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Resumo da Dissertacao apresentada a UFJEF como parte dos requisitos necessérios

para a obtencao do grau de Mestre em Ciéncias (M.Sc.)

MODELAGEM COMPUTACIONAL DA ELETROFISIOLOGIA CARDIACA: O
DESENVOLVIMENTO DE UM NOVO MODELO PARA CELULAS DE
CAMUNDONGOS E A AVALTACAO DE NOVOS ESQUEMAS NUMERICOS

Fernando Otaviano Campos

Abril /2008

Orientador : Rodrigo Weber dos Santos

A modelagem da atividade elétrica do coragao é de grande interesse médico-
cientifico, pois possibilita uma melhor compreensao dos fenomenos biofisicos envol-
vidos na atividade cardiaca, permite o desenvolvimento de novas técnicas de diag-
nostico e de novas drogas. Infelizmente, os modelos matematicos modernos sao de
alta complexidade e computacionalmente muito custosos. Este trabalho tem como
objetivos: 1) O desenvolvimento de um modelo computacional para a eletrofisiolo-
gia de células cardiacas do Nodo Sinoatrial de camundongos; 2) A comparacao de
diferentes técnicas numeéricas para a resolucao de equagoes diferenciais ordinérias
associadas a modelagem da eletrofisiologia cardiaca. Para o desenvolvimento do
modelo, técnicas de otimizacao sao adotadas para as tarefas de ajuste de curvas e
de estimativa de parametros, as quais visam a reproducao de medigoes experimen-
tais descritas na literatura. Os desempenhos de métodos explicitos e implicitos sao
avaliados, assim como o impacto de técnicas computacionais para a otimizacao de

codigo.

iv



Abstract of Dissertation presented to UFJF as a partial fulfillment of the

requirements for the degree of Master of Science (M.Sc.)

MODELAGEM COMPUTACIONAL DA ELETROFISIOLOGIA CARDIACA: O
DESENVOLVIMENTO DE UM NOVO MODELO PARA CELULAS DE
CAMUNDONGOS E A AVALTACAO DE NOVOS ESQUEMAS NUMERICOS

Fernando Otaviano Campos

April /2008

Supervisor: Rodrigo Weber dos Santos

The modeling of the electrical activity of the heart is of great medical and scien-
tific interest, because it provides a way to get a better understanding of the related
biophysical phenomena, allows the development of new techniques for diagnoses as
well as new drugs. Unfortunately, the modern mathematical models are of high
complexity and computational costly. This study aims to: 1) The development of
a computer model for the electrophysiology of cardiac cells from the mouse Sinoa-
trial Node; 2) To compare different numerical techniques for solving the ordinary
differential equations associated to the cardiac models. During the development of
the model, optimization techniques were used for all curve fitting procedures and
parameter tuning in order to reproduce the experimental measurements described
in the literature. The performance of explicit and implicit methods are evaluated,

as well as the impact of computational techniques for code optimizations.
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Capitulo 1

Introducao

As doencas cardiacas sao responsaveis por um terco do total de mortes no mundo
(OMS). Acredita-se que mais de 300 mil pessoas morrem no Brasil vitimas de anoma-
lias relacionadas principalmente a atividade elétrica do coragao. Muitos esforgos tém
sido feitos para entender as causas das doencas cardiacas na esperanca de se desen-
volver curas. Entre as cobaias adotadas pelos centros de pesquisa, os camundongos
e ratos sao os animais mais utilizados como modelos na tentativa de se compreender
melhor o funcionamento do coracao humano. Embora existam diferencas significati-
vas entre a atividade cardiaca de camundongos e humanos, esses roedores fornecem
uma plataforma acessivel para estudos experimentais e manipulagoes genéticas, pois
sao mais faceis de manusear do que outros mamiferos e ocupam menos espaco nos

laboratoérios.

A funcao do coracao é bombear sangue para todo o corpo transportando oxigénio
e nutrientes necessérios as células. O coracao de camundongos possui a anatomia
tipica de um mamifero com dois atrios e dois ventriculos (Figura 1.1). Quando o
musculo cardiaco contrai (sistole), o sangue é bombeado para fora do coragao. Esse
processo ¢ dividido em dois estégios: inicialmente, os atrios contraem ao mesmo
tempo bombeando sangue para dentro dos ventriculos; em seguida, os ventriculos, os
quais tem maior capacidade de contracao, bombeiam sangue para fora do coracao.
Apos esse processo, o musculo cardiaco entao relaxa (didstole) antes de contrair
novamente. Os lados direito e esquerdo do coracao possuem diferentes fungoes. O

lado direito coleta sangue pobre em oxigénio, que retorna do sistema circulatorio



e o envia para os pulmoes. O lado esquerdo recebe o sangue rico em oxigénio dos

Artéria Aorta

pulmoes e o envia para todo o corpo. A Figura 1.1 ilustra esse processo.
Artéria pulmonar
Veia cava
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Figura 1.1: Estrutura do coracao e o fluxo sangiiineo através das camaras e

valvulas cardiacas (Adaptado de GUYTON (2005))

A contracao do coracao é precedida por uma descarga elétrica, denominada po-
tencial de agdo (PA), no interior de cada célula do misculo cardiaco (miocitos).
Para que o coragao funcione como uma bomba, todos os mi6citos devem se contrair
simultaneamente. Este sincronismo é obtido através da propagacao dos PAs, que
funcionam como mensagens entre as células cardiacas. A propagacao dessa onda
elétrica é iniciada e controlada por um grupo especifico de mio6citos que possui a
habilidade de gerar PAs periddicos. A regiao responséavel por essa atividade de
"marca-passo" cardiaco ¢ denominada Nodo Sinoatrial (NSA) e esta localizada no
atrio direito. O PA gerado no NSA ¢é transmitido para dentro dos atrios direito e
esquerdo e em seguida, para os ventriculos através do septo interventricular e de

células especializadas para a conducdo rapida do PA (Fibras de Purkinje) (BERS,



2001). Sob condigoes normais, esse processo se repete varias vezes causando batidas
ritmadas de, aproximadamente, setenta e duas vezes por minuto em seres humanos
e trezentas e sessenta vezes em camundongos. Esse sistema de marca-passo é susce-
tivel a danos causados por doencas cardiacas, resultando em arritmias e contragoes

anormais que podem levar a morte.

Os processos biofisicos envolvidos na geracao e propagacao do PA celular sao
extremamente complexos, de natureza altamente nao-linear que envolvem multiplas
escalas. Modelos matematicos/computacionais do PA tém sido uma importante
ferramenta para o entendimento e a exploragao dos complexos fenomenos da ele-
trofisiologia celular por mais de meio século. Os modelos computacionais permitem
que informacoes extraidas de experimentos que estudam diferentes componentes e
mecanismos isolados sejam combinadas para gerar uma visao da funcionalidade do
sistema como um todo. O marco mais importante entre os estudos nessa area é o
trabalho de HODGKIN and HUXLEY (1952), que desenvolveram o primeiro modelo
quantitativo para o PA de um axénio gigante de lula e suas equagoes sao a base para

os modelos modernos da eletrofisiologia celular.

Apos o trabalho pioneiro de DIFRANCESCO and NOBLE (1985) para as Fi-
bras de Purkinje, um grande ntimero de modelos para mi6citos cardiacos vém sendo
desenvolvidos com diferentes niveis de complexidade. Entre os mais recentes esta o
modelo de BONDARENKO et al. (2004) para miocitos do ventriculo de camundon-
gos. O fato de camundongos serem largamente utilizados em experiéncias genéticas
e no teste de novos medicamentos serve de grande motivacao para a modelagem dos
demais mi6citos cardiacos desses animais. Embora esses animais exibam uma ativi-
dade cardiaca mais intensa (cerca de seis vezes mais batimentos cardiacos por mi-
nuto), um modelo completo para o coragao de camundongos seria de grande utilidade
para o estudo de diversas anomalias na geragao e propagacao dos PAs relacionadas a
doencas cardiovasculares que acometem grande parte da populacao mundial. Neste
trabalho, é proposto um primeiro modelo quantitativo para a atividade elétrica em
mi6citos do NSA de camundongos. O modelo desenvolvido adapta o trabalho de
BONDARENKO et al. (2004) com miécitos ventriculares, e faz uso de dados expe-
rimentais disponiveis para reproduzir as caracteristicas elétricas intrinsecas a esse

grupo especifico de células.

Os modelos para o PA de miécitos cardiacos sao comumente formulados por



sistemas de equacoes diferenciais ordinarias (EDOs). A alta complexidade dos feno-
menos capturados por esses modelos é naturalmente refletida nas EDOs, que sao

nao-lineares e descrevem processos ocorrendo em diferentes escalas de tempo.

A resolucao numérica desses sistemas em curtos periodos de tempo, como a
simulacao de um tnico pulso em uma célula isolada, nao é uma tarefa computa-
cionalmente custosa. Porém, a eficiéncia dos métodos numéricos se torna critica
quando os modelos sao utilizados para investigar processos que demandam longas
simula¢oes celulares (COSTA et al., 2008) ou em simulagoes bi e tridimensionais do
coragdo (TUSSCHER and PANFILOV, 2006; HUNTER et al., 2003). Essas simu-
lagoes do tecido cardiaco podem levar dias para serem completadas (TUSSCHER
and PANFILOV, 2006). De acordo com experimentos anteriores (SUNDNES et al.,
2001), a resolugao das EDOs contribui significativamente no tempo total de simu-
lagdo. Logo, é necessirio buscar técnicas e métodos numéricos eficientes para a

resolucao dos sistemas de EDOs.

Devido a facilidade de implementacao, métodos explicitos como o de Euler sao
usualmente adotados (VIGMOND et al., 2003; COOPER et al., 2006). Porém, os
métodos explicitos, por questoes de estabilidade numérica, sao obrigados a usar
passos de tempo muito pequenos. Essa limitacao pode ocasionar simulacoes compu-
tacionalmente ineficientes que produzem resultados muito mais precisos do que as
tipicas restrigdes impostas pelas aplicagoes na drea de engenharia biomédica (MA-
CLACHLAN et al., 2007). Diversas técnicas computacionais para acelerar os calcu-
los matematicos presentes nos modelos tém surgido como alternativa para simulagoes
celulares cardiacas (VIGMOND et al., 2003; COOPER et al., 2006). As técnicas
computacionais de Avaliagdo Parcial e LUTs (Lookup Tables) podem aprimorar de
forma significativa o desempenho dos métodos explicitos mantendo ainda a simpli-
cidade destes. Como alternativa aos métodos explicitos, métodos implicitos foram
propostos para a resolucao dos sistemas de EDOs associados a modelos cardiacos
(SUNDNES et al., 2000). Métodos implicitos sdo mais estéveis e portanto podem
usar passos de tempo maiores. Contudo, os esquemas implicitos geralmente envol-
vem a resolucao de sistemas de equacoes nao-lineares a cada passo de tempo, o que

dificulta a implementacao desses métodos.

Neste trabalho, é avaliado o efeito das técnicas computacionais Avaliacao Parcial

e LUTs para acelerar o método de Euler explicito. Em seguida, é avaliado o de-



sempenho de um moderno método implicito, o método multi-passo BDF (Backward
Differentiation Formulas) (HAIRER and WANNER, 1991). Finalmente, ¢ avaliado
pela primeira vez um esquema numérico que combina as técnicas computacionais de

Avaliagao Parcial e LUTs e o método implicito BDF.

Em resumo, este trabalho tem como objetivos: 1) o desenvolvimento de um mo-
delo computacional para a atividade elétrica em miocitos isolados do nodo sinoatrial
de camundongos baseado em dados obtidos experimentalmente por técnicas eletro-
fisiologicas; 2) investigar diferentes métodos numéricos e técnicas computacionais

para acelerar a resolucao das EDOs associadas a modelos cardiacos.

O restante deste trabalho esta organizado da seguinte forma: o Capitulo 2 apre-
senta de forma sucinta os aspectos gerais sobre a modelagem matematica de células
excitaveis; no Capitulo 3 é proposto um modelo quantitativo para o PA em miocitos
do NSA de camundongos; uma investigacao de métodos numéricos e técnicas com-
putacionais para acelerar as simulagoes do modelo é feita no Capitulo 4; finalmente,

no Capitulo 5 sao feitas as conclusoes e as propostas para trabalhos futuros.



Capitulo 2

Modelagem da Eletrofisiologia

Celular

Este capitulo apresenta sucintamente aspectos gerais sobre a eletrofisiologia ce-
lular e sobre a modelagem matematica de células excitaveis. Células cardiacas sao
do interesse particular deste trabalho. Assim, um modelo matematico para um tipo
especifico de células cardiacas também é apresentado nas secoes que se seguem. Uma
linguagem, proposta para o desenvolvimento de modelos biologicos, é apresentada

na secao final.

2.1 Fisiologia da Membrana Celular

A célula tem seu interior delimitado por uma membrana que controla o fluxo das
substancias que entram e saem do citoplasma. A membrana é constituida de uma bi-
camada fosfolipidica fluida e continua que mantém uma relagao ambivalente com a
agua. Esses lipidios sao moléculas longas com uma extremidade possuindo afinidade
com a agua (hidrofilia) e outra parte que nao a possui (hidrofobia). Quando essas
moléculas estao completamente envolvidas por agua, elas se dispoe naturalmente
em duas camadas de modo a ficarem com a parte hidrofilica para fora, ou seja, em

contato com a agua e a parte hidrofobica para dentro. Veja a Figura 2.1.
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Figura 2.1: Visao esquemética da membrana celular (proteina mergulhada na

camada dupla do fosfolipidios).

Ambos os meios intracelular e extracelular sao solugoes aquosas compostas por
sais dissolvidos, principalmente NaCl e KCI, os quais se dissociam em ions Na™,
KT e Cl™. A bi-camada fosfolipidica age como uma barreira ao livre fluxo desses

fons, mantendo assim uma diferenca de concentracao entre os meios.

Moléculas podem ser transportadas através da membrana por processos ativos
ou passivos. O primeiro requer gasto de energia, enquanto o segundo é o resultado
do movimento aleatério inerente s moléculas. A &gua e outras substancias como
o oxigénio e o dioxido de carbono cruzam a bi-camada fosfolipidica por processos
passivos denominados osmose e difusdo facilitada, respectivamente. Tons de sodio e
potéssio, em contrapartida, deslocam-se para o meio de menor concentracao atra-
vés de proteinas com arranjos especiais mergulhadas na bi-camada fosfolipidica, os
canais i6nicos. A Figura 2.1 mostra uma visao esquematica de como as proteinas for-
mam canais pelos quais fons podem passar. Os canais sao estruturas especializadas

que apresentam um alto grau de seletividade.

Diferencas nas concentragoes sao criadas e mantidas por mecanismos ativos que
usam energia para bombear fons contra o gradiente de concentracao. Um dos mais
importantes desses processos ¢ a bomba Nat-K ™, que usa energia armazenada em
forma de moléculas de Adenosina tri-fosfato (ATP) para expulsar Na™t e capturar
K™ do meio externo. A diferenca da composicao quimica e elétrica nos fluidos intra
e extracelular gera uma diferenca de potencial na membrana, o potencial transmem-

branico.
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2.2 Modelo Elétrico para a Membrana

As diferencas nas concentracgoes fazem com que os ions se movam no sentido con-
trario ao dado pelo gradiente de concentragao. Em contrapartida, a forca do campo
elétrico gerada pela diferenca de potencial entre os meios intracelular e extracelular
ira4 dirigir os fons no sentido oposto ao movimento de difusao. Um equilibrio seré&
alcancado quando o fluxo dos fons (devido a diferenga de concentracao) se igualar ao
fluxo devido a diferenca de potencial. O valor do potencial transmembranico para

um fluxo nulo, ou seja, de equilibrio para um determinado ion é dado pela equacao

de Nernst:
RT c
g = — In [ = 2.1
v q ZF n ( ) ( )

C;
onde R é a constante dos gases (8,314 J/Kmol), T' é a temperatura absoluta, z é a
valéncia do fon, F' é a constante de Faraday (9,648x10* C/mol), c. e ¢; denotam as

concentragoes externa e interna do fon em questao, respectivamente.

Por convencao, o potencial transmembranico v é dado pela diferenca entre o

potencial intracelular e o potencial extracelular:

V=0 — Ve (2.2)

Assim, quando v = v, nao haverd corrente idnica entre os meios, ou seja, a
difusao é exatamente balanceada pela diferenca de potencial elétrico. A equacao de
Nernst é dita uma lei universal, pois independe de como os fons se movem através
da membrana e depende apenas da diferenga entre as concentragdes (KEENER and
SNEYD, 1998). Entretanto, ela somente se aplica no caso em que um tnico tipo de
fon pode cruzar a membrana. Assim, é uma aproximacao justificavel apenas quando
a membrana nao é permeavel a outros ions ou quando as concentracoes destes sao
despreziveis. A equacgado de Goldman-Hodgkin-Katz (GHK) estende a equagao de
Nernst para o caso de multiplos tipos de ions, como por exemplo, s6dio, potassio e

cloreto:

RT (PM [Na*], + Px [K*], + Pey [Cl‘]e)

= ——1 2.
() n PNa [Na*]e + Py [K+]e + Pcz [Cl_]i ( 3)

F

Nesse caso, o potencial de equilibrio da membrana nao necessariamente gera
um fluxo nulo, ou seja, o fluxo de um determinado fon em uma direcao pode ser

balanceado pelo fluxo de um outro ion em sentido oposto. Na deducgao da equacao
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GHK para o potencial de repouso, algumas hipoteses sao feitas: a membrana é
considerada homogénea, plana e infinita; as concentragoes idnicas nos meios intra e
extracelular também sao homogéneas; o campo elétrico na membrana é constante;
e os fons cruzam a bi-camada lipidica de forma independente. Por isso, a equacao
GHK nao pode ser considerada uma expressao universal. Maiores detalhes acerca
da derivacao matemética dos potenciais de Nernst ¢ GHK podem ser encontrados

em (KEENER and SNEYD, 1998; SACHSE, 2004).

A permeabilidade da membrana a um dado ion é controlada pelas condic¢Ges
elétricas do ambiente no qual a célula estid imersa. Dependendo do potencial trans-
membranico, os canais ionicos podem alterar sua conformagao de maneira a regular
a passagem dos ions. A abertura e o fechamento dos canais idnicos em resposta
as mudancas no potencial transmembranico ¢ a base para a excitabilidade elétrica.
Neuronios, por exemplo, usam o potencial transmembranico como um sinal na opera-
¢ao do sistema nervoso. A forma como as células modulam o potencial na membrana
para fins de controle e comunicagao é um problema extensivamente estudado na fi-
siologia. O livro de HILLE (2001) é considerado uma das melhores referéncias entre

a vasta literatura teérica e experimental disponivel.

Além de conter diversos canais i6nicos, a membrana celular separa as solucoes
condutivas interna e externa através de uma camada isolante extremamente fina.
Desta forma, a membrana pode ser vista como um capacitor, ou seja, duas placas
condutoras separadas por um material isolante. Nesse caso os fluidos intracelular
e extracelular seriam as placas condutoras, enquanto a bi-camada lipidica seria o
material isolante. Pode-se definir a capacitincia como a quantidade de carga que

pode ser armazenada por unidade de tensao aplicada ao capacitor:

q
onde (), é a capacitancia da membrana.
A Eq. 2.4 pode ser reescrita como:

(2.5)

v = L
C’
onde (), é a capacitancia da membrana.

A resisténcia elétrica total da membrana é a soma em paralelo das resisténcias
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de cada canal i6nico. Essa resisténcia esta associada ao nimero de canais abertos, a
concentracao de fons disponiveis para passarem por eles, e a mobilidade desses ions.
Dessa forma, a membrana celular pode ser modelada por um resistor nao-linear
acoplado em paralelo a um capacitor. Esse circuito elétrico ¢ mostrado na Figura

2.2.

Meio extracelular

Ic T__ T Iion

Meio intracelular

Figura 2.2: Modelo elétrico da membrana celular.

A corrente elétrica é definida como a variacao de carga no tempo. Assim, da Eq.
2.5 segue que, considerando C), constante, a corrente capacitiva é:
d dv
U_c

— . = 2.
dt " dt (2:6)

No caso de uma célula isolada, como nao pode haver acimulo de carga em
nenhum dos lados da membrana, a soma das correntes capacitiva I. e idnica I;,,

deve ser igual a zero:

dv
Cop— + Lipn =0 2.7

A Eq. 2.7 pode ser reescrita na forma:

dU i ]ion

da - C,

2.3 Modelos para a Corrente Idnica

Determinar a forma de [;,, é um desafio significante, pois diferentes células pos-

suem diferentes tipos de canais i6nicos, que por sua vez podem possuir diferentes
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relagoes de corrente-voltagem (I-V). O modelo linear e a equagao GHK para a cor-
rente sdo as aproximacoes mais usadas pelos modelos tedricos da eletrofisiologia
celular. O primeiro assume que o fluxo de um determinado tipo de fon através
da membrana é uma funcao linear do potencial transmembranico em conjunto com
uma forga direcional ditada pelo potencial de Nernst do fon S (Fs) (KEENER and
SNEYD, 1998):

Is =g(v— Eg) (2.9)

onde g = 1/r é a condutancia da membrana para o fon. A corrente Ig e a condutancia

g sao geralmente especificadas por unidade de area de membrana.

A equacao GHK para corrente i6nica é uma expressao nao-linear obtida a partir
de uma simplificacao da equacao de Nernst-Plank para a eletrodifusao, em que
o campo elétrico é considerado constante na membrana (KEENER and SNEYD,

1998). Seja Ps a permeabilidade absoluta da membrana ao ion S, tem-se que:

zFv
ci—c. e RT
22 F?
IS = PS RT (% “Fov (210)
l1—e RT

onde z é a valéncia do ion, F' é a constante de Faraday, R é a constante dos gases,
T é a temperatura absoluta, c, e ¢; denotam as concentracoes externa e interna do

fon em questao, respectivamente.

O modelo linear e a equagao GHK para a corrente refletem as propriedades de
um canal aberto, ou seja, modelam a relacao I-V instantanea. Porém, a corrente
ionica total resulta do produto entre a corrente instantanea pela quantidade de
canais abertos. A quantidade de canais abertos por sua vez, varia com o tempo e
depende do estado elétrico da membrana. Portanto, é necessario considerar modelos

adicionais.

2.4 Canais Ionicos

Canais ionicos existem em uma ampla variedade na membrana celular. O com-

portamento dos canais pode ser medido através de técnicas eletrofisiologicas, sendo
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a técnica de patch-clamp (MOLLEMAN, 2002) a mais utilizada atualmente. A téc-
nica de patch-clamp foi desenvolvida por NEHER et al. (1978) e pode ser vista como
um refinamento da técnica de voltage-clamp (BEAR et al., 2006). Ambas as téc-
nicas eletrofisiologias sao usadas para medir a corrente ionica através dos canais,
enquanto o potencial na membrana é mantido a um valor constante. As observa-
coes experimentais mostram que um canal muda aleatoriamente entre os estados
condutivo e nao-condutivo. Medicoes da abertura e fechamento estocésticos num
determinado periodo de tempo, permitem que sejam calculadas as probabilidades
de um canal estar em determinado estado num determinado momento. Tal com-
portamento pode ser modelado por estados e por fun¢oes que descrevem a mudanca

entre esses estados.

2.4.1 O Modelo de Dois Estados

O modelo mais simples para o comportamento dos canais i6nicos assume que um
canal pode estar em um estado aberto O ou fechado C' e que a taxa de transicao
de um estado para o outro é uma funcao do potencial transmembranico. Seja n a

proporcao de canais no estado O. A variacao de n com o tempo é determinada por:

dn _
dt

onde «a(v) é a taxa de transicao do estado fechado para o aberto e 3(v) a taxa de

a(v) (1 —=n)—6(v)n (2.11)

transicao inversa. A Figura 2.3 apresenta um diagrama esquematico do modelo de

dois estados.

a(Vv) .,
—3

J(;;i — O
(V)

Figura 2.3: Diagrama esquematico do modelo de dois estados para um canal idnico.

A Eq. 2.11 pode ser convenientemente reescrita na forma:
dn  ne(v) —n

it ) (2.12)
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onde )
a(v
Neo (V) = —————— 2.13
TR 219
é o valor de equilibrio assintético de n, e
()= —— (214
(V) = ——m—— .
a(v) + B(v)

é a constante de tempo de n.

Expressoes para n..(v) e 7,(v) podem ser obtidas diretamente de dados expe-
rimentais (KEENER and SNEYD, 1998). A condutancia macroscopica de uma

populacao de canais com condutividade méxima g, ¢ especificada como:

9 = NGmax (215)

Assim, o fluxo total do ion S através de uma populacdo de canais com relacao

[-V linear é dado por:

]S = NGmax (U_ES)

dn = ne(v) —n
F iy (2.16)

2.4.2 O Modelo de Subunidades

Uma importante generalizacao do modelo de dois estados assume a existéncia de
miultiplas subunidades no canal, em que cada uma pode estar no estado aberto ou
fechado. Um canal esta aberto quando todas as suas subunidades estao no estado
aberto. A condutividade maxima em um canal constituido de k subunidades idénti-
cas ¢ proporcional a n*, onde n é uma variavel que satisfaz a Eq. 2.11 (KEENER and
SNEYD, 1998). Ao passo que, um canal composto por diferentes subunidades possui
condutividade méxima proporcional ao produto entre as diferentes probabilidades

n; de cada subunidade 1.

Alguns canais idnicos, como por exemplo o de so6dio, exibem um rapido aumento
da condutividade em resposta as variacoes no potencial transmembranico. Esse pro-
cesso, denominado de ativacao, é imediatamente seguido por um segundo processo
que lentamente dirige a condutividade para zero (inativagao). Para descrever o com-

portamento desses canais sao necessarios modelos que considerem ambas ativacao e
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inativacao do canal. A Eq. 2.16 pode ser estendida para o caso particular de canais
ionicos com duas subunidades idénticas m relacionadas a ativacao e uma subunidade

h associada & inativacao:

]5 = TTLzhgmaz (U — Es)

dh heo(v) —h
il e (2.17)

onde as subunidades m e h sao independentes e podem estar cada uma no estado

aberto ou fechado.

2.4.3 Cadeias de Markov

Uma cadeia de Markov!

é um tipo de processo estocastico no qual o comporta-
mento de uma varidvel aleatéria em um determinado estagio depende dos valores
observados em estigios anteriores. Diversos dos novos modelos para células excita-
veis tém empregado cadeias de Markov como alternativa ao modelo de subunidades
para descrever o comportamento dos canais i6nicos (CLANCY and RUDY, 2002;
WANG et al., 1997; BONDARENKO et al., 2004), pois neste a ativacdo m e a
inativacao h sao modeladas de forma independente. Contudo, experimentos reve-
lam que a inativagao de um canal idnico é um processo intrinsecamente acoplado a
ativagdo (ALDRICH et al., 1983; ARMSTRONG and BEZANILLA, 1977; HILLE,
2001). Em um simples modelo de Markov, o canal iénico pode estar em um dos
trés estados: aberto (O), fechado (C') ou inativo (I). Uma vez no estado inativo, o
canal nao pode retornar para os estados aberto ou fechado. A Figura 2.4 ilustra as

transicoes entre os estados.

1O nome é uma homenagem ao matematico russo Andrei Andreyevich Markov.
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Figura 2.4: Diagrama esquemético do modelo de trés estados para um canal idnico.

O, C e I denotam os estados aberto, fechado e inativo, respectivamente.

Sejam ¢, o e i as proporcoes de canais nos estados fechado, aberto e inativo,
respectivamente. A corrente total do ion S através do canal pode ser modelada pelo

seguinte sistema:

Is = gso(v— Eg) (2.18)
% = —(a+9d)c+ po

@ = ac— (B4

% = ~vo+dc

onde ¢, o e i sao as probabilidades dos estados fechado, aberto e inativo, respectiva-
mente; «, , v e 0 sdo as taxas de transicdo entre os estados no modelo de Markov

(Figura 2.4).

Os estados inativo e fechado sdo semelhantes no sentido de nao permitirem a
passagem de ions. Contudo, a transicao de o para ¢ geralmente é favorecida em
valores positivos de v, enquanto a desativagao (transi¢do de o para c¢) ocorre em

potenciais mais negativos (HILLE, 2001).

A biologia molecular tem fornecido informagoes importantes acerca da estrutura
e funcao dos canais idnicos, como por exemplo, detalhes sobre as conformacoes das
proteinas que compoem os canais e modificagoes causadas por doencas genéticas ou

por aplicacoes de drogas. Muitas doencas alteram as propriedades eletrofisiologicas
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das correntes i6nicas. Essas alteracoes podem ser relacionadas a mudancas especi-
ficas nas taxas de transicao entre os estados em um modelo de Markov. Portanto,
esse formalismo é mais adequado na modelagem do comportamento dos canais, pois
pode ser utilizado em futuros estudos sobre conseqiiéncias fisiologicas associadas
a condicoes patologicas, bem como no desenvolvimento e testes de novas drogas.
Maiores detalhes sobre a relagao entre a estrutura molecular dos canais iOnicos e as

cadeias de Markov podem ser encontrados em (HILLE, 2001).

2.5 O Potencial de Acao

As grandes diferencas nas concentracoes entre os meios intra e extracelular geram
um potencial negativo na membrana. A Tabela 2.1 ilustra o gradiente de concen-

tragoes de ions Nat e KT em células nervosas (KEENER and SNEYD, 1998).

Tabela 2.1: Gradiente de concentracoes de fons Na™ e K' em células do axonio

gigante de lula.

fon | Meio intracelular (mM) | Meio extracelular (mM)
Na™* 20 497
K+ 397 20

O potencial de equilibrio (ou potencial de repouso) de grandes fibras nervosas é
de aproximadamente -80 milivolts (mV). Ao se injetar uma corrente na célula, isso
causara uma variacao no potencial de repouso da membrana. Se essa corrente for su-
ficientemente forte para dirigir o potencial para além de um valor limiar (threshold),
o potencial na membrana fara uma larga trajetoria, denominada Potencial de Acao
(PA), antes de retornar ao repouso. Essa propriedade das células de responderem a
um estimulo externo é denominada excitabilidade. A Figura 2.5 ilustra o potencial

de acao em células do axdnio gigante de lula.
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Figura 2.5: Potencial de acao em células do axonio gigante de lula.

O PA pode ser dividido em trés fases sucessivas. A fase de repouso, na qual
diz-se que a membrana estd polarizada, o potencial transmembranico ¢ igual ao
potencial de equilibrio. Na fase de despolarizagao, a membrana subitamente se torna
muito permeével ao sodio, permitindo assim que um grande nimero de fons Na*t
disponiveis no meio extracelular difunda no sentido do gradiente de concentracao.
Em grandes fibras nervosas, esse largo fluxo de ions Na™ para o interior da célula faz
com que o potencial na membrana se torne positivo. Finalmente, os canais de s6dio
comecam a inativar, ao passo que os canais de potéssio comecam a abrir mais que
o normal. A rapida difusao de potéssio em direcao ao meio extracelular restabelece

o potencial de equilibrio da membrana. Essa fase é denominada repolarizacao.

O fluxo de Kt através dos canais i6nicos pode diminuir o potencial para valores

menores que o de repouso. Nesse caso, a membrana ¢ dita hiperpolarizada.

2.6 O Modelo Hodgkin-Huxley

O mecanismo de geracao do potencial de acao foi elucidado por HODGKIN and

HUXLEY (1952) na década de 50, em seus experimentos com células nervosas. No
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modelo Hodgkin-Huxley, trés correntes sao assumidas (Figura 2.6):

Lion = Ina + Ik + 11, (2.19)

Das equagoes 2.7 e 2.19, segue que:

d
Omd_:+INa+IK+]L:0 (2.20)

onde Iy, e Ix sao, respectivamente, as correntes de sédio e potassio e I, uma

corrente de fuga constante.

A relagao I-V instantanea para os canais idnicos de sodio e potéssio no axonio
gigante de lula é aproximadamente linear, logo:

dv 1

i (gNa (v — vna) MPh + gi (v —vE) n* + gL (v — vL)) + Ly (2.21)

onde [,,, € uma corrente externa aplicada.

No modelo Hodgkin-Huxley, o canal de s6dio possui trés subunidades m e uma
subunidade A, cada uma podendo estar no estado aberto ou fechado. Da mesma
forma, existem quatro subunidades n para o canal de potassio, as quais devem estar
todas no estado aberto para haver fluxo i6nico. O comportamento das varidveis m, h
e n é descrito por equacoes diferenciais da forma da Eq. 2.11 com taxas de transicao
de um estado para o outro dependentes unicamente do potencial na membrana.

Maiores detalhes acerca das expressoes matematicas do modelo Hodgkin-Huxley

podem ser obtidos em (KEENER and SNEYD, 1998).

Meio extracelular

= e 2 3

E, E,

Meio intracelular

Figura 2.6: Modelo elétrico de Hodgkin-Huxley.
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2.7 (Células Cardiacas

As técnicas de patch-clamp contribuem com dados quantitativos que auxiliam o
desenvolvimento de inumeros modelos para diferentes espécies e regioes do coracao.
Todos esses modelos sao baseados em descricoes detalhadas das correntes idnicas
verificadas em experimentos com miocitos isolados (JAFRI et al., 1998; LINDBLAD
et al., 1996; LUO and RUDY, 1994; RASMUSSON et al., 1990a,b; WINSLOW et al.,
1999; ZENG et al., 1995). O primeiro modelo que descreve o PA em células cardiacas
foi proposto por DIFRANCESCO and NOBLE (1985) para Fibras de Purkinje. O
modelo incorpora mecanismos de transporte ativo, como a bomba Na™-K™', em
resposta a crescente evidéncia experimental da época acerca da importancia de tais

processos na repolarizacao do PA.

Em 1977, BEELER and REUTER (1977) apresentaram um modelo para a ativi-
dade elétrica em miocitos ventriculares. O modelo inclui equacoes para a concentra-
cao e a corrente idnica de calcio devido ao importante papel desse ion na contracao
do musculo cardiaco. O modelo LUO and RUDY (1994) é uma descri¢do mais de-
talhada desse tipo de células cardiacas, pois inclui equacoes para as concentragoes
internas dos fons s6dio e potassio e ainda, para concentracao de calcio no reticulo
sarcoplasmatico. Entre os mais modernos modelos para esse grupo de células car-
diacas, estd o de BONDARENKO et al. (2004), o qual é de particular interesse neste
trabalho.

2.7.1 O Modelo Computacional de Bondarenko et al.

BONDARENKO et al. (2004) desenvolveram um modelo computacional para
mio6citos ventriculares de camundongos que fornece informacoes quantitativas sobre
o comportamento i6nico dessas celulas. O modelo descreve o comportamento elétrico
de miocitos oriundos das regioes do apice e do septo cardiacos, para demonstrar
que as diferentes expressoes regionais de correntes de potéssio podem explicar as
variacoes regionais observadas quanto a repolarizacao dos mio6citos cardiacos de
camundongos. O modelo é baseado em um conjunto de 41 equagoes diferenciais
ordinarias. As EDOs simulam correntes idénicas, bombas e a homeostase celular para

reproduzir um PA. A Figura 2.7 apresenta um diagrama esquemaético das correntes,
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fluxos de Ca®* e compartimentos fisicos do modelo. O potencial na membrana (v)

é descrito pela seguinte equacao diferencial:

dv

dt
+ Inex Hkior + Iktos + Ikt + Ixs + Iicur

_Cm Icar +Ip(Ca) + Inaca + Loay + INa + INab (222)

+ [Kss +[K7“ + IC’Z,Ca + Iapp

onde C,, é capacitancia da membrana celular; I, é a corrente de célcio tipo L
(L-type Ca** current); Iycq) ¢ a bomba e calcio (sarcolemmal Ca®* pump); Ingca
¢ uma corrente resultante do mecanismo ativo que troca dois fons Ca®* por trés
fons Na't, denominada trocador Na™/Ca*" (Na*/Ca®" exchanger); Icq ¢ uma
corrente de fundo do fon Ca*T (calcium background current); Iy, € uma corrente
rapida de sodio (fast Na™ current); Ina ¢ uma corrente de fundo do ion Na™
(sodium background current); In.x € a bomba Na™-K* (Nat /K™ pump); L, ¢
(rapidly recovering transient outward K+ current), I, s (slowly recovering transient
outward Kt current), Ix, (time-independent inwardly rectifying K current), I
(slow delayed rectifier K current), Iy (ultrarapidly activating delayed rectifier
K™ current), Irss (noninactivating steady-state voltage-activated K current) e I,
(rapid delayed rectifier KT current) sao correntes de potassio; Iy ¢, € uma corrente

de cloro (Ca?*-activated Cl~ current); e I,,, uma corrente externa aplicada.

Muitas das equacoes para as correntes idnicas sao baseadas no formalismo de
HODGKIN and HUXLEY (1952), porém cadeias de Markov foram usadas para
modelar as corrente ionicas: Icgr, Ing € Ixy. O modelo também possui diferentes
expressoes para as correntes Iy, ¢, Iios, Ixur © Ixss para representar as variagoes

observadas nas regides do apice e do septo cardiacos (Maiores detalhes podem ser
encontrados em (BONDARENKO et al., 2004)).
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Figura 2.7: Diagrama esquematico do modelo para correntes i6nicas, bombas,
fluxos de Ca?* e compartimentos subcelulares no modelo para miocitos

ventriculares de camundongos (Adaptado de BONDARENKO et al. (2004)).

Concentracoes Ionicas Intracelulares

Homeostase é a propriedade da célula regular o seu ambiente interno de modo
a manter uma condicao estavel, mediante miltiplos ajustes dinamicos controlados
por mecanismos ativos de regulacdo como as bombas. Alguns modelos cardiacos
consideram constantes as principais concentragoes idnicas no meio intracelular, po-
rém isso nao é suficiente para que um modelo descreva de forma quantitativa o PA.
A manutencao da homeostase é fundamental para sobrevivéncia da célula, pois o
aciimulo ou a perda de fons podem caracterizar estados téxicos ou de insuficiéncia,
respectivamente. No modelo de BONDARENKO et al. (2004), a variacdo das con-

centragoes internas de sodio ([Na™);), potassio ([K];) e calcio ([Ca®t];) no tempo
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foram modeladas a partir da equagao:

dels _ ) AcapCrm

. 2.2
dt VigoF (2.23)

onde I, é a corrente ionica que carrega o ion x, A, ¢ a area da membrana ce-
lular, V,,,,0 0 volume do mioplasma, e F' a constante de Faraday (SACHSE, 2004;
BONDARENKO et al., 2004).

Dinamica do Calcio

O calcio é extremamente importante em células cardiacas, pois desempenha um
papel critico na contracao muscular. Existem varios mecanismos de controle ope-
rando em diferentes niveis para assegurar que fon Ca?" esteja presente em quanti-
dade suficiente para executar suas funcoes. Além disso, uma falha em sua remocao

pode levar a um estado de tensao constante do musculo cardiaco.

Nos vertebrados, a maior parte do Ca®" esta armazenado nos ossos, de onde pode
ser liberado através de estimulos hormonais para manter a concentragao extracelular
em valores proximos de 1,0 mM, enquanto as células mantém sua concentracao
interior em cerca de 0,0001 mM. Devido a esse grande gradiente, as células podem
rapidamente aumentar sua concentracao interna simplesmente abrindo os canais
ionicos. Porém, muita energia (ATP) precisa ser gasta para expulsar os fons Ca®"

e retomar a baixa concentracao intracelular destes.

Além dos canais i6nicos, mecanismos sofisticados como bombas, compartimentos
internos como o reticulo sarcoplasmatico (sarcoplasmic reticulum - SR) e protei-
nas denominadas buffers (nas quais os fons C'a®" se encontram fortemente ligados)
atuam no controle de entrada/saida de célcio nas células. A liberagao de Ca?*
do SR é a segunda maior via de entrada desse ion no citoplasma, sendo mediada
principalmente por canais que sao também receptores: Ryanodine Receptors. Esses
canais desempenham um importante papel nas células do musculo cardiaco, pois
acredita-se que eles sejam responsaveis pelo mecanismo de Ca?"-induced Ca®* re-
lease (CICR), no qual uma pequena quantidade de C'a®™ que entra na célula inicia

uma explosiva liberagao desse fon por parte do SR.

Os canais de calcio tipo L. sdo encontrados principalmente em aglomerados nos

chamados tibulos T (BRETTE and ORCHARD, 2003). O calcio que entra na
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célula através desses canais inicia o mecanismo CICR do SR que contribui para a
inativagao da corrente I, ;, (BERS, 2000; EISNER et al., 2000, 1998). Dessa forma,
um modelo realistico para o canal tipo L deve necessariamente incluir representagoes
dos canais localizados no SR, bem como da concentracao de Ca®* perto dos canais

tipo L (tabulos T).

No modelo de BONDARENKO et al. (2004), esquematizado na Figura 2.7, o cal-
cio que entra na célula via I¢, f, resulta em um aumento da concentracao de Ca’**
em uma parte restrita do citoplasma ([C'a®T],), que inativa o canal tipo L e inicia
o processo CICR. O Ca?t difunde desse subespaco para dentro do citoplasma em
geral (J,fe,), onde se liga a proteinas especificas (miosina e actina) e inicia o pro-
cesso de contragao. O célcio é removido do meio intracelular pela corrente de troca
INaca € pela bomba I, e é retomado pela rede do SR (sarcoplasmic reticulum -
NSR) através da bomba de calcio sarcoplasmatica (J,,), também conhecida como
sarcoplasmic Ca®*"-ATPase e SERCA (Figura 2.7). O Ca*" também difunde (/)
da NSR para a jungao do SR (sarcoplasmic reticulum - JSR), por onde pode ser
liberado no subespago (/) e de 1a novamente no citoplasma. Conforme mostrado
na Figura 2.7, o modelo também inclui efeitos dos buffers troponin e calmodulin no
citoplasma (Jpn ), bem como do buffer calsequestrin dentro do SR. Maiores detalhes
sobre 0 modelo para fon Ca?" podem ser encontrados em (BONDARENKO et al.,
2004).

2.8 A Linguagem CellML para o Desenvolvimento
de Modelos

O desenvolvimento e a disponibilidade de um nimero cada vez maior de modelos
computacionais descrevendo as complexas estruturas e processos biologicos tém se
tornado evidente nos tltimos anos. Esses modelos descrevem processos ocorrendo
em varias escalas de tempo e seu desenvolvimento se torna uma tarefa particula-
mente complexa, nao somente de um ponto de vista biofisico, mas também de uma
perspectiva matemética e computacional. Ainda, o reuso e compartilhamento desses
modelos sao particularmente problematicos, pois geralmente faltam informagoes ne-

cessarias para reproduzir os resultados publicados com os modelos. Recentemente, a
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comunidade de biologia computacional propds um padrao para descrever modelos ce-
lulares baseado em eXtensible Markup Language (XML), um formato estruturado de
documentos que pode ser lido por homens e maquinas. O padrao CellML (CellML)
fornece uma representacao modular das relacoes matematicas entre os componentes
biolégicos dos modelos, que possibilita o reuso de componentes desenvolvidos por

diferentes grupos para diferentes aplicagoes.

Um modelo CellML consiste de uma série de componentes, os quais podem ser
criados para servirem como uma entidade totalmente conceitual para modelagem, ou
podem ter alguma interpretacgao fisica real (como representar a membrana celular).
Cada componente contém uma série de variaveis, as quais devem ser declaradas pela
insercao de elementos do tipo "varidvel" no interior do componente. Por exemplo,
um componente representando a membrana celular pode ter uma variavel chamada v
representando o potencial transmembranico. As relacoes mateméticas entre variaveis
sao expressas dentro dos componentes através da Mathematical Markup Language
(MathML). A MathML é uma aplicacao da linguagem XML para descrever notagoes
mateméticas, com objetivo de se integrar formulas matematicas a documentos World
Wide Web. A escolha da MathML torna o CellML particularmente adequado para
descrever modelos contendo equacgoes diferenciais. A Figura 2.8 ilustra a descrigao

da Eq. 2.8 no formato MathML/CellML.
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Figura 2.8: Descricdo em formato MathML/CellML do Modelo Elétrico para a
Membrana Celular. A: Eq. 2.8 em linguagem MathML. B: Esquema gréafico para o
modulo MathML descrito em A.

Os componentes em CellML podem ser conectados uns aos outros usando um
"elemento de conexao", que descreve o nome de dois componentes a serem conec-
tados, bem como as variaveis do primeiro componente que serao mapeadas para
varidveis no segundo componente. Essas ligagoes sao uma declaracao de que a va-

riavel de um componente é equivalente a uma outra varidvel em outro componente.

Embora CellML seja uma linguagem flexivel e poderosa, sua especificagao per se
nao é capaz de resolver os problemas inerentes a fisiologia computacional. Para essa
tarefa, existem diversas ferramentas disponiveis que fornecem um novo paradigma
para o desenvolvimento de modelos. Técnicas e ferramentas dedicadas a edicao,
validacao, compartilhamento, geracao de codigo para uso externo e execucao de
modelos descritos em CellML (GARNY et al., 2008), tém sido disponibilizadas desde
o lancamento do padrao em 2001. Uma das principais motivacoes por de tras do
projeto CellML é permitir que os modelos sejam compartilhados de forma confidvel

entre os diversos grupos de pesquisa.



Capitulo 3

Modelo Computacional para Células

do Nodo Sinoatrial de Camundongos

O Nodo Sinoatrial (NSA) esta localizado no atrio direito e sua principal funcao é
a de iniciar e controlar o ritmo cardiaco. As células do NSA sao chamadas de marca-
passo, pois possuem a habilidade de gerar atividade elétrica por si s6. Sob condigoes
fisiologicas, o potencial de acao se origina em células localizadas na regiao central
do NSA| se propagando para células periféricas e finalmente para dentro do misculo
atrial. A atividade de marca-passo é devida a presenca de uma despolarizacao
diastolica, uma lenta fase de despolarizacao que dirige o potencial na membrana do

final de um PA para o limiar de um novo PA.

Estudos através de voltage-clamp, principalmente com coelhos, revelam que tal
despolarizacao resulta de um delicado balanco entre correntes i6nicas de entrada
(despolarizantes) e de saida (hiperpolarizantes) (IRISAWA et al., 1993). Embora
esse mecanismo seja muito estudado e assunto de centenas de artigos cientificos, nao
hé& ainda um consenso em todos os detalhes. Em comum a maioria dos trabalhos,
estd o fato de a despolarizacao diastolica envolver uma série de correntes iGnicas:
a I, (hyperpolarization-activated inward current) ou I;', uma corrente ativada em
potenciais mais negativos que o potencial de repouso da membrana; duas correntes
despolarizantes carregadas de fons calcio, a Ic,r (inward T-type Ca** current) e

a Icar (inward L-type Ca®T current); correntes hiperpolarizantes de potéssio (1)

! Apelidada de Funny Current devido a seu efeito oposto ao da maioria das outras correntes.
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denominadas retificadores (delayed rectifier KT currents); e finalmente as correntes

de fundo (background currents) e as bombas.

A fase inicial dessa lenta despolarizacao se inicia ap6s uma forte repolarizacao da
membrana por canais de potéssio (/i) que sao ativados durante o PA. Uma vez em
potenciais suficientemente negativos, a corrente de entrada [, é lentamente ativada
causando uma despolarizacao gradual da célula até valores onde a contribuicao dos
canais de célcio tipo T (I¢, 1) se torna significativa. Finalmente, os canais de célcio
tipo L se abrem dando inicio a um novo PA. Contudo, a atividade espontanea nas
células do NSA nao é cessada mesmo em presenca de agentes bloqueadores das cor-
rentes I, e Ic, v (DENYER and BROWN, 1990a,b). Isso sugere que existem outras
fontes de correntes de entrada que contribuem com a despolarizagao em potenciais
de diastole. Embora a principal funcao das correntes de fundo e bombas seja a
de manter a homeostase celular, alguns autores consideram que as primeiras podem
desempenhar o papel da corrente I, na fase inicial da despolarizagao diastolica (HA-
GIWARA and IRISAWA, 1991), enquanto as altimas podem atuar na regulacao do
potencial diastolico (RASMUSSON et al., 1990a).

O sistema nervoso autonomo pode interferir na ritmicidade do coracao atra-
vés de terminagoes nervosas presentes no musculo cardiaco. Os efeitos mais 6bvios
sao uma lenta aceleracao das batidas do coracao devido a liberacao de noradre-
nalina, e uma redugao na taxa de batimentos pela secregdo de acetilcolina (Ach).
Tanto a noradrenalina quanto a Ach sao neurotransmissores que atuam modulando
as correntes i6nicas durante a despolarizacao diastolica. No coracao, I, tem sido
chamada de corrente de marca-passo devido ao fato de sua ativacdao em potenciais
negativos contribuir para a despolarizacdo diastélica (NOBLE and TSIEN, 1968;
DIFRANCESCO et al., 1986). Porém, sua importancia é ainda tema de debate
entre pesquisadores (VASSALLE, 1995), pois a a¢do do neurotransmissor Ach pode
tornar a participagao de [, irrelevante na atividade de marca-passo (HILLE, 2001).
Maiores detalhes acerca da influéncia do sistema autéonomo na atividade cardiaca

podem ser encontrados em (HILLE, 2001).

A atividade elétrica cardiaca de roedores tem sido extensamente analisada, ge-
ralmente como pré-requisito para estudos na area da engenharia genética. A grande
disponibilidade de camundongos alterados geneticamente para fins de compreensao

de defeitos no sistema cardiovascular humano tem gerado uma grande demanda
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por conhecimento quantitativo acerca da fisiologia cardiaca desses animais (CHRIS-
TENSEN et al., 1997; NERBONNE, 2004; NERBONNE and KASS, 2005). Recente-
mente, diversos trabalhos experimentais com mi6citos isolados do nodo sinoatrial de
camundongos foram publicados. Eles revelam que muitas das correntes envolvidas
na geragao do PA em miocitos ventriculares nao estao presentes no NSA (MANGONT

and NARGEOT, 2001; CHO et al., 2003; MANGONTI et al., 2006b).

A modelagem computacional vem sendo muito utilizada como ferramenta na in-
vestigacao dos complexos processos biofisicos por tras da despolarizacao diastolica.
Os modelos fornecem explicagoes biofisicas para o comportamento elétrico em mi6-
citos do NSA, embora dados quantitativos sobre a seletividade, densidade e cinética
das correntes idnicas ainda estejam incompletos nos diversos trabalhos experimen-
tais disponiveis. Existem diversos modelos mateméaticos que descrevem a atividade
elétrica no NSA de coelhos, devido a grande disponibilidade de dados experimentais
para essa espécie. O primeiro modelo, cuja forma do PA é similar ao modelo de
Hodgkin e Huxley, porém com atividade mais lenta e comportamento periédico no
tempo, foi publicado em 1980 por YANIGAHARA et al. (1980). Anos mais tarde,
DEMIR et al. (1994) propuseram um modelo mais detalhado, incluindo formulagoes
para a dinamica de calcio baseadas em dados de microanatomia. ZHANG et al.
(2000) apresentaram modelos separados para células centrais e da periferia basea-
dos em experimentos nos quais as diferencas na densidade das correntes, bem como
respostas farmacologicas (ou seja, efeitos de agentes bloqueadores de canais i6nicos)
entre essas duas regioes foram estudadas. Recentemente, um modelo com significan-
tes aprimoramentos sobre os anteriores foi apresentado por KURATA et al. (2002).
O modelo reproduz dados de wvoltage-clamp de diversas correntes, entre elas a [
(Sustained Inward Current), recentemente identificada em miocitos do NSA (GUO
et al., 1995; SHINAGAWA et al., 2000); reproduz a forma dos potenciais de acao
espontaneos e as correntes ionicas verificadas durante experimentos com PAs; e con-
segue replicar os efeitos de bloqueadores de canais ou buffers de C'a®** na ritmicidade

de forma mais precisa que os modelos apresentados anteriormente.

Com o objetivo de avaliar a ritmicidade e o PA do NSA de camundongos sob
efeito de bloqueadores especificos para canais i6nicos de Ca?t, MANGONTI et al.
(2006b) estenderam o modelo de ZHANG et al. (2000) para simular o PA de células

da regiao central do NSA de camundongos. Entretanto, comparagoes diretas com
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dados experimentais para validar o modelo e uma lista completa das equacdes nao
foram apresentadas, dificultando assim a reproducao de seus resultados por outros

pesquisadores.

Neste capitulo, um primeiro modelo quantitativo descrevendo a atividade elé-
trica em miocitos do NSA de camundongos adultos é apresentado nas segoes que se
seguem. O modelo adapta o trabalho de BONDARENKO et al. (2004) com mibcitos
ventriculares para esse grupo especifico de células auto-excitaveis e incorpora dados
recentes obtidos experimentalmente por técnicas de patch-clamp. A disponibilidade
de roedores alterados geneticamente, seus usos em estudos moleculares sobre doen-
cas cardiacas (FRANZ et al., 1997; LIJNEN and PETROV, 1999), bem como o fato
desses animais serem os mamiferos mais usados em desenvolvimento e teste de novas
drogas (BUDDEN et al., 1980; CHEUNG et al., 1993) sao aspectos que motivam o

desenvolvimento de um modelo para o NSA de camundongos.

3.1 Metodologia

O modelo computacional para o potencial de acao em midcitos do nodo sinoatrial
de camundongos proposto neste trabalho é uma adaptacdao do modelo de BONDA-
RENKO et al. (2004) desenvolvido para miécitos do ventriculo desses animais. Uma
revisao bibliografica dos trabalhos experimentais disponiveis sugere que muitas das
correntes envolvidas na geracdo do PA em mibcitos ventriculares nao estdo pre-
sentes no NSA de camundongos (MANGONI and NARGEOT, 2001; CHO et al.,
2003; MANGONT et al., 2006b,a). Entre elas, estdo as correntes sensiveis a droga 4-
aminopiridina (4-AP): L, ¢ (rapidly recovering transient outward K+ current), Iy, s
(slowly recovering transient outward K+ current) e Iy, (ultrarapidly activating de-
layed rectifier K+ current) (CHO et al., 2003); o retificador de potassio Ik (slow
delayed rectifier KT current) (CHO et al., 2003); e a corrente de cloro I ¢, (Ca®"-
activated C1~ current), cuja importancia pode estar apenas relacionada a condigoes
patologicas no ventriculo (BONDARENKO et al., 2004). Além disso, experimentos
com mibcitos isolados do NSA de camundongos revelam a existéncia de trés corren-
tes idnicas que nao sao verificadas em células ventriculares desses roedores: Ic, 1
(T-type Ca* current), I, (hyperpolarization-activated inward current) e Iy (sustai-

ned inward current) (MANGONI and NARGEOT, 2001; CHO et al., 2003). Com
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base nesses achados experimentais, a atividade elétrica no NSA de camundongos foi
modelada através de um circuito elétrico acoplado a compartimentos subcelulares.
Da mesma forma que no modelo de (BONDARENKO et al., 2004), o modelo pro-
posto neste trabalho assume que nao existem gradientes elétricos dentro da célula,
ou seja, o potencial na membrana é espacialmente homogéneo e os compartimentos
subcelulares sao uniformes. Uma representacao esquematica das correntes ionicas e

dos compartimentos fisicos considerados no modelo é mostrada na Figura 3.1.

IC.?a,L

a =

; ‘ =
= " , \ 0 v J [Naz’]i; [Na™],
= - [ca] § §[Ca™
: K1 ¢ K1

Figura 3.1: Diagrama esquematico do modelo para correntes ionicas, bombas,

fluxos de C'a®" e compartimentos subcelulares no nodo sinoatrial de camundongos.

O potencial na membrana (v) é modelado pela seguinte equagao diferencial:

dv

_Cm% - [CaL +IC(1T+[NCL+[KT+IKSS+[K1 +Ih+Ist+INaK (31)

+ Ip(Ca) +INaC’a + IC’ab + Ina

onde (), é capacitancia da membrana celular; I¢, 1, ¢ a corrente de célcio através dos
canais tipo L (L-type Ca®" current); Ic,r € a corrente de calcio através dos canais
tipo T (T-type Ca* current); In, é a rapida corrente de sodio (fast Na™ current);
Ik, (rapidly delayed rectifier KT current), Ixss (noninactivating TEA-sensitive K+

current) e Iy (time-independent inwardly rectifying K current) sdo correntes de
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potassio; I, é a corrente ativada em hiperpolarizacdo (hyperpolarization-activated
inward current); Iy € a corrente de sodio sustentada (sustained inward current);
Inak € a bomba Nat-K* (Na™ /K" pump); Ipca) ¢ a bomba e calcio (sarcolemmal
Ca®*" pump); Inqco ¢ uma corrente resultante do mecanismo ativo que troca dois
fons C'a®" por trés fons Na™ (Na™ /Ca®" exchanger); Icaw € Ing S0 as correntes

de fundo (background currents) de Ca®*™ e Na™, respectivamente.

Dados experimentais do NSA de camundongos estao disponiveis em parte na
literatura para as correntes Icar, Icar, INas Liry Ixss, Ik1 € I (MANGONI and
NARGEOT, 2001; MANGONT et al., 2003, 2006b; CLARK et al., 2004; CHO et al.,
2003). Dessa forma, as correntes oriundas do modelo de BONDARENKO et al.
(2004): Icar, INas Ikv, Ikss € Ix1 foram modificadas para reproduzir informa-
coes como a relagao corrente-voltagem, curvas de ativacao e inativacao no equilibrio
(steady-state activation e steady-state inactivation) e constantes de tempo. Para a
corrente I, 1 foi adotado um modelo do tipo Hodgkin-Huxley baseado parcialmente
nas equagoes de DEMIR et al. (1994) para o NSA de coelhos e também ajustado
aos dados experimentais disponiveis. Para a corrente [, as férmulas propostas por
ZHANG et al. (2000) para o NSA de coelhos foram alteradas para reproduzir os
dados para o NSA de camundongos. A corrente sustentada de sodio (/) descoberta
em mio6citos do NSA de coelhos e ratos (GUO et al., 1995; SHINAGAWA et al.,
2000) também foi verificada em experimentos com NSA de camundongos (CHO
et al., 2003). Porém, nao estao disponiveis informacoes suficientes sobre as caracte-
risticas dessa corrente. Assim, as equacoes do tipo Hodgkin-Huxley propostas por

KURATA et al. (2002) para I foram incorporadas ao modelo.

A principal fungao das correntes de fundo e dos mecanismos ativos como a bomba
Nat-K™* ¢ a de manter a homeostase celular. Contudo, nao existem dados relativos
a densidade e demais propriedades eletrofisioloégicas de ambas correntes de fundo e
bombas. Dessa forma, as equacgoes para Inuk, Ipca)s INacas Ioay € Inay descritas no
modelo de BONDARENKO et al. (2004) foram mantidas no modelo para miécitos
do NSA.

Os aparatos necessarios para a contracao nao sao muito desenvolvidos em midci-
tos do NSA. Nao obstante, o fon Ca®* pode ser relevante na fase de despolarizacao
diastolica (BOUMAN and JONGSMA, 1986; MASSON-PEVET et al., 1984; IRI-

SAWA et al., 1993). O modelo que descreve a dinamica do célcio intracelular pro-
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posto por BONDARENKO et al. (2004) foi adotado neste trabalho em detrimento a
um dos modelos disponiveis para o NSA de coelhos (DEMIR et al., 1994; KURATA
et al., 2002). Essa escolha se justifica pelas provaveis diferengas nas propriedades
eletrofisiologicas entre as espécies, pois estas sao mais relevantes do que a diferenca
entre miocitos do NSA e do ventriculo. Ainda, os modelos para o mecanismo de

calcio intracelular sao hoje imprecisos.

3.1.1 Ajuste de Curvas

Correntes 16nicas

Em um modelo Hodgkin-Huxley, expressdes para a ativagao (ou inativagao) no
equilibrio (Eq. 2.13) sao geralmente descritas por combinagoes de fungdes exponen-
ciais baseadas na distribui¢do de Boltzmann (HILLE, 2001):

aq =+ ble"’l“
ai + b1ee?) + (ag + baec2v)

Neo (V) = ( (3.2)

onde ny(v) é a ativagdo no equilibrio do canal i6nico, ai, by, ¢1, as, by € co sd0

valores constantes, e v é o potencial transmembranico.

Para as correntes idnicas descritas por modelos do tipo Hodgkin-Huxley, as cons-
tantes aq, by, 1, as, by e ¢ foram ajustadas segundo a rotina fminsearch para otimi-
zagao nao-linear sem restricoes disponivel no Matlab. A rotina fminsearch é baseada
em um método Simplex (LAGARIAS et al., 1998). Este ¢ um método de busca di-
reto que nao utiliza informacao do gradiente. A rotina fminsearch foi utilizada para
minimizar a distancia entre as curvas descritas pela Eq. 3.2 e as obtidas experimen-
talmente. Os valores experimentais foram obtidos da literatura através do software
g3data (g3data), o qual pode ser usado para extrair dados de gréaficos em artigos
cientificos. O processo de ajuste de curvas para a inativacao no equilibrio e para
as constantes de tempo (Eq. 2.14) em modelos Hodgkin-Huxley é analogo ao feito

para a ativacao no equilibrio.

Ao contrario dos modelos baseados no formalismo de Hodgkin-Huxley, as cons-
tantes de tempo e os processos de ativagao/inativacdo no equilibrio de uma corrente
ionica modelada por uma cadeia de Markov nao podem ser ajustados de forma se-

parada. Assim, o modelo de Markov deve ter suas taxas de transicdes entre estados



3.1 Metodologia 33

ajustadas de forma a reproduzir quantitativamente os resultados verificados experi-
mentalmente. Da mesma forma que n.(v) na Eq. 3.2, as taxas de transi¢io entre
os estados em um modelo de Markov sao descritas por combinacoes entre fungoes
exponenciais. Portanto, a rotina fminsearch foi empregada também na minimizacao
da distancia entre os dados experimentais e os simulados pelo modelo de Markov.
As EDOs relativas ao modelo de Markov foram resolvidas numericamente através

das rotinas para solucao de problemas de valor inicial ode45 e ode23s disponiveis no
Matlab.

Tanto em modelos do tipo Hodgkin-Huxley quanto em cadeias de Markov, a
condutividade méxima ¢,,,., de um canal idbnico pode ser estimada a partir da relacao
[-V medida nos experimentos através de protocolos especificos. Nesses protocolos,
o potencial na membrana é mantido constante e igual a um valor base (holding
potential - HP) por um determinado tempo a fim de se garantir que os canais
ionicos atinjam o equilibrio. Em seguida, o potencial da membrana ¢é subitamente
mudado do HP para um novo valor de v e mantido constante durante um periodo de
tempo definido. Se esse valor de v for maior que o potencial de HP, entao um pulso
despolarizante foi aplicado, caso contrario, o pulso é dito hiperpolarizante. A curva
[-V é obtida tomando-se o valor méximo da corrente em cada um dos pulsos. Dessa
forma, os protocolos descritos em cada trabalho experimental foram reproduzidos in-
silico e os valores para as condutividades maximas dos canais foram manualmente
ajustados até que as relacoes I-V simuladas estivessem de acordo com os valores
medidos nos experimentos. Os dados experimentais referentes a relagao I-V foram
devidamente convertidos para a unidade de picoampére (pA) e normalizados de
acordo com a capacitancia (pF) média das células em cada trabalho. Esse processo

ameniza a influéncia do tamanho da célula na densidade das correntes.

A descricao dos diversos protocolos utilizados no processo de ajuste das correntes
ionicas pode ser encontrada no texto e nas legendas das figuras. Os dados experi-

mentais estao apresentados em conjunto com as simulagoes como médias ou médias

+ desvio padrao (DP).
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Bombas e Mecanismos de Troca

A bomba Nat-K* (In.k) é responsavel pela manutencao dos gradientes ele-
troquimicos dos ions Na' e K™ na célula. A bomba gera uma pequena corrente de
saida, que pode ter um papel determinante no valor minimo do potencial na mem-
brana durante o PA (potencial diastélico méaximo - PDM), bem como influenciar na
despolarizacao diastolica e na duracao do PA (RASMUSSON et al., 1990a,b). No
modelo de DEMIR et al. (1994), a bomba de calcio I,cq) tem o papel de manter
baixa a concentracao do fon C'a®t durante a fase de despolarizagao diastolica (DE-
MIR et al., 1994), porém modelos mais recentes consideram desprezivel sua influén-
cia em ambos PA e concentragao interna de célcio (ZHANG et al., 2000; KURATA
et al., 2002). A corrente Inqcoq € resultado de um mecanismo que troca ions C'a** no
citoplasma por Na™ do meio extracelular. Inicialmente proposto por DiFrancesco e
Noble em seus trabalhos com miocitos das Fibras de Purkinje (DIFRANCESCO and
NOBLE, 1985), formulag¢oes para essa corrente de troca estao presentes em diversos
modelos da eletrofisiologia cardiaca, que em algumas circunstancias pode modular

a magnitude do PDM e a taxa de despolarizagio diastélica (DEMIR et al., 1994).

Embora nao existam na literatura dados sobre bombas e correntes de troca no
nodo sinoatrial de camundongos, equacoes para Inar, Ipca) € INaca foram incluidas

no modelo de acordo com a formulagdo de BONDARENKO et al. (2004).

Correntes de Fundo

A atividade espontanea das células do NSA nao é interrompida por drogas ini-
bidoras das correntes I;, ou Ic,r (DENYER and BROWN, 1990a,b). Isso sugere
que deve existir uma fonte adicional geradora de correntes de entrada durante a fase
de despolarizagao diastolica. Embora o conceito de correntes de fundo (background
currents) varie entre os diversos trabalhos experimentais e computacionais na area,
a maioria dos modelos considera a existéncia de duas correntes carregadas dos ions

Ca** e Na*, geralmente descritas pelo modelo linear:
]C'ab = gCab(U - ECaN) (33)

Inay = gnab(v — Eng) (3.4)
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onde goup € Ecan na Eq. 3.3, € gnap € Eng em 3.4, sao as condutividades méaximas e
potenciais de equilibrio das correntes de célcio de s6dio, respectivamente. Analoga-
mente a Ioq 1, € Ioqr, a equacao de Nernst nao é valida para Icq, devido & dindmica
do ion Ca®t em células cardiacas. Dessa forma, Ec,ny ¢ um valor constante obtido

através de experimentos.

Embora nao existam na literatura dados sobre as correntes de fuga no nodo
sinoatrial de camundongos, equacoes para Icq, € g foram incluidas no modelo de

acordo com a formulagdo de BONDARENKO et al. (2004).

Potencial de Acao

O modelo proposto para a atividade elétrica em midcitos do NSA de camundon-
gos é baseado num conjunto de 39 equagoes diferenciais ordinarias descrevendo o
comportamento de correntes i6nicas, bombas, concentracoes internas [Na™l;, [KT];
e [CaT]; e componentes intracelulares, como o reticulo sarcoplasmatico. O modelo
foi desenvolvido para a temperatura ambiente de 25°C (298 K). A escolha desse valor
em detrimento & temperatura corporal desses animais (37°C) se justifica pelo fato do
modelo de BONDARENKO et al. (2004) ter sido proposto com base em dados me-
didos & temperatura ambiente. O modelo foi resolvido através do método de Euler
explicito com passos de tempo de diferentes tamanhos. Em seguida, os resultados

foram comparados para se garantir a convergéncia das solugoes numéricas.

Embora o comportamento das correntes ionicas tenha sido reproduzido de forma
quantitativa, o modelo obtido para o PA nao exibe a atividade oscilatoria inerente
aos miocitos do NSA. Essa verificacao é provavelmente devida a indisponibilidade
parcial ou total de dados relativos as correntes idnicas, bem como a possiveis impre-
cisoes nas medidas decorrentes de diferencas nas condi¢des experimentais. Assim,
pequenos ajustes nas condutividades maximas do canal foram feitos até que o modelo
fosse capaz de reproduzir algumas caracteristicas importantes do PA desse grupo de
células cardfacas. Sao elas: a taxa maxima de aumento do potencial transmem-
branico durante a fase de despolarizacao de um PA (mazimum upstroke velocity -
MUV); o potencial diastolico maximo (PDM) definido como sendo o valor mais nega-
tivo do potencial apos a fase de repolarizacao; o pico do potencial transmembranico

(MAX v), ou seja, a maior diferenga de potencial na membrana celular durante um
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PA; a duracdo do potencial de agao (DPA) dada como a diferenca entre o tempo
de ativacao (instante da derivada maxima MUV) e o tempo do PDM que a sucede;
DPA50, ou seja, duracao do potencial de acao a 50% da fase de repolarizacao, calcu-
lado usando a diferenca entre o tempo de ativacao e o de repolarizacao. O tempo de
repolarizacao foi calculado como sendo o instante em que o potencial na membrana
atinge o nivel correspondente a 50% da amplitude do PA apos a ativacdo; o tamanho
do ciclo (cicle length - CL) dado pela diferenga entre os tempos de ativacao de dois
PAs consecutivos. As Figuras 3.2 e 3.3 apresentam dados experimentais relativos ao

PA em mi6citos do NSA de camundongos e ilustram as caracteristicas mencionadas

anteriormente.
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Figura 3.2: O PA em mi6citos do NSA de camundongos e suas caracteristicas

(Adaptado de MANGONI and NARGEOT (2001)).
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Figura 3.3: A derivada do potencial transmembranico no tempo em mio6citos do
NSA de camundongos e suas caracteristicas (Adaptado de MANGONT and
NARGEOT (2001)).
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No ajuste do PA, foi considerado que a célula poderia ter 50% mais ou 50% me-
nos canais i6nicos. Dessa forma, um fator de ajuste p; para a condutividade maxima
do canal i6nico ¢ foi obtido de forma a satisfazer a restricao: 0,5 < p; < 1,5. Para
as correntes de calcio, variagoes maiores (0,5 < p; < 2,5) foram permitidas, pois
artificios farmacologicos geralmente utilizados na medicao dos PAs espontaneos em
miocitos do NSA alteram as propriedades eletrofisiologicas dessas correntes. Assim,
um problema inverso foi definido para a estimativa de fatores p; que melhor ajustam
as caracteristicas do PA, satisfazendo as restri¢goes impostas. Um Algoritmo Gené-
tico (AG) em desenvolvimento no laboratorio Fisiocomp (Fisiocomp) foi aplicado na
resolucao desse problema inverso. AGs sao métodos de busca estocasticos inspirados
no processo de selecao natural. Segundo esta teoria, os individuos mais aptos tém
chances maiores de sobreviver. Em cada iteracao, ocorre um processo de selecao que
elimina individuos menos aptos. Os individuos mais aptos sao combinados a fim de
se obter solucoes melhores. A aptidao de um individuo, ou qualidade da solucgao, é
medida através de uma funcao de avaliacao. O AG aplicado neste trabalho avalia
os individuos (conjunto de parametros p;) de forma a ajustar algumas das princi-
pais caracteristicas do PA descritas anteriormente. Para isso, foi adotada a seguinte

funcao objetivo:

(Fi‘xp - Fiim>2 (35)

4
6 =

=1
onde T e I

exp sim

{MUV, MAX v, PDM, DPA50}.

sao valores experimentais e simulados, respectivamente, e i =

Os dados experimentais utilizados para o ajuste do PA foram obtidos em coo-
peracao com o Departamento de Fisiologia e Biofisica da Universidade de Calgary

(Canad4). Os experimentos estao descritos no Apéndice 1.

Homeostase

Entre todas as solucoes encontradas pelo AG, foi selecionada aquela que esti-
vesse mais proxima da condicao de homeostase para os fons Ca?", Na™ e K*. Em
seguida, o conjunto de parametros p; foi refinado respeitando as restricoes 0,5 < p;
< 2,5 para as correntes de calcio e 0,5 < p; < 1,5 para as demais correntes iOnicas,

até que a homeostase fosse atingida. O modelo final resultante desse processo foi
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implementado em linguagem CellML através do editor disponivel em (Fisiocomp).
A ferramenta AGOS (BARBOSA et al., 2006) foi utilizada para definir condigoes
iniciais, ajustar parametros e simular o modelo completo. Maiores detalhes sobre

essa ferramenta podem ser encontrados na Secao 4.3.

3.1.2 Analise de Sensibilidade

O modelo para o NSA desenvolvido foi utilizado para investigar como perturba-
¢coes em determinados parametros afetam o potencial de acao. A analise de sensi-
bilidade envolve o calculo de derivadas parciais da variavel de interesse (o potencial
transmembranico) com respeito aos parametros do modelo (NYGREN et al., 1998).
Neste trabalho, a analise ficou restrita & densidade das correntes idnicas (condutivi-
dades méximas dos canais), mas pode ser estendida para perturbagoes de qualquer
outro parametro do modelo. As caracteristicas relativas ao PA foram escritas como
funcoes do parametro de interesse g,:

90(3z)
09

onde g, é o parametro a ser analisado (condutividade maxima do canal idnico), e
¢ uma das caracteristicas eletrofisiologicas do PA definidas anteriomente: MUV,
PDM, MAX v, DPA, DPA50 e CL.

A Eq. 3.6 foi aproximada por diferencas finitas centradas:

o~ ©(9 + Ags) — 0(9: — Ags)
v 2Ag,

onde Ag, foi tomado como sendo 0, 1g,.

(3.7)

Os resultados obtidos com a Eq. 3.7 foram normalizados de acordo com os
valores de controle, ou seja, as variacoes das caracteristicas do PA foram divididas

pelos valores originais do modelo e apresentadas de forma percentual. Isto é:

Re,(g,) = 100M (3.8)

©(9z)
O impacto dessa perturbacao na homeostase também foi avaliado através do
calculo da variacdo nas concentracoes ionicas em dois momentos da simulacao. O
modelo foi simulado durante 30 s para se garantir que o equilibrio tenha sido alcan-

cado. Os picos das concentragoes [Ca®t];, [Na™]; e [KT]; nos intervalos I; = 14 < ¢
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<15sely =29 <t < 30s foram obtidos. Para avaliar se houve acimulo ou perda
de fons, o valor do pico de cada uma das trés concentracoes em I; foi subtraido
do pico das mesmas em [5. Dessa forma, fungées pg(g,) que medem a variagao da

concentracao do fon S na simulacao podem ser definidas como:

ps(9s) = P25 — Plg (3.9)

onde Plg e P2g sao os picos das concentracoes intracelulares do ion .S nos intervalos

I, e I, respectivamente.

Assim, a andlise de sensibilidade feita para o PA pode se estendida para as
concentragoes ionicas perturbando-se o parametro de interesse g, como na Eq. 3.6.
Os resultados obtidos da andlise foram normalizados de acordo com os valores da
amplitude de cada uma das trés concentragoes. Todos os resultados sao apresentados
de forma percentual em relacao a amplitude:

ps(9z)
amps

Rps(g.) = 100 (3.10)

onde ampg é a amplitude da concentracao dos ions Ca®>*, Na* ou K+,

3.2 Resultados

As equacoes para as correntes i6nicas sao baseadas no formalismo de HODGKIN
and HUXLEY (1952), porém modelos que representam a estrutura molecular e fun-
cional de canais idnicos baseados em cadeias de Markov foram herdados de trabalhos
anteriores (BONDARENKO et al., 2004; CLANCY and RUDY, 2002; WANG et al.,
1997) para as seguintes correntes: Io, 1, Ing € Ix,. Um suméario de todas as equa-
coOes, parametros e condicoes iniciais do modelo pode ser encontrado no Apéndice

2.

3.2.1 A Corrente I¢,

Em miécitos do NSA, a parte final da despolarizacao diastolica e o pico do PA
sao fortemente influenciados pelas correntes de calcio. Da mesma forma que os

canais de sédio e potassio, a ativacao do canal idnico de célcio tipo L é um processo
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puramente dependente do potencial na membrana v (BONDARENKO et al., 2004).
Embora a base molecular da inativacao desses canais ainda nao seja completamente
compreendida, estudos mostram que tanto o potencial transmembranico quanto a
concentracao intracelular de calcio [Ca®*]; desempenham um papel nesse processo
(KASS and SANGUINETTI, 1984; LEE et al., 1985). Trabalhos com mid6citos do
NSA de roedores revelam que dois isoformos 2 Ca,1.2 e Ca,1.3 do canal tipo L estdo
presentes em pequenas e dominantes quantias, respectivamente (MANGONTI et al.,
2003). Experimentos com camundongos mutantes nos quais o gene que codifica o
isoformo Ca,1.3 foi inativado revelaram disfun¢oes do NSA (ZHANG et al., 2002;
MANGONT et al., 2003).

Neste trabalho nao foram feitas distincoes entre as correntes geradas por cada
um dos isoformos do canal tipo L. Portanto, as equagoes para Ic,; modelam a
corrente total de célcio ativada em potenciais elevados. A descricao do complexo
comportamento da inativacao dos canais Ca®" tipo L requer suposicoes biofisicas
acerca do acoplamento com a ativacao e com o mecanismo do fon C'a®>" no interior
da célula. No desenvolvimento do modelo computacional para mi6citos cardiacos do
ventriculo de camundongos, BONDARENKO et al. (2004) propuseram uma cadeia
de Markov para descrever a dinamica do canal tipo L (Figura 3.4). O modelo possui
quatro estados Fechados (C1, C2, C3, e C4), um estado Aberto (O), e trés estados
Inativos (I1, 12, e I3). O processo de ativacao é controlado pelas taxas de transi¢ao
dependentes do potencial transmembranico « e 5. As transicGes entre os estados
O e I1 correspondem a um processo relativamente rapido de inativacao dependente
da concentracao [Ca®T];. Essas transi¢oes sao controladas pelas taxas 7 e Kpe,
sendo a primeira uma fungao de [Ca®']; e a tltima um valor constante. Mudangas
de O para I2 representam a lenta parcela da inativacao dependente unicamente
do potencial. Esse processo é descrito pelas taxas a e K., sendo ambas fungoes
de v. O estado Inativo I3 representa um canal com inativacao dependente de v e
[Ca?*];. Transigoes diretas entre o estado Fechado C4 e os estados Inativos I1, I2 e
13 resultam numa recuperacao do processo de inativacao dependente de v. Maiores

detalhes acerca do modelo e seu acoplamento com a dinamica intracelular do ion
Ca*" estdo disponiveis em (BONDARENKO et al., 2004).

2Canais i6nicos com composicdo proteica e funcio semelhantes, porém codificados por genes

diferentes.
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Figura 3.4: Diagrama de estados do modelo para o canal tipo L de Ca®*
(Adaptado de BONDARENKO et al. (2004).). C1, C2, C3, e C4 sao estados
Fechados; O é o estado Aberto; e I1, 12 e I3 estados Inativos. As taxas de transicao
a, B e Ky sio dependentes de v, v depende unicamente de [Ca**];, e Ky €

constante.

A equacao para I, ¢ da forma:

[CaL = gCaLO(U - EC’aL) (311)

onde goor ¢ a condutividade maxima da célula em mS/uF, O a probabilidade do
canal estar no estado aberto, e EFc,, ¢ um valor constante para o equilibrio do fon
no canal. O valor de Eg,, é obtido experimentalmente, pois a equacao de Nernst
nao se aplica ao Ca®>" em células cardiacas devido & complexa interacdao desse fon

com a contracao muscular.

Nao existem dados experimentais disponiveis acerca da relacao entre a concen-
tragao [Ca®]; e a inativagao do canal tipo L. Dessa forma, apenas as taxas de
transicao «, 8 e Kp.s que sao fungoes exponenciais unicamente dependentes de v
(como na Eq. 3.2), e a condutividade maxima do canal g¢, 1 foram ajustadas para
se reproduzir a relagdo I-V obtida em experimentos com miocitos isolados do NSA
de camundongos (MANGONTI et al., 2003). A Figura 3.5 mostra os resultados obti-

dos pela simulacao da corrente i6nica ¢, 1. Os tragos foram obtidos apos aplicados
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pulsos despolarizantes (duracao de 450 ms) entre -50 mV e 60 mV, em incrementos
de 10 mV a partir de um holding potential (HP) de -60 mV. E possivel notar que
ao final da simulagdo, a corrente /¢, 1, nao estd completamente inativada devido a
sua dependéncia do mecanismo do calcio intracelular. A relacao I-V para o pico da

corrente /¢, 1 a cada pulso é apresentada em conjunto com os dados experimentais

de (MANGONTI et al., 2003).

A) B)
0 0
1 1
-2 2
N ('S
2 o
3 3
3 3
4 4
5 R . L . R s 5 R L L L R )
45 55 65 75 85 95 105 -60 -40 -20 0 20 40 60
ms mV

Figura 3.5: L-type Ca®* current I, . A: Familia de correntes simuladas. Pulsos
com duracao de 450 ms foram simulados com valores de v variando entre -50 mV e
60 mV (incrementos de 10 mV) a partir de um HP de -60 mV. B: Relagdo I-V para

o pico da corrente I¢, 1 a cada pulso; (*), valores experimentais (MANGONI

et al., 2003).

Todas as equagoes diferenciais, expressoes para taxas de transi¢ao entre os esta-
dos e demais parametros deste modelo e dos demais apresentados nas segoes seguin-

tes estao disponiveis no Apéndice 2.

3.2.2 A Corrente Ic, 7

Icq,r € ativada em potenciais mais negativos do que I¢, 1, contribuindo assim de
forma mais significativa na fase de despolarizacao diastolica. O papel dos canais de
calcio tipo T na atividade de marca-passo cardiaca ainda nao esta claro. Experimen-
tos revelam que alteragoes no gene que codifica esse tipo de canal de calcio causam
diminuigao do ritmo cardiaco (bradicardia), atrasam a condu¢ao no nodo atrioventri-

cular e reduzem significativamente a taxa de despolarizagao diastolica (MANGONI
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et al., 2006b). Da mesma forma que I, 1, as propriedades do canal de calcio tipo T
foram descritas pelo modelo linear. Entretanto, as equagdes para ativagao (variavel

dT) e inativagao (fT') sdo baseadas no formalismo de Hodgkin-Huxley:

Icar = goardT fT(v — Ecar) (3.12)

onde go.r ¢ a condutividade maxima da célula em mS/uF, e Ec,r ¢ um valor
constante para o potencial de equilibrio do ion no canal. Da mesma forma observada
para Icg, 1, 0 potencial Ec,r ¢ obtido experimentalmente, visto que a equacao de

Nernst nao se aplica ao calcio em células do coracao.

As expressoes dT;,; e fT;,s relativas aos processos de ativagao e inativagao no
equilibrio (Eq. 2.13) em conjunto com a condutividade méxima do canal go,r foram
ajustadas com os dados experimentais de (MANGONTI et al., 2003, 2006b). Como
nao existem informacoes disponiveis sobre as constantes de tempo de ambos os
processos de ativacao e inativacao no equilibrio, foram adotadas as expressoes para
Tar € Ty propostas por DEMIR et al. (1994) em seu modelo para mibcitos do NSA
de coelhos. Entretanto, o modelo proposto por DEMIR et al. (1994) foi desenvolvido
para a temperatura de 37°C. Experimentos mostram que as constantes de tempo
dos canais idnicos tipo T diminuem cerca 2,5 vezes em resposta a um aumento de
10°C na temperatura (BROUILLETTE et al., 2004; HILLE, 2001). Dessa forma,
um fator constante de 2,5 foi aplicado as expressoes 747 e 74r (Eq. 2.14) para
corrigir a temperatura para o valor de 25°C considerado neste trabalho. A Figura
3.6 mostra os resultados obtidos na simulac¢ao da corrente ionica Ic, 7. Os tragos
foram obtidos apos aplicados pulsos despolarizantes (duragao de 500 ms) entre -80
mV e 60 mV, em incrementos de 10 mV a partir de um HP de -90 mV. A relagao I-V
para o pico da corrente /¢, a cada pulso ¢é apresentada em conjunto com os dados
experimentais de (MANGONTI et al., 2006b). As curvas relativas a dTj,r e [T,y
também sao apresentadas em conjunto com dados experimentais de (MANGONI

et al., 2006Db).
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Figura 3.6: T-type Ca®" current Icqr. A: Familia de correntes simuladas. Pulsos
com duracao de 500 ms foram simulados com valores de v variando entre -80 mV e
60 mV (incrementos de 10 mV) a partir de um HP de -90 mV. B: Relagdo I-V para
o pico da corrente Io, 1 a cada pulso; (*), valores experimentais (MANGONI
et al., 2006b). C: Curvas de ativacdo e inativa¢do no equilibrio; (*), valores
experimentais (MANGONTI et al., 2006b); (+), valores experimentais (média +
DP) (MANGONI et al., 2003).

3.2.3 A Corrente Iy,

Inicialmente, Iy 4 nao era considerada importante na atividade de marca-passo
em miocitos do NSA (BROWN, 1982; IRISAWA et al., 1993). Entretanto, estudos
recentes mostram que na presenca da droga Tetrodotoxina (TTX), ambas, atividade
de marca-passo e conducao da onda elétrica no tecido do NSA, sao reduzidas. Isso
sugere que a corrente Iny4 pode contribuir tanto na geracao do PA como também

na propagacao da onda para fora do NSA.
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Em seus trabalhos MAIER et al. (2002, 2003) revelaram que, embora os canais
de so6dio Na,1.5 sensiveis a droga TTX predominem no miisculo cardiaco, isoformos
Na,1.1 encontrados no cérebro também estao presentes em miodcitos cardiacos e
desempenham um papel importante no controle da atividade de marca-passo do
coragdo. Ainda, a partir de experimentos com miocitos isolados, LEI et al. (2004)
mostraram que o isoformo Na,1.5 nao estd presente em células oriundas da parte
central do NSA, ao passo que canais Na,1.1 foram verificados em ambas as regies

central e periférica, bem como no musculo atrial que as cerca.

A maioria dos modelos antigos para a corrente de sédio é baseada no formalismo
de Hodgkin-Huxley para o PA de células nervosas, onde a inativagdo é um processo
independente da ativacao. A inativacdo da corrente Iy4 é um processo rapido e
relativamente completo apos a despolarizacao. Embora existissem evidéncias de
que uma pequena parcela da corrente Iy, continuava ativa durante o PA, podendo
desempenhar um papel na fase de repolarizagao (CLANCY and RUDY, 1999, 2002;
CLANCY et al., 2002, 2003), um mecanismo exato para o comportamento desses
canais nao foi incorporado nos primeiros modelos da eletrofisiologia cardiaca. No
modelo para midcitos ventriculares de camundongos (BONDARENKO et al., 2004),
uma cadeia de Markov foi usada na descrigao da corrente Iy 4 (CLANCY and RUDY,
2002). O modelo de Markov possui trés estados Fechados (Cna1, Cna2, € Cna1),
um estado Aberto (Op,), um estado Inativo rapido (IFy,), dois estados Inativos
intermediarios (I1y, e 12x,), e dois estados Fechados Inativos (ICya2 € ICNa3),
como mostrado na Figura 3.7. As taxas de transicao entre todos os estados sao
dependentes unicamente do potencial transmembranico. Maiores detalhes sobre o
modelo podem ser encontrados em (CLANCY and RUDY, 2002; BONDARENKO
et al., 2004)).
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Figura 3.7: Diagrama de estados do modelo para o canal de Na™ (Adaptado de
BONDARENKO et al. (2004).). Cna1, Cnaz2, € Cnar sa0 estados Fechados; Oy, € 0
estado Aberto; I Fyg, I1n, € 12n, sao estados Inativos; e ICngo € 1Cyq3 S80
estados Fechados Inativos. As taxas de transicao ay e O sao todas dependentes de

.

A equacao para Iy, é da forma:

INa = gNaONa(U - ENa) (313)

onde gy, é a condutividade maxima da célula em mS/uF, Ec,, € o potencial de

equilibrio do sodio, e Oy, a probabilidade do canal estar no estado aberto.

A condutividade maxima do canal gy, foi ajustada com os dados experimentais
de (MANGONI and NARGEOT, 2001). A Figura 3.8 mostra os resultados obtidos
na simulagao da corrente i6nica Iy,. Os tracos foram obtidos apoés aplicados pulsos
despolarizantes (duragao de 200 ms) entre -70 mV e 40 mV, em incrementos de 10
mV a partir de um HP de -80 mV. A relagao I-V para o pico da corrente Iy, a cada

pulso é apresentada em conjunto com os dados experimentais de (MANGONI and
NARGEOT, 2001).
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Figura 3.8: Fast Na™ Current Iy,. A: Familia de correntes simuladas. Pulsos com

duracao de 200 ms foram simulados com valores de v variando entre -70 mV e 40

mV (incrementos de 10 mV) a partir de um HP de -80 mV. B: Relagdo I-V para o
pico da corrente Iy, a cada pulso; (*), valores experimentais (MANGONT and

NARGEOT, 2001).

3.2.4 A Corrente I,

A importancia das correntes retificadoras de potéssio na fase de repolarizacao
e na manutencao da atividade de marca-passo cardiaco é tema de diversos estudos
(MCALLISTER et al., 1975; NOBLE, 1984; SHIBATA and GILES, 1985). Em
células cardiacas, pelo menos dois tipos de canais de potassio contribuem com a
repolarizagdo do PA. O primeiro é ativado lentamente (IKs) e o outro de forma
muito mais rapida (/Kr). Em humanos, mutagoes no gene ether-a-go-go (ERG), o
qual codifica I Kr, provoca a sindrome do QT Longo (SQTL), além de aumentar a
susceptibilidade a arritmias induzidas por drogas (KEATING and SANGUINETTI,
2001; SANGUINETTI et al., 1995). Drogas antiarritmicas como Dofetilide e E-
4031 em concentracoes que bloqueiem I Kr de forma seletiva, reduzem a atividade
espontanea de miocitos do NSA, diminuem a taxa de repolarizagao e alteram o
PDM de células isoladas de coelhos (KODAMA et al., 1999; LEI and BROWN,
1996; ONO and ITO, 1995). Evidéncias da presenca das correntes retificadoras
IKs e IKr em mio6citos do nodo sinoatrial de camundongos foram apresentadas
por MANGONI and NARGEOT (2001) e por CHO et al. (2003). Apos testes
farmacologicos com as drogas E-4031 e Chromanol 293B (bloqueador seletivo da

IKs), Cho et al. verificaram que somente [ K71 esta presente em miocitos do NSA.
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Porém caracteristicas eletrofisiologicas desses canais ionicos nao foram apresentadas.
CLARK et al. (2004) caracterizaram as propriedades da corrente I Kr em células do
NSA de camundongos adultos, e demonstraram que essa corrente de potassio tem
um papel importante tanto na fase de repolarizacao do PA quanto na manutencao

da atividade de marca-passo.

As propriedades eletrofisioldgicas da corrente [ K1 sao complexas e nao podem ser
adequadamente descritas por um simples modelo Hodgkin-Huxley (LIU and RAS-
MUSSON, 1997). Devido ao fato de nao haver disponivel uma completa caracte-
rizacao desses canais i6nicos em miécitos de camundongos, BONDARENKO et al.
(2004) modelaram a corrente /Kr (HERG em humanos) a partir de uma variagao

do modelo de Markov proposto em WANG et al. (1997) (Figura 3.9).

Qa0 ke (CoY] Q;
Cio <= Cy<=> Cyix=—=> O <= Iy
Ba() kb Bal Bi

Figura 3.9: Diagrama de estados do modelo para I, (Adaptado de
BONDARENKO et al. (2004)). Cko, Ck1, e Cko sao estados Fechados; Ok é o
estado Aberto; e I um estado Inativo. As taxas de transicao ay e [y sao todas

dependentes de v, enquanto as taxas ky e k;, sao constantes.

Na Figura 3.9, todas as taxas de transicao a, e 3, sao dependentes do potencial,
enquanto ks e k, sao constantes. Os canais idnicos referentes a Ik, possuem certa
permeabilidade a fons Na™, dessa forma BONDARENKO et al. (2004) incluiram
uma parcela do potencial de equilibrio para esse ion através da seguinte equacao
nao-linear:

RT
Iy = 9k Ok [U ——1In (

(3.14)

o 0,98[K*]. + O,OQ[NaJr]e)}

0,98[K*]; +0,02[Na*];
onde gg, é a condutividade maxima da célula em mS/uF, Ok a probabilidade do
canal estar no estado aberto, R é a constante dos gases, T' ¢ a temperatura absoluta,
F é a constante de Faraday, e [KT];, [Na']; e [KT]., [NaT]. sao as concentragoes

interna e externa de ambos os fons Na™ e K, respectivamente.

As taxas de transi¢do «, e (3, (escritas como a Eq. 3.2), e a condutividade

maxima do canal gx, foram ajustadas para reproduzir os experimentos de CLARK
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et al. (2004). A Figura 3.10 ilustra a familia de correntes I, simuladas de acordo
com o protocolo descrito em CLARK et al. (2004): a partir de um HP de -60 mV,
pulsos com duracao de 1 s foram aplicados para potenciais entre -50 mV e 50 mV
(incrementos de 10 mV). Cada pulso foi seguido por um segundo pulso para -45 mV
(duragao de 2 s) em seguida retornando para o HP. A relagdo I-V para as correntes
simuladas no final do primeiro pulso é mostrada na Figura 3.10 B. A relagao entre
potencial transmembranico com a amplitude da corrente no segundo pulso (3.10 C)
reflete a ativacao no equilibrio desses canais. Por ltimo, as constantes de tempo
da ativacao foram determinadas pelo ajuste entre o decaimento das correntes no
segundo pulso (tail currents) e uma funcio exponencial da forma: 7(v) = a —be /¢,
Na Figura 3.10 D estao apresentadas as constantes de tempo do modelo em conjunto
com os dados experimentais (média + DP) extraidos de (CLARK et al., 2004). Pode
ser visto que a ativacao, no modelo, é mais lenta para valores de v entre -20 mV e
-10 mV. Porém essa deficiéncia é amenizada pelo fato de os experimentos através da

técnica de patch-clamp serem menos precisos nesses potenciais.
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Figura 3.10: Rapidly Delayed Rectifier K+ Current Ix,. A: Familia de correntes
simuladas. Protocolo: pulsos com duragao de 1 s foram simulados com valores de v
variando entre -50 mV e 50 mV (incrementos de 10 mV) a partir de um HP de -60

mV. Cada um dos pulsos foi seguido por um segundo pulso com duracao de 2 s
para um valor do potencial de -45 mV e depois de volta para o HP. B: Relacao I-V
para o pico da corrente [k, ao final de cada pulso. C: Pico da corrente no segundo

pulso. D: Constantes de tempo para a ativagao. (*), sao todos valores

experimentais em (CLARK et al., 2004)

3.2.5 A Corrente [x

Quatro tipos de correntes de potassio com diferentes caracteristicas eletrofisio-
logicas, além dos retificadores I, e [, foram relatadas em midcitos do ventriculo
e atrio de camundongos: I, ¢ (fast transient outward current); Ly, s (slowly inacti-
vating transient outward current); I gow (Slowly inactivating current); e Iss (no-

ninactivating steady-state current) (XU et al., 1999; BOU-ABBOUD et al., 2000;
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NERBONNE, 2000). CHO et al. (2003) examinaram a existéncia dessas correntes
em midcitos do NSA de camundongos. Com base em propriedades fisiologicas e
farmacologicas, eles demostraram que Ik g0 € I5s, ambas insensiveis a droga 4-AP
e bloqueadas pela droga TEA, estdo presentes em células marca-passo de camun-

dongos.

O uso da nomeclatura Ik g, para a componente de inativacao lenta e sensivel
a droga TEA, tende a causar confusdo com I, (slowly activating delayed rectifier
K™ current) e Iy, (ultra rapidly activating and delayed rectifier KT current). A
primeira esti presente em pequena quantidade em células ventriculares de camun-
dongos e é diretamente verificada no NSA de coelhos. A tltima tem sido amplamente
adotada para nomear a corrente presente no atrio humano (isoformo K,1.5), que é
altamente sensivel a droga 4-AP. Neste trabalho, a notacdo Ixs é adotada para
representar a corrente total sensivel & droga TEA (I siow + Iss). O modelo é base-
ado no formalismo de Hodgkin-Huxley, sendo ag.s € ixss as varidveis de ativagao e

inativacao, respectivamente. A equacao para [k, é da forma:

IKss = ngsaKssiKss(U - EK) (315)

onde ggss € a condutividade maxima da célula em mS/uF, Ex é o potencial de

equilibrio do potassio.

Embora CHO et al. (2003) tenham apresentado resultados especificos acerca
de I, a corrente total de K na presenca de E-4031 (bloqueador seletivo da
corrente I,) medida em CLARK et al. (2004) foi adotada no processo de ajuste
do modelo. Isso se deve a grande diferenca na curva I-V entre os dois trabalhos.
Nos experimentos realizados por CHO et al. (2003), Ik, é cerca de dez vezes maior
do que a corrente de potassio na presenca de E-4031 verificada por CLARK et al.
(2004). Essa diferenca pode ser devida & temperatura na qual foram realizados os
experimentos, bem como ao tipo e tamanho das células analisadas por CHO et al.
(2003): capacitancia média de 42 £+ 10,2 pF (37°C). Esses valores sdo muito maiores
do que os obtidos em outros trabalhos: 28,8 + 1,3 pF (28°C) em (CLARK et al.,
2004); e 24 + 2 pF (26°C) em (MANGONI and NARGEOT, 2001). MANGONT and
NARGEOT (2001) demonstraram a existéncia de miocitos com diferentes tamanhos
e propriedades eletrofisiologicas no NSA de camundongos. Baseado nesses achados,
as células utilizadas no trabalho de CHO et al. (2003) sao provavelmente oriundas

de regioes periféricas ou até mesmo da Crista Terminalis. Dessa forma, a expressao
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ass relativa ao processo de ativacao agss no equilibrio foi ajustada em conjunto com
a condutividade maxima do canal gk de acordo com os dados experimentais de
(CLARK et al., 2004). O lento processo de inativagao (808 £ 20,6 ms) da corrente
verificado no NSA de camundongos por CHO et al. (2003) nao é considerado no
modelo, ou seja, a variavel de inativacao ixss ¢ um valor constante. Dados para as
constantes de tempo da corrente nao estao disponiveis. Portanto, foram adotadas

as equacoes do modelo de BONDARENKO et al. (2004) .

A Figura 3.11 mostra os resultados obtidos na simulacao da corrente ionica [g;.
Os tragos foram obtidos apos aplicados pulsos despolarizantes (duragao de 900 ms)
entre -60 mV e 50 mV, em incrementos de 10 mV a partir de um HP de -60 mV.
A relacao I-V para a corrente I, no final de cada pulso é apresenta em conjunto
com os dados experimentais de (CLARK et al., 2004). A curva a,s para ativagao no

equilibrio resultante do processo de ajuste também é apresentada.
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Figura 3.11: Noninactivating TEA-sensitive Kt Current. A: Familia de correntes
simuladas. Pulsos com duracao de 900 ms foram simulados com valores de v
variando entre -60 mV e 50 mV (incrementos de 10 mV) a partir de um HP de -60
mV. B: Relagao I-V para a corrente I, ao final de cada pulso; (*), valores
experimentais em (CLARK et al., 2004) como média + DP. C: Curva de ativacao

no equilibrio.

3.2.6 A Corrente [x;

A corrente de potassio independente do tempo I foi detectada em experimen-
tos com mio6citos isolados do nodo sinoatrial de ratos, porém, nao foi verificada em
tabalhos com coelhos (SHINAGAWA et al., 2000). Em camundongos, uma conside-
ravel corrente de potassio sensivel a presenga do fon bario Ba*" (bloqueador para
Ix1) foi revelada por CHO et al. (2003) em experimentos realizados a temperatura

de 37°C. Da mesma forma que no modelo para mi6citos ventriculares, a equacao
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para [x adotada é baseada no trabalho de DIFRANCESCO and NOBLE (1985):

B [K], v— Ex
Ix1 = gk1 ([K+]e 351,73 ) \ 15 coomite—r) (3.16)

onde gk ¢ a condutividade maxima da célula em mS/uF, [KT]. e [KT]. sdo as

concentragoes de potéssio nos meios intra e extracelular, respectivamente, e Ex o

potencial reverso do potassio.

A condutividade maxima gx; e os valores constantes: 351,73 e 0,059 na Eq.
3.16 foram obtidos pelo processo de ajuste do modelo aos dados experimentais de
(CHO et al., 2003). As relagoes I-V para o pico de ambas as correntes simulada e

experimental sao mostradas na Figura 3.12.

pA/pF

Hoo 80 60 -40 20
mV
Figura 3.12: Relacdo I-V para corrente Ix1; (*), valores experimentais (CHO et al.,

2003).

3.2.7 A Corrente I,

Diferentes correntes ionicas com complexas interagoes estao envolvidas na gera-
cao e regulagao da despolarizacao diastolica (BOYETT et al., 2000). Entre elas, a
corrente de entrada ativada em potenciais mais negativos que o de repouso (hiper-
polarizacao) I, pode desempenhar um papel importante no controle da ritmicidade
cardiaca (DIFRANCESCO and NOBLE, 1985). Contudo, sua contribuigao na fase
de despolarizagao diastolica ainda é controversa (VASSALLE, 1995). Por exemplo,
BROWN et al. (1981) e NOMA et al. (1983) relataram que césio o C's™ (bloqueador

da corrente Ij,) nao tem uma forte influéncia na atividade elétrica espontanea em
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mio6eitos do NSA de coelhos. Entretanto, outras investigacoes mostram que quando
I;, é bloqueada pela aplicacao de C's™, a atividade espontanea é diminuida significa-
tivamente, porém nao é abolida (DENYER and BROWN, 1990b; GINNEKEN and
GILES, 1991). Devido ao fato de a atividade espontanea nao ser abolida por concen-
tragoes de C's™ que bloqueiem completamente I, é improvéavel que I, seja a Gnica
corrente de marca-passo. Contudo, sendo uma corrente de entrada modulada pelo
neurotransmissor ACh (DIFRANCESCO et al., 1989), esta potencialmente atua de

forma importante na fase de despolarizacao diastodlica.

MANGONI and NARGEOT (2001) isolaram e mediram com sucesso caracteris-
ticas eletrofisiologicas de midcitos do NSA de camundongos. Em seus experimentos,
propriedades nativas da correnet I foram estudadas em células exibindo atividade
elétrica espontanea. [, é ativada aplicando pulsos hiperpolarizantes com duracao de
1600 ms para valores de v entre -120 mV e -40 mV (incrementos de 10 mV), e em
seguida desativada por um pulso despolarizante para 5 mV (360 ms) (MANGONI
and NARGEOT, 2001). O modelo adotado para Ij, ¢ uma modificacao das equagoes
de ZHANG et al. (2000), o qual possui duas componentes devido & permeabilidade

mista aos ions Nat e KT dessa corrente:

I = gny [9n,Na(v — Ena) + gnx (v — Ex)] (3.17)

onde gy é a condutividade maxima da célula em mS/uF, y é a variavel de ativacao,
gnna (Ena) € gnri (Ex) sdo as parcelas referentes a permeabilidade mista aos ions

de so6dio e potassio, respectivamente.

A condutividade maxima gj,, os pardmetros g ne € gnx € as expressoes para
Yins (ativacdo no equilibrio) e 7, (constantes de tempo para y,,r) foram ajustadas
de acordo com os dados experimentais de (MANGONI and NARGEOT, 2001). A
Figura 3.13 mostra os resultados obtidos na simulacao da corrente idnica I, de
acordo com o protocolo descrito em (MANGONI and NARGEOT, 2001). A relacao
[-V para a corrente I;, no final de cada pulso, a ativacao assintotica e as constantes
de tempo para a ativa¢io em conjunto com os dados experimentais de (MANGONT

and NARGEOT, 2001) também sao apresentadas.
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Figura 3.13: Hyperpolarization-activated Current. A: Familia de correntes

simuladas. Pulsos hiperpolarizantes, a partir de um HP de -35 mV, com duracao

de 1,6 s para valores de v entre -120 mV e -40 mV foram seguidos de um segundo

pulso despolarizante para 5 mV com duracao de 360 ms. B: Relacao I-V para a

corrente [, ao final de cada pulso. C: Curva de ativagao no equilibrio. D:

Constantes de tempo para ativa¢do no equilibrio. (*) sdo todos valores

experimentais obtidos de (MANGONI and NARGEOT, 2001) e apresentados em

3.2.8 A Corrente [

média + DP.

GUO et al. (1995) e SHINAGAWA et al. (2000) relataram uma nova corrente em

mio6citos do NSA de coelhos e ratos, respectivamente. Trata-se de uma corrente que

nao se inativa por completo, ou seja, ha sempre um fluxo sustentavel de ions Na™

para dentro da célula. Essa corrente denominada Iy (Sustained Inward Current)

é inibida por Nicardipina e aumentada por Isoprenalina, ambas substancias usadas
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para bloquear e aumentar correntes de calcio, respectivamente. Tais caracteristicas
sao compativeis com os canais i6nicos de Ca?t tipo L. De fato, GUO et al. (1995)
concluiram que I é gerada por um novo subtipo desses canais. Em camundongos,
I,; foi observada em células com atividade elétrica espontanea e ausente em célu-
las quiescentes (CHO et al., 2003), podendo desempenhar um papel essencial na

ritmicidade cardiaca (GUO et al., 1995).

O modelo para a corrente I ; considerado neste trabalho é baseado no formalismo
de Hodgkin-Huxley com varidveis ¢, e ¢; descrevendo os processos de ativacao e
inativacao, respectivamente. Como nao existem dados quantitativos disponiveis
para essa corrente, as expressoes para ambas ativacao e inativacao no equilibrio,
bem como constantes de tempo foram obtidas dos experimentos de SHINAGAWA
et al. (2000) para miocitos do NSA de ratos a 37°C. Dessa forma, um fator constante
de 2,5 foi aplicado as expressoes 7., € T, (Eq. 2.14) para corrigir a temperatura para
o valor de 25°C considerado neste trabalho (BROUILLETTE et al., 2004; HILLE,

2001). A corrente instantinea no canal ¢ descrita pelo modelo linear:

[st = gstQqu(U - Est) (318)

onde gy é a condutividade méaxima da célula em mS/uF, Ey é um valor constante

para o potencial reverso do s6dio no canal verificado experimentalmente.

A Figura 3.14 apresenta resultados obtidos na simulagdo do modelo para [.
Pulsos com duracao de 5000 ms foram simulados com valores de v variando entre
-80 mV e 20 mV (incrementos de 10 mV) a partir de um HP de -100 mV. A relacao
I-V para a corrente ao final de cada pulso, bem como as curvas relativas a ambas

ativacao e inativagao no equilibrio também sao apresentadas.
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Figura 3.14: Sustained Inward Nat Current. A: Familia de correntes simuladas.
Pulsos com duracao de 5000 ms foram simulados com valores de v variando entre
-80 mV e 20 mV (incrementos de 10 mV) a partir de um HP de -100 mV. B:
Relagao I-V para a corrente I ao final de cada pulso. C: Curvas de ativacao e

inativacao no equilibrio.

3.2.9 Potencial de Acao

O isolamento de mi6citos do NSA é um processo complexo devido ao tamanho
relativamente pequeno das células e a grande quantidade de tecido conjuntivo que as
une (IRISAWA et al., 1993). Como consequéncia, diversas células com formas e pro-
priedades eletrofisiologicas diferentes sao observadas apds o processo de isolamento
do NSA. Essas diferencas sao em parte resultantes dos diferentes métodos emprega-
dos pelos grupos de pesquisa e pela conhecida heterogeneidade do NSA (IRISAWA
et al., 1993). Apenas uma pequena fracdo dos miocitos localizada na parte central
do NSA sao células de marca-passo primarias. Porém, outras células periféricas tam-

bém exibem um comportamento oscilatorio embora com caracteristicas diferentes.
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As Tabelas 3.1 e 3.2 apresentam medidas obtidas em experimentos com miocitos
isolados do NSA de camundongos em conjunto com os resultados da simulacao do
modelo. Os experimentos 1, 2 e 3 foram fornecidos pelo Departamento de Fisiologia
e Biofisica da Universidade de Calgary (Detalhes acerca dos experimentos podem

ser encontrados no Apéndice 1). Os demais dados foram extraidos da literatura.

Tabela 3.1: Potenciais de acao em midcitos isolados do NSA de camundongos.
Simulacao em conjunto com medidas experimentais obtidas junto ao
Departamento de Fisiologia e Biofisica da Universidade de Calgary (Canada) e
com outros encontrados na literatura. Os dados sdo relativos ao MUV (V/s), PDM

(mV) e MAX v (mV).

Fonte T MUV PDM MAX v
Simulacao 25°C 11,2 -73,4 12,2
Experimento 1 27°C 34,3 -69,7 22,8
Experimento 2 29°C 32,7 -58,0 38,5
Experimento 3 34°C - -66,6 + 7,8 | 33,7 £ 5
(MANGONI and NARGEOT, 2001) | 26°C | 25,0 &+ 3,0 | -60,0 & 3,0 22,0
(CHO et al., 2003) 34°C | 14,5 £4,4 | 56,7 £ 74| 22,7 £ 6
(LET et al., 2004) 37°C | 48,0 £ 3,0 | -56,9 + 1,3 | 35,0 £ 6

A partir das Tabelas 3.1 e 3.2 é possivel notar que existem grandes variacoes
entre os valores obtidos por diferentes autores, sugerindo que diferentes métodos
para o isolamento dos mi6citos fornecem diferentes resultados. Em parte, essas
diferencas podem ser explicadas pela diferenca na temperatura ambiente durante as
medigoes. De fato, BROUILLETTE et al. (2004) demonstraram que um aumento
na temperatura ambiente aumenta a densidade das correntes de potéssio e reduz a
duracao do potencial de acao em mio6citos ventriculares de camundongos. A Tabela
3.2 mostra que a DPA50 é reduzida de 59 ms no Experimento 1 para 42 ms no
trabalho de CHO et al. (2003) quando a temperatura é aumentada de 27°C para
34°C, respectivamente. Essa reducao é ainda mais expressiva quando comparada ao

Experimento 2. Contudo, observa-se que a DPA nos experimentos de MANGONI
and NARGEOT (2001) é menor do que a dos Experimentos 1 e 2, apesar de todos
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Tabela 3.2: Potenciais de agdo em miocitos isolados do NSA de camundongos. O
resultado da simulagao é mostrado em conjunto com dados experimentais obtidos
junto ao Departamento de Fisiologia e Biofisica da Universidade de Calgary
(Canada) e com outros encontrados na literatura. Os dados sao relativos a DPA

(ms), DPA50 (ms) e CL (ms).

Fonte T DPA DPAS50 CL
Simulacao 25°C 160,0 51,0 284,0
Experimento 1 27°C 232,0 59,0 395,0
Experimento 2 29°C 239,0 82,0 364,0
Experimento 3 34°C - 38,5 £6|171,7 £ 16
(MANGONT and NARGEOT, 2001) | 26°C | 197,0 + 1 - 322,0 £ 2
(CHO et al., 2003) 34°C - 42,0 £ 6 | 294,0 £ 59
(LET et al., 2004) 37°C - - 157,0 &+ 2

terem sido obtidos em temperaturas semelhantes. O CL dos PAs espontaneos varia
entre 322 ms e 400 ms em temperaturas inferiores a 30°C, e é 2,5 vezes mais rapido
nos dados obtidos de LET et al. (2004) a 37°C. Na Tabela 3.1 também pode ser visto
que existem grandes diferencas principalmente entre o MUV, cujo valor médio nos
experimentos de CHO et al. (2003) é trés vezes menor do que o verificado por LEI

et al. (2004) a temperaturas ambientes comparaveis.

O ajuste das correntes ionicas apresentado anteriormente serviu de base quanti-
tativa para o desenvolvimento do modelo para o PA. Porém, nao foi suficiente para
que o modelo exibisse a caracteristica oscilatéria intrinseca as células do NSA. As
condutividades maximas de todas as treze correntes (incluindo bombas e correntes
de fundo) consideradas no modelo foram reajustadas por um AG com o objetivo de
se reproduzir as caracteristicas MUV, MAX v, MDP e DPA50 do PA. Para manter
o carater quantitativo obtido no processo de modelagem das correntes idnicas, um
fator de ajuste p;, tal que 0,5 < p; < 1,5, onde 7 = 1, 2, ..., 11 foi usado. Farmacos
adrenérgicos sintéticos como o Isoproterenol, também conhecido por Isoprenalina,

sao geralmente utilizados durante as medicoes dos PAs em midcitos do NSA, pois
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ajudam a manter a atividade elétrica espontanea dessas células. Contudo, o Isopro-
terenol é conhecido por afetar diversas correntes ionicas como as de céalcio. Além
disso, os dados experimentais para essas correntes sao mais suscetiveis a erro, pois
uma reducao gradual da densidade dessas correntes é observada durante experimen-
tos de voltage-clamp. Dessa forma, um fator méaximo de 2,5 foi considerado para o
ajuste das correntes I, 1, € Ic, v para compensar os efeitos causados pelo Isoprote-
renol e por imprecisoes nas medi¢oes. Embora o AG tenha sido capaz de encontrar
fatores de ajuste que reproduzem algumas das caracteristicas do PA, a homeostase
do modelo nao foi atingida. Assim, o conjunto de parametros p; foi manualmente
refinado respeitando as restricoes até que o equilibrio i6énico do modelo fosse ve-
rificado. A Tabela 3.3 mostra os ajustes feitos nas condutividades maximas das
correntes de acordo com a metodologia descrita anteriormente. A Figura 3.15 mos-

tra PAs espontaneos obtidos na simulagao do modelo para o NSA de camundongos.

Tabela 3.3: Resultados do processo de ajuste nas condutividades méximas das

correntes ionicas pelo AG.

Condutividade | Fator de Ajuste Valor Final

9caL 2,50 1,66e-01 mS/uF
gcar 2,00 4,30e-01 mS/uF
pCamas 1,50 1,50e-00 pA /pF
9gcab 1,50 5,51e-04 mS/uF
9INa 0,50 1,12e-00 mS/uF
kNaCa 1,50 4,39e+02 pA/pF
UNaK mas 1,50 1,32e-00 pA/pF
gNab 1,40 3,64e-03 mS/uF
gK1 0,50 3,67e-02 mS/uF
gKr 0,50 2,01e-01 mS/uF
GKss 0,50 1,52e-02 mS/uF
gn 0,50 1,63e-01 mS/uF
Gst 0,50 7,50e-03 mS/uF
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Figura 3.15: Potenciais de acao simulados com o modelo para o NSA de

camundongos.

Pode-se observar nas Tabelas 3.1 e 3.2, que caracteristicas do PA simulado como
MUYV, DPA50 e CL estao dentro dos valores obtidos experimentalmente por CHO
et al. (2003), mesmo estes sendo realizados a 34°C. O PDM simulado é mais negativo
do que a maioria dos verificados experimentalmente, porém o valor de -73,4 mV no
modelo esta de acordo com os valores -66,6 + 7,8 mV no Experimento 3. A DPA
de 160 ms da simulacao é 36 ms mais curta do que a DPA do conjunto de dados
disponiveis para o NSA (Tabela 3.2), isto é 18% inferior aos resultados experimentais.
Além dessa limitacao, o valor simulado de 12,2 mV para o MAX v ¢é pelo menos 26%
menor do que os valores de 22,7 + 6,2 mV obtidos por CHO et al. (2003) (Tabela
3.1).

3.2.10 Homeostase

Alguns modelos cardfacos consideram [Na™|;, [KT]; e [Ca®T]; constantes no
tempo, desconsiderando-se assim a manutencao da homeostase celular. Porém, um
modelo mais realista deve nao somente reconstruir o PA, mas também manter a

homeostase. O actimulo ou a perda de fons podem estar relacionados a condigoes
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patologicas cardiacas. Dessa forma, é importante que um modelo consiga repro-
duzir um possivel desbalanceamento causado por uma doenca ou pela acao de um
farmaco. As variagoes das concentragoes [Na't];, [K1]; e [Ca*t]; no tempo foram
modeladas da mesma forma que em BONDARENKO et al. (2004) (Eq. 2.23). As
Figuras 3.16, 3.17 e 3.18 mostram os resultados obtidos pelo modelo do NSA.

E possivel notar que todas as concentragoes atingiram o equilibrio. Contudo,
nao existem dados experimentais disponiveis para validar caracteristicas como os
transientes sistolicos de célcio (picos da concentragiao [C'a®t]; no tempo) observados

na Figura 3.16.
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Figura 3.16: Variacao da concentracao intracelular de célcio.
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Figura 3.17: Variagao da concentracao intracelular de sodio.
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Figura 3.18: Variacao da concentracao intracelular de potassio.
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3.3 Analise de Sensibilidade do Modelo

Como visto na secao anterior, existem variagoes consideraveis no PA entre células
do NSA de camundongos. Essas diferencas podem estar associadas a densidade das
correntes i6nicas envolvidas na geracao do PA. O modelo desenvolvido pode ser
utilizado para investigar como alteracoes na magnitude das correntes influenciam a
forma do PA. As Tabelas 3.4 e 3.5 mostram os resultados da analise de sensibilidade
do modelo, ou seja, a sensibilidade percentual de caracteristicas do PA (MUV, PDM,
MAX v, DPA, DPA50 e CL) com respeito aos parametros de interesse, isto é, as
condutividades méaximas dos canais. Valores para as condutividades méaximas nos

canais podem ser encontrados no Apéndice 2.

Tabela 3.4: Resultados da analise de sensibilidade do modelo em termos
percentuais das funcoes de sensibilidade MUV, PDM e MAX v com relacao a

perturbacoes nas condutividades méximas dos canais i6nicos.

Parametro | MUV (%) | PDM (%) | MAX v (%)
gcaL 84,31 -7,43 136,69
gcar 113,96 -7,94 148,30
iCann 121,50 15,64 176,21
e 229,51 3,51 44,88
INa 28,55 -0,45 17,43
kNaca 74,99 7,74 81,47
ek 83,13 10,12 97,69
gNab -225,56 24,79 -269,17
gx 59,11 8,55 87,94
9Kr 4,37 -0,41 0,53
GKcss 39,67 5,62 15,90
I 82,72 8,15 102,32
Gst -23,13 2,35 -13,28

Pode ser visto nas Tabelas 3.4 e 3.5 que perturbacoes no parametro gy, alteram
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Tabela 3.5: Resultados da anéalise de sensibilidade do modelo em termos
percentuais das fun¢oes de sensibilidade DPA, DPA50 e CL com relacao a

perturbacoes nas condutividades méximas dos canais i6nicos.

Parametro | DPA (%) | DPA50 (%) | CL (%)
gcarL -3,13 9,80 5,28
9gcar -18,75 -19,61 -29,93
inCan, 121,88 119,61 5,28
gCab 23,13 29,80 12,32
9INa 3,13 9,80 0,00
kNaca 6,25 0,00 -3,52
INaKmax -9,38 -9,80 12,32
9Nab 9,38 29,41 -26,41
9r1 23,13 0,00 12,32
Ok 29,38 29,80 5,28
9Kss -28,13 -29.41 -1,76
gn -6,25 0,00 -17,61
Jst 15,63 19,61 9,28
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de forma significativa caracteristicas do PA como a ativagao (MUV), PDM, MAX v
e CL. Isso sugere que a corrente Iyq, (sodium background current) pode desempe-
nhar um papel importante na atividade de marca-passo cardiaca. De fato, a Figura
3.19 mostra que ao se reduzir a densidade de Ing em 50% os valores de MUV e
Max v aumentam de 58%, o PDM ¢ deslocado de -73,4 mV para -79,16 mV e o CL
¢ prolongado em 22%. O aumento do CL em resposta a reducao da corrente [y
também foi verificado em simulagoes do modelo para o NSA de coelhos (DEMIR
et al., 1994). Da mesma forma que Inq, reduzindo-se a densidade da corrente I¢,
o tempo entre PAs é prolongado. MANGONTI et al. (2006b) verificaram essa rela-
¢ao em experimentos com midcitos do NSA de camundongos. Os autores também
adaptaram o modelo de ZHANG et al. (2000) para simular o PA no NSA desses
animais e constataram um aumento do CL em resposta a reducao na condutividade
maxima da corrente I, 7 (MANGONTI et al., 2006b). De acordo com a Tabela 3.4,
as correntes de calcio Iog,r, Ioo,r € @ bomba I)cq) influenciam caracteristicas como
MUV e MAX v de forma positiva, contribuindo assim com as fases de ativacao e
pico do PA. Perturbacoes em gy, nao causaram alteracoes significativas no valor de
MAX v. Esse achado esta de acordo com experimentos na presenca de concentracoes
nanomolares de TTX (droga que bloqueia a corrente Iy,) (LEI et al., 2004), nos
quais nao foram verificadas alteracoes significativas no pico do PA. Contudo, nestes
mesmos experimentos foram constatadas alteragoes no CL, as quais nao sao obser-
vadas nas simulagoes (Tabela 3.5). CHO et al. (2003) identificaram [, como sendo
a principal corrente de repolarizacdo em mio6citos do NSA. No modelo, a duracao

do PA também é fortemente influenciada por Ig;.
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Figura 3.19: Efeitos causados pela redugao da corrente Iyq, no PA simulado (valor
de controle: 100%). A: Efeito da redugao percentual de gnq no valor de MUV. B:
Efeito da reducao percentual de gyq no valor do PDM. A: Efeito da reducao
percentual de gng, no valor de MAX v. A: Efeito da redugdo percentual de gy no

valor do CL.

O impacto de alteragoes na magnitude das correntes i6nicas na homeostase,
também pode ser avaliado através de funcoes que medem a sensibilidade das con-
centragoes [Ca*T);, [Na™]; e [KT]; em relagio as condutividades méximas (Eq. 3.9).
A Tabela 3.6 mostra os resultados da analise de sensibilidade percentual das con-
centracoes i6nicas do modelo com respeito as condutividade maximas dos canais.
E possivel perceber que a bomba Nat-K™ (inuk,.qz) € & corrente Ix4s S0 as que
exercem maior influéncia nas concentragoes dos ions KT e Na'. inak,,qe €xpulsa
uma grande quantidade de fons Nat causando uma queda de quase 11.000% na
concentragdo [Na™]; em relagdo a amplitude desse fon na simulagao controle, ou
seja, sem perturbacoes nas condutividades. A bomba também causa um actimulo
de propor¢oes semelhantes de potéssio no meio intracelular (cerca de 12.250 em re-
lagdo a amplitude de [Kt]; no controle). Conforme a Tabela 3.6, a concentragao

[Ca?*]; se mostrou menos sensivel as perturbagoes dos parametros.
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Tabela 3.6: Resultados da anéalise de sensibilidade do modelo em termos

percentuais de funcoes que medem a sensibilidade da homeostase com relacao a

perturbacoes nas condutividades méximas dos canais i6nicos.

Parametro | I'[Ca*"]; (%) | T[Nat); (%) | T[KT]; (%)
9gcar -0,11 1727,27 -2000,00
gcar 2,09 1931,82 -2000,00
bpCapas 7,58 2181,82 -1750,00
9cab 1,43 -500,00 500,00
9Na -0,11 318,18 -500,00
knaca -0,66 772,73 750,00
iNaK o -3,08 -10727,27 12250,00
INab 1,32 -2363,64 2500,00
gr1 0,22 3590,91 -3750,00
9rr 0,11 886,36 -1000,00
JKss 0,55 5295,45 -6000,00
In 0,88 454,55 750,00
st 0,22 90,91 0,00
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3.4 Discussao

Neste capitulo foi apresentado um modelo computacional para a atividade elé-
trica em midcitos isolados do nodo sinoatrial de camundongos. O modelo foi ajustado
de acordo com dados experimentais disponiveis para as correntes idbnicas presentes
no NSA de camundongos. As equagoes foram baseadas no formalismo de Hodgkin-
Huxley, mas onde possivel, modelos de Markov foram utilizados, pois estes possuem
a vantagem de estarem mais proximos da estrutura e conformagao das proteinas que

compoem o canal idnico.

O modelo computacional desenvolvido para miocitos do NSA reproduz com su-
cesso dados de woltage-clamp como ativagao e inativacao no equilibrio, bem como
constantes de tempo e relacoes corrente-voltagem para as correntes ionicas Icqr,
Ioar, Ina, Ixr, Ikss, Ik1 e I,. Contudo, um desafio comum durante o desenvolvi-
mento dos modelos para a atividade elétrica celular é conectar os diversos resultados
obtidos por diferentes grupos, sob diferentes condicoes experimentais. Nao é pos-
sivel garantir que esses dados estejam corretos e, em alguns casos, eles devem ser
ajustados para corresponderem a um estado fisiologico de referéncia. Dessa forma,
artificios como fatores de correcao de temperatura como os utilizados nas equagoes
para Ic,r e Iy foram empregados. Ainda, dados relativos as correntes ionicas sao
obtidos em condigoes experimentais diferentes daquelas usadas na medigao dos PAs.
O Isoproterenol, por exemplo, é comumente utilizado durante as medicoes dos PAs
em miocitos do NSA, pois ajuda a manter a atividade elétrica espontanea dessas
células. Esse farmaco desencadeia um processo de sinalizagao intracelular que afeta
diversas correntes ionicas, como I, 1 e retificadores como Ig,. Portanto, mesmo
que as correntes idnicas reproduzam de forma quantitativa os resultados experimen-
tais, nao ¢é possivel garantir que os modelos propostos para as correntes reproduzam
o PA.

As Figuras 3.15, 3.16, 3.17 e 3.18 mostram que o modelo é capaz de reproduzir
a atividade elétrica espontanea tipica de células com funcao de marca-passo, man-
tendo ainda a homeostase ionica. Contudo, apenas uma pequena fracao dos miocitos
do NSA sao células de marca-passo primarias. Essas células estao localizadas na re-
giao central do NSA de camundongos e sao cercadas por diversas outras com forma

e propriedades eletrofisiologicas particulares (MANGONI and NARGEOT, 2001).
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Devido ao pequeno tamanho do NSA e a essa heterogeneidade, as células prima-
rias sao de dificil localizacao. Assim, células periféricas sao verificadas em grandes
quantidades nas tentativas experimentais de isolamento especifico da regiao primé-
ria do marca-passo cardiaco. Dessa forma, é provavel que algumas correntes do
modelo tenham sido ajustadas de acordo com caracteristicas eletrofisiologicas de
células periféricas ao invés de células primarias. As Tabelas 3.1 e 3.2 confirmam
essa caracteristica heterogénea do NSA e mostram que a simulagdo é capaz de re-
produzir alguns aspectos do PA como DPA50, CL. e MUV. Entretanto, é possivel
notar também que o valor maximo do potencial durante um PA é menor do que os

encontrados nos experimentos.

Essa grande heterogeneidade dentro do NSA também é verificada em grupos
de células oriundas de outras regioes do coracao. Diversos modelos para mio6citos
cardiacos consideram que essas diferencas sao relativas as diferentes expressoes das
correntes ionicas (NYGREN et al., 1998; ZHANG et al., 2000; BONDARENKO
et al., 2004). Dessa forma, é¢ importante compreender a sensibilidade do modelo com
relacao as condutividades maximas dos canais i6nicos. De acordo com as Tabelas
3.4 e 3.5, uma das principais limitacoes do modelo MAX v poderia ser aprimorada
a partir de ajustes na densidade da corrente In,,. Da mesma forma, os resultados
sugerem que a duragao do potencial de agao pode ser prolongada reduzindo-se a
densidade de I ,,. Porém, tais modificagoes causariam um desbalanceamento idénico
no interior da célula comprometendo a homeostase (Tabela 3.6). Anélises como
essas podem ser feitas tanto para indicar a direcao de ajustes necessarios no modelo,
quanto para obter informacoes sobre o efeito de doencas ou medicamentos que atuam

em canais ionicos especificos.



Capitulo 4

Solucoes Numéricas para Sistemas de
EDOs Associados a Modelos

Celulares Cardiacos

Modelos matematicos para a atividade elétrica em células cardiacas sao normal-
mente formulados como sistemas de equagbes diferenciais ordinarias (EDOs) que
descrevem processos ocorrendo em varias escalas de tempo. A simulacdo do com-
portamento de uma tnica célula, ou seja, de um tnico sistema de EDOs, por um
curto intervalo de tempo, nao é uma tarefa computacionalmente custosa. Entre-
tanto, a eficiéncia dos métodos numéricos adotados torna-se extremamente impor-
tante quando modelos celulares sdo utilizados em problemas inversos (YAMASHITA
et al., 2006; GURKIEWICZ and KORNGREEN, 2007; MARTINS et al., 2007), em
longas simulagoes celulares (COSTA et al., 2008) ou em simulacoes do tecido car-
diaco. Neste ultimo caso, a célula é acoplada ao Modelo Bidominio (GESELOWITZ
and MILLER, 1983), um conjunto de equagbes diferenciais parciais (EDPs) que
descreve as variacoes do potencial elétrico em todo o tecido cardiaco. As EDPs de-
vem ser discretizadas no espaco, o que resulta em uma malha espacial em que cada
um de seus nos esta associado a um modelo celular. Dessa forma, um sistema de
EDOs deve ser resolvido para cada ponto dessa malha. Simulacoes bidimensionais

do tecido cardiaco podem exceder 1 milhao de nos e levar dias para serem comple-
tadas (HUNTER et al., 2003; TUSSCHER and PANFILOV, 2006). De acordo com
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experimentos anteriores (SUNDNES et al., 2001), a resolu¢ao das EDOs contribui
significativamente no tempo total de simulagao. Logo, é necessario buscar técnicas

e métodos numéricos eficientes para a resolucao do sistema de EDOs.

Este capitulo apresenta uma investigacao dos métodos de Euler explicito e do
método multi-passo BDF (Backward Differentiation Formulas) implicito aplicados
a dois modelos celulares com complexidades comparaveis, porém caracteristicas di-
ferentes. Inicialmente, é feito um breve estudo sobre problemas de valor inicial e
métodos numeéricos para EDOs. Em seguida, sao apresentadas as técnicas computa-
cionais de Avaliacao Parcial (Partial Evaluation) e LUTs (Lookup Tables), bem como
ferramentas disponiveis para geracao automatica de codigo C++ a partir de mode-
los descritos em linguagem CellML. Finalmente, sao apresentadas a metodologia dos

testes, os resultados e uma discussao final.

4.1 Métodos Numéricos

Os modelos celulares cardiacos em sua maioria podem ser escritos na forma de

Problemas de Valor Inicial (PVI):

y'(t) = f(ty(t)),
y(0) = o (4.1)

onde y = dy(t)/dt, t é uma variavel real, y : R — R™ é uma func¢io vetorial de t,
f: R™™ — R" & chamada funcao "lado direito" (LD) do sistema, e 3o a solugao no

tempo t — 0.

A funcdo LD é nao-linear e, na maioria dos casos, nao é possivel encontrar uma
solucao analitica para as equagoes diferenciais. Dessa forma, um método numérico
deve ser utilizado para a obtencao de uma solucao aproximada de y em um conjunto
discreto de pontos. Existem diversas estratégias que dao origem a diferentes méto-
dos. Um levantamento das principais categorias de métodos numéricos para PVIs

pode ser encontrado em (HEATH, 1996).
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4.1.1 O Método de Euler Explicito

Uma das aproximacoes mais simples pode ser obtida a partir da expansao em
série de Taylor da fungao y(t):

y"'(t) B2 + w}ﬁ 4o (4.2)

y(t+h) = y(t) +y 0+ 20+

Desconsiderado-se os termos de ordem maior ou igual a 2 e trocando a derivada

y'(t) por f(t,y(t)) (Eq. 4.1), o método classico de Euler é obtido:

Ynt+1 = Yn + hf(tnv yn) (4'3)

O dominio de y(t) é reduzido a um conjunto discreto de pontos igualmente es-
pagados da forma: [to,t1,ta, ..., tn, ...], Yn € 0 valor aproximado de y(¢) no ponto t,,
Ynt1 € a solugdo no instante de tempo seguinte y(t + h), e h é o tamanho do passo

de tempo dado pela distancia entre os pontos discretos t,.1 e t,.

O método de Euler é de passo tnico, pois depende apenas da informacao de um
unico instante de tempo, t,, para avancar a solucao para o instante seguinte ¢, 1.
A precisao do método é de primeira ordem, pois o erro cometido na aproximacao

para y' pela série de Taylor (Eq.4.2) é de ordem O(h).

4.1.2 Estabilidade de Equacoes Diferenciais e de Métodos

Numéricos

Além da precisao, a estabilidade do método numeérico e do sistema de EDOs
deve ser levada em consideracao. A grosso modo, se os membros de uma familia
de solucoes para um sistema de EDOs se afastam uma das outras com o tempo,
entao esse sistema é dito instavel. Caso contrério, se os membros de uma familia de
solucoes se movem na mesma diregao uns dos outros com o tempo, o sistema é dito
estavel. Essa definicao qualitativa pode ser expressa em termos mais quantitativos

para um sistema na forma y'(t) = f(¢, y(t)), através da analise do Jacobiano J¢(t, y):

Je(t L= 4.4
{ f( 7y)}z,] ayj ( )
onde {Jf(t,y)}l.’j ¢ o elemento de coordenadas (7, j) na matriz J;(t,y), fi(t,y) ¢ a

i-ésima linha da funcdo LD e y; o j-ésimo elemento do vetor de estados y(t).
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Um sistema de EDOs é instavel se algum dos autovalores do Jacobiano da funcao
LD (4.4) possui parte real positiva. Por outro lado, se todos os autovalores possuem
parte real negativa, entao o sistema é estavel. Como o LD é geralmente uma funcao
nao-linear de ¢ e y(t), os autovalores de J (¢, y) podem variar com o tempo. Portanto,

a instabilidade pode ocorrer em diferentes porcoes do dominio de interesse.

O conceito qualitativo de estabilidade para métodos numéricos é de certa forma
analogo ao de estabilidade para sistemas de EDOs: um método numérico é dito
estavel se pequenas perturbagdes nao causarem um afastamento total (divergéncia)
entre as solugoes numérica e analitica do PVI. Uma andlise quantitativa da esta-
bilidade de um método numérico pode ser feita a partir da caracterizacao do erro

global propagado durante a solucao de PVI.

O erro global, produzido pelo método de Euler é a soma dos erros locais come-
tidos a cada passo de tempo. O erro propagado, ou seja, o erro global cometido
ao se avangar a solucao do instante ¢, para o tempo %,.1, pode ser caracterizado

subtraindo-se a Eq. 4.3 da série 4.2:

Entl = Yni1 — y(tn + 1) = [yn - y(tn)] + [f(tm yn) - f(tm y(tn))] h+ O(hQ) (4'5)

onde novamente y'(t,) = f(tn,y(t,)) € €,41 € 0 erro propagado.

Pelo Teorema do Valor Médio, tem-se que:

ftn,yn) = f(tn, y(tn)) = J(E) (yn — y(tn)) (4.6)

onde J é o Jacobiano do sistema e £ um ponto no dominio.

A partir das Eqs. 4.5 e 4.6, o erro global propagado pode ser expresso como

sendo:
Ent1 = (L+hJ)e, +O(h?) (4.7)

Considerando desprezivel o erro local de ordem O(h?), o erro global é amplificado
a cada passo por um fator de (1 + hJ). Se |1+ hJ;| < 1, onde J; sdo os autovalores
de J, ou seja, se hJ; € (-2, 0) entdo os erros ndo crescem e o método é estavel.
E possivel notar que, no método de Euler, a instabilidade pode ocorrer devido ao
sistema de EDOs (J; > 0), mas também para equagoes estaveis (J; < 0) se h > -2/.J;.
Dessa forma, a divergéncia de uma solu¢ao numérica pode ser causada tanto pela
instabilidade do sistema de EDOs, quanto pelo método numérico utilizado, mesmo

quando este é aplicado a um sistema de EDOs estavel.
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4.1.3 O Método de Euler Implicito

O método de Euler explicito possui uma regiao de estabilidade muito limitada.
Esta regiao de estabilidade pode ser aprimorada usando a informagao no tempo ¢, 1,

o que resulta no método de Euler implicito:

Yn+1 = Yn + hf<tn+17 yn—l-l) (48)

O método é implicito porque deve ser realizada uma avaliacao de f(tn+1, Yni1)
antes do valor para y,,1 ser conhecido. O fator de amplificagao do erro no método
de Euler implicito é 1/(1 — hJ;) (HEATH, 1996), o qual é sempre menor que 1 para
qualquer valor de h, desde que J; < 0. Dessa forma, o método é sempre estavel se
o sistema de EDOs também o é. Este tipo de método é dito incondicionalmente
estavel e possui somente a precisao como limitacao para o tamanho do passo de
tempo. Assim, os métodos implicitos podem usar valores maiores para h quando
comparados aos métodos explicitos. Contudo, deve-se notar que um sistema nao-
linear precisa ser resolvido para y,+1 na Eq. 4.8, aumentado assim a complexidade

do método.

4.1.4 Equacgoes Diferenciais do Tipo Stiff

Métodos explicitos sao amplamente utilizados devido a sua facilidade de im-
plementacao. Entretanto, os novos modelos da eletrofisiologia cardiaca capturam
processos em diferentes escalas de tempo. Esses novos modelos sao representados
por EDOs do tipo stiff. Uma discussao sobre essa classe especifica de problemas
pode ser encontrada em (ASCHER and PETZOLD, 1998; GEAR, 1971; HAIRER
and WANNER, 1991). Em geral, um sistema estavel de EDOs lineares é stiff se os
autovalores do Jacobiano da fungdao LD possuem grandes diferengas em magnitude.
Como discutido anteriormente, os autovalores da matriz J;(¢,y) podem variar no
tempo de acordo com f(¢,y(t)). Dai, um problema nao-linear pode ser stiff em
alguns intervalos e nao-stiff em outros. Outra definicao qualitativa para a carac-
teristica stiff ¢ utilizada por MACLACHLAN et al. (2007): um problema ¢ dito
stiff se o tamanho do passo de tempo necessario para garantir a estabilidade de um
determinado método numérico ¢ muito menor do que o tamanho do passo ditado

por questoes de precisao da aplicacao.



4.1 Métodos Numéricos vird

4.1.5 Métodos Multi-passo

Muitos esforcos tém sido feitos na procura de métodos eficientes para a resolu-
cao de sistemas de EDOs associados a modelos celulares da eletrofisiologia cardiaca
(SUNDNES et al., 2000, 2001, 2002; MACLACHLAN et al., 2007). Devido a ques-
toes de estabilidade e precisao, os métodos multi-passo tém sido comumente usados
para problemas stiff em detrimento a métodos de passo tinico como o de Euler.
Métodos multi-passo usam informacoes do historico de passos to, 1, ..., 1,1, t, para
avancar a solugao para o instante seguinte t,,.1, alcancando assim uma melhor pre-

cisao. Esses métodos sao baseados nas férmulas:
k q
Yni1 = > QYniri+h Y Bif (bnpiis Yni1i) (4.9)
i=1 i=0

onde k é a ordem do método, a; (i = 1,....,k) e 3; (i = 0,...,q) sdo parametros

constantes.

Os métodos multi-passo nao sao capazes de iniciar o processo iterativo por si
s0, pois nao existe um historico de solugoes disponivel ao inicio do processo. Dessa
forma, o uso de um método de passo inico ou outro procedimento deve ser empre-
gado até que um conjunto de valores tenha sido gerado, para que entao o método

multi-passo de ordem desejada possa ser iniciado.

Existe uma grande variedade de métodos multi-passo com distintas propriedades
de estabilidade e precisao. Entre os mais conhecidos estao os métodos de Adams-
Moulton (HEATH, 1996), os quais sao adequados a problemas nao pertencentes a
classe stiff. Porém, para problemas stiff, o método BDF (Backward Differentiation
Formulas) (HAIRER and WANNER, 1991) é a escolha-padrao.

O Método BDF

A idéia basica por tras dos métodos BDF é diferenciar 1,1 usando valores pas-
sados (backward). Ou seja, y'(t + h) ¢ aproximada por uma combinacao linear das
solugoes: (Yni1, Yny Yn—1, ---). O método BDF mais simples (de ordem 1) é obtido
através da seguinte combinacao linear:

Yn+1 — Un

"(t + h) ~
y'(t+h) -

(4.10)
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Ao se explicitar y, 11 na Eq. 4.10 e substituir /(¢ +h) por f(t,11,Yns1) de acordo
com a formulagdo de um PVI (Eq. 4.1), o método de Euler implicito (Eq. 4.8) é
obtido.

Para um sistema de EDOs na forma y/'(t) = f(¢,y(t)), o método BDF de ordem
k & obtido fazendo ¢ = 0 na Eq. 4.9:

k
Ynt+1 = Z QiYni1—i + hBof (tni1s Yns1) (4.11)
i=1
Uma derivagao mais formal do método BDF de ordem k, bem como um exemplo
de como os parametros «; (i = 1,....,k) e [y sdo determinados para o caso k = 2

podem ser encontrados no Apéndice 3.

As implementagoes modernas dos métodos BDF variam a ordem do método ao
longo do processo iterativo para aprimorar a precisao da solucao numérica. Hairer e
Wanner (HAIRER and WANNER, 1991) verificaram que a estabilidade do método
cai gradualmente com o aumento da ordem, se tornando métodos instaveis para
k > 7. Portanto, as bibliotecas disponiveis para solucao de PVIs usualmente tomam

k =5 como ordem maxima do método BDF.

Resolver problemas que descrevem processos complexos em diversas escalas de
tempo usando métodos de proposito geral, como o método de Euler ou o de Adams-
Moulton, pode se tornar uma tarefa impraticavel. Os métodos BDF possuem uma
boa estabilidade, o que fazem deles uma escolha interessante para resolucao de pro-
blemas stiff. Por outro lado, sendo métodos implicitos é evidente que um sistema

de equagoes nao-lineares deve ser resolvido para computar a nova solucao y,11:

k
G(yn+1) = Yn+1 — Z OilYp41—i — hﬁOf(tn+17 yn+1) =0 (4~12)

i=1
O método de Newton ¢ o método mais utilizado para busca de raizes de equagoes
nao-lineares da forma g(z) = 0, onde x € R:

g(wg)
g' ()

Tp+1 = T — (413)
O método pode ser diretamente generalizado para o caso X € R" e G(X) =0

COomo se segue:

X1 = Xp — Jo(Xp) 'G(X}) (4.14)
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onde Jg(X) ¢ o Jacobiano do sistema nao-linear (calculado de forma anéloga a Eq.

44),

Na pratica, a inversdo da matriz Jg(Xj) é evitada pela solu¢do do seguinte
sistema linear:

Jo(Xi)[ X1 — Xi] = —G(Xy) (4.15)

Aplicando o método de Newton ao sistema nao-linear 4.12, o seguinte sistema

de equagoes lineares deve ser resolvido a cada iteracao de Newton:

M[yn+1 - yn] = - [G(ynJrl)] (4'16)

onde M = Jg(yn41) =1 —J, J é o Jacobiano da fungdo LD (Jf(t,y)), e v = hfo.

Simplificacoes do método de Newton, em que a matriz M nao é recalculada a cada
iteracao, sao geralmente usadas para reduzir o nimero de montagens e fatoracoes
do Jacobiano. Além disso, J pode ser aproximada por diferencas finitas:

_ Jilty; +dy;) — filt ;)
dy;

Jij (4.17)
Embora uma aproximacao numérica seja menos precisa do que expressoes anali-

ticas, o erro cometido é pequeno se comparado aos erros introduzidos pela estratégia

de reuso de J.

4.1.6 Passo de Tempo Adaptativo

Na solucao de um sistema de EDOs é interessante tomar o maior valor possivel
para o tamanho do passo de tempo (h) a fim de se minimizar o custo computacional
do método. Todavia, a regiao de estabilidade e suas restricoes com relagao ao
tamanho do passo de tempo variam com o tempo. Portanto, esquemas de passo
de tempo adaptativo sdao de extremo interesse. A seguir, é feita a deducao de um

esquema adaptativo para o método de Euler explicito.

Como visto anteriormente, o erro local cometido pelo método de Euler é de ordem
O(h?). Mais precisamente, o erro local é proporcional ao termo (y”(t)/2) h? da Série

de Taylor (Eq. 4.2). Assim, o tamanho de h pode ser determinado como:

2tol
ly"(t)]

h< (4.18)
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onde tol é a tolerancia para o erro cometido.

O valor de y”(t) nao é conhecido, mas pode ser aproximado por diferengas finitas:

A
yg ~ yn yn—l (419)

tn - tn—l
Dessa forma, uma estratégia pode ser empregada com base no valor de tol para
adaptar o tamanho do passo de tempo em resposta a regioes de instabilidade e para

se manter uma precisao pré-estabelecida.

Implementar uma estratégia de passo de tempo adaptativo para métodos multi-
passo é um processo complexo, pois o historico de solucoes é mantido para pontos
igualmente espacados. Dentre as possiveis formas de se variar o valor de h, a mais
simples usa a formula¢ao do método BDF com passo fixo, mas avanca a solugao de
acordo com o novo valor de h'. Dessa forma, o espacamento entre todas as solucgoes
calculadas em instantes anteriores é constante e de tamanho h. Estratégias mais
eficientes para o controle do tamanho do passo de tempo no método BDF podem
ser obtidas permitindo-se que os coeficientes a; (i = 1, ..., k) e By também dependam
do valor de h (SUNDIALS).

4.2 Técnicas Computacionais

A simulagao de muitos dos modelos pode ser computacionalmente custosa devido
a complexidade dos processos biolégicos descritos pelo sistema de EDOs. A com-
pilacao otimizada do codigo gerado a partir da descricao matematica dos modelos
¢ obviamente muito 1til nesse ponto. Contudo, um compilador é desenhado para
processar diferentes programas e, assim, qualquer otimizacao por ele aplicada deve
ser necessariamente geral. Nesta secao, sao apresentadas duas técnicas computa-
cionais que visam suprir a deficiéncia de um compilador para uso geral através de
otimizacoes especificas para geracao de codigo eficiente para resolucao de sistemas

de EDOs associados a modelagem cardiaca.
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4.2.1 Avaliacao Parcial

Os métodos numéricos para resolucao de sistemas de EDOs sao processos ite-
rativos que envolvem a avaliagao da funcao LD pelo menos uma vez a cada passo.
Algumas das computagoes realizadas em cada um desses passos sao idénticas e po-
deriam ser feitas uma tnica vez ao inicio de cada passo. Entretanto, esses lacos
iterativos sao em geral grandes e complexos e, dessa forma, o compilador nao realiza
esse tipo de otimizacao, ou pelo menos nao no nivel desejado. A técnica de Avali-
acao Parcial (JONES et al., 1993) tem como objetivo mover computagées para um
estagio em que elas sao realizadas com antecedéncia e de forma infreqiiente, ao invés
de realizé-las freqiientemente ao longo do cédigo. Nos modelos celulares, alguns
calculos sao realizados usando informacoes que se mantém inalteradas dentro de um

mesmo passo de tempo, como por exemplo, o potencial de equilibrio do fon K:

By = % In ([[f;]]) (4.20)

O calculo de Fk é feito pelo menos uma vez para cada uma das correntes idnicas
deste ion no modelo. Dessa forma, é desnecessério e ineficiente realizar mais de uma
computacao como esta a cada iteragao do método numérico. Além disso, R, T' e F
sdo constantes. Dessa forma, o valor da expressao RT/F pode ser calculado uma

tinica vez e o resultado utilizado sempre que necessario.

4.2.2 LUTs - Lookup Tables

Outra técnica computacional aplicada a modelos celulares é o uso de LUTs (Lo-
okup Tables) (DEXTER et al., 1989; VIGMOND et al., 2003) para pré-computar
valores de expressoes complexas que seriam repetidamente avaliadas. Na maioria
dos modelos cardiacos, essas expressoes contém tipicamente funcoes exponenciais
que dependem unicamente do potencial transmembranico v. Por exemplo, a ativa-

¢ao no equilibrio para a corrente Ik, é definida por:

1
—(v+6,075)
1 + e 17, 71

(4.21)

Qss =

Sob condicoes fisiologicas, o potencial na membrana varia de -100 mV a 50

mV. Dessa forma, uma tabela pode ser construida para armazenar os valores pré-
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computados de ags para valores de v no intervalo discreto: —100 < v < 50, com
pontos distando dv mV entre si. Dado v no intervalo, o valor de ag,s pode ser
rapidamente calculado através de interpolacao linear entre duas entradas (z; e 2;41)

da tabela:

Vv —;
ass ~ x; + (Tip1 — ;) ( T ) (4.22)

onde v; é a discretizacao mais proxima de v para a qual um valor de ags foi pré-

computado.

A interpolacdo é uma forma muito mais rapida de avaliacdo das expressoes
quando comparada a forma original contendo exponenciais. Contudo, deve-se notar

que o uso de interpolacao linear introduz erros.

4.3 Metodologia

A comunidade cientifica tem, desde o lancamento do CellML, testemunhado
um aumento na disponibilidade de ferramentas e técnicas destinadas a geracao de
cddigo e execucao de modelos descritos em linguagem CellML. Basicamente, todos
os geradores de codigo existentes enxergam um modelo como um PVI, ou seja,
um sistema de EDOs com valores iniciais para cada variavel de estado. Dentre as
ferramentas disponiveis, duas foram utilizadas neste trabalho para a avaliacao dos
métodos numéricos de Euler explicito e BDF e das técnicas computacionais Avaliacao
Parcial e LUTs. As proximas secoes apresentam as ferramentas AGOS e PyCml, os

modelos celulares estudados e a metodologia adotada.

4.3.1 Ferramentas para Geracao Automatica de Codigo e Si-

mulagcao de Modelos em Linguagem CellML

AGOS

AGOS Application Program Interface Generator for ODE Solution) (BARBOSA
et al., 2006) é uma ferramenta que constroi automaticamente uma classe C++ ori-
entada a objeto que permite a configuragao de condigoes iniciais e de parametros,

e a resolucao numérica de PVIs descritos em linguagens CellML ou MathML. A
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ferramenta AGOS pode ser usada para simular modelos via Web através de um fra-
mework computacional (BARBOSA et al., 2006; MARTINS et al., 2007) ou a API
(Application Program Interface) gerada pode ser obtida através do portal (Fisio-

comp).

O AGOS dispoe de rotinas para resolver o sistema de EDOs associado aos mo-
delos cardiacos através do método de Euler explicito. A ferramenta também for-
nece acesso a integradores CVODE, uma parte do SUite of Nonlinear and DIffe-
rential/ALgebraic Equation Solvers (SUNDIALS). CVODE é uma biblioteca que
implementa métodos multi-passo de ordem variavel para solucao de PVIs na forma
y'(t) = f(t,y) (HINDMARSH and SERBAN, 2006). O método BDF disponivel na
biblioteca CVODE implementa estratégias de passo de tempo adaptativo e de reuso
do Jacobiano. O Jacobiano é reavaliado a cada 50 passos de tempo ou em situagoes

de falha de convergéncia.

De forma geral, 0 AGOS simula um modelo celular, ou seja, resolve o sistema de

EDOs através da seguinte rotina:
solveODE(yo, f(t,y), MET); (4.23)

onde yo sao as condigbes iniciais do PVI, f(¢,y) é a funcdo LD do sistema de EDOs
e MET ¢ o método a ser utilizado na solugdo numeérica do sistema de EDOs (Euler,

Adams-Moulton ou BDF).

PyCml

Como parte do Integrative Biology Project (JONES et al., 1993) uma infraestru-
tura computacional chamada PyCml foi desenvolvida para a otimizacao automética
de modelos celulares cardiacos através das técnicas computacionais de Avaliacao
Parcial e LUTs (COOPER et al., 2006). O codigo gerado pelo tradutor é uma ver-
sao em C++ da matematica contida no modelo, ou seja, da funcao LD do sistema
de EDOs. Porém, nao é suficiente para realizar simulacoes, ou seja, é necessaria
a implementagao de um método numérico para resolver as EDOs. O codigo ge-
rado pela traducao do modelo ¢ adequado para ser utilizado com o ambiente Chaste

(eDiaMoNd), que se encontra em desenvolvimento na Universidade de Oxford.

Além das técnicas computacionais de Avaliacao Parcial e LUTs, PyCml imple-
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menta outras otimizacoes de co6digo, como a troca do operador divisao por um de
multiplicagao. Assim, expressoes como a Eq. 4.24 sao reescritas na forma da Eq.
4.25:
1
r = 5(1} — Es) (4.24)
x=0,5(v— Eg) (4.25)

4.3.2 Integracao AGOS-PyCml

As implementacoes dos métodos numéricos de Euler e BDF investigadas neste
trabalho sdo aquelas disponiveis na ferramenta AGOS (BARBOSA et al., 2006).
Para verificar a eficacia do uso das técnicas computacionais de Avaliacao Parcial e
LUTs nas simulagoes dos modelos, a ferramenta PyCml foi combinada com o fra-
mework AGOS. Essa combinacao se deu através da substituicao do codigo referente
a f(t,y) na Eq. 4.23, pelo codigo resultante da tradugdo CellML — C-+-+ pelo
PyCml. Esse procedimento ajuda a assegurar que apenas o desempenho dos cédigos
gerados pelos tradutores seja comparado, ao invés de diferentes implementacoes de

um mesmo método numérico.

4.3.3 Modelos Celulares Utilizados

Para os testes foram usados os modelos computacionais para mi6citos ventricu-
lares (BONDARENKO et al., 2004) (obtido junto ao repositorio de modelos CellML
(CellML) e do nodo sinoatrial de camundongos adultos, apresentado no capitulo
anterior. Os midcitos ventriculares in-silico foram estimulados através da injecao
de uma corrente transmembranica de 80 pA/pF durante 0,5 ms. Como o coragao
de camundongos bate aproximadamente seis vezes por segundo, as células foram
excitadas a um BCL (basic cycle length) constante de 150 ms por 3 segundos. O

modelo para mi6citos do NSA foi também simulado por 3 segundos.

4.3.4 Andalise de Erro

Solucoes analiticas para os dois problemas considerados nao estao disponiveis.

Para determinar o erro de uma solucao numérica, uma solucao de referéncia v,.s
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para cada um dos casos foi gerada a partir da amostragem dos resultados a cada
milisegundo. Nesta tarefa o método de Euler explicito com um passo de tempo
de 1.0e-07 ms foi adotado. Para verificar a convergéncia da solugao de referéncia,
comparacoes com outras solucoes geradas usando passos de tempo extremamente
pequenos (5.0e-08 ms e 1.0e-08 ms) foram feitas. Foi verificado que as solugbes sao
idénticas até a sétima casa decimal. Todas as solugoes para o potencial transmem-
branico v obtidas com os métodos numéricos sob investigacao, foram comparadas
com a solugdo referéncia através do erro relativo RRMS (relative root-mean-square

error), dado por:

n 2
i=1 Uref

RRMS = \/ Doica(Vres = )7 (4.26)

Além do RRMS, caracteristicas eletrofisiologicas foram obtidas para todos os
PAs. Sao elas: taxa maxima de aumento do potencial transmembranico (mazimum
upstroke wvelocity - MUV); pico do potencial transmembranico (MAX v); duragio
do PA (DPA) para mi6citos do NSA e DPA90, ou seja, duracao do potencial de
acao a 90% da fase de repolarizacao para miocitos ventriculares. O DPA90 foi
calculado usando a diferenca entre o instante de derivada maxima MUV do PA e
o de repolarizacao. O tempo de repolarizacao foi calculado como sendo o instante
em que o potencial na membrana atinge o nivel correspondente a 10% da amplitude
do PA apoés a ativagdo. Cada uma das caracteristicas eletrofisioldgicas citadas foi
obtida nas simulacoes e comparada com a solugao de referéncia. Logo, todos os
resultados discutidos nas secoes seguintes, se referem ao erro cometido em relagao a

solucao de referéncia.

Usualmente, erros inferiores a 5% sao considerados suficientes para aplicacoes
na area de engenharia biomédica (MACLACHLAN et al., 2007). Neste trabalho,
foi adotado como objetivo erros RRMS e erros fisiologicos (MUV, MAX v e DPA)

menores que 1%.

O método de Euler disponivel na ferramenta AGOS é de passo constante, ou
seja, o valor de h é mantido fixo durante toda a simulacao. Dessa forma, o valor de
h foi reduzido pela metade até que todos os erros considerados nao excedessem 1%.
Ao contrario do método de Euler, o método BDF disponivel em AGOS através da
biblioteca CVODE é de passo adaptativo, ou seja, o tamanho de h pode ser reduzido

em caso de convergéncia baixa das iteracoes de Newton ou aumentar para acelerar
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a execucao do método. Analogamente ao método de Euler, o tamanho maximo do
passo de tempo permitido ao método BDF também foi reduzido até que a precisao

de 1% definida fosse atingida.

4.3.5 Avaliacao das Técnicas Computacionais Aplicadas ao

Método de Euler Explicito

A eficacia das técnicas computacionais de Avaliacao Parcial e LUTs combinadas
com o método de Euler explicito foi avaliada com a ajuda da ferramenta PyCml. As
LUTs contendo os valores pré-computados de expressoes unicamente dependentes
do potencial, como a Eq. 4.21, foram construidas para valores de v entre -100 mV e
50 mV. As LUTs foram geradas para valores de v igualmente espacados de 0,01 mV,
0,1 mV e 1 mV para se avaliar o impacto da interpolacao polinomial nas solugoes

numeéricas.

4.3.6 Avaliacao do Método BDF Implicito

A implementacao das formulas BDF disponivel na biblioteca CVODE permite a
configuracao de varios parametros e a escolha de diferentes métodos para a resolucao
dos sistemas lineares. Dessa forma, diversas simulagoes foram realizadas variando a
ordem méaxima do método BDF de 1 a 5. O niimero maximo de iteracoes permitido
para o método de Newton também foi gradualmente aumentado de 1 a 5 com o
objetivo de se avaliar o impacto na precisao e desempenho do método BDF. A cada
iteracao do método de Newton, um sistema linear deve ser resolvido. A biblioteca
CVODE disponibiliza diversos métodos, onde quatro deles foram avaliados neste

trabalho. Sao eles:

Método direto para matrizes densas

Método direto para matrizes em banda

Método da aproximacao diagonal do Jacobiano

Método iterativo do residuo minimo generalizado precondicionado (GMRES)
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No método direto para matrizes em banda, é necessario que se fornecam valores
para as semi-bandas superior e inferior da matriz. Foram testados valores para as
semi-bandas variando de 0 até n, onde n é o tamanho do problema simulado, ou
seja, n = 41 no modelo de BONDARENKO et al. (2004) ¢ n = 39 no modelo para
o NSA.

A biblioteca CVODE permite que o usuario forneca sua propria rotina para mon-
tagem do Jacobiano (ou uma aproximacao para ela) a qual substitui a aproximacao
por diferencas finitas. Para analisar os efeitos de aproximacoes do Jacobiano, duas
rotinas para montagem da matriz foram desenvolvidas e usadas em conjunto com
a biblioteca CVODE. Na primeira foi implementada a versao analitica do Jacobi-
ano, calculada usando o software Maple. Na segunda foi implementada uma matriz

contendo somente a diagonal principal do Jacobiano analitico.

A biblioteca CVODE disponibiliza uma série de rotinas que fornecem estatisticas
de execucao em diversos niveis do método BDF. As seguintes informagoes foram
obtidas e utilizadas para posterior analise:

e Tamanho médio do passo de tempo h utilizado ao longo das simulagoes

e Total de passos no tempo necessario para simular o modelo pelo método BDF

e Numero total de iteracoes do método de Newton

e Niumero de chamadas da rotina de solucao do sistema de equacoes lineares

e Niumero de chamadas da funcao LD durante a avaliacao do sistema nao-linear
G(z) na Eq. 4.12

e Numero de chamadas da funcao LD para montagem do Jacobiano dentro no

método de solucao do sistema linear

4.3.7 Avaliacao das Técnicas Computacionais Aplicadas ao

Método BDF Implicito

A eficacia das técnicas computacionais de Avaliacao Parcial e LUTs combinadas

com o método BDF também foi avaliada. Da mesma forma feita para o método de
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Euler, o codigo gerado pelo PyCml foi combinado com a rotina para resolucao de
sistemas de EDOs disponivel no AGOS (Eq 4.23). As LUTs foram construidas para
valores de v entre -100 mV e 50 mV igualmente espacados de 0,01 mV. A Tabela 4.1

resume todos os testes aplicados aos métodos de Euler Explicito e BDF.

Tabela 4.1: Resumo dos testes aplicados aos métodos de Euler e BDF.

Teste Euler | BDF
Tamanho méaximo do passo de tempo X X
Ordem maxima do método numérico X
Ntmero méximo de iteragoes do método de Newton X
Método de solucao do sistema linear X
Jacobiano X
Técnica de Avaliacao Parcial X X
Técnica de LUTSs X X

4.3.8 Ambiente de Execucao dos Testes

Todas as simulagoes foram realizadas em uma maquina AMD Turion 64 X2 1.9
GHz com 2 GB de RAM, rodando o sistema operacional Ubuntu 7.10 Linux 32
bits. O GCC (GNU Compiler Collection) para linguagem de programacgao C++ foi
utilizado na compilagao dos codigos fonte relativos aos métodos numéricos e APIs
utilizadas (AGOS e PyCml). Os resultados relativos a tempo de CPU (ms), ou seja,
o tempo gasto para simular um dos problemas, ¢ uma média aritmética de um total
de dez simulagoes. O montante de memoria RAM, tomado por cada método em

estudo, foi medido e é apresentado em megabytes (MB).
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4.4 Resultados

4.4.1 Avaliacao das Técnicas Computacionais Aplicadas ao

Método de Euler Explicito

As Figuras 4.1 e 4.2 ilustram, respectivamente, o resultado das simulacdes dos
modelos computacionais para midcitos do ventriculo esquerdo e do NSA de camun-
dongos. O tamanho do passo de tempo usado na simulacao do modelo ventricular foi
de 2.0e-04 ms, enquanto para o do NSA foi de 5.0e-04 ms. Todos os erros produzidos

pelo método numeérico nas simulagoes foram menores que 1%.
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Figura 4.1: Potencial transmembranico simulado através do método de Euler

explicito para mi6citos ventriculares.
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Figura 4.2: Potencial transmembranico simulado através do método de Euler

explicito para miocitos do NSA.

O desempenho do método de Euler explicito em conjunto com as técnicas com-
putacionais de Avaliacdo Parcial e LUTs é apresentado nas Tabelas 4.2 e 4.3. Os
resultados sao referentes as simulagoes dos modelos computacionais para miocitos
ventriculares e do NSA, respectivamente. A precisao dos resultados também deve ser
levada em consideracao. Embora as LUTSs introduzam erros devido a interpolacao

linear, todos os erros medidos foram menores que 0,1%.

De acordo com as Tabelas 4.2 e 4.3, a técnica de Avaliagdo Parcial acelera a
execucao do método de Fuler em cerca de quatro vezes para ambos os modelos.
As LUTs por si s6 atingem um speedup de aproximadamente oito vezes nas duas
simulacoes. Finalmente, ao se combinar ambas as técnicas, o custo por passo de

tempo é reduzido, levando assim a um ganho de desempenho de mais de dez vezes.

As LUTs sozinhas requerem cerca de quatro vezes mais espaco na RAM para
armazenar os valores pré-computados. Apo6s combinar as duas técnicas computacio-
nais (Avaliagao Parcial + LUTS), quatro e duas tabelas adicionais foram geradas pela

ferramenta PyCml no processo de traducao CellML — C++ dos modelos ventricular
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Tabela 4.2: Desempenho do método de Euler explicito na simulacao do modelo

para miocitos ventriculares usando técnicas computacionais de Avaliagao Parcial

(AP) e LUTs.

Método Memoéria (MB) | CPU (ms)
Euler 1,0898 305608
Euler + AP 1,0898 74172
Euler 4+ LUTs 4,7539 37682
Euler + AP + LUTs 95,2109 30020

Tabela 4.3: Desempenho do método de Fuler explicito na simulacao do modelo

para miocitos do NSA usando técnicas computacionais de Avaliacao Parcial (AP) e

LUTs.

Método Memoéria (MB) | CPU (ms)
Euler 0,9531 124634
Euler + AP 0,9531 31558
Euler + LUTs 4,6172 15247
Euler + AP + LUTs 4,8477 11684
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e do NSA, respectivamente. De fato, PyCml realiza uma busca por expressoes como
a Fq. 4.21, ou seja, que dependem somente do potencial na membrana. Contudo,
algumas equagoes como a corrente In,co, (Nat/Ca*" exchange current) contém

expressoes Como:
1

onde R é a constante dos gases, T é a temperatura absoluta e F' ¢ a constante de

Faraday.

Dessa forma, nao serao geradas LUTs para equacoes como a Eq. 4.27 devido
a presenca das variaveis R, T e I', mesmo estas estando associadas a valores que
nao variam durante a simulacao. Quando as técnicas computacionais de Avaliacao
Parcial e LUTs sao combinas, o valor da expressao (F'/RT) é calculado antecipada-
mente e o resultado é substituido de volta na Eq. 4.27. Assim, a nova forma da Eq.
4.27 dependerad unicamente de v e portanto uma tabela adicional sera construida.
Isso explica o aumento no uso da memoria verificado nas Tabelas 4.2 e 4.3. Embora
mais tempo seja gasto no preenchimento das tabelas no inicio do programa, menos
computacao é necessaria a cada passo de tempo, melhorando, assim, o desempenho

do método (COOPER et al., 2006).

4.4.2 Avaliacao do Método BDF Implicito

O framework AGOS disponibiliza o método BDF para PVIs através da biblioteca
CVODE, a qual faz uso da estratégia de passo de tempo adaptativo. Dessa forma,
o tamanho maximo do passo de tempo h foi reduzido pela metade até os valores
de 0,025 ms e 0,05 ms para os modelos ventricular e do NSA, respectivamente. Na
Figura 4.3 pode ser verificado que o RRMS produzido na simulacao do modelo para
mio6citos ventriculares diminui quando h é reduzido pela metade. Reduzindo h de
1,0 ms para 0,5 ms o RRMS cai de 2,69 vezes. Reduzindo novamente pela metade o

passo, 0 RRMS diminui somente de 1,76 vezes. Um comportamento semelhante do

RRMS é verificado também para o modelo do NSA.

O efeito da ordem maxima do método BDF (Eq. 4.11) no desempenho e na pre-
cisao dos resultados foi avaliado variando k£ de 1 até 5. Os resultados de desempenho

foram semelhantes para k entre 3 e 5. Para k menor que 3 o desempenho nao foi sa-
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tisfatorio. Com o mesmo proposito, o nimero maximo q de iteracoes permitido para
o método de Newton também foi gradualmente aumentado de 1 a 5. Os resultados
de desempenho para ¢ menor que dois também nao foram satisfatorios. Para todos
os valores de k e ¢ testados, os erros produzidos pelo método nao excederam 1%.
Dessa forma, os valores default de 5 e 3 na biblioteca CVODE foram mantidos para
a ordem maxima do método BDF e para o nimero maximo de iteragoes nao-lineares,

respectivamente.
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Figura 4.3: Erro produzido pelo método BDF na simulagao do modelo para

midcitos ventriculares.

O método de Newton requer a solucao de um sistema de equacoes lineares a
cada iteracao. O desempenho dos diferentes métodos para solucao do sistema linear
disponiveis na biblioteca CVODE depende do problema sendo resolvido, isto é, da
estrutura do Jacobiano da func¢ao LD. Ambos os métodos para matrizes densas e
em banda (interfaces CVDense e CVBand, respectivamente na biblioteca CVODE)
usam fatoracao LU com retro-substituicao, sendo a forma como as matrizes sao
armazenadas a principal diferenca entre eles. O método GMRES precondicionado

(interface CVSpgmr), por outro lado, é um método iterativo e sua eficiéncia é forte-
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mente influenciada pela disponibilidade e qualidade de um precondicionador. Em-
bora experimentos mostrem que precondicionadores Multigrid aceleram considera-
velmente a resolucao de sistemas lineares oriundos de modelos para o tecido cardiaco
(SANTOS et al., 2004; CAMPOS et al., 2006; PLANK et al., 2007), precondicio-
nadores para modelos celulares estao fora do escopo deste trabalho. Finalmente,
o método da aproximagdo diagonal do Jacobiano (CVDiag) é o mais simples en-
tre todos os métodos para solucao de sistemas lineares encontrados na biblioteca
CVODE. O CVDiag usa uma aproximacgao diagonal para o Jacobiano através de
diferencas finitas, sendo uma escolha apropriada somente para problemas nos quais
o Jacobiano é uma matriz com a caracteristica diagonal dominante. Dessa forma, o
sistema linear resultante ndo precisa ser fatorado. As Tabelas 3.4 (modelo ventricu-
lar) e 3.5 (NSA) mostram os resultados para os diferentes métodos a fim de resolver
o sistema linear dentro das iteracoes de Newton. Para o método CVBand, diversos
valores para as semi-bandas inferior e superior foram testados, sendo 15 o valor que
apresentou melhor desempenho. Os resultados sao referentes ao tamanho médio do
passo de tempo utilizado ao longo das simulacoes, visto que a biblioteca CVODE
utiliza a estratégia de passo de tempo adaptativo; nimero total de passos necessario

para resolver o sistema de EDOs; e tempo total de execugio (ms).

Tabela 4.4: Desempenho do método BDF na simulacao do modelo para miocitos
ventriculares usando diferentes aproximagoes para a solucao do sistema linear. Os
resultados sao referentes ao tamanho médio do passo de tempo (h), nimero total

de passos e o tempo de CPU (ms).

Método h Passos | CPU (ms)
CVDense | 2,45E-02 | 121804 6345
CVBand | 2,44E-02 | 122185 0415
CVDiag 2,28E-02 | 129230 4142
CVSpgmr | 2,47E-02 | 120904 9949

De acordo com a Tabela 4.4, o método direto CVDense e o método iterativo
CVSpgmr apresentam desempenho semelhante. O CVBand apresenta um ganho

de aproximadamente 17% quando comparado ao método CVDense. Isso ocorre
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Tabela 4.5: Desempenho do método BDF na simulagao do modelo para mio6citos
do NSA usando diferentes aproximagoes para a solu¢ao do sistema linear. Os
resultados sdo referentes ao tamanho médio do passo de tempo (h), nimero total

de passos e o tempo de CPU (ms).

Método h Passos | CPU (ms)
CVDense | 4,92E-02 | 60736 3131
CVBand | 4,92E-02 | 60735 2795
CVDiag | 3,63E-02 | 77646 3190
CVSpgmr | 4,98E-02 | 60195 3991

devido ao fato de o primeiro realizar fatoracoes LU em matrizes armazenadas em
banda, enquanto o tltimo opera sobre matrizes densas. Embora use passos de tempo
menores e como conseqiiéncia necessite de um ntimero maior de passos, CVDiag
se mostrou mais eficiente do que os demais métodos, sendo 53% mais rapido do
que CVDense (44% mais rapido do que o método iterativo CVSpgmr). Pode ser
constatado na Tabela 4.5, que todos os métodos para solucao do sistema linear
apresentaram desempenho equivalente na simulacdo do modelo para mio6citos do
NSA. Uma explicacao para esse fato estd no tamanho maximo do passo de tempo de
0,05 ms utilizado nas simulacoes. Esse valor é maior do que o adotado na resolucao
do modelo ventricular (h = 0,025 ms). De fato, em simula¢oes do modelo NSA com
h = 0,025 ms foi verificado que o método CVDiag supera o CVDense em termos de

tempo de execucao.

Esses achados sugerem que o Jacobiano, associado ao sistema de EDOs, possui
uma caracteristica fortemente diagonal. Para confirmar essa hipdtese, uma versao
analitica do Jacobiano (JacDense) foi utilizada com CVDense. Além disso, uma
versdo diagonal do Jacobiano analitico (JacDiag) foi utilizada em conjunto com
os métodos para solugao de sistemas lineares CVDense e CVBand. O ntmero de
semi-bandas inferior e superior deste ultimo foi definido como sendo zero, ou seja,
CVBand foi ajustado para fatorar uma matriz diagonal. Os resultados referentes a
essas aproximacoes aplicadas ao modelo de mi6citos ventriculares sao apresentados

na Tabela 4.6.
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Tabela 4.6: Desempenho do método BDF na simulagao do modelo para mio6citos
ventriculares usando aproximacoes mais precisas do Jacobiano dentro dos métodos
para solugao do sistema linear. Os resultados sao referentes ao tamanho médio do

passo de tempo (h), nimero total de passos e o tempo de CPU (ms).

Método h Passos | CPU (ms)
CVDense + JacDense | 2,45E-02 | 121948 4582
CVDense + JacDiag | 2,39E-02 | 124221 4413
CVBand + JacDiag 2,39E-02 | 124221 3425

A Tabela 4.6 mostra que a combinacao de CVDense com JacDense ¢ 38% mais
rapida do que a aproximagao por diferencas finitas (CVDense da Tabela 4.4). Da
mesma forma, CVDense e CVBand combinados com JacDiag apresentaram um spe-
edup de 44% e 85%, respectivamente, em relacao a CVDense na Tabela 4.4. Para
verificar se a taxa de convergéncia do método de Newton foi aumentada devido a
versao analitica do Jacobiano, estatisticas da resolucao do modelo ventricular fo-
ram obtidas a partir da biblioteca CVODE. Os ntimeros de iteragoes nao-lineares
e fatoragoes LU no método CVDense diminuiram apenas de 124775 para 124667
e de 6663 para 6617, respectivamente, quando este foi combinado com JacDense.
Essas diferencas nao sao significativas e portanto, improvaveis de serem a razao do
aumento no desempenho. Quando um dos métodos diretos é utilizado na solucao
das equacoes lineares, a biblioteca CVODE faz a montagem do Jacobiano através de
diferencas finitas, caso uma rotina externa (implementada pelo usuario) nao esteja
disponivel (HINDMARSH and SERBAN, 2006). Assim, para computar a matriz
J sao necessarias avaliagoes extras da funcao LD do sistema de EDOs. A Tabela
4.7 mostra a parcela percentual do tempo gasto nos procedimentos de avaliacao da
funcao LD e montagem do Jacobiano durante a simulacao do modelo ventricular.
As chamadas extras ao LD necessarias para montagem do Jacobiano por diferencas

finitas nao sao consideradas na parcela de avaliacao da funcao LD.

De acordo com a Tabela 4.7, o desempenho dos métodos diretos e diagonal para
solucao do sistema linear esta diretamente ligado ao processo de avaliacao do LD. O

melhor desempenho apresentado pelos métodos diretos CVDense e CVBand, quando
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Tabela 4.7: Parcela percentual do tempo gasto nos procedimentos de avaliacao da

funcao LD e montagem do Jacobiano na simulacao do modelo para miocitos

ventriculares.

Meétodo LD (%) | Jacobiano (%)
CVDense 27,58 19,18
CVDense + JacDense 38,23 2,98
CVDense + JacDiag 41,05 0,65
CVBand 32,32 92,47
CVBand + JacDiag 52,90 0,84
CVDiag 51,02 5,74

aproximagoes mais precisas do Jacobiano estao disponiveis (Tabela 4.6), deve-se ao
fato da montagem de J por rotinas externas ser menos custosa do que a rotina-
padrao por diferencas finitas. Isso pode ser diretamente verificado na Tabela 4.7.
O tempo necessario para montagem de J através de diferencas finitas dentro do
método CVDense cai de 19% para cerca de 3% quando uma rotina externa para o
Jacobiano analitico (JacDense) ¢ usada. Este tempo se torna insignificante quando
a versao diagonal de J (JacDiag) é adotada. Entretanto, pode ser observado na
Tabela 4.6 que o desempenho de CVDense com ambas aproximacoes JacDense e
JacDiag ¢ comparavel, ao passo que o CVBand supera todos os demais métodos
quando combinado com a versao diagonal do Jacobiano. De certa forma, o CVBand
quando utilizado com a rotina externa JacDiag é semelhante ao método CVDiag,
pois foi ajustado para fatorar uma matriz com semi-bandas superior e inferior de
tamanho zero, ou seja, diagonal. Todavia, a Tabela 4.7 mostra que a montagem da
matriz J pela rotina JacDiag corresponde a menos de 1% do tempo de execugao,
a0 passo que a estratégia de diferencas finitas no método CVDiag é responséavel por
cerca de 6%. Além disso, JacDiag é uma aproximacao mais precisa de J do que a
obtida por diferencas finitas, o que acelera a convergéncia do método de Newton.
De fato, estatisticas obtidas a partir da biblioteca CVODE mostram que o ntimero
total de iteracoes nao-lineares cai de 150537 no CVDiag, para 129063 no CVBand

combinado com JacDiag. Ambos desempenho e precisao de JacDiag podem explicar
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o melhor speedup alcangado pelo método CVBand (Tabela 4.6).

Todos os métodos investigados na simulacao do modelo ventricular (Tabelas 4.4 e
4.6) produziram erros menores que 1%. O mesmo nao foi verificado na simulagao do
modelo para o NSA. Conforme mostrado na Tabela 4.8, os erros produzidos pelos
métodos CVDiag e CVSpgmr excederam o valor considerado como minimo neste

trabalho.

Tabela 4.8: Erros relativos produzidos pelos métodos de solucao do sistema linear

na simulacao do modelo para mi6citos do NSA.

Método | RRMS (%) | MUV (%) | MAX v (%) | APD (%)
CVDense 0,1695 0,7085 0,0222 0,6289
CVBand 0,1635 0,5953 0,0034 0,6289
CVDiag 1,3017 3,5467 1,6323 0,6289
CVSpgmr | 0,3009 2,1841 0,0537 0,6289

Todos os métodos apresentados nas Tabelas 4.4, 4.6 e 4.8 nao utilizaram mais
que 1,2 MB de memoria para simular ambos os modelos celulares. Embora todos
eles sejam comparaveis em termos de uso de memoria, o desempenho de cada um
dos métodos para sistemas lineares depende de véarios fatores: da forma de arma-
zenamento e fatoragdo da matriz de iteracao M (densa ou em banda) no método
de Newton (Eq. 4.16); da estrutura da aproximacio do Jacobiano; e finalmente
do desempenho da funcao LD. Em particular, o desempenho do método CVDiag
é extremamente influenciado pelo calculo da fun¢do LD (mais de 50% do tempo
total de simulagao), o qual também é utilizado na montagem do Jacobiano (6% do
tempo total de simulagdo). Assim, é esperado que qualquer melhoria na forma de

se computar o LD seja refletida no tempo total de execucao.
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4.4.3 Avaliacao das Técnicas Computacionais Aplicadas ao

Método BDF Implicito

A fim de se melhorar o desempenho computacional do método BDF, a ferramenta
PyCml foi combinada com o framework AGOS. Essa combinagao permite analisar
o impacto das técnicas computacionais de Avaliacao Parcial e LUTs em esquemas
implicitos. Nas Tabelas 4.9 e 4.10 sao apresentados os resultados da combinacao
entre as ferramentas para resolucao dos modelos ventricular e do NSA pelo método
BDF, respectivamente. Embora o método CVBand combinado com a rotina externa
JacDiag tenha sido o melhor entre todos os métodos testados para o modelo ventri-
cular, o método CVDiag foi escolhido para resolver o sistema de equacoes lineares
nos testes com as técnicas computacionais de Avaliacao Parcial e LUTs. Essa esco-
lha se justifica pelo fato de o CVDiag ter apresentado um bom desempenho quando
comparado aos demais métodos na Tabela 4.4. Além disso, o CVDiag utiliza uma
forma mais simples e geral de aproximacao para o Jacobiano da funcao LD. Como
o método CVDiag produziu erros superiores a 1% na simulagao do modelo para
mio6eitos do NSA, o método CVDense foi adotado nos testes apresentados na Tabela

4.10.

Tabela 4.9: Desempenho do método BDF na simulagao do modelo para miocitos

ventriculares usando técnicas computacionais de Avaliagao Parcial (AP) e LUTs.

Método Memoria (MB) | CPU (ms)
BDF 1,0977 4142
BDF + AP 1,0977 1416
BDF + LUTs 4,7617 1088
BDF + AP + LUTs 02,2188 1017

De acordo com a Tabela 4.9 a técnica de Avaliagao Parcial acelera em aproxima-
damente trés vezes a simulacao do modelo para mio6citos ventriculares, ao passo que
as LLUTs sozinhas atingem um speedup de 3,81. Finalmente, combinando as duas
técnicas um speedup de quatro vezes é observado. Para o modelo para mibcitos

do NSA, Tabela 4.10, o speedup alcancado pelo uso das técnicas computacionais de



4.5 Discussao 100

Tabela 4.10: Desempenho do método BDF na simulacao do modelo para midcitos

do NSA usando técnicas computacionais de Avaliagdo Parcial (AP) e LUTs.

Método Memoria (MB) | CPU (ms)
BDF 0,9609 3131
BDF + AP 0,9609 1398
BDIF + LUTs 4,6250 1181
BDF + AP + LUTs 4,8555 1127

Avaliacao Parcial e LUTs separadamente foi semelhante: cerca de 2,25. Ao se com-
binar essas duas técnicas, o ganho no desempenho aumenta de forma modesta para
2,78 vezes. Da mesma forma que no método de Euler explicito, as LUTs utilizam
mais memoria para armazenar os valores pré-computados do potencial transmem-
branico. Novamente, ao se combinar as duas técnicas, tabelas adicionais sao geradas

acelerando assim, os céalculos matematicos contidos nos modelos.

Os erros produzidos na simulagao do modelo de Bondarenko et al. pelo método
BDF nao excederam 1%. O mesmo nao foi verificado na simulacido do modelo para o
NSA. Como pode ser visto na Tabela 4.11, as técnicas computacionais de Avaliacao
Parcial e LUTs introduziram erros superiores ao valor definido como aceitével neste
trabalho. A técnica de Avaliacao Parcial nao deveria alterar os resultados em mais
que a precisao da méaquina, porém erros de 1,76% foram verificados (Tabela 4.11).
Essa constatacao merece um estudo mais detalhado, mas pode estar relacionada

a diferencas nos codigos gerados pelos tradutores CellML. — C+-+ adotados neste
trabalho (AGOS e PyCml).

4.5 Discussao

Os modelos computacionais para o potencial de acao em midcitos ventriculares de
camundongos (BONDARENKO et al., 2004) e do NSA sao baseados em um conjunto
de 41 e 39 equagoes diferenciais ordinarias, respectivamente. As EDOs simulam

correntes ibnicas e bombas combinadas com a homeostase celular para reproduzir um
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Tabela 4.11: Erros relativos produzidos pelo método BDF na simulacao do modelo

para miocitos do NSA usando técnicas computacionais de Avaliacao Parcial (AP) e

LUTs.
Método RRMS (%) | MUV (%) | MAX v (%) | DPA (%)
BDF 0,1695 0,7085 0,0222 0,6289
BDF + AP 1,7611 0,2389 2,2118 0,6289
BDF + LUTs 1,7628 0,2308 2,2121 0,6289
BDF + AP + LUTs 1,7630 0,2250 2,2133 0,6289

PA. As equacdes nao-lineares descrevem processos que variam muito rapidamente,
forcando a adocao de passos de tempo pequenos pelos métodos explicitos, como o de
Euler, devido a questoes de estabilidade. De acordo com as Tabelas 4.2 e 4.3, esses
pequenos passos de tempo sao traduzidos em simulacoes ineficientes que produzem
resultados muito mais precisos do que as tipicas restri¢coes impostas pelas aplicacoes
na area de engenharia biomédica. Esses achados confirmam que os sistemas de EDOs

associados a ambos os modelos celulares cardiacos sao do tipo stiff.

Neste trabalho foi realizada uma investigacao do classico método de Euler expli-
cito, bem como das modernas formulas BDF para resolver os sistemas de EDOs stiff
associados aos modelos celulares cardiacos. Ainda, o efeito das técnicas computacio-
nais de Avaliacao Parcial e LUTs (Lookup Tables) em cada um dos métodos também
foi avaliado. O desempenho foi medido em termos do tempo total necessério para
simular um modelo dentro das restricoes de precisao definidas. Erros RRMS e de

medidas fisiologicas nao superiores a 1% foram considerados aceitéaveis.

A codificacdo de um modelo matematico demanda tempo e esta sujeita a erros
devido, principalmente, a grande complexidade dos modelos atuais. Duas ferramen-
tas disponiveis para geracao de codigo automatico de modelos celulares descritos
em linguagem CellML foram utilizadas neste trabalho. Quando o desempenho é a
caracteristica mandatoéria, a combinagao entre o framework AGOS e a ferramenta
PyCml é a opgao mais adequada, pois a primeira ferramenta dispoe de rotinas para

a resolucao do sistema de EDOs associado ao modelo, enquanto a tultima faz uso
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de técnicas computacionais que aceleram os célculos matematicos dos modelos. De
fato, as simulacoes celulares foram dez vezes mais rapidas quando o método de
Euler Explicito disponivel no framework AGOS foi combinado as técnicas computa-
cionais de Avaliacao Parcial e LUTs (Lookup Tables) implementadas pela ferramenta
PyCml (Tabelas 4.2 e 4.3). Os resultados obtidos neste trabalho superam o speedup
de aproximadamente cinco vezes verificado em experimentos numeéricos anteriores
com o método Runge-Kutta explicito (COOPER et al., 2006), nos quais a ferra-
menta PyCml foi empregada para avaliar as técnicas computacionais de Avaliacao
Parcial e LUTs no modelo de ZHANG et al. (2000) para miocitos do NSA de coelhos
(COOPER et al., 2006).

O baixo desempenho do método de Euler no framework AGOS é principalmente
devido ao fato de o cédigo gerado pelo tradutor CellML — C-++ repetir trabalho
computacional desnecessario. Por exemplo, a funcao para célculo da corrente idnica
através de canais tipo L é executada trés vezes a cada passo de tempo e o mesmo
resultado é produzido em cada uma das chamadas a funcao. Apos tratada essa defi-
ciéncia, um ganho no desempenho de aproximadamente 2,5 vezes foi verificado nas
simulac¢oes com o método de Euler disponivel no framework AGOS. Existe ainda um
segundo ponto, o qual pode ter um efeito menor no desempenho do que a repeticao
desnecessaria de calculos. O AGOS tem como objetivo apoiar o desenvolvimento e
simulagao de modelos para eletrofisiologia cardiaca através de um framework (tra-
dutor de codigo, simulador e visualizador de resultados) amigavel (MARTINS et al.,
2007). Para tal, algumas questoes sobre a APT C++ gerada pela ferramenta (a par-
tir de um modelo CellML) foram levadas em consideragao no projeto do tradutor de
codigo CellML — C+-+. Entre elas, o fato de o usuario poder modificar parametros
em tempo de execugao. Para atender a este requisito, alguns parametros do modelo
devem ser armazenados como varidveis membros de classe. Portanto, o compilador
assume que um codigo externo (o framework) pode alterar o valor dessas variaveis
a qualquer momento e nao realiza otimizagoes. Existe aqui um compromisso entre
desempenho e flexibilidade, pois o principal objetivo dos modelos computacionais
¢ fazer predicoes que podem ser testadas contra experimentos para se obter uma
melhor compreensao dos complexos fendémenos por tras da eletrofisiologia cardiaca.
A simulagao dos efeitos de uma droga, por exemplo, nao poderia ser realizada sem

mudancas diretas do codigo C++ gerado pela ferramenta PyCml. Isso significa que
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o novo codigo precisa ser recompilado antes de ser utilizado nas simulacoes.

Resolver o sistema de EDOs associado aos modelos cardiacos pelo método de Eu-
ler explicito pode se tornar uma tarefa impraticavel. Dentre os métodos comumente
usados para problemas stiff estao as formulas BDF. Contudo, sendo um método
implicito, um sistema nao-linear deve ser resolvido a cada passo de tempo no mé-
todo BDF. O método de Newton é o mais popular e robusto para a resolucao de
sistemas de equagoes nao-lineares. Porém, um sistema linear deve ser resolvido a
cada iteracao de Newton. O framework AGOS disponibiliza, através da biblioteca
CVODE, diversas opcoes entre métodos diretos e iterativos para solucao do sistema
linear. Quatro desses métodos foram avaliados na simulagao dos modelos ventri-
cular (Tabela 4.4) e do NSA (Tabela 4.5). O Jacobiano, associado ao sistema de
EDOs do primeiro modelo, possui uma caracteristica fortemente diagonal, o que
explica o melhor desempenho do método CVDiag. No modelo para o NSA, todos os
métodos para solucao do sistema linear apresentaram um desempenho semelhante.
Esse resultado é provavelmente devido ao tamanho do passo de tempo utilizado na
simulacao. De acordo com Eq. 4.16, a matriz de iteracao M depende da estrutura
do Jacobiano, do tamanho do passo de tempo h e do coeficiente (3y. Assim, quanto
menor o valor de A menor sera a influéncia dos elementos de J na montagem de M.
Ainda, se J é uma matriz de caracteristica diagonal, a contribuicao dos elementos
fora da diagonal principal pode se tornar insignificante no calculo de M. Dessa
forma, M serda uma matriz com caracteristica fortemente diagonal. De fato, simu-
lacoes do modelo para miécitos do NSA com menores valores de h demonstraram
que o método CVDiag supera o CVDense em termos de desempenho. Porém, como
verificado na Tabela 4.8, o método CVDiag tende a produzir erros maiores do que

a tolerdncia estabelecida neste trabalho.

As técnicas computacionais de Avaliacao Parcial e LUTs também foram investi-
gadas em conjunto com o método BDF. O ganho verificado na combinacao dessas
técnicas com o método BDF implicito foi de quatro vezes em simulacoes do modelo
ventricular (Tabela 4.4), e de mais de duas vezes e meia para o modelo NSA (4.5).
Porém, os erros produzidos pelo tltimo excederam o valor considerado aceitével

neste trabalho.

Neste trabalho, foi adotado como objetivo erros RRMS e erros fisiologicos (MUV,

MAX v e DPA) menores que 1%. Com base nesse critério, foi avaliado pela primeira
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vez um esquema numérico implicito que adota as técnicas computacionais de Ava-
liacao Parcial e LUTs. Este novo esquema implicito foi quatro vezes mais rapido
nas simulacoes do modelo ventricular do que o método BDF que nao implementa
as técnicas computacionais (Tabelas 4.4 e 4.9). Nas Tabelas 4.5 e 4.10 pode ser
verificado que o ganho foi de duas vezes nas simula¢des do modelo do NSA. Quando
o desempenho desse novo esquema é comparado ao método de Euler explicito acele-
rado pelas mesmas técnicas computacionais, foram verificados speedups de dez vezes
nas simulacoes do modelo desenvolvido para o NSA e de cerca de trinta vezes nas

simulagoes do modelo para midcitos do ventriculo de camundongos.

Embora esse novo esquema implicito tenha apresentado um excelente desempe-
nho, o método BDF disponivel na biblioteca CVODE faz uso da estratégia de passo
de tempo adaptativo enquanto o método de Euler implementado pela ferramenta
AGOS é de passo fixo. Dessa forma, é possivel que esse quadro se altere caso um
algoritmo para o controle do tamanho do passo de tempo fosse empregado também
para o método de Euler. Uma outra limitacao deste trabalho é o niimero de modelos
investigados. Os camundongos possuem uma atividade cardiaca muito mais rapida
do que as outras espécies. Sendo assim, é possivel que isso influencie de alguma
forma a caracteristica stiff das EDOs associadas aos modelos cardiacos. De fato,
MACLACHLAN et al. (2007) verificaram que o método de Euler explicito apresenta
um desempenho muito superior do que diversos esquemas implicitos em simulagoes

do modelo para miocitos ventriculares de caes (WINSLOW et al., 1999).

E importante notar que todas essas conclusoes sao baseadas em um conceito
especifico (embora geralmente aceito) de "erro aceitavel" para o grupo de simula-
¢oOes cardiacas. Entretanto, mudancas nessa definicao podem resultar em diferentes

conclusoes.



Capitulo 5

Conclusoes

O camundongo é uma das espécies mais utilizadas em experimentos nas areas de
biologia, fisiologia e genética animal. Esses animais sao mais faceis de manusear e
manipular do que outros mamiferos. Devido & necessidade do uso de animais como
modelos de doencas especificas, camundongos tém sido manipulados geneticamente
para reproduzir diversos males que acometem grande parte da populagao mundial,
como cancer, diabetes, arritmias cardiacas entre outras. A busca pela compreensao
e tratamento dessas doencas tem gerado uma grande demanda por conhecimento
quantitativo acerca da fisiologia cardiaca desses animais (CHRISTENSEN et al.,
1997; NERBONNE, 2004; NERBONNE and KASS, 2005)

A modelagem computacional é uma importante ferramenta que complementa
os trabalhos experimentais. Os modelos proporcionam uma maneira de integrar
os dados obtidos de diversos experimentos para fornecer explicacoes biofisicas para
fenomenos da eletrofisiologia cardiaca, como a geracao do potencial de acao e a
despolarizacao diastélica. Os modelos também podem ser usados para fazer predicao
e avaliacao de diferentes cenarios. Por exemplo, podem ser usados para prever a
resposta celular a drogas que possuem acao bloqueadora especifica. Idealmente,
os trabalhos experimentais devem ocorrer em conjunto com o desenvolvimento de
modelos, onde esses sao usados para projetar e avaliar experimentos e os resultados

experimentais usados para aprimorar os modelos.

Neste trabalho, foi apresentado um primeiro modelo quantitativo para a ele-

trofisiologia de miocitos do nodo sinoatrial (NSA) de camundongos. O modelo foi
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desenvolvido tendo como base os dados experimentais disponiveis para as correntes
ionicas presentes no NSA desses roedores. As equacgoes foram baseadas no forma-
lismo de Hodgkin-Huxley, mas onde possivel, modelos de Markov foram utilizados,
pois estes possuem a vantagem de estarem mais proximos da estrutura e confor-
macao das proteinas que compoem o canal i6nico. O modelo reproduz com su-
cesso dados experimentais disponiveis como ativagao e inativagao no equilibrio, bem
como constantes de tempo e relagoes I-V para diversas correntes idonicas. Embora
o comportamento das correntes ionicas tenha sido reproduzido de forma quantita-
tiva, o modelo inicial obtido para o potencial de agdo (PA) ndo exibe a atividade
oscilatoria inerente a miécitos do NSA. Essa verificacao é provavelmente devida a
indisponibilidade parcial ou total de dados relativos a algumas correntes, bem como
a possiveis imprecisoes nas medidas decorrentes de diferencas nas condigoes expe-
rimentais. Dessa forma, pequenos ajustes nas condutividades maximas dos canais
foram feitos até que o modelo final fosse capaz de reproduzir algumas caracteristicas
importantes do PA, mantendo ainda a homeostase i6nica. Os resultados obtidos
apos simulacdes do modelo final foram capazes de reproduzir alguns aspectos do PA
como DPA50 (duragao do potencial de agdo a 50%), CL (tamanho do ciclo) e MUV
(derivada maxima). Entretanto, a DPA (duracdo do potencial de agdo) e o Max
v (valor maximo do PA) da simulagao sao cerca de 18% e 26% menores do que os

valores experimentais, respectivamente.

Regides distintas do NSA possuem diferentes caracteristicas eletrofisiologicas.
Em particular, as células centrais ou priméarias apresentam PAs com caracteristicas
distintas dos PAs das células periféricas ou secundéarias do NSA (ZHANG et al.,
2000). Postula-se que essas diferencas elétricas podem estar relacionadas a densi-
dades distintas dos canais ionicos das células. Dessa forma, o modelo desenvolvido
foi utilizado para investigar como perturbacoes na densidade das correntes idnicas
afetam o PA. Através dessa anélise de sensibilidade foi possivel reproduzir algumas
caracteristicas detectadas experimentalmente, como o efeito da reducao da densi-
dade de Ik, na DPA. Contudo, também foi verificado que pequenas modificacoes
em algumas condutividades i6nicas podem causar o desequilibrio da homeostase

celular.

Uma vez corrigidas suas limitagoes, o modelo proposto para o NSA de camun-

dongos pode ser combinado com modelos para midcitos do atrio e ventriculo para
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simular a atividade elétrica no coracao desses animais. Tanto o modelo celular como
o simulador tridimensional seriam ferramentas muito tteis para apoiar os diversos
estudos com camundongos alterados geneticamente. Por sua vez, as simulacoes e os
experimentos poderiam ajudar na compreensao de anomalias elétricas relacionadas

a cardiopatias verificadas em seres humanos.

Este trabalho é um primeiro passo para atingir um modelo quantitativo para
o NSA de camundongos. Como proposta para trabalhos futuros pode-se citar o
aprimoramento das equacoes das diversas correntes que compoem o modelo quando
mais dados experimentais estiverem disponiveis; a incorporagao de um modelo para
a dinamica do fon Ca?"t mais adequado a mi6citos do NSA de camundongos; o
desenvolvimento de um modelo tridimensional do NSA desses animais, que por sua

vez, poderia ser usado no desenvolvimento de um modelo completo para o coragao.

Os modelos matematicos para o PA em miocitos de camundongos estudados neste
trabalho sao formulados como sistemas de EDOs que descrevem processos ocorrendo
em varias escalas de tempo. Essa propriedade geralmente é fonte de instabilidade
numeérica e exige passos de tempos muito pequenos quando métodos explicitos, como
o de Euler, sao utilizados. A resolugao numérica desses sistemas em curtos periodos
de tempo nao ¢ uma tarefa computacionalmente custosa. Porém, em longas simula-
coes celulares ou em simulacoes do tecido cardiaco a eficiéncia do método torna-se
extremamente importante. A limitagao dos métodos explicitos é diretamente tradu-
zida em computacoes ineficientes que geram resultados muito mais precisos do que
as tipicas demandas da area. Contudo, devido a facilidade de implementacao, esses
métodos sao comumente adotados em detrimento aos métodos implicitos, mesmo
estes possuindo melhor estabilidade. Técnicas computacionais como a Avaliacao
Parcial e as LUTs tém sido empregadas para aprimorar o desempenho dos métodos
explicitos (VIGMOND et al., 2003; COOPER et al., 2006). Neste trabalho, foi ava-
liado o efeito das técnicas computacionais acima citadas para acelerar o método de
Euler explicito. Apds a combinacao de ambas as técnicas, o método explicito ficou

dez vezes mais rapido.

Entre os métodos implicitos disponiveis para problemas do tipo stiff, o método
BDF ¢ a escolha-padrao. O método BDF investigado neste trabalho esta disponivel
na ferramenta AGOS através da biblioteca CVODE. O método implicito inicialmente

avaliado foi em geral quatro vezes mais rapido do que o método explicito acelerado
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pelas técnicas computacionais de Avaliacao Parcial e LUTs. Com relagao ao método
implicito BDF, este pode ser implementado de diferentes maneiras. Através da bibli-
oteca CVODE, foram investigadas algumas alternativas de implementacao. Sendo o
BDF um método implicito, um sistema de equagoes nao-lineares deve ser resolvido,
por iteracoes de Newton, a cada passo de tempo. A biblioteca CVODE disponibi-
liza diversos métodos para solucao dos sistemas lineares associados as iteragoes de
Newton. Quatro desses métodos foram avaliados neste trabalho. Nas simulagoes
do modelo para midcitos ventriculares, o CVDiag, que aproxima o Jacobiano por
uma matriz diagonal, foi 53% mais rapido do que o método CVDense, que utiliza
fatoracdo LU. No modelo para o NSA, todos os métodos para solucao do sistema
linear apresentaram um desempenho semelhante. Contudo, os erros produzidos pelo

CVDiag excederam a tolerancia de 1% de erro adotada neste trabalho.

Finalmente, foi avaliado pela primeira vez um esquema numérico implicito que
adota as técnicas computacionais de Avaliacao Parcial e LUTs. Este novo esquema
implicito é cerca de trés vezes mais rapido do que o método BDF que nao implementa
as mesmas técnicas computacionais. Quando o desempenho desse novo esquema é
comparado ao método de Euler explicito acelerado pelas mesmas técnicas computa-
cionais, o qual é extensamente utilizado na area (VIGMOND et al., 2003), ganhos

de trinta vezes sao verificados.

Os experimentos numéricos apresentados neste trabalho sao referentes a simula-
coes de apenas uma célula. Uma proposta para trabalhos futuros é a extensao dos
testes aplicados nos modelos celulares para o caso de simulacoes do tecido cardiaco
através do modelo Bidominio (GESELOWITZ and MILLER, 1983). O uso de LUT5,
por exemplo, pode parecer impraticavel para essa tarefa. Entretanto, deve ser no-
tado que embora a malha necessiria para simulacoes completas do coracao possa
facilmente exceder 10 milhdes de pontos (SUNDNES et al., 2001), apenas uma LUT

pode ser compartilhada entre todas as células da malha espacial.

Espera-se que o desenvolvimento do novo modelo para o NSA de camundongos,
assim como a proposta e a avaliacao do novo esquema numeérico para resolucao dos
modelos celulares contribuam para o estado da arte da modelagem computacional
da eletrofisiologia cardiaca, de forma a aumentar o espectro de aplicagoes dessa

importante ferramenta.



Apéndice A

Dados Experimentais Utilizados

Os dados experimentais relativos ao potencial de acao em miobcitos isolados do
nodo sinoatrial de camundongos utilizados neste trabalho foram obtidos em coo-
peracao com o Departamento de Fisiologia e Bioffsica da Universidade de Calgary

(Canada).

Os Experimentos 1 e 2, discutidos na Secao 3.1.1, sao referentes a medicao do
PA de duas células distintas obtidas apds o processo de isolamento do NSA. O PA
de cada uma das células foi medido a uma temperatura ambiente de 27°C e 29°C,
respectivamente. Os dados relativos ao Experimento 3 na Secao 3.1.1 sao referentes
a média aritmética (£ desvio padrao) dos PAs medido em 6 células diferentes a uma

temperatura ambiente de 34°C.

A seguir sao descritos os materiais e métodos utilizados no processo de isolamento
dos miocitos do NSA de camundongos relativos ao Experimento 3. Os Experimen-
tos 1 e 2 foram realizados sob as mesmas condicoes do Experimento 3, porém em

temperaturas diferentes.
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Figura A.1: Experimento 1 - Potenciais de agao de uma célula isolada do NSA de
camundongo (27°C).
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Figura A.2: Experimento 2 - Potenciais de a¢do de uma célula isolada do NSA de

camundongo (29°C).
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A.1 Separacao de Mié6citos do NSA de Camundon-

gos

Células isoladas do NSA de camundongos C57BL/6J adultos de ambos os sexos

(20-30 g de peso corporal, 3-6 meses de idade) foram separadas.

Gravagoes eletrofisiologicas de células isoladas de NSA. Aliquotas de suspensao
celular ( 200-300 ul) foram colocadas em seis pratos de gravacdo. Cada prato foi
guardado no refrigerador a 4°C durante 30-60 min para permitir que as células
se fixassem em sua base. Um prato foi colocado sobre um estrado aquecido de
um microscopio invertido (Nikon Diaphot) e continuamente perfundido com solugao
normal de Tyrode HEPES-buffered, contendo (em mM): 140 de NaCl; 5,4 de KCI;
1,8 de CaCl2; 1 de MgCl2; 5 de HEPES e 5,5 de D-Glucose, com o pH ajustado

para 7,4 e com NaOH. A temperatura da solucao foi mantida em 35°C.

Potenciais de acao foram gravados no modo patch-clamp de célula inteira (whole
cell patch-clamp mode) usando um amplificador MultiClamp 700A (Azon Instru-
ments, Union City, CA). Voltagens foram digitalizadas e protocolos de voltage-clamp
foram gerados com a interface de aquisicao de dados Digidata 1322A, controlada com
o software pClamp 8 (Axon Instruments). Pipetas de Patch foram peenchidas com
uma solugdo contendo (em mM): 135 de KCl; 1 de MgCl2; 4 de Mg-ATP; 0,1 de Na-
GTP; 5 de EGTA; 5 de HEPES, e 6,6 de Na-phosphocreatine, com o pH ajustado

para 7.2, com KOH e resisténcia de corrente direta na escala de 4-9 M Ohms.

Também foram gravados potenciais de agao usando o método amphotericin-
perforated patch. A solugao da pipeta de patch continha amphotericin (200 ug/ml)

e os PAs foram gravados na presenca de 10 nM de isoproterenol (Iso).



Apéndice B

Lista de Equacoes do Modelo

B.1 Potencial Transmembranico

dv
_Cm% = [CaL +ICCLT+INO,+[KT‘+IKSS+[K1 +Ih+Ist+INaK (Bl)

+ Ip(Ca) +[NaCa + [Cab + [Nab

B.2 Dinamica de Ca?t

B.2.1 Concentraciao de Ca’*
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d[Ca*Insr

Vinyo Visr
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B.2.3 Ca?>" Buffering
d[LTRPN
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B.2.5 Corrente Ic,
Icur = GearO (V — Ecar) (B.22)
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— = 0604 - 460 + Kpcbll — ’}/O + 0.001 (OéIQ — /{chf) (B23)

dt



B.2 Dinamica de Ca** 115

Ci=1—(0+Co+Cy+Cy+ 1+ I+ L) (B.24)
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B.2.6 Corrente I,
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dt taugr + dT
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B.2.7 Corrente [,y
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B.2.9 Corrente Iq,
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B.3 Dinamica de Na™

B.3.1 Concentracao de Na™

d[Na'];

a (Ing + INab + 3INaca + 3INak) (B.50)
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B; = 3.9 x 0.006497¢0-1x0-03268(V+5.0) (B.104)
B.4.5 Corrente Iy,x
1 (K]
Inare = I g 0 B.105
o = el "1+ (KmNa/[NaJrﬁ/Q) (K] + Ko o (B-105)
1
= B.106
INaK = ) 245 OV FTRT 1 003650~V F/RT ( )
1 .
o= = <e[N“ Jojor.a00 1) (B.107)
B.4.6 Corrente I},
I, = Ghy((V—ENQ) + Gri (V—EK))) (B108)
. — 0.001e—(V+1.5796732x78.91)/0.72290109 % 26.62 (B 109)
,=0. .
ﬁ =0 0016(V+0.65859348><75.13)/1.0558335><21.25 (B 110)
, = 0. .
22l J B.111
dt Ty +Y ( )
Qy
Yint = B.112
S ( )
1.0
T, = (B.113)

y_ay‘l'ﬁy



Apéndice C

Lista de Parametros do Modelo

Tabela C.1: Parametros da Geometria Celular.

Parametro Definicao Valor
Acap Area capacitiva da membrana | 1,534e-04 cm?
Vingo Volume da célula 25,840e-06 pl
Visr Volume da juncao do SR 0,1200e-06 pl
Visr Volume da rede do SR 2,0980e-06 ul
Vs Volume do subespaco 1,4850e-09 pl

Tabela C.2: Concentracoes ionicas no meio extracelular.

Parametro Definigao Valor (M)
(K], Concentragao extracelular de K* 5,4
[Nat], Concentracao extracelular de Na™ 140
[Ca?*], | Concentracao extracelular de Ca*" 1,8
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Tabela C.8: Condigoes iniciais (A).

Variavel Definicao Valor
t Tempo 0,0 ms
A% Poténcial transmembranico -72,7371 mV
[CaT); Concentracao citoplasmatica de Ca** 0,272773 uM
[CaT],s Concentracao de Ca?* no subespaco SR 0,273203 uM
[Ca**]ssr Concentracao de Ca®** JSR 918,661 pM
[Ca**]nsr Concentragao de Ca*™ NSR 1286,76 uM
[LTRPNCa] | Conc. de Ca® com baixa afinidade ao troponin | 23,7658 puM
[HTRPNCa] | Conc. de Ca*" com alta afinidade ao troponin | 134,981 yM
O Estado aberto do canal de Ca?* tipo L 4,39e-07
Cy Estado fechado do canal de Ca®* tipo L 1,09e-02
Cs Estado fechado do canal de Ca®* tipo L 5,95e-04
Cy Estado fechado do canal de Ca®* tipo L 3,44e-04
I Estado inativo do canal de Ca®T tipo L 1,28e-06
17, Estado inativo do canal de Ca®T tipo L 1,32e-02
I3 Estado inativo do canal de Ca®T tipo L 4,72e-01
Peo Proporc¢ao dos canais RyR no estado PC2 6,10e-01
Poy Proporcao dos canais RyR no estado PO1 6,33e-03
Poo Proporcao dos canais RyR no estado PO2 5,48e-07
Pryr Fator de modulacao dos canais RyR 0
CNa2 Estado fechado do canal rapido de Na™ 0,01
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Tabela C.9: Condigoes iniciais (B).

Variavel Definigcao Valor
CNal Estado fechado do canal rapido de Na™ 0
Ona Estado fechado do canal rapido de Na™ 3,58e-01
IFn, Estado inativado do canal rapido de Na™ 0
11y, Estado inativado-lento 1 do canal rapido de Na™ 0,14
12n, Estado inativado-lento 2 do canal rapido de Na™ 0,02

I1C N Estado inativado-fechado do canal rapido de Na* 0,06

ICy,.3 | Estado inativado-fechado do canal rapido de Na™ 0,67

[Na™]; Concentragao citoplasmatica de Na™ 14186,2 uM

[K]; Concentragao citoplasmatica de K 143722 uM

Ak ss Variavel de ativacao para a corrente [x 0,57

Tk ss Variavel de inativagao para a corrente [y 1
%) Estado fechado 1 do canal mERG (/) 2,49e-01
Cka Estado fechado 2 do canal mERG (/) 0,01
Ok Estado aberto do canal mERG (/) 5,52e-+00
I Estado inativo do canal mERG (k) 0

Qa Variavel de ativacao para a corrente Ic, 7 0,03

i Variavel de inativagao para a corrente Ic, 1 0,75

Y Variavel de ativacao para a corrente [, 0,02
dr Variavel de ativagao para a corrente [ 0

fr

Variavel de inativacao para a corrente [

0,33




Apéndice D
Derivacao do Método BDF

Sejam t,, and y,, = y(t,) valores discretos da variavel independente ¢ e da solugao
y(t) de um sistema de equagoes diferenciais, e h = ¢, — t,_1; o tamanho passo
de tempo. O método BDF (Backward Differentiation Formulas) (HAIRER and
WANNER, 1991) pode ser obtido ao se diferenciar a solu¢ao y(t) usando valores

passados (backward), ou seja:

y,, = combinacao linear (Y, Yn_1, Yn—2, ---)

Para um sistema de EDOs na forma y/'(t) = f(¢,y(¢)), o método BDF de ordem
k é dado por:

k
Ynir = 3 0ilhniizi + BBof (b1, Ynir) (D.1)
i=1
onde k é a ordem do método, a; (i = 1,...,k) e By sdo parametros constantes.

Para uma dada ordem k, os parametros do método BDF sao obtidos de forma

tnica como apresentado a seguir.
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D.1 Derivacao Simbdlica dos Operadores

Seja {x,} uma seqiiéncia qualquer, os seguintes operadores podem ser definidos:

Identidade)

lz, = x,
Ex, = x,41 Incremento)

Az, = Tpi1 — Tp Diferenca para frente)

(
(
(
(

Vz, =2, — Tp_1 Diferenca para tras) (D.2)

A partir do conjunto de operadores definidos em D.2, é possivel observar que as

seguintes relacoes sao mantidas:

A= E-1
V = 1-FE" (D.3)

onde o operador inverso do incremento é definido como sendo:

E 2, = 1,4 (D.4)

Se {f,} ¢ uma seqiiéncia de valores discretos de uma fungao suave f(t), entao é
possivel se definir o operador diferenciagao D f,, = f'(t,), e ainda, expandir f(¢) em

Série de Taylor em torno de t = t,:

h2

h?D?
2D2
- (1+hD+ +) f,
= ", (D.5)

Ou seja, os operadores D e E possuem a seguinte relacao:

ou ainda:
hD = 1In(E) (D.7)
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A partir das relagoes em D.3, segue que E = (1 — V)~! e portanto:

hD = In(E)
= In[(1-V)"]
1 1
= V+§V2+§V3+... (D.8)

Aplicando D.8 a y(t), tem-se que:

1 1
hyl, = Vy, + §V2yn + §V3yn + ... (D.9)

D.2 Exemplos

D.2.1 BDF de Ordem 1

Seja um sistema de EDOs dado na forma explicita y'(¢) = f(¢,y), o método BDF
de ordem 1 é obtido aplicando-se a relacao D.9:

hfn = Yn — Yn—1

Dai,
Yn = Yn—1 + hfn

onde fn == f(tm yn)~

De acordo com a Eq. D.1, os coeficientes a; e ) sdo tunicos e iguais a 1. E
possivel perceber que o método BDF mais simples (BDF de ordem 1) é o método

de Euler implicito discutido na sessao 4.1.2.
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D.2.2 BDF de Ordem 2

Da mesma forma que no exemplo anterior, o método BDF de ordem 2 é obtido

aplicando-se a relacao D.9 ao sistema:
! 1 2
hyn = Vi + 5V

1
hfn = Yn—Yn—1+ _v(yn - yn—l)

2
1
hfn = Yn —Yn-1t 5 [(yn - ynfl) - (ynfl - yn72)]
1
hfn = Yn —Yn-1+ §(yn - 2yn—l - yn—2)
Logo,
4 1 2
n = 3Yn—-1 — FYn— =h n
Yn = gYn-1 = U2+ Shf

Os valores para os coeficientes na Eq. D.1 para o método BDF de ordem 2 sao:

a1 — 4/3, Qg — 1/36/60 — 2/3
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