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RESUMO

A modelagem computacional do sistema cardiovascular tem se tornado uma ferramenta
essencial para compreender os mecanismos complexos que regem a funcao cardiaca,
permitindo a simulacao de cenarios fisiologicos e patoldgicos de dificil reproducao
experimental. Este trabalho apresenta o desenvolvimento de um modelo computacional
acoplado para a simulacao da eletromecanica do ventriculo esquerdo, com o objetivo de
investigar o impacto da sequéncia de ativacao elétrica no comportamento mecanico do
tecido. A formulacao matemaéatica emprega a teoria da hiperelasticidade para descrever
a resposta passiva do miocardio, utilizando o modelo constitutivo de Guccione, e um
modelo de tensao ativa fenomenolégico, modelo de Kerckhoffs, para simular a contracao
dos cardiomidcitos. As equacoes governantes foram discretizadas e resolvidas via Método
dos Elementos Finitos utilizando a plataforma FEniCS. Foram comparados dois cenarios
de ativacao em geometrias de cubo unitario e de um ventriculo esquerdo idealizado:
uma ativagdo homogénea (sincrona) e uma ativagdo heterogénea, onde a ativagao do
tecido cardiaco foi modelada pela equacao Eikonal considerando a anisotropia das
fibras. Os resultados demonstraram que o modelo homogéneo produz uma contragao
abrupta e nao fisiologica. Em contraste, o modelo heterogéneo reproduziu fenomenos
mecanicos importantes, como o atraso no pico de tensao global e o pré-estiramento das
regioes tardiamente ativadas, decorrente da tragao exercida pelas regioes precocemente
contraidas, mostrando a importancia de considerar a propagacgao elétrica realista em

simulagoes biomecanicas.

Palavras-chave: Eletromecanica Cardiaca. Método dos Elementos Finitos. Equacao

de Eikonal. FEniCS. Modelagem Computacional.



ABSTRACT

Computational modeling of the cardiovascular system has become an essential tool
for understanding the complex mechanisms governing cardiac function, allowing the
simulation of physiological and pathological scenarios that are difficult to reproduce
experimentally. This work presents the development of a coupled computational model
for the simulation of left ventricular electromechanics, aiming to investigate the impact
of the electrical activation sequence on the mechanical behavior of the tissue. The
mathematical formulation employs hyperelasticity theory to describe the passive response
of the myocardium, using the Guccione constitutive model, and a phenomenological
active stress model to simulate cardiomyocyte contraction. The governing equations were
discretized and solved via the Finite Element Method using the FEniCS platform. Two
activation scenarios were compared in unit cube and idealized left ventricle geometries: a
homogeneous (synchronous) activation and a heterogeneous activation, where the cardiac
tissue activation was modeled by the Eikonal equation considering fiber anisotropy.
The results demonstrated that the homogeneous model produces an abrupt and non-
physiological contraction. In contrast, the heterogeneous model reproduced important
mechanical phenomena, such as the delay in global peak stress and the pre-stretch of
late-activated regions, resulting from the traction exerted by the early contracting regions,
presenting the importance of considering realistic electrical propagation in biomechanical

simulations.

Keywords: Cardiac Electromechanics. Finite Element Method. Eikonal Equation.

FEniCS. Computational Modeling.
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1 Introducgao

O coracao humano é um orgao de complexidade singular, cuja fungao primordial de
bombeamento sanguineo depende de um acoplamento preciso entre a excitacao elétrica e
a resposta mecanica do tecido miocardico. A compreensao detalhada destes mecanismos
fisiologicos nao é apenas um desafio cientifico, mas uma necessidade critica para o avango
do diagnéstico e tratamento de patologias cardiacas.

No contexto da Engenharia Computacional, a modelagem biomecanica apresenta-
se como uma abordagem poderosa para investigar essas interacoes em um ambiente
controlado. Através da resolucao numérica de equacgoes diferenciais que descrevem a
fisica do movimento e da eletricidade, é possivel simular cenarios que seriam invidaveis ou
invasivos na pratica clinica experimental.

Este trabalho propoe-se a estudar a modelagem computacional da eletromecanica
ventricular, com foco especifico na influéncia da sequéncia de ativacao elétrica sobre o
desempenho mecanico. A investigacao central reside na comparacao entre abordagens
simplificadas e modelos fisiologicamente mais realistas, buscando quantificar o impacto

destas escolhas na fidelidade das simulagoes.

1.1 MOTIVACAO E CONTEXTUALIZACAO

As doencas cardiovasculares permanecem como o maior desafio contemporaneo para a
saude publica global. Dados recentes do relatério Global Burden of Disease, publicado
no Journal of the American College of Cardiology, indicam que estas enfermidades foram
responsaveis por aproximadamente 19,8 milhdes de ébitos apenas em 2022, reafirmando
sua posigdo como a principal causa de morte no mundo (Mensah et al., [2024). Dentre
estas, a insuficiéncia cardiaca (IC) destaca-se pela sua complexidade clinica e alto
impacto na morbidade (Savarese e Lund, [2017), situagdo que se torna ainda mais
critica quando agravada pela dissincronia mecanica - uma condi¢ao onde a perda da
coordenacao temporal da contracao ventricular compromete drasticamente a eficiéncia de
bombeamento (Kerckhoffs et al., 2010).

A complexidade destes fenomenos fisiopatoldogicos e a dificuldade de isolar variaveis
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em estudos in vivo impulsionaram a ascensao da medicina computacional. Recentemente,
o conceito de ”Gémeos Digitais” ( Digital Twins) ganhou destaque na literatura médica de
alto impacto, sendo descrito como uma ferramenta revolucionéria capaz de integrar dados
clinicos multimodais para criar réplicas virtuais personalizadas dos pacientes (Gillette
et al., 2024). Estas ferramentas tém o potencial de auxiliar no diagnéstico de precisao, no
planejamento de intervencoes e na predicao de desfechos clinicos, preenchendo a lacuna
entre a bancada e o leito (Rodero et al., [2023; Brown et al. 2025).

Para que tais modelos sejam clinicamente uteis, no entanto, é exigida uma fidelidade
fisica rigorosa. Um aspecto critico, frequentemente simplificado em simulacoes para
reduzir custos computacionais, é a sequéncia de ativacao elétrica. Fisiologicamente, a
despolarizacao ventricular nao é instantanea; ela ocorre através de uma onda que se
propaga de forma heterogénea, gerando um atraso natural entre a ativagao de diferentes
regides (Kerckhoffs et all [2003). Assumir uma ativagdo homogénea (sincrona) pode
mascarar fendomenos mecanicos fundamentais, como o pré-estiramento das fibras e a
redistribuicao de tensoes parietais, limitando a capacidade do modelo de representar
patologias onde a dissincronia é o fator central (Kerckhoffs et al., [2010)).

O Método dos Elementos Finitos (MEF) consolidou-se como a ferramenta padrao
para resolver as equacoes diferenciais parciais acopladas que governam a eletromecanica
cardiaca. A versatilidade e robustez deste método tém permitido avancos significativos
na biomecanica de tecidos moles, desde a modelagem do crescimento bioldgico
em obstetricia (Almeida, 2025) até a simulacdo de terapias de ressincronizagao
cardiaca (Rodero et all 2023). O presente trabalho insere-se neste contexto, utilizando
a biblioteca FEniCS para investigar quantitativamente como a incorporagao de uma
ativagao heterogénea realista, em contraste com simplificacoes homogéneas, altera a

resposta mecanica do ventriculo esquerdo.

1.2 FISIOLOGIA CARDIACA

Para a correta modelagem computacional do coracao, é imprescindivel a compreensao dos

mecanismos biologicos que regem sua fungao. O coracao atua como uma bomba muscular
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dupla e pulsatil, cuja eficiéncia depende da coordenacao precisa entre a excitacao elétrica

e a resposta mecanica do tecido.

1.2.1 Funcionamento Geral e Ciclo Cardiaco

O sistema cardiovascular é composto por dois circuitos em série: a circulagao sistémica e
a pulmonar. O lado direito recebe sangue venoso (desoxigenado) do corpo e o bombeia
para os pulmoes, enquanto o lado esquerdo recebe sangue oxigenado dos pulmoes e o ejeta
para o resto do organismo através da aorta (Klabunde, |2012).

O ciclo cardiaco é dividido fundamentalmente em duas fases: a diastole, periodo de
relaxamento e enchimento ventricular, e a sistole, periodo de contracao e ejecao sanguinea.
A eficiéncia deste ciclo depende da integridade das valvas cardiacas, que garantem o fluxo
unidirecional, e da complacéncia das paredes ventriculares, que devem ser capazes de
distender-se para acomodar o volume sanguineo e contrair-se vigorosamente para vence-

lo contra a resisténcia arterial (Klabunde, [2012).

1.2.2 Eletrofisiologia e Propagacao

A contracao ritmica do coracao é comandada por potenciais de agao gerados por células
marcapasso especializadas. Em condicoes fisioldgicas, o impulso elétrico origina-se no né
sinoatrial (SA), localizado no atrio direito. A partir dai, a onda de despolarizacao espalha-
se pelos atrios até atingir o né atrioventricular (AV), onde sofre um atraso fisiologico
crucial para permitir o enchimento ventricular completo antes da sistole (Klabunde, [2012).

Apds o né AV, o impulso é conduzido rapidamente através do feixe de His e das fibras
de Purkinje, distribuindo-se pelo miocardio ventricular. O tecido cardiaco funciona como
um sincicio funcional: as células miocardicas sao conectadas eletricamente por jungoes
comunicantes (gap junctions), permitindo que o potencial de a¢ao se propague de célula a
célula. Esta organizagao garante que a ativagao ocorra de forma coordenada, tipicamente
do endocardio para o epicardio e do apice para a base, gerando uma contracao eficiente
(Klabunde, 2012)). A disposi¢ao anatomica destas estruturas e o sentido da propagacao

elétrica estao ilustrados na Figura [1.1]
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Figura 1.1: Representacao esquematica do sistema de condugao. As abreviacoes utilizadas
correspondem a: AD - Atrio Direito; AE - Atrio Esquerdo; VD - Ventriculo Direito; VE
- Ventriculo Esquerdo; VCS - Veia Cava Superior; VCI - Veia Cava Inferior; Ao - Aorta;
AP - Artéria Pulmonar. Adaptado de |[Klabunde, (2012)).

1.2.3 Acoplamento Excitacao-Contragao

O mecanismo fundamental que traduz o sinal elétrico em forga mecéanica é conhecido como
acoplamento excitagao-contragao. A unidade contratil basica do midcito é o sarcomero,
composto por filamentos grossos (miosina) e finos (actina, troponina e tropomiosina).

O processo inicia-se quando o potencial de acdo percorre a membrana celular
(sarcolema) e os tibulos T, provocando a abertura de canais de célcio dependentes
de voltagem. O influxo inicial de célcio estimula a liberacdo massiva de fons Ca?*
armazenados no reticulo sarcoplasmatico. O aumento da concentracao intracelular
de calcio permite que este ion se ligue a Troponina C, induzindo uma mudanca
conformacional que expoe os sitios de ligagao na actina (Klabundel 2012).

Consequentemente, as cabecas de miosina ligam-se a actina, formando pontes
cruzadas (cross-bridges). Através da hidrélise de Adenosina Trifosfato (ATP), ocorre
o deslizamento dos filamentos, encurtando o sarcomero e gerando tensao ativa. O
relaxamento ocorre quando o calcio é recapturado para o reticulo sarcoplasmatico,
cessando a interagao actina-miosina. Este comportamento microscopico é a base para

os modelos de tensao ativa utilizados na simulagao computacional.
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1.3 REVISAO BIBLIOGRAFICA

A modelagem da atividade elétrica cardiaca é o primeiro passo fundamental para
simulagoes eletromecanicas. Historicamente, modelos baseados em equacoes de reagao-
difusao, como o modelo Bidominio, sao considerados o padrao-ouro por representarem os
espacos intra e extracelulares. No entanto, devido ao alto custo computacional necesario
para resolver o modelo Bidominio numericamente, diversas simplificagoes foram propostas.
O modelo Monodominio, por exemplo, assume que as razoes de anisotropia entre os
espacos intra e extracelulares sao iguais, reduzindo a complexidade do sistema sem perda
significativa de precisao para a propagacao do potencial de acao em condi¢des normais
(Sundnes et al., 2006).

Para aplicacoes focadas na resposta mecanica ou em geometrias complexas de érgao
inteiro, onde o detalhe da repolarizagao ionica pode ser menos critico que a sequéncia
de ativacao, o modelo Eikonal tém ganhado destaque devido a sua eficiéncia em
personalizagao clinica e construgdo de gémeos digitais (Sermesant et al) 2012; |Neic
et al), 2017). A equacdo Eikonal simplifica a propagacao elétrica ao calcular apenas o
tempo de ativagao local em cada ponto do dominio, tratando a frente de onda como uma
superficie em propagagao, o que permite uma solugao numérica extremamente rapida em
comparagao aos modelos de reacao-difusao (Colli Franzone et al., [1990; Keener, [1991)).
Esta abordagem é particularmente ttil para mimetizar sequéncias de ativacgao fisiolégicas
e patoldgicas (como bloqueios de ramo) com baixo custo computacional, facilitando o
acoplamento com a mecanica.

No que tange a mecanica passiva do tecido miocardico, a literatura evoluiu de
modelos isotropicos lineares para formulagoes hiperelasticas e anisotrépicas. O modelo
de |Guccione et al| (1995) foi um marco ao descrever o miocardio como um material
transversalmente isotrépico, capturando a rigidez diferencial ao longo das fibras. Mais
recentemente, modelos ortotrépicos, como o proposto por Holzapfel e Ogden| (2009)), foram
desenvolvidos para incorporar a estrutura laminar do miocardio, descrevendo a resposta
mecanica distinta nas dire¢oes da fibra, da lamina (sheet) e da normal a lamina. Tais

modelos constitutivos sao essenciais para garantir que a relagao tensao-deformagao passiva
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do ventriculo seja fisiologicamente realista, especialmente durante a fase de enchimento
diastolico.

A simulacao completa da funcao cardiaca exige o acoplamento dessas fisicas em
modelos de eletromecanica. Diversas abordagens tém sido propostas para integrar a
excitagao elétrica a contragao mecanica, variando desde modelos de tensao ativa (active
stress) (Nash e Panfilov, 2004) até modelos de deformagao ativa (active strain) (Ambrosi
e Pezzuto, 2012)). A abordagem de tensao ativa, em particular, adiciona um tensor
de tensao gerado ativamente ao tensor de tensao passivo, geralmente dependendo de
variaveis de estado microscopicas como o comprimento do sarcomero e a concentragao
de célcio. Por outro lado, a abordagem de deformacao ativa baseia-se na decomposicao
multiplicativa do gradiente de deformagao em uma componente elastica e uma componente
ativa. Nesta formulacao, a parte ativa descreve uma distorcao local da configuracao de
referéncia do material (um encurtamento virtual das fibras), de modo que a tensao gerada
é consequéncia da resposta elastica necessaria para acomodar essa mudanca geométrica
interna.

Neste contexto, a formulagao desenvolvida por Kerckhofts et al.|(2003]) destaca-se pelo
equilibrio entre fidelidade fisiolégica e eficiéncia numérica para simulagoes ventriculares.
Este modelo fenomenologico acopla a mecanica do sarcomero diretamente ao tempo de
ativagao local (que pode ser obtido via Eikonal), demonstrando que a heterogeneidade
na ativagao é crucial para a mecanica ventricular. Em seus estudos, [Kerckhofts et al.
(2010) mostraram ainda que a combinacao de dilatacao ventricular e dissincronia elétrica
atua sinergicamente para agravar a nao-uniformidade mecanica, reforcando a necessidade
de considerar a sequéncia de ativacao correta para a avaliacao precisa da funcao de

bombeamento.

1.4 OBJETIVOS

O objetivo principal deste trabalho é desenvolver e implementar um modelo computacional
eletromecanico tridimensional do ventriculo esquerdo, utilizando o Método dos Elementos

Finitos, com o intuito de investigar e quantificar a influéncia da sequéncia de ativacao
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elétrica na resposta mecanica tecidual e na funcao de bombeamento ventricular.

Como desdobramento do objetivo geral, este trabalho busca, de forma especifica:

e (Caracterizar o comportamento mecanico passivo e ativo do tecido miocardico a

partir de uma formulacao eletromecanica tridimensional;

e Analisar o efeito da sequéncia de ativagao elétrica na distribuigao espacial e temporal

das tensoes e deformacgoes no ventriculo esquerdo;

e Comparar as respostas mecanicas resultantes de hipdteses de ativagao homogénea e

heterogénea, destacando suas implicagoes fisioldgicas.
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2 Meétodos

Este capitulo descreve a formulacao matemadtica e as ferramentas computacionais
utilizadas para simular a eletromecanica cardiaca. O estudo foca na comparacgao entre dois
cendrios de ativacao elétrica: homogénea (sincrona) e heterogénea (assincrona), avaliando

seus impactos na geracao da tensao ativa e na deformacao do tecido.

2.1 FORMULACAO MATEMATICA DO PROBLEMA

O modelo computacional acopla a mecanica do continuo para descrever a deformagao

passiva do tecido a um modelo de tensao ativa que simula a contragao dos cardiomiocitos.

2.1.1 Equacoes Governantes da Mecanica

O tecido cardiaco é modelado como um material hiperelastico, incompressivel e
anisotropico.  Desconsiderando forcas inerciais e de corpo, o equilibrio mecanico é
regido pela equacao de conservacao de momento linear na configuragao de referéncia
(Lagrangiana):

V-P=0 em, (2.1)

onde P ¢é o primeiro tensor de tensao de Piola-Kirchhoff e {2y representa o dominio do
tecido na configuracao indeformada. Para relacionar a tensao com as deformagcoes do
material, utiliza-se um modelo constitutivo para descrever o comportamento do tecido
cardiaco, que sera descrito na préxima secao.

Para completar a definigao do problema de valor de contorno, devem ser especificadas
as condicoes na fronteira 0€)y do dominio. A fronteira é dividida em duas regides
complementares: I'p, onde os deslocamentos sao prescritos (condigdo de Dirichlet), e
Iy, onde as forcas de superficie ou tragoes sao prescritas (condigdo de Neumann), tal que
8QQZFDUFN eFDﬂFN:(D.

As condigoes de contorno sao expressas matematicamente como:

u=u emlIp, (2.2)
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P-N=t emIy, (2.3)

onde 1 é o vetor de deslocamento prescrito, N é o vetor normal unitario exterior a

superficie na configuracao de referéncia e t é o vetor de tracao superficial prescrito.

2.1.2 Modelo Constitutivo Passivo

O comportamento mecanico do miocardio é descrito por uma funcao de densidade de
energia de deformacao total ¥, que é decomposta aditivamente em trés contribuigoes:
uma parte passiva (Vpussiva), Uma parte ativa (. ,,) € uma parte responsavel pela

incompressibilidade do material (V;,.):
v = \ijassiva + \I,ativa + \Ilinc- (24)

Para representar a resposta passiva do tecido, utilizou-se o modelo de material
hipereldstico de |Guccione et al.| (1995), que assume isotropia transversal em relagdo a
diregao das fibras. A densidade de energia passiva é formulada em funcao do tensor de

deformagao de Green-Lagrange E:
C
‘Ilpassiva - 5(662 - 1)7 (25)

onde C' é um parametro de escala de rigidez e () é uma forma quadratica das deformagoes

definida no sistema de coordenadas local das fibras:
Q=0bsE%; + b(E; + EL, + EL + E3) + byo(E}, + By + Ef, + EZ)). (2.6)

Os parametros adimensionais by, b; e by, determinam as propriedades anisotrépicas de

rigidez do material. Os valores numéricos adotados nas simulagoes deste trabalho estao

listados na Tabela 2.1]
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Tabela 2.1: Os parametros do modelo constitutivo passivo de Guccione utilizados nas

simulagoes estao listados na Tabela abaixo. Tais valores foram adotados conforme a

referéncia original de |Guccione et al.| (1995).

Descrigao Simbolo Valor Unidade
Escala de rigidez C 2.0 kPa
Coeficiente da fibra by 8.0 Adimensional
Coeficiente transversal by 2.0 Adimensional
Coeficiente de cisalhamento bys 4.0 Adimensional

O tensor de deformacao E é derivado do tensor direito de Cauchy-Green Cg, definido

como Cg = FTF, através da relagio E = %(Cg —I), onde I é o tensor identidade e

F =1+ Vu é o tensor gradiente de deformagao, com Vu sendo o vetor de deslocamentos.

Os indices f,t,n referem-se as direcoes do sistema de coordenadas material local: f

indica a dire¢ao da fibra, enquanto ¢t e n definem as diregoes transversais ortogonais a

fibra. Assim, os termos Ej; representam as projecoes das componentes do tensor E nessas

diregoes locais.

Os parametros adimensionais by, b; e bys determinam as propriedades anisotrépicas de

rigidez do material:

e b;: governa a rigidez na direcao da fibra;

e b;: governa a rigidez no plano transversal (isotropia transversal);

e by, governa a rigidez ao cisalhamento envolvendo a direcao da fibra.

A incompressibilidade do tecido é imposta através de um multiplicador de Lagrange

p (interpretado como a pressao hidrostética), penalizando variagbes de volume onde o

determinante do gradiente de deformacao J = det(F) difere de 1:

(2.7)

A componente ativa da energia de deformacao, responsavel pela contratilidade, é



23

definida em funcao da magnitude da tensao ativa T, e do alongamento na direcao das

fibras. Esta contribuicao é dada por:
1 T
U otiva = §Ta(ef Cer—1) (2.8)

onde ey é o vetor unitario que define a direcao das fibras na configuragao de referéncia.
Esta formulacao de energia é construida de tal forma que sua derivada em relacao a
deformacao resulte no tensor de tensdo ativa correto (Sutivo = Tu€f @ €5).

Por fim, o primeiro tensor de tensao de Piola-Kirchhoff P, utilizado na equacgao
de equilibrio, é obtido pela diferenciacao da energia total em relacao ao gradiente de

deformagao F:
oy

P—a—F.

(2.9)

2.1.3 Modelo de Tensao Ativa

A geragao de forca contratil foi implementada com base no modelo fenomenolégico
proposto por |Kerckhoffs et al.| (2003). A tensdo ativa escalar, T,, é calculada como uma
funcao do tempo ¢, do comprimento do sarcomero (I) e de uma variavel de estado interna
(I.), que representa o comprimento do elemento contrétil.

Neste modelo, a magnitude da tensao ativa é dada pela seguinte relacao algébrica:

|

Ta = TO e ftwitch(tm ls) : fiso(lc) : (ls - lc)Eaa (210)

s0

o~

onde Ty € a tensao isométrica maxima, [, € o comprimento do sarcomero em repouso e
E, representa a rigidez do elemento eldstico em série. O termo t, = t — t4¢p, refere-se ao
tempo decorrido desde o inicio da ativacao local (f4ep)-

As funcoes fiso € frwiten descrevem, respectivamente, a dependéncia da forca com
o comprimento e com o tempo. As expressoes analiticas utilizadas neste trabalho sao

detalhadas a seguir:
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tanh®(ag(l. — a7)) se l. > ar

fiso(lc) = (2'11)

0 caso contrario

tanh? (i—j) tanh? (%) se 0 <t, < tmax

ftwitch(tm ls) = (212)

0 caso contrario

onde tp,ae = b(ls — lg) define a duragao da contracao em fungao do estiramento da fibra.

E importante ressaltar que, na presente implementacao, adota-se uma simplificacao
no acoplamento eletromecanico para o calculo da magnitude de 7T,. Assume-se que o
comprimento do sarcomero permanece proximo ao seu valor de repouso, ou seja, considera-
se Iy =~ l4 nas equacgoes acima. A dinamica da contracao é governada pela evolugao da

variavel interna [, através da seguinte equacgao diferencial ordinaria:

dl,

E - (Ea<ls - lc) - 1)7}07 (213)

onde vy é a velocidade de encurtamento do elemento contréatil sem carga (unloaded
shortening velocity).
Os parametros constitutivos do modelo de tensao ativa foram adotados com base nos

valores experimentais reportados por [Kerckhoffs et al| (2003), conforme apresentado na

Tabela 2.2]
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Tabela 2.2: Parametros do modelo de tensao ativa baseados em [Kerckhoffs et al. (2003)).

Parametro Simbolo Valor Unidade
Tensao maxima isométrica Ty 180.0 kPa
Rigidez do elemento série E, 20.0 pm =t
Velocidade de encurtamento Vg 7.5 um/s
Comprimento de repouso lso 1.9 wm
Tempo de aumento (rise time) tr 0.075 s
Tempo de decaimento (decay time) tq 0.075 s
Parametro de dependéncia de [, b 0.21 s/pum

2.2 MODELOS DE ATIVACAO ELETRICA

Para investigar o impacto da sincronia da contragao, foram implementados dois cenarios
distintos de ativacao, o de ativacao homogénea e o de ativagao heterogenea, cujos detalhes

serao apresentados a seguir.

2.2.1 Ativacao Homogénea

Neste cenério idealizado, considera-se que todo o tecido ¢ ativado simultaneamente. O

tempo de ativagao local ¢4, ¢ uniforme em todo o dominio:

taep(Xx) = constante, Vx € Q. (2.14)

Portanto, a curva de tensao ativa em cada né da malha inicia-se no mesmo instante de

tempo, gerando uma contragao homogénea.

2.2.2 Ativacao Heterogénea (Eikonal)

Para representar uma condicao fisiologica realista, onde a onda de despolarizacao viaja
através do miocardio com velocidade finita, utilizou-se a formulacao da equagao Eikonal.

Esta abordagem permite calcular diretamente o tempo de ativacao (t4,) em cada ponto
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do espago sem a necessidade de resolver o potencial transmembranico em escalas de tempo
muito pequenas (Keener, |1991} |Colli Franzone et al [1990).
A equagao governante implementada inclui um termo de difusao artificial para garantir

a estabilidade numérica e suavizar a frente de onda:

Cr \/thep -M - thep — kﬁov . (Mthep) =1 (2.15)

Na formulagao variacional utilizada, dois parametros escalares desempenham papéis
distintos. O parametro c; representa a velocidade de condugdo efetiva ao longo das
fibras miocardicas, atuando como um fator de escala que determina a rapidez global
da despolarizagdo. Ja o parametro kg é um coeficiente de regularizacao eliptica (ou
viscosidade artificial). Sua introducao é estritamente numérica, necessaria para estabilizar
a solucao da equacao Eikonal em regioes de alto gradiente e permitir a convergencia do
método de Newton, suavizando a frente de onda sem alterar a macroscopia do tempo de
ativacao.

A anisotropia da propagacao é governada pelo tensor M. Diferentemente de modelos
simplificados que consideram apenas a direcao da fibra, neste trabalho o tensor foi
construido considerando a ortotropia do tecido cardiaco. Utilizou-se o algoritmo baseado
em regras de Laplace-Dirichlet (LDRB) (Bayer et al.,2012) para gerar, em cada elemento
da malha, um sistema de coordenadas local ortonormal composto pelos vetores unitarios
da fibra (f), da lamina (s) e da normal a lamina (n).

A orientacao das fibras foi definida variando transmuralmente de +60° no endocardio
a —60° no epicardio. O tensor de condutividade é entao construido pela decomposicao
espectral:

M=Xf®f)+A(s®s)+ Ay(n®n) (2.16)

onde Ar, A7 e Ay sao os autovalores que representam a condutividade nas diregoes
longitudinal (fibra), transversal (lamina) e normal, respectivamente.

Os valores adotados na simulagao foram:

e )\, = 1.0 (direcao da fibra);
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e \r = 0.1 (diregao da lamina);
e Ay = 0.1 (diregao normal).

Essa parametrizacao (A, > Ar = Ay) define um meio transversalmente isotrépico,
onde a velocidade de propagacao da onda elétrica é significativamente maior ao longo das
fibras musculares do que nas direcoes transversais, mimetizando a conducao preferencial

observada fisiologicamente (Clerc, |1976]).

2.3 IMPLEMENTACAO COMPUTACIONAL

As simulagoes foram realizadas utilizando a biblioteca FEniCS, uma plataforma de codigo
aberto para a resolu¢ao automatizada de equagoes diferenciais parciais (EDPs) via Método
dos Elementos Finitos. O problema mecanico foi abordado através de uma formulacao
mista, utilizando elementos finitos de Taylor-Hood (P, — P;), compostos por fungoes de
forma quadraticas (Lagrange de grau 2) para o campo de deslocamentos u e fungoes
lineares (Lagrange de grau 1) para o campo de pressao hidrostética p.

Esta escolha de discretizacao é fundamental para contornar o problema de travamento
volumétrico (volumetric locking) em materiais incompressiveis. A combinagao Py — Py
satisfaz a condigao de estabilidade de Ladyzhenskaya-Babuska-Brezzi (condicao LBB ou
inf-sup), assegurando a convergéncia e a unicidade da solugdo numérica para o problema

de sela resultante (Logg et al.l 2012).

2.3.1 Formulagao Variacional do Problema Mecanico

A solugao numérica busca encontrar o par (u,p) no espago de fungdes misto W =V x @,
tal que o residuo total das forgas internas, externas e de incompressibilidade seja nulo
para quaisquer fungoes teste (v,q) € W.

Multiplicando-se a equagao de equilibrio e a restricao de incompressibilidade pelas
funcoes teste e integrando por partes sobre o dominio de referéncia €2y, obtém-se a seguinte

forma fraca:
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Encontrar (u,p) € W tal que:

JT_‘((LLP)? <V7 Q)) = 5Vth + 6VVznc - 5Wext = 0. (217)

onde (v,q) sdo as fungdes testes relacionadas ao campo de deslocamento e pressao,
respectivamente.

Os termos constituintes sdo definidos como:

Wit = / P :VvdQ, (2.18)
Qo
SWipe = / (J = 1)gd% (2.19)
Qo
Wegt = / P JF TN - vdl (2.20)
Fendo

onde P é o primeiro tensor de Piola-Kirchhoff (que contém as tensoes passiva e ativa),
J = det(F) é a variacao de volume local, e o termo de trabalho externo W, representa
a pressao da cavidade p;, atuando na superficie deformada do endocardio, mapeada para

a configuragao de referéncia pela férmula de Nanson.

2.3.2 Solucao da Equacgao Eikonal

O tempo de ativacao local ¢4, ¢ obtido resolvendo a equacao Eikonal de difusao antes do
inicio do ciclo mecanico. A equagao governante é reescrita em sua forma fraca para
ser solucionada pelo método de Galerkin.

Considerando tg., como a funcao incégnita e ¥ como a fungao teste no espago de
elementos finitos lineares (P;), a formulacdo variacional residual implementada é dada

por:

Rltanv) = [

Cr \/thep M- vtdep ¢ dQO +/
Qo

ko(MVt0p) - Vi) 2 — / 1-4pdS% = 0
Qo

T e
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onde o primeiro termo representa o transporte da frente de onda com velocidade ¢, o
segundo termo é uma difusao artificial introduzida pelo coeficiente ky para estabilizar a
solugdo numérica (suavizando a singularidade da frente de onda), e o terceiro termo é a
fonte unitéria.

Devido a nao-linearidade do termo de transporte, a discretizacao deste problema
variacional resulta em um sistema nao linear, que é resolvido através do método de

Newton.

2.4 ALGORITMO DE SOLUCAO

A implementagao computacional do problema acoplado foi estruturada em uma sequéncia
logica de etapas, abrangendo o pré-processamento da geometria, a obtencao do tempo de
ativacao e a evolucao temporal da mecanica cardiaca. O fluxo de solugao adotado no

codigo desenvolvido pode ser resumido nos seguintes passos:

1. Pré-processamento e Definicao da Geometria:

e Leitura da malha computacional (formato XDMF') representando a geometria
do ventriculo esquerdo. Ressalta-se que esta geometria consiste em um modelo

idealizado (elipsoide truncado) gerado matematicamente.

e Identificacao e marcacao das sub-regioes de contorno: Epicardio, Endocéardio

e Base.

e Definicao da orientacao das fibras e laminas miocardicas utilizando o algoritmo
Laplace-Dirichlet Rule-Based (LDRB) (Bayer et all 2012), estabelecendo a

anisotropia do material.
2. Solucao do Tempo de Ativacao (Estratégia em Duas Etapas):

e Para contornar a instabilidade numérica inerente a equacao Eikonal, adotou-se

uma estratégia de solucao dividida em duas etapas sequenciais.

e 1. Estimativa Linear: Primeiramente, resolve-se uma formulacao linear

simplificada (tipo difusdo) para gerar uma aproximagcao inicial robusta do
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campo de tempos.

e 2. Solucao Nao-Linear: A estimativa obtida é utilizada como estimativa
inicial para o solver de Newton, que entao resolve a equagao Eikonal completa

(ndo-linear) com o termo de estabilidade.
3. Inicializacao do Problema Mecéanico:

e Definicao dos espagos de fungbes mistos de Taylor-Hood (P, — P;) para a

aproximacao do deslocamento e da pressao hidrostética.

e Aplicacao das condigoes de contorno de Dirichlet na base do ventriculo para

restringir movimentos de corpo rigido.

e Definicao da forma variacional nao-linear, incorporando o modelo constitutivo

passivo de Guccione e o tensor de tensao ativa.

4. Loop Temporal (Integragao no Tempo): Para cada passo de tempo t, até o

tempo final da simulagao:

e Atualizagcao da Dinamica Celular: Para cada n6 da malha, calcula-se o
tempo decorrido desde a ativagao local (¢, = t, — t4ep). A varidvel de estado
interna do sarcomero (l..) é atualizada via método de Euler (vide equacao[2.13),
permitindo o calculo da magnitude da tensao ativa T, através da equacao

[2-10).

e Atualizagao das Cargas: A pressao na cavidade ventricular é atualizada

conforme a curva de carga definida.

e Solucao do Equilibrio Mecanico: O sistema de equagoes nao-lineares
resultante da formulacao variacional é resolvido utilizando o método de
Newton, configurado com uma tolerancia absoluta de 107® e uma tolerancia
relativa de 10~® para o critério de convergéncia do residuo. A cada iteracao de

Newton, o sistema linear é solucionado pelo método direto MUMPS.

e Pés-processamento: Apds a convergéncia, calculam-se as varidveis de

interesse, como a deformacao das fibras (Ef) e a variacdo do volume da



cavidade, salvando os campos resultantes para visualizacao.
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3 Resultados
3.1 VERIFICAQAO NUMERICA DO MODELO EIKONAL

Antes de aplicar o modelo de propagacao elétrica a geometria do ventriculo e acopla-lo
a mecanica, realizou-se um experimento de verificagao em um dominio simplificado para
verificar a precisao do resolvedor numérico implementado.

O teste consistiu na solugao da equacao Eikonal em um cubo unitério (2 = [0, 1]?).
As condigoes do teste foram definidas para replicar um cenério de propagacao de onda

plana unidirecional:

e A condigao de contorno de Dirichlet (¢4, = 0) foi aplicada em toda a face esquerda
do cubo (plano x = 0). Isso simula um estimulo elétrico simultaneo em toda essa

superficie.
e O tensor de condutividade foi definido como a identidade (M = I).

e A velocidade de condugao foi fixada em ¢y = 1.0 m/s.

Sob estas condigoes, a propagacao da onda ocorre estritamente na direcao do eixo .
A solugao analitica para o tempo de ativagao t(x) depende exclusivamente da coordenada

longitudinal x do ponto:

xXr
tanalitico(xayuz) = C_ = (31)
!

A Figura [3.1] apresenta o resultado numérico obtido. Diferentemente de uma fonte
pontual, observa-se que as isocronas (faixas de mesma cor) formam planos verticais

paralelos, propagando-se uniformemente da esquerda para a direita.
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Figura 3.1: Mapa de tempos de ativacao no cubo unitario com estimulo na face esquerda
(x = 0). A distribuicdo de cores em faixas verticais mostra a propagacao de uma onda

plana, onde o tempo de ativagao é proporcional apenas a posicao x.

Para confirmar a precisao quantitativa, verificou-se o tempo de ativacao na face oposta
ao estimulo (z = 1). Analiticamente, sendo a distancia d = 1 m e a velocidade v = 1 m/s,

o tempo esperado é:

1.0
tesperado - ﬁ =1.0s. (32)

O resultado numérico obtido na simulagao para a face direita convergiu exatamente
para t = 1.0 s. Isso confirma que o solver Eikonal implementado é capaz de resolver
corretamente problemas de propagacao de frente de onda, validando a implementacao das

etapas linear e nao-linear do algoritmo.

3.2 VERIFICACAO DO RESOLVEDOR MECANICO

Para assegurar a confiabilidade da implementacao mecanica em FEniCS, realizou-se um

estudo de verificagao baseado no protocolo de benchmark proposto por Land et al.| (2015)).

Para este teste especifico, o material foi modelado utilizando a lei constitutiva de
Guccione com os parametros apresentados na Tabela A escolha de coeficientes
unitarios (by = b, = bys = 1.0) configura um comportamento material isotrépico para

a funcao exponencial. A geometria utilizada é a de um elipséide truncado, similar a
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geometria apresentada na Figura que representa o ventriculo esquerdo do coracao.
Como condicoes de contorno, os deslocamentos sao nulos na base e uma pressao de 10 kPa
é aplicada na superficie interna da geometria (endocardio). Apés a simulagao, compara-se
o deslocamento da coordenada z de dois pontos no apice: um no endocardio e outro no
epicardio.

A geometria utilizada é a de um elipséide truncado, cujas dimensoes estao detalhadas
na Figura O modelo representa o ventriculo esquerdo, sendo definido por superficies
elipsoidais truncadas na base. Como condi¢oes de contorno, os deslocamentos sao

restringidos na base e uma pressao de 10 kPa é aplicada na superficie interna (endocéardio).

— — e i "
o2 5 d
| . —
\ — I
G

Figura 3.2: Geometria do ventriculo esquerdo e suas seguintes dimensoes para a construgao
do elipsoide truncado: a =2,0 cm, c=6,0cm, d =1,3 cm e e = 1,0 cm, resultando em

um volume de cavidade de aproximadamente 50 mL.

Fonte: Adaptado de |Campos et al.| (2023).

Apos a simulagao, compara-se o deslocamento da coordenada z de dois pontos no

apice: um no endocardio e outro no epicardio.
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Parametros do modelo constitutivo passivo de Guccione utilizados no

Descrigao Simbolo Valor Unidade
Escala de rigidez C 10.0 kPa
Coeficiente da fibra by 1.0 Adimensional
Coeficiente transversal by 1.0 Adimensional
Coeficiente de cisalhamento bys 1.0 Adimensional

A Figura apresenta o resultado obtido com a formulacdo mista P, — P;

implementada (identificada como FeniCS-P2P1) em comparagao com as solugbes de

referéncia para esta configuragdo em |Land et al.| (2015).
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Figura 3.3: Coordenada z de pontos no apice na configuragao deformada do presente

trabalho (Fenics-P2P1) em comparagao com os demais codigos reportados no benchmark

em [Land et al.|(2015).

A concordancia observada entre a simulagao e os resultados esperados confirma que a

implementagao da lei de Guccione e o tratamento da incompressibilidade via elementos

de Taylor-Hood estao corretos, habilitando o modelo para outras simulacoes do ventriculo

esquerdo apresentadas a seguir.
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3.3 EXPERIMENTO ELETROMECANICO COM MALHA DE CUBO

Os testes foram realizados em uma geometria simplificada de um cubo unitario, como
apresentado na Figura[3.4] discretizado em uma malha de 4 x 4 x 4 elementos hexaédricos
(subdivididos em tetraedros pelo FEniCS). As fibras musculares foram definidas com

orientagao constante na diregao e; = [1,0,0].

ANN

AN

MANNNNN

Figura 3.4: Geometria simplificada do cubo unitario discretizada em elementos finitos. A
linha vermelha a esquerda (x=0) indica a condi¢@o de contorno de engaste (u=0) aplicada

na simulacao.

Como condi¢ao de contorno mecanica, aplicou-se Dirichlet na face x = 0, fixando o
deslocamento em todas as diregdes (u = 0), simulando um cubo engastado em uma de

suas extremidades.

3.3.1 Tempo de ativagao

A definicao do tempo de ativacdo é o ponto de partida para a simulacdo da mecanica
ativa, que inicia a tensao ativa e, consequentemente, a contragao do tecido cardiaco.

No cenario de ativagao homogénea, adota-se a simplificagdo de que todo o tecido
é ativado instantaneamente. Matematicamente, isso é representado por um tempo de

despolarizagao constante e uniforme em todo o dominio (t4.,(x) = 0), resultando em uma
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contracao sincrona de todas as células.

Para o cenario de ativacao heterogénea, a propagacao da onda elétrica foi modelada
pela equacao Eikonal Difusao no dominio do cubo. As condig¢oes de contorno de Dirichlet
foram aplicadas na face esquerda (z = 0), fixando o tempo de ativagdo inicial (¢4, = 0),
simulando um estimulo que se origina nesta face.

Os parametros utilizados na solugao numérica foram: tensor de condutividade
isotrépico M = I, velocidade de condugao nominal ¢ = 1.0 m/s e coeficiente de difusao
ko = 2.1 x 107* m?/s para estabilizacio numérica. A solugao do modelo foi alterada para

taep = 0.2t4ep s, resultando no mapa de tempos de ativacao apresentado na Figura
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Figura 3.5: Mapa de tempos de ativagao (f4p), em segundos, no cubo unitério obtido pela
solugao da equagao Eikonal. A escala de cores (azul para vermelho) indica a propagagao

da onda da esquerda para a direita ao longo do tempo.

Observa-se claramente o gradiente de cores da esquerda (azul, ¢ &~ 0 s) para a direita
(vermelho, t ~ 0.2 s), indicando que a onda de ativagao percorre o cubo longitudinalmente,

ativando progressivamente as segoes transversais do tecido.

3.3.2 Analise da configuracao deformada

A Figura [3.6] apresenta a comparacao visual da deformacao do cubo ao longo do tempo

para os dois cendrios de ativagao simulados.
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Na linha superior, correspondente a ativagao homogénea, observa-se que o tecido
se contrai e relaxa de maneira global e uniforme. Como todos os pontos sao ativados
simultaneamente (¢ = 0 s), ndo ha propagagao de onda visivel; o cubo inteiro reduz de
volume de forma sincronizada, com excecao da regiao x = 0 onde u = 0.

Na linha inferior, referente a ativacao heterogénea, nota-se claramente a natureza
ondulatéria da deformagao. A contragao inicia-se na face esquerda (onde x = 0) e propaga-
se em direcao a direita, acompanhando a frente de onda elétrica gerada pela equagao
Eikonal. Isso resulta em uma deformagao mais lenta durante os passos intermediarios
(ex: entre t = 0.3 s et = 0.6 s), onde a regiao esquerda ja estd contraida enquanto a

direita ainda estd sendo recrutada.

3.6e-01

t=0.0s t=0.15s t=0.30s t=0.45s t=0.60s t=0.75s -0

—02
—0.15
—0.1

Deslocamento Magnitude (m)

0.0e+00

t=0.0s t=0.15s t=0.30s t=0.45s t=0.60s t=0.75s

Figura 3.6: Evolucao temporal da deformagdao do cubo. Linha superior: Ativagao
homogénea (deformacao global). Linha inferior: Ativacdo heterogénea (propagagao da

onda da esquerda para a direita).

3.3.3 Analise de medidas mecanicas ao longo do tempo

Para a andlise quantitativa, os dados foram obtidos calculando-se a média espacial das
variaveis mecanicas sobre todos os elementos da face direita do cubo a cada passo de
tempo da simulacao. Isso permite avaliar o comportamento global do tecido em resposta
aos diferentes protocolos de ativagao.

A Figura apresenta a evolugdo temporal da tensao ativa média (7). No cendrio
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homogéneo (linha laranja tracejada), o desenvolvimento de forga é abrupto e imediato,
uma vez que todas as células sao ativadas simultaneamente em ¢ = 0. Em contraste, o
modelo heterogéneo (linha azul continua) exibe uma curva mais suave e alargada, com o
pico de tensao retardado.

Esse atraso ocorre porque, no modelo heterogéneo, a ativagao depende do tempo de
ativacao das células. A tensao média sé atinge seu valor maximo quando a frente de onda

percorreu todo o dominio e recrutou a totalidade das fibras musculares.

—— Heterogéneo
Homogéneo

60

50 4

40 4

304

Tensao Ativa

10 4

o ‘oo oo 000 0 oo e oG e g

0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0
Tempo (s)

Figura 3.7: Comparacao da tensao ativa média na face direita do cubo.

Ja o modelo heterogéneo captura qualitativamente o fenémeno de pré-estiramento (pre-

stretch) das fibras (Kerckhoffs et al., [2010)), conforme ilustrado na Figura|3.8f Embora

Q

magnitude dessa deformacgao positiva seja sutil neste experimento simplificado devido a
geometria idealizada e a auséncia de carga de pressao intraventricular, o comportamento
fisico observado é consistente com a literatura: as regides ativadas precocemente (na
face engastada) iniciam a contragdo e exercem tragao sobre as regides adjacentes que
ainda estao em repouso elétrico. Consequentemente, essas regioes passivas sofrem uma
tendéncia ao alongamento inicial antes de serem alcancadas pela frente de onda e iniciarem

seu préprio encurtamento.
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Figura 3.8: Evolucao média da deformacao da fibra (Ey) no cubo. O modelo heterogéneo
captura o pré-estiramento (valores iniciais > 0), demonstrando o acoplamento mecanico

entre regices ativadas e passivas.

Por fim, a magnitude média do deslocamento resultante, apresentada na Figura [3.9]
corrobora as analises anteriores. O pico de deslocamento no modelo heterogéneo ocorre
significativamente mais tarde do que no caso homogéneo, sendo coerente com o tempo

necessario para que a onda de ativagao cubra todo o tecido e gere a forca global necessaria

para a deformacao maxima.
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Comparativo: Deslocamento (Magnitude)
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Figura 3.9: Magnitude média do deslocamento resultante na face direita do cubo. Nota-se
o atraso temporal na resposta mecanica global do modelo heterogéneo devido a propagacao

da onda elétrica.

3.4 EXPERIMENTO COM MALHA ELIPSOIDAL

Para avaliar o comportamento do modelo em uma aplicacao fisiologicamente mais
realista, utilizou-se uma malha representando um ventriculo esquerdo (VE) idealizado
com geometria elipsoidal truncada. A Figura [3.10] apresenta a geometria do ventriculo,
destacando suas regides anatomicas principais (Base, Apice, Endocérdio e Epicardio) e a
correspondente arquitetura das fibras musculares. Diferentemente do cubo, a orientacao
das fibras neste caso nao é constante; ela segue uma distribuigao transmural definida pelo
algoritmo baseado em regras (LDRB) proposto por Bayer et al.| (2012). A orientacao das
fibras varia linearmente de —60° no epicardio a +60° no endocardio. Esta organizagao
complexa das fibras é fundamental para o movimento de torcao e para a eficiéncia da

ejecao sanguinea.
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Figura 3.10: Geometria do ventriculo esquerdo idealizado. A esquerda, a identificagao
das regices (Base, Apice, Endocérdio e Epicérdio). A direita, a distribuicao vetorial das

fibras musculares ao longo da parede ventricular.

Como condigoes de contorno e carregamento para o problema mecanico, aplicaram-
se restrigdes distintas na base e no endocdrdio. A base do ventriculo (face superior
plana destacada em vermelho na Figura foi restringida cinematicamente (u=0),
impedindo deslocamentos nas trés diregoes (condigdo de Dirichlet). Simultaneamente,
na superficie do endocardio, foi aplicada uma condicao de tracao normal representando
a pressao intraventricular (condi¢do de Neumann). Durante a fase inicial da simulagao
(0 <t <0.25s), essa pressao foi incrementada linearmente para simular o preenchimento
passivo (didstole), garantindo que o ventriculo atingisse um volume diastdlico final realista

e um estado de pré-tensao nas fibras antes do inicio da ativacao elétrica.

3.4.1 Tempo de ativacao

Para o cendrio de ativacao heterogénea, a propagacao da onda de despolarizacao elétrica
foi modelada resolvendo a equacao Eikonal no dominio do ventriculo esquerdo, com ¢y = 1
m/ e coeficiente de difusdo artificial kg = 0.086 m?/s. A solucdo do modelo foi alterada

para tgep = tgep + 0.2 s, resultando no mapa de tempos de ativagao apresentado na

Figura [3.11]
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Figura 3.11: Mapa de tempos de ativagao (t4p) obtido pela solu¢ao da equagao Eikonal
na malha do ventriculo esquerdo. A escala de cores indica o tempo em segundos, variando

do azul (ativacdo precoce no apice) ao vermelho (ativacdo tardia na base).

Observa-se que a ativacao se inicia no apice (regiao azul escura, t & 0.2 s) e se propaga
de forma continua em dire¢ao a base (regido vermelha escura, t ~ 0.3 s). Este gradiente
temporal de aproximadamente 0.1 s entre o apice e a base é consistente com a fisiologia
ventricular, onde a contracao se inicia nas regioes apicais para impulsionar o sangue em
direcao a via de saida adrtica localizada na base.

No cendrio de ativagdo homogénea (nao ilustrado), considera-se t4e,(x) = 0.2 s em
todo o dominio, resultando em um tempo de ativacao uniforme e simultaneo para todas

as células.

3.4.2 Analise da configuracao deformada

A Figura [3.12] compara a deformacao do ventriculo e a distribuicdo espacial da tensao
ativa (t4ep) nos dois cendrios. As imagens capturam a evolucao temporal para destacar a
frente de onda.

No caso homogéneo (a), todo o volume do miocirdio desenvolve tensdo
simultaneamente, resultando em uma contragao global. No caso heterogéneo (b), observa-
se a propagacao: a tensao inicia-se no apice e viaja em direcao a base, gerando um

gradiente de for¢a que impacta na contracao.
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(a) Ativagdo Homogénea: Tensdo uniforme. (b) Ativagdo Heterogénea: Propagacdo do dpice para a base.

Figura 3.12: Comparagao da evolucao da tensao ativa. O modelo heterogéneo exibe a

dinamica da frente de onda elétrica subindo pelo ventriculo.

3.4.3 Analise de medidas mecanicas ao longo do tempo

A resposta mecanica macroscopica é visualizada na Figura [3.13, que apresenta a
magnitude do deslocamento em instantes abrangendo todo o ciclo. O modelo homogéneo
apresenta uma contragao concéntrica uniforme. Ja o modelo heterogéneo exibe uma

contragao sequencial, onde o apice se contrai e puxa a base antes que a deformacao
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(a) Deslocamento Homogéneo, (b) Deslocamento Heterogéneo.

Figura 3.13: Magnitude do deslocamento resultante no ventriculo esquerdo no tempo

Para a andlise quantitativa, a deformacao das fibras foi extraida de uma regiao de

interesse localizada no meio do eixo Y da malha (regido medial), conforme ilustrado na
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Figura Esta selecao foi feita para evitar efeitos de borda provenientes das condigoes
de contorno na base e da geometria do apice, garantindo uma representatividade média

do comportamento do tecido.

Figura 3.14: Regiao medial do ventriculo esquerdo (destacada em azul escuro) utilizada

para o célculo da deformacao média das fibras (Ey).

O gréfico da Figura reforga os achados do cubo: o modelo heterogéneo (curva
azul) captura o fenomeno de pré-estiramento (£ > 0 nos instantes iniciais), onde as fibras
da regiao medial sao estiradas pela contracao inicial do apice antes de serem eletricamente

ativadas.
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Figura 3.15: Evolugdo média da deformagao da fibra (Ey) da regido medial do ventriculo.

Por fim, a fungao de bombeamento é avaliada através da variagao do volume da

cavidade ventricular, apresentada na Figura [3.16 O grafico de volume evidencia que

a ativacao homogénea provoca uma expulsao extremamente rapida no inicio da sistole. A

ativagao heterogénea resulta em uma reducao de volume mais gradual, mimetizando de

forma mais adequada a fase de ejecao fisiolégica. Porém, o volume no pico da contracao

¢ o mesmo para os dois casos, existindo diferenga apenas no tempo gasto para atingir o

pico, assim como ha diferenca no tempo para retornar ao volume apds a contracao.
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Figura 3.16: Variagao do volume da cavidade ventricular ao longo do tempo.

Para ilustrar espacialmente este comportamento, a Figura|3.17|apresenta a distribuicao
da deformacao ao longo das fibras (Ef) no ventriculo durante a simulagdo. Observa-
se uma nitida distingdo mecanica: a regiao apical, ja ativada eletricamente, apresenta
encurtamento das fibras (valores negativos, em azul), gerando tensdo que traciona as
regioes basais ainda em repouso elétrico. Consequentemente, a base sofre um estiramento
passivo (valores positivos, em vermelho) antes de iniciar sua prépria contragao,

confirmando o fenémeno de pré-estiramento capturado pelo modelo heterogéneo.
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Figura 3.17: Distribuicao espacial da deformacao da fibra (E;) durante a simulacao. As
regices ativadas precocemente (dpice) contraem-se, tracionando as regides tardias (base),

que sofrem pré-estiramento positivo antes da chegada da onda elétrica.

3.5 DISCUSSAO

A andlise comparativa entre os modelos de ativagdo homogénea e heterogénea levanta
questoes fundamentais sobre o compromisso entre custo computacional e fidelidade
fisiolégica na modelagem cardiaca.

Os resultados obtidos neste trabalho demonstram que, sob a ética da hemodinamica
global, as diferencas entre as duas abordagens tendem a ser sutis em simulacoes de
ventriculos com fisiologia preservada. Conforme observado na Figura [3.16, embora a
dindmica de ejegao seja temporalmente distinta (mais abrupta no caso homogéneo), os

volumes sistélicos finais alcancados foram similares.

Este comportamento corrobora as conclusoes de [Kerckhoffs et al| (2003), que

demonstraram que, em coragoes sauddaveis, a contracao ventricular tende a se
homogeneizar rapidamente, apesar da assincronia fisiolégica da despolarizacao. Segundo
os autores, as propriedades intrinsecas do miocardio e a rapidez do sistema de conducao
permitem que o ventriculo tolere o atraso na ativacao sem comprometer a funcao de
bombeamento global. Isso justifica o uso de modelos simplificados (homogéneos) quando

o objetivo do estudo se restringe a avaliacao de curvas globais de Pressao-Volume em

anatomias normais.
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No entanto, a andlise da mecanica regional revela uma realidade distinta e clinicamente
critica. A incorporacao da ativacao heterogénea via equacgao Eikonal neste trabalho foi
determinante para a captura de fenomenos locais, como o pré-estiramento das fibras
observado na Figura[3.15] A abordagem homogénea, por definigao, ¢ incapaz de reproduzir
esse comportamento.

A relevancia de capturar essa heterogeneidade torna-se indispensdvel em cenarios
patolégicos. Em um estudo posterior focado em insuficiéncia cardiaca, Kerckhotts
et al| (2010) evidenciaram que a interagao entre a dilatacao ventricular e a dissincronia
elétrica (tipica do Bloqueio de Ramo Esquerdo) atua sinergicamente para agravar a
nao-uniformidade mecanica regional. Nestes casos, o pré-estiramento deixa de ser um
detalhe sutil e torna-se um mecanismo patolégico que altera o trabalho local realizado
pelo miocardio.

Portanto, conclui-se que a escolha da estratégia de ativacao deve ser guiada pela
aplicacao pretendida. Para estudos de métricas globais em coracoes saudaveis, a ativagao
homogeénea oferece uma aproximacao vélida e eficiente. Ja para investigagoes sobre
mecanica tecidual local, distribuicao de tensoes ou simulagao de patologias que envolvem
dissincronia elétrica, o uso de modelos de ativacao heterogénea realistas é mandatorio

para garantir a precisao fisica e o valor preditivo do modelo.
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4 Conclusao

Neste trabalho foi desenvolvido um modelo computacional tridimensional para a simulagao
da eletromecanica do ventriculo esquerdo, com o objetivo de avaliar a influéncia da
sequéncia de ativacao elétrica na resposta mecanica do tecido cardiaco. O modelo
combinou uma descri¢ao mecanica hiperelastica e anisotrépica do miocardio, baseada no
modelo de Guccione, com um modelo fenomenoldgico de tensao ativa, sendo resolvido
numericamente pelo Método dos Elementos Finitos na plataforma FEniCS. Foram
comparados dois cenarios de ativagao: um homogéneo, no qual todo o tecido ¢é ativado
simultaneamente, e outro heterogéneo, em que a propagacao da ativacao elétrica é descrita
pela equagao Eikonal considerando a anisotropia das fibras.

Os resultados mostraram que a ativagao homogénea conduz a uma contragao abrupta e
pouco fisiologica, com desenvolvimento quase instantaneo da forca e redugao volumétrica
acentuada. Em contraste, o modelo com ativacao heterogénea reproduziu aspectos
mecanicos relevantes, como o atraso no pico de tensao global, o pré-estiramento das
regioes ativadas tardiamente e uma dinamica de ejecao mais suave, evidenciando o papel
fundamental da propagacao elétrica na coordenagao da contracao ventricular. Esses
achados reforcam que simplificacoes excessivas na ativagao elétrica podem comprometer
a fidelidade das simulagoes biomecanicas.

Como limitagoes, destaca-se o uso de uma geometria ventricular idealizada, a adogao de
um modelo ativo fenomenolégico com simplificacoes no acoplamento excitagao-contragao e
a auséncia de um acoplamento hemodinamico completo. Ainda assim, o estudo demonstra
que a consideracao de uma ativagao elétrica heterogénea é essencial para representar de
forma mais realista a mecanica ventricular, fornecendo uma base sélida para extensoes

futuras voltadas a modelos mais completos e aplicacoes clinicas.
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