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RESUMO

A sincronia correta e adequada dos cardiomidcitos é essencial para o funcionamento
correto do coracao como um todo. Modelos computacionais de células cardiacas podem
utilizar multiplos sub-componentes celulares, além de escalas e fisicas diferentes. Como
resultado, eles frequentemente sdo custosos computacionalmente. Este trabalho propoe um
modelo de baixo custo computacional para simular a eletromecénica dessas células, que sao
utilizados para o estudo da relacao entre varias doencas cardiacas e suas causas mecanicas,
elétricas e quimicas, a nivel celular. A modelagem do PA e forca ativa é feita através de
um sistema de seis Equagoes Diferenciais Ordinarias. Para a modelagem mecanica, foi
proposta a utilizagao de sistema massa mola (SMM) e a resolu¢ao do modelo matemético
através do Método de Verlet, para obtencao de posicao, velocidade e aceleragdo das massas
ao longo do tempo. Os resultados numéricos mostram que o PA, contracao e deformagao
obtidos reproduzem muito bem dados fisiolégicos disponiveis. Portanto, o modelo de baixo
custo computacional aqui proposto pode ser usado como uma ferramenta essencial para a
caracterizacao correta da eletromecanica cardiaca, em particular em problemas de larga

escala a nivel de tecido.

Palavras-chave: Sistemas Massa Mola. Midcito Cardiaco. Acoplamento Eletromecénico.



ABSTRACT

The synchronous and proper contraction of cardiomyocytes is essential for the
correct function of the whole heart. Computational models of a cardiac cell may spam
multiple cellular sub-components, scales, and physics. As a result, they are usually
computationally expensive. This work proposes a low-cost model to simulate the cardiac
myocyte’s electromechanics. The modeling of action potential and active force is performed
via a system of six ordinary differential equations. Cardiac myocyte’s deformation that
considers details of its geometry is captured using a mass-spring system. The mathematical
model is integrated in time using Verlet’s method to obtain the position, velocity, and
acceleration of each discretized point of the single cardiac myocyte. Our numerical results
show that the obtained action potential, contraction, and deformation reproduces very
well physiological data. Therefore, the low-cost mathematical model proposed here can be

used as an essential tool for the correct characterization of cardiac electromechanics

Keywords: Mass-spring Systems. Eletromechanical Coupling. Cardiac Myocyte.
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1 INTRODUCAO

As doencas cardiovasculares sao a maior causa de mortes no mundo. De acordo
com o Ministério da Saide [7], cerca de 300 mil individuos por ano sofrem Infarto Agudo
do Miocardio (IAM) no Brasil, ocorrendo 6bito em 30% desses casos. Estima-se que até
2040 havera aumento de até 250% desses eventos no pais. O coracdo, principal orgao do
sistema cardiovascular, é considerado um orgao vital, uma vez que é responsavel pelo
transporte de nutrientes e oxigénio para todo o corpo, que estao no sangue bombeado por

esse 6rgao. Uma falha nesse sistema resulta em morte subita.

Considerando este cenario, o estudo do funcionamento do coracao e entendimento
dos mecanismos que ocasionam um comportamento falho sdo extremamente importantes
para controle dessas doengas. Uma das formas de complementar o teste de novas drogas e

equipamentos é a abordagem in silico, experimentos que utilizam simulagao computacional.

A contragao cardiaca é um fendmeno que resulta das trocas idnicas que ocorrem
entre as células do coragao, os cardiomiocitos, que integram o tecido cardiaco. O mau
funcionamento desse sistema de transporte é comumente a razao do surgimento de pato-
logias, causando contragoes pouco eficientes e arritmias. E7 portanto, muito importante
caracterizar essa difusdo de fons em condigoes tao préximas quanto as fisiologicas, surgindo

entdo a necessidade do estudo de modelos celulares.

Modelos computacionais de midcito integram multiplos componentes subcelulares,
escalas e fisicas. Em geral, modelos robustos com Equagdes Diferenciais Parciais sao
utilizados para simular a propagacao do sinal elétrico no tecido cardiaco e o acoplamento
entre a variagdo de potencial e a atividade mecénica, como [3]. O Método dos Elementos
Finitos é amplamente utilizado para a resolucao dessas EDP’s, mas considerando a complexa
geometria e a natureza das equagoes governantes, o custo computacional demandado

aumenta significativamente em propor¢ao a quantidade de nés utilizados.

O trabalho de [8] propoe modelos simplificados que simulam os aspectos mais
importantes da mecanica cardiaca. Esses modelos sao baseados em equacgoes diferenciais
e tém baixo custo computacional sem perder a capacidade de reproduzir fenémenos
fisiologicos. Além da aplicacao de um modelo de forga ativa, é necesséaria a implementacao
do balanco de forcas passivas que faz com que o midcito retorne a sua conFiguracao
inicial. Uma escolha comum é a utilizagao de Sistemas Massa Mola (SMM). A técnica de
simular materiais elasticos em tempo real é de grande interesse na area de Computacao
Gréfica devido a sua formulagao simples e baixo custocomputacional [9, 10], sendo utilizada

também em simulagdes de cirurgias e tecidos biolégicos [11].

Outro trabalho nesse contexto é o simulador por Campos et al. [12] que também
simula a eletromecanica cardiaca mas em niveis de tecido e orgao como um todo. Foi

ajustado para reproduzir um ciclo de contracao e relaxamento de um ventriculo humano.
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A propagacao do potencial de agdo é representada por em autématos celulares e o

comportamento mecanico governado por SMM.

Nesse trabalho, simulamos a eletromecanica do mi6cito. Também hé o interesse
em entender a relagao entre os comportamentos do modelo e seus parametros, através de
uma andlise de sensibilidade. O objetivo é entender melhor as diferencas e caracteristicas
em comum dos modelos, além de permitir identificar quais parametros influenciam mais
na saida produzida pela simulacao do problema. Dessa forma, pode-se identificar quais
parametros podem ser mantidos fixos, sem alterar de forma significativa a solucao, e quais

parametros precisam de mais cuidado em medi¢oes e na entrada de dados para simulagoes.

1.1 MOTIVACAO

Possibilitar experimentos in silico que simulem a relagao existente entre o potencial
elétrico em uma célula e as caracteristicas de sua contragdo. Através da ferramenta
desenvolvida visamos um menor custo computacional e uma maior viabilidade para

simulagoes sem a perda de resultados fisiologicamente acurados.

1.2 OBJETIVOS

Neste trabalho propomos novas ferramentas para a simulacao do acoplamento
eletromecanico de miocitos, para possibilitar a observagao da deformacao de midcitos.

Além disso, apresentamos uma analise de sensibilidade dos pardmetros no modelo proposto.
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2  CONCEITOS DE FISIOLOGIA E MECANICA CARDIACA

2.1 SISTEMA CARDIOVASCULAR

O Sistema Cardiovascular é composto por artérias, veias, vasos capilares e o coragao.
O coragao funciona como uma bomba, que gera pressoes estimulando a circulagdo em um
circuito entre o pulmao, as cavidades cardiacas e os vasos sanguineos que se ramificam
e irrigam todos os tecidos do corpo. Para que o fluxo sanguineo siga para as diregoes
corretas, as quatro cavidades que compoem o coragao atuam de forma sincronizada. O
atrio direito recebe o sangue do corpo e o leva para o ventriculo direito que bombeia-o para
os pulmoes, onde o mesmo sera oxigenado. Depois de ser oxigenado pelos pulmdes o sangue
volta ao coragao através do atrio esquerdo, que transporta o sangue para o ventriculo
esquerdo para finalmente ser bombeado para o corpo. Quando o sangue percorre o sistema
circulatorio, ocorre uma troca de nutrientes, de forma que o oxigénio é substituido por gas
carbonico. Os ventriculos s@o responsaveis por exercer a pressao que gera o bombeamento
e os atrios funcionam como reservatorios de sangue e possuem ac¢ao de enchimento dos

ventriculos.

\ f Artéria Aorta
.

o

Artéria pulmonar

Veia cava
superior

Pulmoes

)N

Atrio /
Direito ™ Veia
.\ pulmonar
L :
5 \‘ Atrio
L Esquerdo
“
Ventriculo \
Direito
: Ventriculo
Veia cava Esquerdo

inferior
]
A .

Figura 1 — Figura ilustrando o coragao retirado de [1]

A atividade elétrica que d& inicio a contracado do coragdo comeca em um conjunto
de células conhecidas como no sinoatrial, também conhecido como marcapasso natural do
coragdo, e se propaga através do atrio alcangando o miocardio ventricular através do feixe
de His. Em cada ventriculo o feixe se divide em uma rede de fibras de rapida condutividade
denominadas de fibras de Purkinje, as quais conduzem o sinal elétrico rapidamente até os

ventriculos permitindo que os mesmos se contraiam e bombeiem o sangue. Os atrios e
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os ventriculos sao separados eletricamente por um conjunto especial de células conhecido
como né atrioventricular, que conduz de forma lenta o pulso elétrico até os ventriculos,
provendo assim um sincronismo que garante que os atrios bombeiem o sangue para os

ventriculos antes da contragao ventricular.

Essa sincronia ¢é possivel devido ao sistema de conducao elétrico. Essa contracao é
iniciada pelo potencial elétrico propagado através das gap junctions, arranjos proteicos que
conectam o interior de células vizinhas. Os ions percorrem as células do tecido cardiaco
em um efeito cascata, causando alteragoes no potencial transmembranico de cada uma das
células que devido a suas propriedades, reduzem de tamanho. Posteriormente as células

retornam ao seu volume inicial, em um periodo de relaxamento chamado diastole.

2.1.1 Tecido cardiaco

O tecido cardiaco é formado por células musculares especializadas para a contragao
cardiaca, os cardiomidcitos. Os midcitos cardiacos apresentam caracteristicas que os
diferenciam das células musculares de outros tecidos, de forma a suprir as necessidades

de contracao especificas do sistema cardiovascular. Como pode-se observar na Figura 2,

Figura 2 — Figura ilustrando tecido cardiaco retirada do livro [1]

essas células de geometria aproximadamente cilindrica apresentam estrias e se unem em
conexoes em série, se ramificando em alguns pontos e gerando ligagoes em paralelo em
outros pontos do tecido. Nos discos intercalados, existe a presenca de juncdes comunicantes
chamadas gap junctions, aonde ha juncao das membranas celulares, permitindo assim um
fluxo muito rapido de fons e a consequente propagacgao do Potencial de A¢ao(PA) por
todo o tecido cardiaco. As estrias observadas sdo arranjos de Miofilamentos de Actina
e Miosina, proteinas responsaveis pela contracao. Essas estrias sao faixas de coloracao
mais escura dentro dos feixes de miofibrilas, que sao formadas por sarcomeros, como é
possivel observar na Figura 3. Os sarcomeros sao estruturas formadas por feixes paralelos
de proteinas chamadas Miosina e Actina, sendo a presenca de Miosina responsavel pelas
faixas escuras. A primeira, quando ativada por ions de Célcio, se ligam as proteinas da
segunda, que por fim deslizam para se unir a Miosina, gerando a contracao de todo o

sarcomero e diminuicao de seu volume, ilustrado na Figura 4.
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Figura 4 — Figura ilustrando Actina e Miosina retirada e adaptada do livro [1]

2.1.2 Membrana Celular

As células do corpo possuem um envoltério que separa o meio intra-celular do meio
extra-celular. Esta membrana é constituida de uma bi-camada fosfolipidica, na qual cada
lipidio contém duas caudas hidrofébicas ligadas a uma cabega hidrofilica. Em um meio
aquoso as caudas estao alinhadas para dentro, repelidas pela dgua, enquanto a cabega se
encontra na superficie da bi-camada, formando uma barreira para moléculas carregadas,

veja a Figura 5. Aderidas & membrana celular existem proteinas que formam os chamados

Solugao Aquosa

Solugdo Aquosa

Figura 5 — Figura ilustrando membrana celular retirada de [2]

canais idnicos, que sao responsaveis pelo mecanismo de transferéncia de determinados tipos
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de ions para dentro e fora da célula. Tanto o meio intracelular quanto o meio extracelular
sao constituidos de uma solugdo aquosa de sais, principalmente de NaC'l e KCI, que se
dissociam em fons de Nat, K e Cl~. A membrana celular impede o fluxo destes {ons
para dentro e fora da célula, mantendo assim uma diferenca de concentracao de ions. Esta
diferenca de concentracao de fons gera uma diferenca de potencial através da membrana

celular.

2.2 ELETROFISIOLOGIA

2.2.1 Potencial Transmembranico

Existem diferentes modelos que simulam o comportamento dos canais idonicos de
células excitaveis e a variagdo que isso gera no potencial transmembranico, entre modelos
simplificados e modelos detalhados. Estes modelos visam relacionar as correntes de ions
que perpassam os canais com a mudanca de potencial transmembranico. Isso é possivel,
pois a membrana celular de bicamada lipidica atua como um diéletrico separando cargas
diferentes entre o meio intra-celular e o meio extra-celular, adquirindo uma capacitancia
C,,. Portanto, a membrana é abstraida como um capacitor. Os canais iOnicos podem
ser vistos como resisténcias de valor variavel, entao obteremos um circuito elétrico como

mostrado em 6. O valor da resisténcia sera dependente da permissividade do canal em

Melo extracalular

f

lion Rm _ Cm Cm _a"t-

!

Meaio ntracelul s

Figura 6 — Figura ilustrando circuito elétrico de [3]

questao. Essa permissividade portanto, altera a corrente idnica e o potencial transmem-
branico. Considerando a corrente capacitiva como a soma de correntes ionicas e a corrente

transmembranica, podemos obter a relagao seguinte 2.1.

av
[ion = —LYm— 2.1
Cn—y (2.1)

Essa relacao ¢é utilizada como base da modelagem matematica do Potencial de Ac¢ao e do

fluxo de ions em células excitéveis.
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2.2.2 Potencial de acao

A diferenca de concentragoes i6nicas entre o meio intracelular e o meio extracelular
de uma célula cardiaca faz com que exista uma diferenga de potencial elétrico. Os canais
ionicos regulam as condi¢oes no meio intracelular, que possui uma solugao aquosa aonde
se dissolvem sais em uma solucao formada majoritariamente por Na™, Cl=,Ca*" e K.
Podemos observar essa condigao de repouso na Figura 7, representada na se¢ao A. Essas
células, ao receberem uma corrente acima de um limiar de ativacao, rapidamente ativam
a abertura dos canais idnicos de Na™ presentes na membrana celular, o que gera uma
corrente idnica para dentro da célula, gerando um aumento subito no potencial através da
membrana chamado de Despolarizacao, ilustrado no painel em B 7 Caso a corrente recebida
nao atinja o limiar, esse potencial nao é gerado. Apds essa rapida elevacgdo, os canais sao
fechados e inicia a repolarizagao caracterizada no painel em C. A fase D apresentada no
painel, chamada de plato, é caracterizada pela abertura dos canais de Célcio na célula.
A abertura destes canais estimula a liberacao dos fons de C'a®t armazenados no reticulo
sarcoplasmatico da célula para os sarcomeros, resultando na contracao. A corrente de ions
de Ca?* é contrabalanceada pela saida de fons de KT, para que ocorra a repolarizacao da
célula em E. Com o passar do tempo, os canais de célcio se fecham e a célula retorna ao

seu potencial de equilibrio, podendo iniciar um novo ciclo caso estimulada.

As ligagbes por gap-junctions presentes nos discos intercalados entre as membranas
dos midcitos permitem uma rapida difusao de ions entre as células vizinhas do tecido, o
que gera uma corrente capaz de estimular a geragao de potencial nas células vizinhas e

com isso, propagar o estimulo elétrico por todo o misculo.

Potencial de A¢éo

Potencial Transmembrénico (mV)

A B C D E A
— T+t T FAET —] [—
——— + + + + + + —_— U
e +++4 ++44 +++4 A I —

it il

Na*K* Na* K'* Ca?*K'* K' Na'K*

Figura 7 — Figura ilustrando PA retirada de [2]
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2.3 MODELOS CELULARES

2.3.1 Modelo de Hodgkin-Huxley

Nas células existem varias correntes i6nicas que contribuem para mudancas no
potencial da membrana. As correntes mais importantes sdo formadas de ions de soédio,
potassio e calcio. Um modelo para a corrente ionica total através da membrana pode ser
elaborado utilizando o modelo linear para a corrente de cada tipo de fon. Em 1952 surgiu
o primeiro modelo deste tipo, proposto por Hodgkin e Huxley, que receberam em 1963 o
Prémio Nobel de Medicina por este trabalho. O modelo foi proposto com o objetivo de
explicar o mecanismo de geracao do potencial de agao em células do axonio gigante de lula,
que embora inadequado para estudos relevantes com o coracao, tem sido utilizado como
base para muitos outros modelos de células nervosas e cardiacas. Neste axonio, assim como
em varios tipos de células nervosas, as principais correntes ionicas sao de sédio e potassio,
denominadas de Iy, e Ik, respectivamente. Embora existam outras, no modelo proposto
as demais correntes foram agrupadas em uma tnica corrente, denominada corrente de fuga

e denotada por I;. Assim a corrente idnica pode ser escrita como

Lion = Ing + I + 11, (2.2)
1,;,,19 .I.J:IJI AN L l,.q;,_-*_
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Figura 8 — Representacao da célula no Modelo Hodgkin-Huxley. Retirado do site do
Projeto CellML - Disponivel em http://cellml.org/

Adotando os modelos lineares para as correntes ionicas, elas sio determinadas
pelas condutancias gna, gk € g1, respectivamente para os ions de sdédio e potassio e para a
corrente de fuga e também pela diferenca entre o potencial transmembranico e as voltagens

de equilibrio dadas por Vy,, Vk e VL. Logo, tem-se:
[Na = gNa(V - VNa)a (23)

IK = gK(V — VK)7 (24)
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As equagdes para as correntes em conjunto com as Equagoes fornecem

—Omw =lion = Ino+ Ix + I, = gNa(V — VNa) + gK(V — VK) + gL(V - VL) (2.6)
A conduténcia g;, é considerada constante, e portanto o fluxo de ions é descrito com o
modelo linear. Entretanto as demais condutancias podem variar no tempo em resposta a
mudangas no potencial transmembréanico. No modelo de Hodgkin-Huxley a condutancia do
sodio e potassio sao dependentes do tempo e da voltagem, e essa dependéncia é modelada
por Equacgoes Diferenciais Ordinarias do tipo que descrevem como os canais ionicos se
abrem e fecham. O canal de s6dio no modelo de Hodgkin Huxley é formado por quatro
sub-unidades, trés das quais sao iguais, enquanto o canal de potassio é formado por quatro
sub-unidades idénticas. Desta forma, como discutido anteriormente, pode-se escrever as

correntes ionicas como

INa = gNamgh(Vm - VNa), (27)
I = gn* (Vin — Vi), (2.8)
Iy = gl(vm - ‘/l) (29)

Assim o modelo de Hodgkin Huxley pode ser sintetizado como

dvm
= Cm? + gkn4(Vm — Vk) + gNam3h(Vm — VNa) + gl(Vm — ‘/l) (2.10)
onde as variaveis m, n e h obedecem as equagoes 2.11, 2.12 e 2.13 que modelam os "gates"ou
chaves dos canais i0nicos, sendo considerada a probabilidade de cada um deles estar aberto

ou fechado e a influéncia desse estado na corrente e consequentemente no potencial.

CZZ — (Vi) (1 = m) — B (Vi )m, (2.11)
dn

== an (Vi) (1 = 1) = Bu(Vi)n, (2.12)
‘fl}t‘ — an(Vin) (1 = ) = Ba(Vin)h. (2.13)

2.3.2 Modelo de TenTuscher

O modelo celular de [13] descreve a equagao do PA em uma célula do tecido
ventricular humano, baseado em 19 equacoes diferenciais ordindrias que descrevem as
correntes idnicas de s6dio (Na™), potédssio (K1) e cdlcio (Ca™). A descrigdo da corrente

ionica é dada por:

Iion = [Na+[K1+[to+[KT+IKS+[CaL+[NaCa+INaK+IpCa+IpK+[bCa+[bNa+[stim (214)
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Figura 9 — Representacao da célula no Modelo de Ten Tuscher. Retirado do site do Projeto
CellML - Disponivel em http://cellml.org/

A Figura 9 representa a membrana e os canais i0nicos. A membrana celular é representada
como um capacitor em paralelo com resisténcias variaveis e as diferentes correntes ionicas
e bombas sdo modelados como baterias. Dessa forma, o comportamento eletrofisiologico

de uma tnica célula é descrito conforme a equacao 2.15

dl _ Iion + [stim (2 15)
dt Chn '
onde Iy, ¢ a corrente de estimulo externo, (), representa a capacitancia por area da
superficie e I, é a soma de todas as correntes iGnicas apresentada como na equacao
2.14, onde Ikq, i, Ik,, Ixs € Ip, representam correntes de potassio, Icar, , Iyca € IpCa
referem-se a correntes de calcio, Iy, Ipn, sao correntes de s6dio e Inyiq € INaca descrevem

as bombas que consomem energia para realizacao do transporte dos ions.

2.3.3 Modelo de Noble

O modelo celular de [14] foi baseado no trabalho de Hodgkin-Huxley. Além de
replicar o formato do PA, o modelo foi capaz de predizer a presenca de outras correntes
idnicas que mais tarde foram descobertas experimentalmente. Outra conquista importante
deste modelo foi mostrar como ocorre a geracao e o controle do ciclo cardiaco em coragoes
de mamiferos sem um oscilador explicito. O modelo celular de Noble foi desenvolvido
utilizando as formulagoes de correntes ionicas dadas por Hodgkin-Huxley e que sao
semelhantes as descritas em 2.7, 2.8 e 2.9.

av. 1

i _F(INQ+]bNa+IK1+]K+Ito+]bK+]CaL+IbCa+INaCa+]NaK+]stim) (2.16)

2.4 MODELOS CELULARES DA MECANICA DE MIOCITOS

2.4.1 Modelo de Rice

Em [15] é apresentado um modelo para aproximacao da forca de contragao (ativa)

para miécitos cardiacos de ratos. Trata-se de um modelo que considera varios eventos
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Figura 10 — Representagao da célula no Modelo de Noble. Retirado do site do Projeto
CellML - Disponivel em http://cellml.org/

fisiol6gicos, dessa forma o modelo é descrito por muitas equagoes sendo: 11 equagoes
diferenciais e 45 equagdes algébricas. O mecanismo de contragao celular ocorre dentro
dos sarcomeros, que consistem em feixes finos e grossos intercalados. A geracao de forca
ocorre quando conexdes mecanicas, conhecidas como pontes cruzadas, sao formadas entre
os filamentos. A proposta aborda caracteristicas como o detalhamento da geometria
do sarcomero, o processo de deslizamento dos filamentos, a ativagao da contragao via

concentracao de calcio, pontes cruzadas entre outros aspectos. A Figura 11 apresenta os
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Figura 11 — Representacao das cadeias de Markov do modelo de Rice

estados baseado em cadeia de Markov do modelo proposto por Rice. Onde o estado Nxp é
um estado nao-permissivo, responsavel pela prevencao de formacgao de pontes cruzadas, o
estado Pyp corresponde a uma conformacao permissiva das proteinas. Xp,, . ¢ o estado
fortemente ligado, antes da rotacao da cabega miosina e o estado Xp,,,, ocorre quando a

miosina esta torcida causando geracao da forca. O restante da Figura mostra que as taxas
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de transicao dos estados dependem da ligacao do célcio a troponina.

dN
(gB:—mﬂXNnﬁw%ﬁm&B (2.17)
dP

d)t(B = kppr X Nxp — (kpnr + Jappr) X PxB + GappT X Bp,en (2.18)

dx
% — knpr X NxB + —kpnr X Px3 (2.19)

dx
% — knpr X Nx + —kpmr X Px5 (2.20)

As equagoes dos estados sao descritas em (2.17), (2.18), (2.19) e (2.20), sendo kyyp, kpn,

JappT» Gapprs Mpr, hor € gopr as taxas de transicao entre os estados.

Neste modelo, a presenca de pontes cruzadas fortemente ligadas aumenta a afinidade
de unidades regulatérias vizinhas ao calcio. Isto é apresentado através de duas populagoes
de unidades regulatérias de troponina, uma de alta afinidade (CaTropy) e uma de baixa
afinidade (CaTropr), em que kon, € a taxa de ligac@o, korry, € kopp, sd0 taxas de

desligamento para as unidades de alta e baixa afinidade.

d(CaT
(adtmpH) = —konr|Ca](1 = CaTropy) — kofpurCaTropy (2.21)
T
d(CGdtTOPL) = konr[Cal(1 — CaTropr) — korrrrCaTropy, (2.22)

A partir do valor dessas variaveis, a fragao de unidades regulatorias do filamento
fino de actina que estao com o calcio ligado, Trop,., é dada pela equagao (2.23), em que x
é o comprimento do sarcomero e SOV ¢ a fracao de filamentos finos que estao sobrepostos

por filamentos grossos, que depende do comprimento do sarcomeros.

Tropreg(x) = (1 — SOV Fypin(x)) X TropCar, + SOV Fipin(z) X TropCay (2.23)

2.4.2 Modelo de Nash-Panfilov

Com o objetivo de apresentar um modelo simplificado para a atividade mecanica e
consequentemente para o acoplamento eletromecénico, [16] aproximaram a tensao ativa de
mibcitos cardiacos caninos utilizando apenas uma equacao diferencial e outra algébrica. A

reproducao da tensao ativa T, do modelo proposto por Nash Panfilov é dada por:

d7,
dt
onde kr a controla a amplitude da tensdo ativa e a fun¢do (V) modera o atraso no

= (V) (ke,V — T)) (2.24)

desenvolvimento (V' < 0.05) e a recuperagao (V' > 0.05) da tensdo em relagao ao PA.
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Figura 12 — Representacao das cadeias de Markov do modelo de Nash-Panfilov

V < 0.05
e(V :{ ‘o para v = (2.25)

10ey para V> 0.05.

2.4.3 O modelo mecanico de Goktepe e Kuhl

Foi criado com o objetivo de suavizar a equacao de tensao ativa simplificada
proposta por [16]. Em [17] foi apresentada uma nova equagao para esta aproximagao em

cardiomiécitos, a qual é dada por:

dTa
~ = €Wk(V = V;) = Ta) (2.26)

_e—&(V—vs)

(V) =ep+ (e — €0)e (2.27)

em que eg , €5 , €, VS e k sdo parametros do modelo, que indicam: ey e e,, sao taxas
constantes de concentragao que delimitam o valor de €(V), £ refere-se a taxa de transicao,
v, a taxa de mudanca de fase e k é o controle de saturagao da tensao ativa. Além disso,

V,. é o valor do potencial de repouso.

2.4.4 Modelo de Goktepe e Kuhl

Foi criado com o objetivo de suavizar a equacao de tensdao ativa simplificada
proposta por [16]. Em [17] foi apresentada uma nova equagio para esta aproximagao em
cardiomiocitos, a qual é dada por:

dTa

—= = e(V)(k(V = V;) = Ta) (2.28)

e E(V—us)

(V) =eg+ (e — €0)e (2.29)

em que ey , €5 , €, Vs € k sao parametros do modelo, que indicam: ¢y e ey, sao taxas
constantes de concentragao que delimitam o valor de ¢(V'), £ refere-se a taxa de transicao,
v, a taxa de mudanca de fase e k é o controle de saturagao da tensao ativa. Além disso,

V,. € o valor do potencial de repouso.
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2.5 MODELOS ELETROMECANICOS

Nesta secao sao descritos os modelos eletromecéanicos proveniente do acoplamento
de dois modelos, um para parte elétrica outro para a parte mecénica. Dois destes modelos

utilizados como objetivo de simulacao para novos modelos eletromecanicos simplificados.

2.5.1 O modelo eletromecanico de Aliev-Panfilov

Embora o modelo de FitzHugh-Nagumo descreva bem aspectos qualitativos da
propagacao da excitagao, o modelo nao descreve de forma adequada alguns parametros
quantitativos do tecido cardiaco como a forma do PA e propriedades da recuperacao
do tecido. Esses parametros sao importantes em simulagoes que procuram estudar as
arritmias cardiacas. O modelo de [18] foi criado como uma modifica¢do do modelo de
FitzHugh Nagumo com o intuito de descrever melhor as caracteristicas de recuperacao
do tecido, bem como para representar de modo adequado a forma do PA. Desta forma
o modelo pode ser utilizado em simulagoes computacionais para o estudo de arritmias.

Aliev e Panfilov propuseram o seguinte modelo:

dfa _ e(V)(k(V = V,) — Ta) (2.30)
dt
=V — )V~ 1) VR, (231)
((15 = ¢(V,R)(~R—kV(V —a—1)), (2.32)
R
(Vi R) = et " (2.33)

onde V é o potencial transmembrénico, r é a varidvel que representa a inibi¢ao (repo-
larizacao) e t é o tempo. O pardmetro a é o limiar (threshold), enquanto os outros
parametros k, p1 e ps ndo possuem nenhum significado fisioldgico, sao apenas escolhidos
com o intuito de reproduzir determinadas caracteristicas do tecido cardiaco tais como a
forma do PA, o perfodo refratdrio e a duracdo do PA. E importante ressaltar que o modelo
de Aliev-Panfilov, como um modelo do tipo FHN, possui as suas variaveis V', r e t em

unidades adimensionais.

2.5.2 O modelo eletromecanico de TenTuscher-Rice

Em [19] é apresentado um modelo eletromecénico baseado em equagdes dos modelos
de [13] e [15] para as atividades elétrica e mecénica, respectivamente. Trata-se de um
modelo que acopla dois modelos biofisicos detalhados. Assim, este modelo considera
diferentes fendmenos bioldgicos da atividade eletromecénica, entre eles o calcio interno

como variavel de geragao de forga. Neste acoplamento alguns ajustes fizeram-se necessarios
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para juncao entre a atividade elétrica e a contracdo. A variavel utilizada para o acoplamento
entre os modelos é o célcio interno, responsavel pela contracao em um nivel biolégico
real. Neste aspecto, modifica¢oes e consideragoes sobre como as proteinas troponina e
calmodulina se ligam ao calcio foram realizadas. Outra consideragdo importante baseia-se
em dois fatos: o modelo de eletrofisiologia foi originalmente desenvolvido para humanos; o
modelo de geracao de forca originalmente para ratos e coelhos. Assim, para a reproducao da
atividade eletromecénica para humanos um ajuste de parametros do modelo foi necessario.

Para este ajuste, os autores desenvolveram um algoritmo genético.

2.5.3 O modelo eletromecanico de Noble-Rice

Em [20] é proposto um modelo acoplado utilizando o modelo celular de [14] e o
modelo para geragao de forga ativa de [21]. Este ultimo, sendo uma versao antecessora ao
trabalho de [15]. Ambos os modelos utilizados no acoplamento sao biofisicos detalhados e
contam com intmeras equagoes para reprodugao de sua atividade. Assim como [19], o
acoplamento apresentado é realizado por meio do calcio interno. Para isto, foi utilizado um
mecanismo de contragao cooperativo envolvendo célcio, troponina, tropomiosina e pontes
cruzadas apresentados por [21]. Apenas para a parte mecénica sdo necessarias 7 equagoes
diferenciais e 19 equagoes algébricas para aproximacao deste fendmeno. Nesta proposta,
também sao apresentados experimentos que envolvem batimentos extra-sistélicos. Mais

detalhes sobre este acoplamento e consideragoes podem ser consultadas em [20].

2.6 CONCEITOS DE MECANICA

Toda a matéria existente é formada por atomos e moléculas, que interagem entre
si através de forcas moleculares que formam as ligagdes quimicas. A interacdo entre essas
particulas em nivel microscépico é extremamente complexa e por este motivo, a hipdtese
do continuo é amplamente utilizada e pressupoe o comportamento mecanico da matéria
desprezando a existéncia das interagoes moleculares, o que é possivel para condigoes

normais de temperatura e pressao.

Corpo
Solido

Figura 13 — Figura que ilustra a hipotese do Continuo

Na Figura 14, é apresentado um sélido, que recebe a aplicacao de 4 forgas externas,
Fy, Fy | Fy e Fy. A Figura demonstra um corte neste solido, que o divide nas partes I e II.

Ao fazer este corte, obtemos a secao transversal do sélido, que define uma superficie que
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nomearemos como S. Incidindo em um ponto P qualquer pertencente a superficie, temos

um vetor n normal a superficie S. Se tomarmos uma superficie contida em S, de area AA,

Fa

F4
Fa F,

Figura 14 — Figura que Ilustra Sélido retirada de [4]

havera um vetor de forcas internas agindo nessa secao especifica, que chamaremos AF.
Através deste vetor de forcas internas agindo em secOes transversais serao definidos os
esforcos gerados no interior do sélido que resistem as forgas externas aplicadas, Fy, Fy, F3

e Fy. O esfor¢o que age na direcdo da normal da superficie é definido da seguinte maneira:

AF

b= A0 Aa (23

Pelo principio da agado e reagao, inferimos o lema de Cauchy, que conclui que os vetores de
tensao agindo em lados opostos da mesma superficie sdo iguais em magnitude e sentido
e opostos em direcao. O vetor de tensdao normal é definido na direcao da normal da
superficie, mas existem outros esfor¢os agindo na dire¢ao dos vetores normais a todas
as superficies as quais P pertence. Portanto, é preciso definir um espaco vetorial para
formular as tensdes em todo o sdlido. Utilizando um espago cartesiano cujos vetores
base sao os candnicos, podemos escrever a tensao na direcao de cada um dos vetores
base através de uma transformacao de coordenadas. Na Figura 15 ¢é ilustrado um sélido
onde sao demonstradas as tensoes utilizadas no Tensor de Cauchy. Para cada uma das
superficies do s6lido podemos calcular uma transformacao linear que calcule o vetor de

tensao como demonstrado em 2.35, 2.36 e 2.37.

T(z1) = onuT1 + 01273 + 01373 (2.35)
T(z9) = 09171 + 02T + 02373 (2.36)
T(x3) = 03171 + 03272 + 03373 (2.37)

Podemos utilizar as equac¢oes em sua forma tensorial, como escrito em 2.38.

T(iF) = oii (2.38)
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Figura 15 — Figura que Ilustra Tensor de Cauchy em Sdlido retirada de (Theory of Elasticity
for Scientists and Engineers)|[5]
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A partir do cédlculo das tensoes em um determinado material, considerando um
regime de pequenas deformagdes, é possivel obter a deformacao dado um carregamento ou
forca externa, através das equacoes constitutivas. As relagoes utilizadas nessas equacoes
podem ser aproximadas de diferentes maneiras dependendo da aplicagao pretendida. Os
tecidos biologicos apresentam caracteristicas de deformacao nao-linear. Porém, no regime
de pequenas deformagoes é possivel utilizar modelos que aproximam essa deformacao
através da elasticidade linear.

T, = —¢ (2.39)

Para um material elastico linear, é possivel utilizar a Lei de Hooke para relacionar tensao
e deformacao, como demonstrado em 2.39, sendo E o médulo de elasticidade de Young,
um parametro do material. Considere a barra da Figura 16, composta por um material
elastico linear, de didmetro d e comprimento 1. A deformacao e corresponde a propor¢ao

entre a mudanca de comprimento da barra e seu comprimento, como descrito em 2.40

_ Al
~

€ (2.40)

Um segundo importante parametro do material é o coeficiente de Poisson v, que relaciona a
proporcao entre a deformacao lateral causada pelas tensoes de cisalhamento e a deformacao
causada pelas tensoes axiais, demonstrada em 2.41.
—Ad
d Al

(2.41)
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Figura 16 — Figura Ilustrando Deformagao em Barra

Como demonstrado durante esta secao, a relacao entre a deformacao e as tensoes em
um sélido pode ser aproximada por um modelo linear, utilizando a lei de Hooke. Por
este motivo, a simulacao do comportamento de materiais elasticos através de sistemas
de massas ligadas por molas é possivel e obtém resultados satisfatorios utilizando menor

poder computacional.
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3 METODOLOGIA

3.1 SISTEMA MASSA MOLA

Foi elaborado um algoritmo em C++ para simular o acoplamento de varias unidades
de massa através de molas, em ligagoes horizontais, verticais e diagonais, considerando a
for¢ga que cada massa realiza em suas vizinhas ao se movimentar no espaco. Como saida,
sao gerados arquivos em formato VTK para leitura no Paraview, onde sao descritas as
posicoes de cada uma das massas em um instante de tempo. As estruturas de massa
sao armazenadas em uma estrutura para todo o sistema, onde sao organizadas em uma
estrutura de matriz linearizada em um vetor. Portanto, essas duas estruturas combinadas
representam o estado de uma malha de massas em um passo de tempo. A cada passo
de tempo, esses dados sao armazenados em um arquivo de saida antes do sistema ser

atualizado para um novo instante.

O algoritmo recebe como entrada um arquivos-texto contendo informacgoes sobre a
malha, que informa a existéncia de massas e molas nas dire¢oes verticais e horizontais,
utilizando 4 caracteres para cada massa. Cada caractere representa uma das massas, e
identifica se existe ou nao ligacao entre seus vizinhos verticais e horizontais. Com isso, é
possivel construir como entrada malhas irregulares, que nao possuam simetria, como o
miécito cardiaco. Para obter uma malha similar a uma geometria real, utilizamos imagens
microscopicas dessa célula, mostradas na Figura 17, obtidas em laboratoério [6]. Através
de um ajuste manual, a entrada foi manipulada de forma a remover se¢oes de uma malha
simétrica regular, até obtermos similaridade ao miécito real. A malha resultante estd

exibida na Figura 18.

Figura 17 — Imagem real de Midcito obtida em [6]

3.2 MODELAGEM MATEMATICA

Considerando uma unidade de massa como um corpo rigido, utilizando a mecanica

classica temos as seguintes equagoes para posicao e velocidade:

F=ma (3.1)
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Figura 18 — Malha Gerada através de Imagem Real de Midcito

v
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Essas equagoes sao conhecidas como Equacoes de Movimento de Newton. Podemos

manipular essas equagoes de forma a obter um sistema com duas equagoes, dadas por:

ox
ov F
% m (3.5)

A forca considerada é categorizada em dois tipos: passiva e ativa. As forcas passivas
sao as forcas que as massas realizam umas nas outras através de suas ligagdes por molas.
A forga ativa é aplicada de forma externa ao sistema, neste caso, através do modelo
celular eletromecanico. As condigoes iniciais utilizadas sdo velocidade inicial igual a zero
e a posicao das massas respectiva a seu ID na matriz de posigoes ser sua posicao inicial.
Utilizamos também uma condi¢do de contorno, prescrevendo uma posicao fixa para o

centro de massa da célula. Dessa forma, a malha tem translacao restrita.

3.2.1 Calculo das Forcas

Considerando apenas uma massa ligada por uma mola a um anteparo fixo, a forca
exercida de uma massa para o anteparo é calculada com a Lei de Hooke. Sabemos que a

forca exercida pela mola no anteparo sera f, e a reacao do anteparo serd f,.

fo=—fr=k(zr — x0) (3.6)

Como demonstrado em 3.6 a forga total exercida na massa sera igual ao tamanho da
deformacao da mola multiplicado por uma constante de elasticidade da mola k. Neste

caso, utilizou-se para cada massa uma ligagao com 8 vizinhos. Portanto, é necesséario o
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Figura 19 — Figura ilustrando Massa acoplada a mola e seu alongamento

calculo da forga exercida por cada um dos vizinhos, e a soma, obtendo a forga passiva

\7/1_/ N \."
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Figura 20 — Figura ilustrando Vizinhanca de uma massa

total exercida na massa.

Exceto as massas fixadas por condi¢cao de contorno, todas as outras estdo em
movimento em duas dimensoes. Por esse motivo, é necessario um tratamento vetorial
para céalculo da deformacao das molas vizinhas e consequente calculo de forga resultante.

Utilizamos a equacio 3.7 para calculo de forcas passivas.

£y = —lkas(ll] r>J|§| (3.7)

Além das forgas passivas, sao consideradas forcas externas ao sistema e forca de
amortecimento viscoso. Essa forca de amortecimento é calculada também de maneira

vetorial, como mostra a equagao 3.8.

fo = [kdampmg <l| \l)] ’5‘ (3.8)

Como hipotese, assumimos que as forgas ativas ao longo do miécito s6 atuam na direcao
longitudinal e se encontram em equilibrio instantaneo a cada passo de tempo. Assim, a

resultante nao nula das forcas ativas fica restrita as bordas esquerda e direita da célula.
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Apos inicializacao do sistema, inicia-se um loop percorrendo um intervalo de tempo.
A cada iteracao, calcula-se o somatorio de forcas passivas, ativas, externas e amortecedoras

que uma massa recebe em dado instante.

3.2.2 Amortecimento

O sistema massa mola sem a utilizacao de amortecimento resulta em um estado
em que a energia nunca se dissipa. Um fator chamado Razao de Amortecimento denotado
por ¢ (damping ratio) pode ser utilizado para o cédlculo de amortecimento em um sistema,

massa mola.

k ampin,
£ =ty (3.9)

kdcritico
Considerando a equacgao de movimento na formulagao descrita na equagao 3.10, o coeficiente

de damping critico serd igual a relacao em 3.11. Caso utilizado damping abaixo do valor
critico, teremos o razao de amortecimento menor que 1, caracterizando um sistema
subamortecido. Caso utilizado valor acima, teremos um sistema superamortecido e razao

de amortecimento maior que 1.

mi + kgt + kex =0 (3.10)

kdcritico =2Vkm (311)

Esse caso funciona para sistemas com apenas uma mola. Para sistemas com mais de uma
mola essa razao precisa ser analisada e ajustada, pois a geometria e disposi¢ao das molas

influéncia a contribuicao das forcas geradas através de damping.

3.3 METODOS NUMERICOS PARA RESOLUCAO DE EQUACOES DIFERENCIAIS
ORDINARIAS

O codigo formulado integra a trajetéria e a velocidade das massas no tempo,
obtendo a resolucao de um sistema de EDO’s através do Método de Verlet. A cada passo

de tempo, o estado atual do sistema é salvo no arquivo de saida.

3.3.1 Método de Euler

A aproximacao do método de Euler para uma equacao diferencial da forma u' = au

pode ser dada por

uy = w = au; (3.12)

Onde u; representa o valor da aproximacao de u no ponto i e h a distancia entre dois

pontos da discretizacao.
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3.3.2 Método de Verlet

O Método de Verlet pode ser obtido através de manipula¢des com Expansoes da
Série de Taylor para X ., uma aproximacao progressiva 3.13 e X, _,, uma aproximacao

regressiva. 3.14

Xy = Xp, + Vi, At + —— LR — X ) 4+ O(h%) (3.13)
2 m 6
h*F, AR
X, =X, ~V,At+—""_Z xO L om 3.14
tnfl tn tn 2 m 6 tn _'_ ( ) ( )

Adicionando as duas expansoes alguns termos se cancelam, e isolando o termo

progressivo, obtemos a seguinte relacao:

E,
Xi, o =2Xy, + 2= — X, + O(RY) (3.15)
m

A velocidade da massa pode entao ser obtida através do Método das Diferencas

Finitas, utilizando sua forma centrada.

Vi . -V,
= i Tt 4 O(R2) (3.16)

Vi 2h

Portanto, este método aproxima a posicio com um erro da ordem de h* e a
velocidade com um erro de h?. Essa aproximacao utiliza o valor da posicio em um instante
anterior X;, ,. Portanto, utilizamos o Método de Euler para o calculo deste termo no
primeiro instante de tempo. Este Método é bastante utilizado para simulagdo de massas
e simulagoes fisicas cuja energia total do sistema se mantenha constante. Portanto, é
considerado um Método Conservativo, pois, através dessa aproximacao a energia total do
sistema nao apresenta aumento ou diminui¢ao, como no Método de Euler, em que o erro

associado acaba tendo como produto essa mudanca indesejada na energia.

3.4 TENSAO ATIVA

Para que o sistema de massas modele o mi6cito cardiaco com suas caracteristicas e
propriedades de contragao a forga aplicada precisa seguir uma fungao de tensao ao longo
do tempo que reflita o comportamento mecénico dos sarcomeros. Para geracao de um
modelo de tensao ativa, foi realizado o acoplamento de um modelo eletrofisiolégico capaz
de gerar o potencial transmembranico de um mio6cito com um modelo mecéanico capaz de
gerar a tensao ativa através desse potencial. Para o modelo eletrofisidlogico, foi utilizado
o Minimal Model proposto por [22] Para o acoplamento eletromecénico, foi utilizado o

modelo apresentado em [23].
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3.4.1 Modelo Eletrofisidlogico

O modelo utilizado para a simula¢do do PA foi o Minimal Model proposto em [22],

ajustado para a reproducdo do modelo descrito em [13].

du

5 =~ Uri ot ) (3.17)
N (L Hu— )0 — )75 — H(u—0.Jo/7; (3.18)
Y — (1 H(u— ) — )1, — H{u— B/ (3.19)
= (U tanh(h(u — w))/2 )/ (3.20)

onde as trés correntes sao dadas pelas seguintes equacoes:

Jp=—vH(u—0,)(u—=6,)(u, —u)/7s (3.21)
Joo = (u = to)(1 — H(u = 0u))/7o + H(u = bh)/Teo (3.22)
Jsi = —H(u — 0,)WS/7y (3.23)

e H (x) é a funcdo Heaviside padrao. Outras fungoes da varidvel de tensao elétrica

u sdo definidas do seguinte modo:

T, =1—H(u—-06,))1,,+H@u—0,)7, (3.24)

To = Twr T (Top — Tor) (1 + tanh(k, (v — uy,)))/2 (3.25)
Tso = Tsot + (Tsoz = Teo1) (1 4 tanh(kso(u — us))) /2 (3.26)
7o =(1— H(u—60,))7s1 + H(u— 0,)7s (3.27)
To=(1—H(u—10,))To1 + H(u— 0,)702 (3.28)

e os valores do infinito sdo definidos como:

1, u<b,
Voo = (3.29)
0, u>0,
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u,  0.529297 Toa  62.9688 ks 0.253711 ¢y 0.0166016
6, 0.0673828 u;  53.0469 Ta 2.36621 z1 0.0001
6, 0.00195313 7 0.59668 T 11.4453 zo 078

67 0.0976563 T 273.633 k,  2.25586 x5 0.2925
0, 0.932618 71 0.644532 us  0.903321

7, 57.7148 T 477.344 7 1.76816

rF  1101.56 Teot  14.1992 Twso  0.785157

7. 1.96973 Ter  25.4492 wr, 0.500977

Tabela 1 — Pardmetros do Modelo Acoplado

Weo = (1 — H(u —0,))(1 — u/Twoo) + H(u — 0,)w’, (3.30)

As condigoes iniciais sitou=0,v =1, w=1es = 0. A varidvel de tensao adimen-
sional u é redimensionada para dimensoes de mV usando a equacao V,,; = 85.7u — 84. Te-
MOS qUE Up, Uy, Oy Oy 0y, Oos Tuts Tol s Tuts Tozs K s Ungys T s Tfis Tols To2 s Tsols Tso2s Ksos Usos st
Ts2, Ks, Us, Tsiy Twoo, Wh, sa0 28 parametros ajustados do modelo com valores descritos em

22].

O modelo proposto em [8] propoe duas EDO’s para obter a tensao ativa gerada
pelo PA:

dTa;
Y eo(k(V) — Tay) (3.31)
dt
ar
dTa = (V. Ta;)(Ta; — Ta) (3.32)
1 ;1(@)2
E(V) = —— 7 (5 (3.33)

o\ 21

(3.34)

(V) r1 para V > x5 e Ta; < x3
€1 = L.
Co caso contrario.

Os parametros usados foram ajustados utilizando um Algoritmo Genético descrito

em [8]. Os pardmetros do modelo eletromecanico acoplado estao apresentados na tabela 1.

3.4.2 Modelo de Acoplamento Eletromecanico

O modelo proposto em (ROCHA SILVA, J.G. 2017)[23] propoes duas EDO’s para
a obtencao da tensao ativa nos sarcomeros causada pelo PA. Os parametros utilizados
foram ajustados através de um Algoritmo Genético, para obter comportamento similar

aos graficos gerados no modelo [15].
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Potencial de acao gerado pelo Minimal Model ajustado por AG
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Figura 21 — Potencial de Acao Utilizado

Tensao Ativa Normalizada gerada por modelo ajustado
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Figura 22 — Tensao Ativa Normalizada Utilizada

3.5 PRESERVACAO DE AREA

Para que o comportamento da simulagao de midcito por sistemas massa-mola apre-

sente maior similaridade as propriedades mecéanicas exibidas pelo midcito, foi adicionada

uma forga de preservacao de area, para que a estrutura da malha possa se manter.

1 3
Ty = ngEJ
j=1

(3.35)

Percorremos os nés da malha de forma a calcular o baricentro(z;) dos tridngulos

formados pelo né e seus vizinhos, demonstrado na Figura 24 pela variavel x,. O calculo
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Figura 23 — Imagem do tridngulo formado por massas em vizinhanca

do baricentro é feito pela média das coordenadas dos vértices do triangulo, mostrada na

equacao 3.35

Figura 24 — Figura ilustrando direcao de aplicagao de forca de preservagao de area

Com isso, a direcao da forca ¢é calculada através do vetor que liga o baricentro ao
noé z; que recebera a forca de preservagao. Essa forca é proporcional a uma constante de

preservagao de area e a area do tridngulo em questao.

(zi — mp)

(3.36)
|| — @]

fprev = _kprevarea

3.6 QUANTIDADES DE INTERESSE E PARAMETROS DE INTERESSE

Em uma andlise de sensibilidade, devemos definir quais sao as variaveis cujo
comportamento sera observado, e como a mudanca de valores na entrada da simulagao
podem altera-lo. Elencamos como principais medidas a deformagao do eixo longitudinal e
a deformacao no eixo vertical como quantidades de interesse, ou seja, seus valores na saida
de nosso c6digo serao monitorados em relagao aos parametros de interesse, que definimos
no inicio da execucao. Esses parametros sao elasticidade, amortecimento, constante de

preservacao de area e tensao ativa.
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4 RESULTADOS

Para andlise das contragoes obtidas, foram criadas duas medidas de interesse, a
deformacao do eixo longitudinal e a deformacao do eixo vertical. As simulag¢oes visam a
reproducao de um ciclo de contragao e relaxamento. Para que as observacoes reflitam o
comportamento real de um midcito, sao necessarios ajustes nas constantes de amortecimento
e constantes eldsticas. Neste trabalho foi feito um ajuste manual dos parametros, que
foram modificados visando obter uma deformacao compativel com a deformacao fisidlogica
da célula (neste caso, consideramos redugao de 11% do volume). Além disso, foi preciso
ajustar as constantes de damping e preservacao de area de forma a reduzir as oscilagoes

do sistema.

4.1 CURVA DE CONTRACAO

Os resultados de contragao do eixo longitudinal do mi6cito ao longo do tempo se
mostraram proporcionais a tensao ativa aplicada. A forca ativa atinge seu pico em torno
de 170ms, quando a tensao aplicada chega a 100% do valor aplicado e com isso temos a
contragdo maxima do midcito. Esses valores podem ser observados nos graficos das Figuras
26 e 27. Nestes graficos demonstra-se a relagao entre a tensao aplicada e a contragao do
eixo. Sao exibidas curvas para magnitude de forca ativa aplicada de 30kPa, 40kPa e 50kPa.
Na Figura 26 observamos a curva de contragao do eixo longitudinal e na Figura 27 a curva
de contragao do eixo vertical, observando diferentes parametros. Variamos as constantes
de amortecimento, de elasticidade e de preservacao de area, gerando os graficos em a, b e
c. Os graficos em d sao gerados pela variagdo na intensidade da tensao ativa aplicada. A

simulacdo obteve um encurtamento de 11% da 4area do midcito cardiaco.
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Figura 25 — Imagem da tensao ativa obtida junto ao PA utilizado
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Figura 26 — Resultado das analises da curva de contragdo no eixo longitudinal para os
parametros indicados.
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Figura 27 — Resultado das analises da curva de contracao no eixo vertical para os parametros

indicados.
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(a) t = Oms. (b) t = 119ms.
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(e) t = 300ms. (f) t = 574ms.

Figura 28 — Resultado da simulacao em diferentes passos de tempo.

As Figuras 28a, 28b, 28¢, 28d mostram diferentes instantes de tempo da simulacao.

Podemos observar o retorno da malha para seu estado inicial apds a contracao.
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5 CONCLUSAO

Os sistemas massa-mola sao bastante tteis, pois ha possibilidade de simular inu-
meros materiais diferentes. Isso é ainda mais promissor quando utilizado em tecidos e
orgaos humanos uma vez que equagoes para o comportamento desses 6rgaos sao custosas
computacionalmente e exigem métodos complexos para a aplicagao em malhas muito

irregulares.

O grande obstaculo para a utilizagao desse método é a parametrizacao, pois
esses sistemas apresentam comportamento amplo e diversificado. Portanto, ha grande
sensibilidade a parametrizacao. Além disso, a grande quantidade desses parametros torna
o ajuste de pardmetros bastante delicado. E comum utilizar algoritmos para esses ajustes
em casos de malhas numerosas ou comportamento esperado diversificado em diferentes

pontos da malha.

Para o ajuste manual destes parametros, é necessario experiéncia e conhecimento
da funcao que cada parametro possui no controle dos comportamentos do sistema, além

de entender a interacao exercida entre os parametros.

O modelo se mostrou eficiente em simular a contracao de um cardiomiocito, e essa
simulacao pode ser feita em tempo computacional que viabiliza o uso dessa ferramenta
para outras pesquisas. Os resultados numéricos demonstram que o modelo reproduz os
dados de experimentos fisiolégicos, pois em (C.M. PHILIPS et al, 1986)[24], a contragao
medida demonstrou que a célula cardiaca tem um encurtamento de 8% a %10 de seu

volume.

Os resultados para elasticidade e tensdo ativa mostraram uma variacao mondtona,
ou seja, conforme havia aumento ou decréscimo nesses parametros, a deformagao longi-
tudinal e a vertical apresentavam aumento ou decréscimo proporcional ao aumento. Foi
possivel aumentar e diminuir esses parametros em uma regiao de confiabilidade sem que a

simulagao perdesse caracteristicas importantes para a contracao.

O amortecimento se mostrou um parametro mais sensivel, uma vez que sua diminui-
¢ao pode fazer com que a contragao apresente oscilagoes que nao refletem o comportamento
de um tecido cardiovascular. Apesar disso, o parametro mais sensivel que utilizamos foi a
constante de preservacao de area. Uma pequena variacao de 0.15 nesse parametro faz com

que a contragdo apresente muitas oscilagoes.

O trabalho produzido foi publicado na Conferéncia Internacional de Ciéncia Com-
putacional (ICCS), em [25].

A analise de sensibilidade realizada pode ser refinada utilizando uma ferramenta da
estatistica, os indices de Sobol. A analise de Sobol aplica calculo avangado para determinar
quanto da variabilidade na saida do modelo depende de cada um dos parametros de

entrada, seja de um unico pardmetro ou de uma interacao entre diferentes parametros.
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Abaixo, sao apresentados exemplos de ilustracgoes.

5.1 NOTAS

Notas de rodapé sdo observagoes e/ou aditamentos que o autor precisa incluir
no texto 2. Para a numeracao das notas deve-se utilizar algarismos arabicos. As notas
devem ser digitadas dentro das margens, ficando separadas do texto por um espaco simples
entre as linhas e por filete de 5 cm a partir da margem esquerda e em fonte menor (um
ponto) do corpo do texto. Observe os exemplos no Manual de Normalizacao de Trabalhos
Académicos disponivel no link abaixo:
<https://www2.ufjf.br /biblioteca/wp-content /uploads/sites/56 /2020 /08 /Manual-2020-r
evisado.pdf>

2 As notas devem ser alinhadas sendo que na segunda linha da mesma nota, a primeira letra

deve estar abaixo da primeira letra da primeira palavra da linha superior, destacando assim o
expoente.



45
6 CONCLUSAO

Este elemento é obrigatério e é a parte final do texto. Nele, sao apresentadas as

conclusoes identificadas a partir do desenvolvimento da pesquisa. [11]
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