alternating voltage

! Calcium, zinc, magnesium, copper, long-chain fatty acids, steroids, drugs, etc.
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Figure 1. Schematic diagram of the experiment using the 2-electrode method from AD5933,
where RFB is the feedback resistor.

shaking this fluid will prevent it from forming a layer of proteins at the electrode surface and,
therefore, prevents the appearance of this double layer capacitance. Most solutions used the
4-point electrode technique for reducing the electrode-electrolyte interface impedance.

The AD5933 is designed to have a DC voltage of 2.5 V' at ists output, then the alternate
signal has a mean value of 2.5 V. Therefore, the DC level contributes to the appearance of the
double layer capacitance effect. The use of a DC blocking filter with a 0.1 Hz cutoff frequency
is required at each electrode site. Here, it was used two capacitors of 470 nF between the
electrodes and both input and output pins of the AD5933 (see figure 1).

The solution was put inside a beaker of 100 m! and 8 c¢m of diameter. The electrodes were
placed 8 ¢m apart from each other. the electrodes are made of silver with an area of 0.4 ¢m? in
contact with fluid.

2.4. Analytical model

Pedro et al. (2020) suggested that the electrical conductivity of blood can be modelled as a
function of glucose concentration by using the EMT theory. The equation 18 in [5] represents
the module of electrical impedance upon frequency and the concentration of blood glucose, which

can be rewritten as:
(f*+b)?
Zl=a |1+ (55— 1
|1Z] a\/ +(f2(cf2+d)2 (1)
L h — T2 c = 27 (£00 +Ac)? d = CooT?
Aoy (1—k+k')3/22 7 7 Am?77 7 oy, (1-k+k)3/27 7 ™ 2moy, (1-k+k')3/2”
fraction of glucose and k is the volumetric fraction of red blood cells.

k' is the volumetric

where a =

The blood vessel is modeled as a cylindrical conductor of constant volume (L=length of the
conductor, A=area of the conductor section). oy, is the conductivity of the composite’s high
electrical conductivity phase, which is here represented by the ringer’s lactate. Particularly at
this experiment, &’ is the volume fraction of sugar, f is the frequency of the electrical signal
applied to measure the sample using the BIA technique, e, is the electrical permittivity at high
frequency and 7 is the characteristic relaxation time.

2.5. Measurements

Three solutions with different concentrations of albumin were used. The 5g and 10g-solution
were added sugar from 0 g to 15 ¢ in a step of 5 g. The third solution used 15 g of albumin
and 5 g of sugar in order to investigate the behavior of the impedance change due to albumin
variations. All mixtures were carried out on a magnetic stirrer to reach homogeneity and to
prevent any decant of solids.
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Figure 2. Impedance modulus for a 100 ml ringer’s lactate solution with (a) 5 g and (b) 10 g
of egg albumin.
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Figure 3. Impedance modulus changes as increasing albumin concentration at a sugar level of
5g.

The AD5933 was calibrated with a 2.2 k€ resistor before solution measurements. The AD5933
was set to generates 15 signal wave cycles for averaging purpose in a frequency ranging from 10
to 60 kHz.

3. Results

The impedance measurements for the ringer’s lactate solutions with different concentrations of
albumin are shown in figure 2. Figure 2(a) indicates the impedance modulus for a solution of
100 ml of ringer’s lactate and 5 g of egg albumin.Figure 2(b) shows the impedance modulus of
the 100 ml solution of ringer’s lactate and 10 g of egg albumin.

The influence of albumin in the solution can also be observed in figure 3. The impedance
modulus decreases as increasing the albumin concentration for 5 g of sugar.

Figure 4 shows the results from curve fitting by using equation 1 and concentrations of 100 ml
of ringer’s lactate with 5 g of albumin. The 5 g albumin solution was chosen for the curve fitting
due to its similarity to the experimental data shown in [15] and [5]. However, the 5 ¢ albumin
solution with 15 g sugar was discarded from our analysis because the curve does not indicate a
similar behavior compared to other curves. In other words, the impedance was not expected to
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Figure 4. Curve fit for a 100 m! ringer’s lactate solution, 5¢ of albumin and (a)0 g,(b) 5 g and
()10 g of sugar.

increase as increasing glucose, whose phenomenon is explained further in the following.

The calculated impedance values were compared to the experimental ones collected with
ADb5933 (see figure 2). According to the curve fitting process shown in the figure 4, a minimum
error of 0.03% and a maximum of 0.64% was obtained.

The percentage errors calculated for the curve fitting in figure 4(b) have a minimum and a
maximum value of 0.02% and 0.71%, respectively. Finally, the errors calculated for the curve
fitting in figure 4(c) have a minimum and a maximum value of 0.02% and 1.35%, respectively.

4. Discussions
It can be observed in figure 2 that the impedance modulus decreases as increasing sugar value.
This might be explained by the dependence of the electrical conductivity on the number of free
ions in the solution [16]. This dependency might be related to a sugar reduction process which
yields negative ions to the solution, contributing to the increase in electrical conductivity which,
in turns, to the decrease of the impedance modulus.

On the other hand, according to figure 2(a), the 15g-sugar-curve does not match the predictive



4th Latin American Conference on Bioimpedance 2021 (CLABIO 2021) IOP Publishing
Journal of Physics: Conference Series 2008 (2021) 012003  doi:10.1088/1742-6596/2008/1/012003

curves. This might be explained by a process called fructosamine?, which can cause such
mismatch and also non-linearity in the results due to sugar saturation. Therefore, the amount of
proteins in the solution decreases as decreasing the amount of free ions which, in turns, increases
its impedance modulus

It can be observed in figure 2(b) and figure 2(a) that the 0 g sugar curve is the lowest one.
The explanation might be laid in the fact that the addition of 10 g of albumin saturates the the
solution, instead of adding sugar, in a process called solvation. Solvation is the phenomenon
that occurs when an ionic or polar compound dissolves into a polar substance 2, without forming
a new substance and generating bonds between the molecules of the solute and the molecules
of the solvent. Proteins are macromolecules composed of amino acids, according to [16], then
most of them are polar and are immersed in an ionic solvent. This supports the existence of the
solvation phenomenon during the measurements.

Therefore, the explanation for the results of figure 2(b) is that when the concentration of
albumin is increased to 10 g in the solution with ringer’s lactate, the fluid saturates because
there are more proteins that the solvent is able to solvate. This results in an excess of proteins
which triggers the fructosamine process for diluting the albumin which, in turns, increases the
impedance modulus for the 5 g and 10 g sugar cases. Finally, since the fructosamine process
is irreversible, when sugar is increased to 15 g the impedance decreases, acting similarly to the
sugar reduction effect described in the previous case.

It was also observed that occurs an impedance drop with increasing the albumin at fixed
values of sugar, as shown in figure 3(a). Solvation process is main cause of this result, as the
increase of proteins contributes to increase the conductivity, then the impedance decreases.

It can be observed in figure 4 that the maximum percentage error was 1.35%, when comparing
experimental and numerical data. This may indicate that the coefficients are satisfactory and
that the proposed analytical model by [5] is feasible for modelling the materials analyzed in this
work. Table 1 shows the coefficient values obtained for all curve adjustments.

Table 1. Comparison of the coefficient values obtained in the curve adjustments presented in
the figure 4 for the equation 1.

fit a b c d

0g 1,23x107" —1,12x10% 9,30 x 1072 —1,55 x 10°
5 1,17 x 1071 —3,90 x 10* 1,00 x 1071 —5,73 x 103
10g 1,08 x 1071 —1,08 x 10> 1,49 x 10~% —1,61 x 10!

It can be noted that the coefficients a and ¢ have almost the same order of magnitude,
however b and d decrease by approximately two orders of magnitude as 5 g of sugar is added
into the solution. According to the definitions given by equation 1, it can be noted that a, ¢ and
d depends on the glucose concentration (k') whereas d is significantly changed by the addition
of sugar. However, only b and d depend on 72, leading to the conclusion that the sample’s
characteristic relaxation time is responsible for this lag in the coefficients. As a result, it can be
concluded that the addition of sugar in the solution affects the relaxation coefficient.

The relaxation phenomena also occurs in biological tissue, which has been investigated by
electrical bioimpedance spectroscopy over the last 50 years. This may also be the case of

2 Fructosamine is a ketoamine derived from an irreversible non-enzymatic reaction of a sugar with a protein and
is the general term to describe total glycated proteins. It is derived from the non-enzymatic binding of glucose
to proteins present in blood plasma, such as albumin, and is an irreversible process.

3 There is a difference in electronegativity between the atoms, presenting a positive pole and a negative pole.
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non-invasive glucose measurement by the same technique, where accuracy of the measuring
instrument is high and then allowing the use mathematical modeling instead of artificial neural
networks (ANNs).

The order of magnitude of b and d coefficients, with respect to the sugar concentration,
might be an advantage for using impedance spectroscopy technique due to its sensitivity upon
frequency for small changes in glucose.

5. Conclusion
The analytical model described by [5] is able to represent the proposed experiment and, probably,
other composites with similar configurations. However, it cannot be used as a phantom for
human blood due to its simplicity and saturation issues. Nevertheless, the results shown in
figure 2(a), excepting the case of 15 g of sugar, presented a similar behavior found by [15]. The
fitting process presented better results than those found by [5].

The findings here will promote future researches with bovine blood glucose at different
frequency and fluid constituents by means of electrical impedance spectroscopy.
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The chaotic behaviour of a system depends on the parameter values, and when the
system exhibits such a chaotic behaviour, it is sensitive to the initial conditions. This feature
can be used for manufacturing high sensitivity sensors. Sensors based on chaotic circuits
have already been used for measuring water salinity, inductive effects, and both noise and
weak signals. This article investigates an impedance sensor based on the van der Pol and
Duffing damped oscillators. The calibration process is a key point and therefore the folding
behaviour of signal periods was also explored. A sensitivity of 0.15kQ/Period was
estimated over a range from 89.5 to 91.6 kQ. This range can be adjusted according to
the application by varying the gain of the operational amplifier used in this implementation.
The development of this type of sensor might be used in medical and biological engineering
for skin impedance measurements, for example. This type of chaotic impedance sensor
has the advantage of sensing small disturbances and then rapidly detecting small
impedance changes within biological materials.

Keywords: impedance sensor, chaotic oscillator, van der Pol, damped duffing circuit, impedance sensitivity

1 INTRODUCTION

Many experiments in the biological, engineering and physical sciences have shown that a
fundamental implicit property of chaos is a sensitive dependence on the initial conditions.
According to Arshad et al. (2020) and Teodorescu, (2017), the change in a dynamic non-linear
system due to small changes in its parameters is also sensitive to the initial conditions. This might
occur if the dynamic variables of the initial conditions are selected inside the instability region of the
system; hence, small perturbations over the parameter values set will significantly affect the system’s
dynamics. Therefore, the parameter’s sensitively depend on the initial conditions. Characteristic
improvements in sensory systems can be achieved by exploring these attributes. Small changes in
system’s parameters may cause different results when the initial conditions are precisely chosen for
that purpose, in contrast to linear oscillators whose changes are at the same magnitude according to
the defined variation Karimov et al. (2019). For this reason, sensors based on chaotic circuits have
been increasingly studied and used in the sensing area. Among some examples, this approach has
been used to determine the salinity of water Teodorescu and Cojocaru, (2012), in inductive sensors
Karimov et al. (2019), noise-activated non-linear sensors Gammaitoni and Bulsara, (2002),
Gammaitoni and Bulsara, (2003), Korneta and Gomes, (2017), weak signal detection sensors
Farxodovich, (2021), Ling et al. (2019) and impedance sensors Korneta et al. (2018). There are
several ways to implement a chaotic circuit for sensing Gammaitoni and Bulsara, (2002) provided a
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description of the system dynamic, which allows for the use of a
measurement technique based on monitoring the permanence
time of the system in its stationary states. Brown et al. (1992)
presented three different case studies that explored the sensitivity
dependence on the initial conditions to build a sensory device that
can be implemented in hardware. One of the experiments used
control manifold theory to build a sensor that used the change in
the character of a fixed point from elliptical to hyperbolic as a
detection mechanism. A second experiment used the escape from
the basin of attraction from a fixed point as a detection
mechanism. Finally, a third one used a bifurcation event to
obtain a change of state in a duplication oscillator. Bifurcation
theory studies and classifies phenomena characterised by sudden
changes in behaviour resulting from small variations in the
imposed conditions, analysing how the qualitative nature of
the equation solutions depends on the system parameters Hoff
(2014). In a system of equations dependent on parameters, the
qualitative structure of the flow can change by varying its
parameters. In order to better understand these dynamic
changes, it is necessary to briefly define the period,
equilibrium point and chaos within the context of nonlinear
dynamics. Period in nonlinear dynamics means that the chaotic
system can have sequences of values for the evolution of variables
that are repeated at a regular interval, providing periodic
behaviour from any point in that sequence Marcondes, (2017).
In particular, equilibrium points can be created or destroyed, or
have their stability altered. These qualitative changes in dynamics
are called bifurcations and the parameter values in which they
occur are called bifurcation points. In other words, bifurcation is a
change in the topological type of the system when its parameters
pass through a critical value. Bifurcations are scientifically
important, as they provide models of transitions and
instabilities when some parameters are varied Hoff, (2014).

There are some types of bifurcation in continuous dynamic
systems, in which equilibrium points can be created or destroyed,
or have their stability altered by varying one or more parameters
Pedro, (2019). In continuous dynamic systems, there are two
main bifurcations by which an equilibrium has its stability altered
by varying one or more parameters: the saddle-node bifurcation
and the Hopf bifurcation. The saddle-node bifurcation is the basic
mechanism for creating and destroying equilibrium points, and is
also called the fold, tangent, limit point or return point
bifurcation. The Hopf bifurcation of a system implies in the
generation of a limit cycle.

If Hopf bifurcation evolves by adequately varying the system
parameters, it can generate a limit cycle or an attractor. In
addition to the equilibrium, the most common form of
behaviour is a limit cycle. A limit cycle is an isolated closed
path, isolated in the sense that neighbouring paths are not closed,
so they spiral towards or away from the limit cycle. Stable limit
cycles are very scientifically important, as they model systems that
exhibit self-sustaining oscillations. In other words, these systems
oscillate even without periodic external forces.

One of the possible bifurcations of a limit cycle generated by
Hopf bifurcation is the period doubling bifurcation. The original
limit cycle becomes unstable as a family of duplicate period
solutions emerges. In general, a series of n duplications may

Impedance Sensor With Chaotic Circuit

arise after each 2" T period limit cycle is obtained. Several systems
have an infinite series of bifurcations with a finite accumulation
point; the associated movement beyond that point is chaotic,
characterising a route to chaos via a period doubling or
Feigenbaum’s scenario Hoff (2014).

Impedance sensors are very well-established in the industry
due to their versatility and their main appeal for being non-
invasive and non-contact. The first attribute is given by the
adjustable penetration of the electric field in matter, while the
latter is due to charge induction (capacitive coupling). Impedance
sensors can either be individually classified as capacitive and
inductive for single frequency applications. In the case of
multifrequency systems, impedance sensors measure a
spectrum in a wide frequency range. Therefore, impedance
sensors can measure the change in either resistance (the real
part of the impedance) or reactance (the imaginary part of the
impedance) or both. It is known that resistance depends mostly
on the resistivity of the material and electrode (sensor) geometry
Carminati, (2017). Many biological applications use the phase
angle given by arctan (reactance/resistance) in order to
characterise the sample under study. Therefore, this type of
sensor can have great applicability within the context of
biomedical engineering, since skin hydration levels are
typically characterised by measurements of electrical skin
impedance or thermal conductivity, or by optical spectroscopic
techniques, including reflectivity. Mechanical or geometric
properties can be evaluated by indirect methods, such as
electrical impedance. It is among the most robust, simple and
low cost technique Huang et al. (2012).

Impedance sensors based on chaotic circuits are of great
interest, for example: 1) monitoring of skin hydration and
temperature changes by Huang et al. (2012); 2) investigations
of skin nonlinear properties by Pabst, (2018); 3) investigations
related to bioelectrical impedance analysis (BIA) by Bertemes-
Filho et al. (2010); 4) optimisation of bio-oscillators by Shitiri
et al. (2018) and Huertas et al. (2015). The second application
suffers from low sensitivity when measuring its properties. Signal
sensitivity may also be related to precision and/or accuracy.
Either precision or accuracy of the measured output voltage
depends on many things, such as movement artifacts. These
artifacts (noise) significantly change the skin impedance which, in
turns, cannot not be separated from the total measured
impedance. It is known from Sinclair, (2000) that skin has a
memristive characteristic, where the skin delivered charge
depends on the applied voltage used to characterize it.
Therefore, a low output voltage may imply a low resistance
change; standard impedance sensors may have difficulties in
measuring these changes. In the case of chaotic sensor,
coupled analogue or digital filters can be used to analyse the
signal as a function of time by using the theory of non-linear
dynamic systems in order to remove external noise.

Chaotic sensors are cheap and easy to implement. In addition,
They can be implemented to have a high sensitivity to the sample’s
resistivity change and analysed by a simpler bifurcation diagram in
comparison to the one presented in Brown et al. (1992). Therefore,
based on the sensitivity offered by chaotic circuits, this article
proposes an active impedance sensor based on the chaotic van
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FIGURE 1 | Schematic integrated circuit of the van der Pol and Duffing damped oscillators coupled system, where A, B and C represent the transfer equations.

der Pol and damped Duffing coupled circuits with different
attractors. The transition from periodic to other regular dynamics
is found through chaotic dynamics in a weak coupling, resulting in
windows of regularity immersed in chaos in the parameter space.
The chaotic region is also shown for the position of periodic window
islands, some of which exhibit period doubling phenomena. The
latter case, in turn, can be analyzed using an experimentally obtained
bifurcation diagram which will provide a relationship between the
resistance representing one of the system parameters and the
periodic attractor described by Pedro (2019).

2 MATERIALS AND METHODS

In order to better understand the electrical implementation of the
sensor proposed here, some basic equations are presented in the
following for justifying the electrical circuit simulated in this
article. The dynamics of the system that linearly couples the van
der Pol and damped Duffing oscillators is given by:

i-pu(l-xx+x-k(y-x)=0 (1)
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FIGURE 2 | Block diagram of the measuring system showing all equipment and connections implemented in the laboratory, where BNC are connectors.

Jtay-y+y —k(x-y)=0 )

where y is a positive parameter that controls one of the model’s
nonlinear behaviours, a corresponds to the dissipation term and k
is the coupling constant.

For k = 0, both oscillators are decoupled. The van der Pol exhibits
a limit cycle while the Duffing circuit presents a damped oscillatory
movement. Certainly, coupling can be seen as the disturbance which
proportionally arises from the difference in their positions.

Considering that x = x3, y = 1, X = x, and y = ¥, then the
system can be rewritten as:

X] =X, (3)
X =u(l-x)x —x +k(y1 - x1) (4)
)./1 =) (5)
Y, ==ay; + y1 =y’ +k(x - ) (6)

Thereby, an integrating circuit can be built following the
schematic shown in Figure 1, where 7 is the time of
integration (R, = 100kQ and C, = 10nF). The circuit was
built with the k coupling constant = 0.5, y = 0.8 and a = RT;,
TLO074 operational amplifiers were implemented together with
AD633 analogue multipliers.

Figure 2 shows the block diagram of the measuring system. A
National Instruments data acquisition board read the voltages at a
maximum rate of 180kS/s ' and also wrote parameters at a
maximum rate of 100kS/s. The board contains eight analogue
inputs, two outputs for parameter control and 20 digital I/O
ports. The control of the initial conditions was done by relays
connected to each capacitor of the operational amplifier. Analog
outputs were in the range of —10 to 10 V at a resolution of 16 bits, as
well as the analog inputs. Measured voltages are filtered and then
controlled by an algorithm programmed the Python language'.

Both integrated circuits (TL074 and AD633) have a flat frequency
response within the working bandwidth of the proposed sensor.
Therefore, the voltage amplitude must be less than +/10 and y,°
should be kept below 10 V, assuring good linearity working room for

'S/s = samples per second.

the multiplier AD633. Ry,s, is recommended to range from 100 kQ
to 10 MQ (see Figure 2), resulting in a voltage gain from 0.1 to 1.0
(=RR—“’:"’). The SNR was adjusted so that all voltages in the circuit were
kept between 0.001 and 3V, preventing any instability and
nonlinearity response of the Opamps. Both voltage pairs X1/X2
and Y1/Y2 were measured by an oscilloscope (BK Precision, model
2,534) in order to monitor the respective Lissajous curves. It was
observed that the measured Lissajous curves had the same behaviour
compared to the numerical results.

A 100 kQ (£10 Q) potentiometer was used to characterise the
o parameter (see Eq. 6). 100 points were collected within the
chosen resistance range. These points were linearly spaced and
collected manually; that is, for each increment in the resistance
value. A code algorithm in the Python language was implemented
for updating the voltage value of y, (see Figure 1).

3 RESULTS

An experimental bifurcation diagram was obtained from the
coupled van der Pol and Duffing damped oscillators integrated
circuit, as shown in Figure 3.

Based on the numerical data and the technique presented by
Woafo et al. (1996), the resistance range was chosen to be between
80 and 100 Q. This range comprises the chaotic region where the
phenomenon called period doubling happens, which is a point in
the bifurcation diagram in which the phase space starts to present
a period orbit duplicate to the previous one.

Table 1 shows four points extracted at the region nearby the
period doubling, as shown in the bifurcation diagram of Figure 3.

A fitting curve was done to best represent the data shown in Table
1, which used a Taylor series model nearby the fixed points. It should
be emphasised that there are many types of bifurcation, each one may
have a specific equation according to Onias, (2012). In this work, it was
used the model proposed by Tresser et al. (2014), was used, in which an
exponential function was used for the fitting process, such as:

P(R) = g - e\ "tR+) (7)

where P represents the system period, R is the sensor resistance
and a, b and c are the coefficients of the fitting equation.
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FIGURE 3 | Experimental bifurcation diagram of the coupled van der Pol and damped Duffing circuit.
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TABLE 1 | Nearby-period-doubling points from Figure 3 showing their respective
periods.

Resistance (k) Period
91.66 2.0
90.90 4.0
90.20 8.0
89.50 16.0

The correlation between the points and their respective
periods was done by via visual inspection, either using the
measured voltage by the DAQ or by the oscilloscope through
the Lissajous curve. The results are shown in Figure 4; resistance
can be written as a function of period P, so that:

R(P) = 92.10 - In(l ;)37) )

The resistance given by Eq. 8 has a confidence range from 89.87
to 90.13kQ with a fitting correlation coefficient of —0.96 kQ.

FIGURE 4 | Curve adjustment of Eq. 7 to the experimental data shown in
Table 1.

Therefore, the sensor sensitivity can be calculated based on its
resistance curve. Generically, sensitivity is defined as a variation
of the output signal for a given variation of the physical input
parameter. According to work done by Limited, (2021), the
sensitivity S of a transducer can be calculated as:

5 RES
" PFS
where RFS is the full-scale resistance and PFS is the measured full-

scale period, resulting in a sensitivity of 150 Q/Period, according
to the data shown in Table 1.

)

4 DISCUSSIONS

Even with various ways for implementing chaotic circuits for
sensing mentioned in Gammaitoni and Bulsara, (2002) and
Brown et al. (1992), none of these are focused on impedance
sensing for bioimpedance applications. The development of this
type of sensor could be applied both to beauty therapy areas,
where there is a need to measure the levels of moisture and
oiliness Fabrica do Micropimentador (2021), as well as to the
biomedical field Ferreira, (2006), with importance in
investigating thermoregulation, haemodynamic control and
metabolite excretion functions. In addition, the presence of
elements from the peripheral nervous system in the dermis
layer of the skin means it should be considered an organ for
capturing sensory information (heat, cold, pressure, pain and
touch) of key importance in researche.

A methodology for measuring impedance is electrical
impedance spectroscopy (EIS). Most EIS designers prototype
systems for larger bandwidth, lower cost, power excitation
control and best portability and usability for users. These
systems work with voltage controlled current source VCCS
circuits, which have a very high output impedance into
compared to the unknown load. This special characteristic
gives a sufficient stability in the transfer function over a large
frequency range, but it depends on the size of the unknown load
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FIGURE 5 | Schematic circuit proposal for working with a larger range of
biological sample resistance.

and on the characteristics of the Opamps used in the
implementation. Hence, chaotic sensing circuits might
overcome this required specification.

An EIS-based VCCS system consists of applying a sinusoidal
current of multiple frequencies and constant amplitude to the
tissue sample, measuring the resulting potential and then
calculating the transfer impedance, as shown by Bertemes-
Filho et al. (2012). In terms of measuring biological
impedance, three advantages of this proposed sensor can be
identidied, such as: 1) there is no need of any type of source
for exciting the sample under study; 2) it can be used either for
sensing grounded or floating loads without the presence of
fluctuation due to common voltage; 3) larger working
frequency bandwidth in comparison to the standard EIS.

Over the last 20 years, biosensors have been used in wearable
applications for measuring electrochemical properties in the human
body, such as bioimpedance. There are still technical limitations to
be overcome when developing electrochemical impedance
spectroscopy measuring systems, including low sensitivity, the
impossibility of using non-disposable electrodes (sensors) and of
measuring small molecules in a tiny biological sample. Therefore, we
believe that the proposed chaotic impedance sensor will overcome
these disadvantages over biosensors, with high sensitivity, reusabiliry
as an impedance sensor, frequency independence and tunability
according to the sample under study.

Although the implemented resistance was on the order of kQ,
other values can be easily investigated. This can be done by
exchanging the R, resistance of the chaotic oscillator (see
Figure 1) by a potentiometer (Rysensor), as shown in Figure 5.
This can provide a method for measuring the impedance range most
used for this type of application. However, it is required to keep the
Reensor/Re,,,, Tatio in the range of 0.1-1.0.

We have investigated here a new impedance sensor to indirectly
measure a sample’s impedance, whether biological or not, by means
of a known mathematical relationship. The main advantage of this
implementation is the absence of either a voltage or current source in
the measuring system. It can be observed in Figure 1 that the circuits
of the oscillator are only powered by a continuous-current supplier,
but generating an alternate-current voltage with a period that varies
with the impedance of the samples in contact to the proposed sensor.
It can be observed in Figure 3 that small variations in the sample’s

Impedance Sensor With Chaotic Circuit

impedance dramatically changes the dynamic response of the
chaotic oscillation system. It should also be pointed out that
different regions of the parameter space have different types of
bifurcations, allowing sensor sensitivity to be adjusted according to
the application under study. It must be emphasised that only one
application was investigated among many other phenomena in
dynamic systems.

Further investigations are required; for example, the stochastic
resonance phenomena for sensor optimisation, as described by
Barreto, (2015). This is due to the fact that the coupling of van der
Pol and damped Duffing oscillators could act as a noise signal,
which is simultaneously feed back to the measuring system.
Therefore, the hypothesis that the coupling constant can
improve the sensor’s ability to identify signals through the
stochastic resonance phenomenon might be plausible.

Regarding chaotic sensors for commercial applications, care
should be taken, and more investigations carried out. An
alternative is to use a discrete peak detector circuit and a counter
for detecting the number of peaks of y,. This should be carefully
studied, since coupling chaotic circuits working with auxiliary
circuits may add several difficulties due to noise. However, the
visual inspection of folding periods in the bifurcation diagram given
by the routines in Python might be considered a feasible solution to
characterize the impedance change of a sample under study.

Finally, it should be expected that the system dynamics from a
certain finite amount of doubling period will lead to chaos. We
believe that the behaviour presented by the bifurcation diagram
shown in Figure 3 is such a case. It can be noticed that there is no
visual way to count the doubling periods after the fourth step,
unless a magnification is done to possibly find further steps until
chaos is reached. Future works will use the TISEAN routine in
order to read longer periods that occur on a smaller parameter
variation. TISEAN is a software package for analysing time series
with methods based on nonlinear dynamic systems according to
Hegger et al. (1999) and Kantz and Schreiber, (2004). There are
open-source electronic prototyping platforms (e.g., Arduino)
capable of performing automated data processing routines
which might be useful for this application.

It should be emphasised that the presented model was not
intended to implement a practical device, but to propose the
modelling of an impedance sensor based on the van der Pol and
Duffing damped oscillators. Although the sensor sensitivity
(=150 Q/Period) may be low for practical applications,
bioimpedance solutions are more complex and expensive
which, in turn, use signal generators, current sources and
voltage meters to calculate impedance by means of electrodes
placed on the skin surface.

5 CONCLUSION

This work brought a proposal for an impedance sensor based on
the coupling of the van der Pol and damped Duffing circuits. It
was observed that small variations might be identified using
chaotic oscillators. Most disturbances have magnitudes as great
as the signal variation desired to be measured, then a chaotic
sensor may be able to sense only the signal variation disregarding
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the disturbance (e.g., noise). The findings from this work might
be used in the development of a portable, real time, low-power
consumption and low-cost device for detecting very small
impedance changes in real life applications. It must be
emphasised that practical tests with different types of samples,
including biological ones, must be done before exploiting the
applicability and usability of the proposed sensor.
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Abstract

Calibration of non-invasive blood glucose measuring devices have an important role in the routine of people with diabetes.
Continuous monitoring is one of the most efficient manner to control the disease. Besides the errors associated with the
user, the calibration of such devices is the key point for obtaining reliable data. Researchers have failed to correlate the 2
near-infrared-light wavelength response from skin with the blood glucose level and then use it for diagnosing both upper
and lower glycaemia status. The aim of this article is to purpose a mathematical model for calculating the blood glucose
level using 3-LEDs with different wavelengths. It is presented and demonstrated all equations involved by using the theory
of absorption of light by photoplethysmography. The final proposed equation can be calculated without using prior data
obtained from patient. It can be concluded that it is possible to reduce the necessity of using calibration processes before
acquiring data by a non-invasive device.

Keywords: Blood Glucose; Photoplethysmography; NIR; 3-LED Modeling.

Resumo

A calibracao de dispositivos ndo invasivos de medigao de glicose no sangue tem um papel importante na rotina das pessoas
com diabetes. O monitoramento continuo é uma das formas mais eficientes de controle da doenca. Além dos erros
associados ao usuario, a calibragdo de tais dispositivos € o ponto chave para a obtengdo de dados confiaveis. Os
pesquisadores ndo conseguiram correlacionar a resposta de 2 comprimento de onda de luz infravermelha préximas da
pele com o nivel de glicose no sangue e, em seguida, usa-lo para diagnosticar o estado de glicemia superior e inferior. O
objetivo deste artigo é propor um modelo matematico para o célculo do nivel de glicose no sangue usando 3-LEDs com
diferentes comprimentos de onda. S&o apresentadas e demonstradas todas as equagfes envolvidas com o uso da teoria
de absorcéo de luz por fotopletismografia. A equacao final proposta pode ser calculada sem o uso de dados anteriores
obtidos do paciente. Pode-se concluir que é possivel reduzir a necessidade de utilizacé@o de processos de calibracédo antes
da aquisi¢do de dados por um dispositivo ndo invasivo.

Palavras-chave: Glicose no sangue; Fotopletismografia; NIR; Modelagem de 3 LEDs.

1. Introduction would bring great benefit to the development of the
non-invasive methodology. therefore, a non-invasive
device that is analytically calibrated can be
considered universally calibrated, that is, it can be
used with any patient.

Another way of calibrating non-invasive devices is
through clinical calibrations, they are performed with
the individual fasting at intervals of time during a meal
tolerance test or in a glucose fixation procedure.
These methods provide a concentration range in
which the glucose signal can be monitored. Data from
an OGTT (Oral Glucose Tolerance Test) can be used
to establish a non-invasive glucose measurement
device response as the subject's glucose
concentration is changing. This type of calibration
results in the incorporation of physiological effects
unrelated to glucose and leads to a calibration
correlation that is unique to the tested individual. This
calibration curve may need to be updated periodically
through an invasive test.

The idea of proposing a pulse glucometer based on
the infrared spectroscopy technique has already been
validated in (3), using the same principles of pulse
oximeters. However, this work, like so many others,
uses curve adjustments to calibrate the device.

Due to the problematic picture presented by the
calibration of non-invasive glucose measurement
devices that use near infrared spectroscopy

Calibration of non-invasive glucose measuring
devices can be done in two ways. One is through
analytical calibration, which consists of a set of
operations that establishes, under specified
conditions, the relationship between the values
indicated by a measuring instrument and the
corresponding values of the quantities established by
standards. For non-invasive glucose measurement
devices, there are numerous sources of error that can
affect the measurement, which need to be eliminated
or compensated by a calibration method. However,
not all sources of errors can be incorporated in the
calibration, such as positioning of the detector, effect
of temperature and cardiac pulse, movement,
mechanical pressure of the test device, hydration
status, sweat, blood volume and alteration of the
hematocrit (1).

Several tissue simulators have been proposed as
calibration systems. Some are suspensions of lipids
or polystyrene particles in solutions with different
concentrations of glucose. Others propose a phantom
solution containing fat and glucose used to mimic the
absorption of glucose into the tissue over a wave
range of 2000nm to 2500nm (2). The development of
tissue simulators as analytical standards for the
determination of non-invasive glucose measurement
in tissue is still a barrier to be overcome and that
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techniques, this article suggests a pulse glucometer
that uses three LEDs through a mathematical
modeling based on the Lambert-Beer law and also in
the optical technique of plethysmography to detect
changes in volumes in the microvascular bed of the
tissue. This should discard the need for calibration if
the requirements of the physical and mathematical
approximations that are presented below are met.

2. Methodology

The processes of interaction between the radiation
field and a medium are known as extinction and
emission. When the light interacts with the sample,
the electromagnetic wave can also be scattered. In
spreading, unlike the absorption process, there is no
removal of energy from the radiation field, but its
redirection. Both in the absorption process and in the
scattering process, the luminous intensity decays
after it passes through the medium. This decay is
called light extinction. Therefore the extinction
coefficient a is defined as a combination of the
absorption coefficients a,,; and scattering ., of all
the particles in the medium when light passes through
it (4), mathematically:

a = aabs + aesp (1)

Light absorption, according to the Lambert-Beer law
(1,3,4) can be expressed as

= [e % @)

where | is the effective length of the path in the middle
and « is the extinction coefficient.

The blood extinction coefficient can be written as a
combination of the glucose extinction coefficient plus
the extinction coefficient of the rest of the fluid,

a=ayCy+ asCy 3
Where
Cg+Cr=1 4)

where ag and ar are the glucose and fluid extinction
coefficients, respectively, and C, and C; are the
coefficients that represent their concentration in the
blood composition. Therefore, equation 3 can be
rewritten as

Pulse oximetry is based on isolating the contribution
of arterial blood to the absorption of light by
photoplethysmography (PPG). The measurement of
light absorption changes due to alterations in arterial
blood volume induced by the heart. The PPG signal is
shown in Figure 1. The intensity of transmitted light
decreases during systole due to the increase in
arterial blood volume during systole, when blood is
ejected from the left ventricle into the peripheral
vascular system.

The maximum and minimum values of the PPG
signal ID and IS in Figure 1, respectively, are
proportional to the irradiance of the light transmitted
through the tissue in the final diastole and in the
systole, when the blood volume in the tissue is
minimal or maximum, respectively (5).

Figure 1 - The photoplethysmographic sign. Light transmission
through the finger decreases during systole. ID and IS indicate the

maximum and minimum values of light transmission during the
cardiac period, respectively.

Source: Nitzan, M.; Engelberg, S. (2009).

In pulse oximetry, the transmitted light is measured
in two wavelength, 4, and A,, and I, and I are
replaced by I, and I. A ratio R that isolates the
contribution of the variation in blood volume due to
heartbeat, taking into account the approximations
given by the equation 9, is written as

I —1
(o),

where the indices 1 and 2 refer to the values of lo and
I collected for wavelength A1 and Az respectively.

(10)

@ =a,Cy+ ar(1-C,) (5) From the equations 9:
_ml 11
a=Cylag —ar) +ar (6) 27 o, (11)
Equation 2 can be written as follows where «a, is the blood extinction coefficient for
I, wavelength A,, &, is the blood extinction coefficient
Inin <—) =al (7) for wavelength A,, I, and [, are the optical paths for
I the respective wavelengths A, and A,.
For small variations in light intensity I, — I « I, then From equation 6 it is possible to write the
I I blood extinction coefficient for each wavelength, then
o 0
In in (7) = (8) ay = g1 Gy + g Cpy (12)
From the equations 7 and 8, ity = ay,Cyy + ApCr (13)
Iy—1
9 = al 9)
I
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Replacing equations 12 and 13 in 11 and isolating the
glucose concentration Cg:

Qr; — ARy, (%)

C, = (14)

l
2Rz (i) (ag2 — ar2) = (ag1 — af1)

l
The factor (l—l) generally cannot be overlooked and,
2

if not known, C, cannot be derived from the measured
value of R,,. In practice, the relationship between R
and C, is determined by calibrating each type of pulse
glucometer sensor. R is measured in several
individuals  simultaneously with the in vitro
measurement of C, in arterial blood drawn using an
invasive standard glucometer. For each person R and
Cgy in blood are measured at various values of C,. The
relationship between R and C, is assumed how [3]:

c _a—bR
9" ¢—dR

Cg (15)

Or
Cy = a+ bR +cR? (16)

where the constants a, b, ¢ and d are determined

from the corresponding measured values of R and Cj,.

Equations 15 and 16 provide the necessary

calibration for the derivation of C, from the measured

parameter R. Calibration for devices with two LED’s
Iy

assumes that (l—) does not change between different
2

people and different physiological and clinical
situations. The validity of this assumption is limited
and deviations are probably the main source of the
inaccuracy in the evaluation of C, by the method
implemented.

3. Results

As shown for LEDs with A, and A, wavelengths in
equation 10, a third LED with A; wavelength can be
introduced:

aly
=— 17
13 a3l3 ( )
where [; is optical paths for the third LED.
And from equation 6:
A3 = ag3Cy3 + ar3Cys (18)

Now, replacing the equations 13 and 15 in 12:

) a1 — dsRis G_;) (19)

Cy =

l
ar3R13 (i) (ags — ays) — (g1 — 1)

R, e R,5 of equations 10 and 17 can be measured,
and the extinction coefficients «a,; and «a, for the three
wavelengths can be obtained in the literature or even
in text bench. However, to determine (4, it is

i l 1
necessary to find (l—l) and (—1)

2 I3

The optical path [, as well as its standard deviation,
the relationship between the wavelength and the
distance between the light source and the detector
increases with the scattering constant and decreases
with the absorption constant. Since the dependence
of scattering on the wavelength is smooth, the
relationship between the path length [ and the
wavelength is also smooth in the spectral region
where the extinction coefficients, since hemoglobin
depends gently on the wavelength. If A;, 1, and A;.
are chosen as three adjacent wavelengths in an
appropriate infrared region, a linear relationship can
be assumed between small changes in the path

length [ and small changes in A wavelength (5):

I=1ly=k(A—2) (20)
Where k is a constant. In this way, you can write:
L=l =k —2) (21)
And
L—1l3=k(A —23) (22)

Dividing equation 21 by 22:

no1, =)

R

Of the equations 16, 17 and 23 Cg4 can be

i . _ ) !
determined without prior information about (1_2) and
1

(23)

! . . .
(1—3) since there are three equations in three
1

o (2 s
unknowns : Cg, (11) and (11)'
4. Discussions

As for the choice between measuring the absorption
or spreading coefficient, the suggestion is to use the
spreading coefficient. This is because the change in
light absorption measured by a,,, may occur due to
the increase in glucose concentration, where @,

increases with the increase in glucose, or by
decreasing water, where «a,,; decreases with
increasing glucose. However, several other

parameters may be responsible for the decrease in
water, since any other solute other than glucose, if
increased, causes a kind of water displacement, such
as hematocrits. Changes in temperature and
hydration status also affect the water absorption
bands and act as noise sources for a non-invasive
glucose measurement.

The glucose absorption coefficient in the IR is much
lower than that of water. Its magnitude is too small to
allow direct measurements of absorption at
wavelengths below 1400 nm. The attenuation of light
in this wavelength range in a certain part of the body,
which may be a finger, varies in the range of 3 to 4
absorbance units, while the change caused by
5mmol/L in the glucose concentration is
approximately 10~5 absorbance units (1).

Associagdo Brasileira de Fisica Médica ®
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While, for the intensity of the light spread over the
tissue, it is altered due to the variation of the glucose
concentration. A reduced scattering coefficient,
a'osp = aesp(1 — g) Where g is the anisotropic factor,
of a tissue can be written as a function ', =
f(p, a, Neepis/Mmeaium), Where p is the numerical
density of the dispersing cells in the observation
volume, a is the diameter of the cells, n.y is the
refractive index of the cell and n,, 4., is the refractive
index of the interstitial fluid (6).

Changes in n,;.4..m €an be caused by any change
in the total concentration of solutes in the blood and
in the interstitial fluid. (1) analyzes the variation of the
water refraction index, based on (7), showing the
change in n,,,:., caused by various metabolic factors.
It is evident that during hyperglycemic conditions, the
concentration of glucose changes rapidly, while other
concentrations of solutes change at a slower rate.
Thus, it is possible to relate a',s, to changes in
glucose concentration in a short period of time.

However, as the temperature increases, the water
decreases, characterizing dehydration, this affects
Neetts/Mmeaium N the tissue (7) and presents a source
of error in the scattering measurements. It is already
confirmed that values of a’,,, decrease with
increasing concentrations of glucose (8) and other
sugars in in vitro tissue simulations due to their effect

ON Nyedium (9) .

5. Conclusion

The mathematical model presented has the
potential to rule out the need for calibration for non-
invasive blood glucose measurement devices if the
boundary conditions and applied engineering
technology are met. This would be of great
applicability for patients with Diabetes, as it will avoid
the need for frequent calibrations of monitoring
devices and also a reduction in measurement errors
due to the solution of errors associated with
calibration.
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Abstract— Human blood is primarily composed of plasma and hematocrit, and the complications of diabetes change al
these parameters by generating severe chronic complications. For patients with long-term disease, the study of blood
rheology points out effects of hardening of red blood cells and changesinblood viscosity. These changes are generated by
oxidative stress, which turns into a vicious cycle and worsens the disease condi- tion. Bioelectrical impedance analysis
(BIA) has been used to de- velop non-invasive glucose measurement devices for continuous monitoring. This work
presents a mathematical modeling of the electrical impedance as a function of glucose concentration. It isobtained by
interpolating the Drude, Krieger and Bruna mod- els. The plasma viscosity is related to blood conductivity whereas the
equation parameters to the electrical impedance modulus. The proposed model predicted the glucose level closer to the
gold standard one.

Keywords: Bioimpedance; Blood glucose; Mathematical modeling; Plasma viscosity.

1. Introduction

The chronic complications of diabetes are particularly serious. They reach a large number of diabetic patients a few
years after the beginning of the syndrome. They determine morbidity and mortality and can be divided into vascular
and non-vascular complications. The etiopathogenesis of the chronic complications of the disease is characterized by
diabetic microangiopathy, diabetic retinopathy, nephropathy andblood viscosity (da Silva Azevedo 1986).

It is evident that poor management of the disease triggers poor quality of life (Somer and Meiselman 1993)(Baynes
1991)( da Silva Azevedo 1986) and high costs to the health system (Bertemes-Filho 2016). Therefore, research on non-
invasive glucose measurement devices has been developed with the aim of pro- viding continuous monitoring and
without protrusions on thepatient’s fingers. Bioelectrical impedance spectroscopy is one of the techniques used and that seeks
to improve data processing such as artificial neural networks (ANNSs) (Bertemes-Filho 2016) and analytical models
(Pedro at al 2020a).

ANNSs are statistical tools that use a group of sample datato find patterns (Alves 2007). However, it has some
disadvantages in relation to the analytical model, for example: having amar- gin of error that grows as the measurement
moves away from the samples and not providing a correlation between other parameters of the system. Whereas, an
analytical model has only propagated errors and the explicit relationship of the parameters (Pedro et a 2020b).

A mathematical model is a scientific model that uses mathematical formulas to express relationships, predictions,
variables, parameters, entities and relationships between variables (Friedenthal et a 2015). Therefore, the
understanding of the determining parameters and changes of a system must be analyzed and subsequently connected to
the resulting effects. In the case of an analytical model for blood glucose detection using electrical impedance
spectroscopy, adeeper understanding of bloodrheology is relevant.

Blood is a suspension composed of two phases, a continuous aqueous phase represented by plasma that contains
salts, sugars, proteins and another discrete phase that includes|leukocytes, platelets and erythrocytes, which constitute
morethan 99.5% of the particulates. Plasmais a Newtonian fluid, but blood has a non-Newtonian behavior, mainly due
to the presence of red blood cells (Pereira et a 2015). It features characteristics of Bingham fluids, pseudoplastics and
concentrated emulsions. The main rheological property of the blood studied is the ap- parent viscosity of the blood,
scaled by the viscosity of the plasma (de Carvalho and de Oliveira 2006).

Some of the determinants of blood viscosity are erythrocyte mass, their deformability and aggregation, and also the
concentration of plasma proteins. Decreased erythrocyte de- formability has several causes: alteration of hemoglobin
(glycosylation, autoxidation, abnormal hemoglobins, etc.), alteration of membrane lipids (atered



phospholipid/cholesterol ratio and formation of lipoperoxides), accumulation of sorbitol and glycosylation of
membrane proteins (mainly spec- trin, makes the globule more rigid and less deformable) (da Silva Azevedo 1986).

In advanced stages of diabetes complications, whether due to ignorance or indiscipline, erythrocytes undergo
deformations such as anisocytosis and poikilocytosis due to the stiffening of the red blood cell wall, leading to crenation
(Somer and Meiselman 1993). Stiffening of red blood cells occurs because blood glucose eigenvalue leads to electrolyte
imbalance in cell membrane and also to oxidative stress which is one of the main causes of cell damage (Baynes
1991)(da Silva Azevedo 1986). Consequently, cells aggregate more easily and cannot bend to pass through narrower
pathways such as capillaries (Somer and Meiselman 1993).

Another problem is the decrease in plasma proteins that cease to exert osmotic functions due to glycosylation?, phe-
nomena such as fructosamine and solvation are part of the vicious cycle that is oxidative stress leading to dehydration,
kidney overload, increased blood pressure and ketoacidosis.

These changes in blood viscosity of blood in diabetic patients are discussed in numerous works, among them (Somer
and Meiselman 1993) shows in Figure 1 that there is a linear behavior of viscosity for measuring only plasma and
plasma containing rigid cells, showing that the viscosity of the solution with the granulated bodies has higher viscosity. It
also shows the non-linear behavior of the viscosity of plasma containing normal cells and plasma containing normal cells
and fibrinogen, the differenceof which resulted in lower levels of aggregation of red blood cells. If the behavior of the
curve with rigid cells is analyzed in relation to normal cells and fibrinogen, it is evident that there is a change in
viscosity from diabetic to normal blood, justified by changes in the rigidity of red blood cells and the imbalance of
plasma proteins.

Another article that corroborates is (Desouky 2009) for studies of the rheological and electrical properties of blood
states that the viscosity is higher in diabetics, resulting in greater aggregation and less deformity of red blood cells, the
dielectric con-stant and conductivity are also higher for patients with the disease, as reported in (Abdalla et a 2010).

In the literature review, it was found that hematocrit, fibrinogen and temperature were influentia factors in blood
viscosity (Oliveira 2009)(Hund et a 2017). However, factors such as glucose and albumin identified in (Pedro and
Bertemes-Filho 2021) are not mentioned.

In this article, an interpolation of the Krieger model adapted for blood (Hund et a 2017) with the model for water
viscosity as afunction of glucose given by (Ferreira 2018) in addition to the introduction of the albumin and glucose
factor in the plasma viscosity is made. It also investigates the influence of glucose variation on plasma viscosity in the
Bruna model proposed in (Pedro et a 2020a).

2. Mathematical Models
2.1 Bruna model

The interpretation of the relaxation time presented in Bruna model (Pedro et a 2020a) represents the time response due
to the applied electric field into the sample under study. This might be explained by the orientation of the particles
inside the sample in order to have the minimum resistance of the dielectrophoretic force (Abdalla 2010) The model
considers the red blood cells as spheres surrounded by an insulating layer, which, when subjected to the action of an
external electric field, present polarization. The blood sample may also contain proteins and glucose molecules as non-
conducting spheres. The red blood cell and protein spheres rotate in response to the electric field and are opposed by
frictional interaction with the surrounding viscous fluid. The relaxation time in response to this orientation is given by:

4mR3
=— (1)

where T istherelaxation time, R isthe radius of the sphere, k is Boltzmann's constant, T is the absolute temperature and
7 isthe viscosity of the composite matrix.

2.2 Drude model

Drude's theory is an application of the Kinetic Theory of gases to electrons in a metal and based on Newton's Laws.
According to Drude, the electronic charge transport is due to the random movement of free and independent electrons,
which are scattered by the immobile ions during collisions (Rocha et a 2015). The free electron model describes the
process of electrical conduction in metals and provides an estimate of the value of conductivity in terms of intrinsic
properties of metals (Cardona and Peter 2005), then:

@

where n the number of electrons, e isthe electron charge, m,, is electron mass and t scattering time.



The model is adapted for red blood cells and glucose atoms immersed in the plasma of the blood. The free particles are
the ions and electrons released in the process of glucose hydrolysis. Therefore:

©)

wheren is the number of free particles carrying charge in the solution (ions and electrons), q the particle charge, m,
particle mass and 7 the scattering time.

2.3 Adapted Krieger mode for blood viscosity
According to (Hund et a 2017), the blood viscosity can be described as:

n=np(1-2r) (4)

" Hetr
wheren,, isthe plasmaviscosity, % is the volumetric fraction of red blood cells.
The parameter n,,; is given by:

Mpr = T (1 + (alLM] — [LM]) ) (;)b ?

where the slashed terms are reference values for a normal (healthy) case, a is the proportionality values, [LM] represent
large molecules, b isaconstant and T is the absolute temperature.

2.4 Viscosity as a function of glucose concentration

The models for blood viscosity listed in the literature do not include albumin or glucose concentration. However,
(Ferreira 2018) presents results of the change in viscosity of the solution composed of water (solvent) and glucose
(solute) and indicated that it has the following behavior:

lnn=D+§+CW1 (6)

wheren is the viscosity, T is the temperature and w; is the mass fraction of solute (same meaning of k' in the Bruna
model). D, B and C are adjustable parameters.

3. Proposed analytical model
The improvement of the Bruna model considers the impedance modulus as a function of glucose concentration.

3.1 Plasma viscosity
The viscosity of blood plasma can be given as alinear relationship of the viscosity of water (Oliveira2019).

Taking into account other blood proteins, such as albumin, equation 5 can be rewritten by:
o = P 5(1 4+ (alim) - T2w1) ) (2)” ™
Considering both temperature and amount of proteins constant, then the viscosity can be described by:
M1 = Ae" ®
Where
B _
A=D1+ (altm1 ) () ©)

3.2 Plasma conductivity
Replacing equation 8 into 1, then:
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T = 2R petk (10)
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Replacing T in equation 3, the plasma conductivity (o3,) is given by:
3 ’
o =——Ae* (12)

If the different parameters of glucose are constant, then:

o = Bet¥ (12)
where
2 3
B= %—4:}; (13)

3.3 Blood s electrical conductivity effect at Bruna model
According to (Pedro at a 2020a), the electrical conductivity of blood is:
3
om=0—-k+k)2 gy (14)

where g, is the blood conductivity, gy, is the plasma conductivity, k is the volumetric fraction of red blood cells and
k' isthe volumetric fraction of glucose.

The parameter (1 — k + k") decreases as increasing red blood cells which, in turns, increase due to glucose level.
However, when considering the influence of glucose on plasma viscosity, it is necessary to substitute, a;, from equation
12 into 14, then:

3
om = (1—k+k')2 Be¥ (15)

3.4 Electrical impedance ver sus glucose concentration

In order to correlate the modulus of the electrical impedance (|Z|) with the electrical conductivity, then a,,, of equation
15 and 7 of equation 10 are used, so that:

_ (f2+b)?
1Z| = a /1 + rrrrar (16)

where
L 1
A = U5 A (1Kt ko (17
p = 2R (18)
KT
c= 21 (&g —A€) _ (19)
BeC¥ (1—k+kn)Z
€ 2R*myA e
= (20

T ng2?kT K (1—k+kn)6

In order to assess the relative variation of |Z| in terms of glucose concentration k' and frequency f, equation 16 was
normalized and rewritten in terms of e*’, (1 — k + k") and £, so that:
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where
L
a' = E (22)
3 2
b = ZETA (23)
2 ( oo_A )
¢ = % (24)
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Equation 21 was plotted considering parametersa’, b’, ¢’ and d’equal to unit. The value of the volumetric fraction of
red blood cells was set to 45% (Somer and Meiselman 1993), then k = 0.45. A frequency has its values between 0.5
and 1.0, this facilitates the visualization of glucose changes, as values of higher orders of magnitude can be considered
asincorporated into the system constants. Figure 1 shows the impedance spectra for a glucose concentration (k") range
of 4.0 to 6.8 mmol/L. It can be observed that the impedance modulus decreases as glucose concentration increases
whereas frequency increases, which was a so observed by (Pedro et a 2020b) and (Kamat 2014).
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Figurel. Normalized electrical impedance as afunction of normalized frequency and glucose concentration.

4. Discussions

It should bear in mind that blood were considered particles suspended in a conducting fluid and it contains different
types of particles with different masses. Micro-masses form electric dipoles under an electric field. Then, heavy cells
form freely rotated dipoles which have a more significant rotational motion in comparison to lighter particles and lesser
linear motion. In contrast, lighter cells have higher drift speed in alinear motion and less significant rotational motion.
In other words, larger particles such as hemoglobin and glucose are responsible for changing blood viscosity, while ions
areresponsible for electrical conductivity. These findings were observed in the proposed model.

According to the proposed model, it can be shown that the plasma conductivity depends only on charged molecules. If
we write g, asasummation for each individual particle, then:

Uhi = Z? O_hi (26)
where

2
_ g
On; = mg,

A

(27



Large particles (e.g., hemoglobin and glucose) have zero charge, then resulting in a null respective oy,,. This implies

that all charge transport is done by the charged particles of the solution. Therefore, the contribution of insulating
particles is much more affected by the free path of the conducting particles, as predicted by the Drude model. This
effect can be represented in figure 2, which shows that the increase of fixed particles increases the travelling path along
the solution. As a result, the changes in conductivity cannot be observed due to the increase in the scattering/relaxation
time. On the other hand, there is an increase in the amount of conducting particles in the solution, since chemical
phenomena due to glucose reaction releases electrons (Pedro and Bertemes-Filho 2021)(Baynes 1991)(Somer and
Meiselman 1993).
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Figure 2. Representative impacts of the non-conducting particles in the solution conductivity due to glucose
hydrolysis.

The glucose concentrations of previous models (Pedro and Bertemes-Filho 2021)(Pedro et a 2020a)( Pedro et a 2020b)
are described in mmol/L. However, the influence of glucose due to red blood cells and frequency were not analyzed.
Therefore, a fair comparison between these models to the proposed one here should be considered.Then, the
mathematical models are written as follows:

b+cf?)?
|Znorm|=\/ a n (b+cf?) (28)

(1-k+kn)? =~ f2(g+df?)?

where |Z| is the impedance described by model in \cite{ eu}, parametersa, b, ¢, d and g are equal to unit, k = 0.45 e
f =[0.5: 1.0]according to figure 3.
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Figure3. Normalized electrical impedance as a function of normalized frequency and glucose concentration, according to equation
28.

It can be observed that the impedance values are greater than the ones predicted by equation |Z,,;-m|. This
alows a better identification between the spectrum of |Z(k',f)| and |Z(k' + AKk', f)|, where Ak’ is the
change in glucose concentration. For example, a change in glucose from 4.0 to 4.4 mmol/L gives adk’ =
0.000172, which results in 4|Z(f = 0.5)| = 0.00783 (equation 21) and 0.8211 (equation 28). It can be
observed that the real impedance change is about 105 times higher than it was predicted by (Pedro et al
2020).

It can also be observed that the impedance decreases more rapidly as increasing frequencies for al glucose
concentration, in contrast to what it was found in (Pedro et al 2020). It should be emphasized that other types
of parameters, such as temperature, mass, charge, particle radius and plasma proteins, need to be taken into
account for a more complete and accurate model, as mentioned in (Ferreira 2018).



4.1 Conclusions

It was showed that both impedance modulus and conductivity of blood takes into account hematocrit concentration,
temperature, plasma proteins, permittivity, charge, mass, and particle radius, frequency and glucose concentration. By
adding glucose and albumin into blood, it was also found that the plasma viscosity may change the conductivity or
impedance of the solution. These findings might be useful for non-invasive glucose measurement devices.
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