Caroline Mendonca Costa

Modelagem da Microestrutura de Tecidos Cardiacos.

Dissertacao apresentada ao Programa
de Pés-graduagao em Modelagem
Computacional, da Universidade Federal
de Juiz de Fora como requisito parcial a
obtencao do grau de Mestre em Modelagem
Computacional.

Orientador: Prof. D.Sc. Rodrigo Weber dos Santos

Juiz de Fora

2011



Caroline Mendonca Costa

Modelagem da Microestrutura de Tecidos Cardiacos.

Dissertacao apresentada ao Programa
de Pés-graduacao em Modelagem
Computacional, da Universidade Federal
de Juiz de Fora como requisito parcial a
obtencao do grau de Mestre em Modelagem
Computacional.

Aprovada em 28 de Fevereiro de 2011.

BANCA EXAMINADORA

Prof. D.Sc. Rodrigo Weber dos Santos - Orientador
Universidade Federal de Juiz de Fora

Prof. D.Sc. Elson Magalhaes Toledo
Universidade Federal de Juiz de Fora

Prof. D.Sc. Denise Burgarelli Duczmal
Universidade Federal de Minas Gerais



AGRADECIMENTOS

Hoje, ao fim de mais um passo na carreira académica, me sinto mais preparada e
motivada para seguir em frente e gostaria de agradecer a todas as pessoas que direta ou
indiretamente estiveram presentes nesta caminhada. Agradeco primeiramente & minha
familia pelo apoio incondicional do comeco ao fim. Agradego ao meu namorado pelo car-
inho e compreensdo, por sempre acreditar no meu potencial me motivando a seguir em
frente e também pela sincera opiniao profissional que tanto contribuiu para a realizagao
deste trabalho. Agradeco aos meus amigs por estarem sempre ao meu lado sendo os
melhores amigos que se pode ter. Agradeco também aos meus colegas de mestrado, espe-
cialmente aos membros do Fisiocomp e do Numec, por estarem sempre disposto a ajudar
nos trabalhos e na organizacao dos churrascos! Agradeco ao professores do mestrado por
serem educadores dentro e fora das salas de aula, pacientes e compreensivos nos momentos
de maior estresse, desafiadores e exigentes, extraindo o melhor de mim e meus colegas.
Finalmente, agradeco especialmente ao meu orientador, que nestes quatro anos que trabal-
hamos juntos sempre foi mais que um simples orientador académico, mas sim um mentor.
Que sempre se preocupou em me envolver em trabalhos interessantes e ousados e em me

oferecer oportunidades para o meu desenvolvimento profissional e pessoal.



RESUMO

Ha algumas décadas atras acreditava-se que o tecido cardiaco era continuo e uniforme-
mente conectado. Atualmente, sabe-se que as células do tecido cardiaco sdo conectadas
umas as outras por canais especiais chamados jungoes gap, por onde ha fluxo de corrente
entre células vizinhas. Estas células por sua vez estao arranjadas em distintas camadas
formando fibras de musculo cercadas por espacos extracelulares e tecido conectivo. A
modelagem da eletrofisiologia cardiaca é uma importante ferramenta na compreensao de
fenomenos cardiacos, como arritmias e outras doencas. Um dos modelos mais utiliza-
dos para descrever a atividade elétrica no coracao é o modelo Monodominio, no qual
considera-se um tecido continuo e uniformemente conectado obtido através da técnica
de homogeneizacao. Em condi¢Ges normais esta é uma aproximacao adequada, uma vez
que a influéncia da microestrutura do tecido nao é tao evidente. Por outro lado, sabe-
se que algumas condigoes patoldgicas alteram a conectividade do tecido, como em casos
de infarto do miocéardio, onde é observada uma reducgao no acoplamento intercelular for-
mando uma barreira parcial a propagacgao elétrica e no caso de fibrose, onde é observado
um aumento do tecido conectivo formando uma barreira total a propagacao. Nestas cir-
cunstancias, estudos mostram que o modelo Monodominio nao é capaz de reproduzir os
efeitos destas barreiras microscépicas na propagacao elétrica. Sendo assim, neste trabalho
serao apresentadas algumas das limitagoes deste modelo em casos de acoplamento inter-
celular reduzido e também uma técnica numérica baseada no método dos elementos finitos
para reproduzir barreiras microscépicas causadas pela presenca de espagos extracelulares

e tecido conectivo no tecido cardiaco.

Palavras-chave: = Modelagem da eletrofisiologia cardiaca. Equacoes diferenciais.

Métodos numéricos. Métodos computacionais. Homogeneizacao.



ABSTRACT

A few decades ago the cardiac tissue was believed to be an uniformly connected con-
tinumm. Currently, it is known that the cardiac cells are connected to each other via
special protein channels called gap junctions, through which the ionic current flows be-
tween neighboring cells. The cardiac cells are arranged in distinct layers of muscle fibers
surrounded by extracellular space and connective tissue. The cardiac electrophysiology
modeling is an important tool in understanding cardiac phenomena, such as arrythmias
and other cardiac diseases. The Monodomain model is extensively used to describe the
electrical activity in the heart. In this model the cardiac tissue is considered an uniformly
connected continumm obtained by the application the homogenization technique. This is
a reasonably approximation for normal physiological conditions, as in this case the car-
diac microstructure is not so evident. On the other hand, some pathological conditions
are known to modify the connectivity of the tissue. In isquemic and infarcted tissue it
is observed a reduction in the intercellular coupling representing a partial barrier to the
electrical propagation. In adittion, during fibrosis it is observed an excessive growth of
the conective tissue, representing a total barrier to the electrical propagation. In such
cases, recent simulation studies show that the Monodomain model can not reproduce
such microscopic barrier effect on the electrical propagation. In this work we present
some limitations of this model for the case of low intercellular coupling and also a numeri-
cal technique based on the finite element method to reproduce microscopic barrier caused

by the presence of extracellular spaces and connective tissue in the cardiac tissue.

Keywords: Cardiac electrophysiology modeling.  Diferential equations. Numerical

methods. Computational methods. Homogenization.



SUMARIO

1 INTRODUGAO . ..ttt ittt ettt e 10

2 INTRODUCAO A MODELAGEM DA ELETROFISIOLOGIA CARDIACA 15

D2/ T © T 703 - Y Lo T 15
2.2 O Potencial de AGA0 .....citiiiiiiiiiiiiii i i i e 17
2.3 A Membrana Celular ......... ..ottt 19
2.4 Difusaoe Leide Fick .....oviiiiiiiiiiiiiiiiiii it 20
2.5 O Potencial de Nernst .......coiuiiiiiiiiiiiiii ittt iiiinnnen. 20
2.6 Modelo Elétrico para a Membrana ..............cciiiiiiiiiiiinan, 21
2.7 Modelos para a Corrente Ionica ........... ... ittt 22
2.8 Canais IONiCoS .. .ovviii ittt i i i it e i 23
2.8.1 O Modelo de Dois Estados ..........ccuiuiiiiiiiiniinennnn. 23
2.8.2 O Modelo de Subunidades ...............cciiiiiiiiiiiinnnnn.. 25
2.9 O Modelo Hodgkin e Huxley .........ccoiiiiiiiiiiiiiiiniiiinnn.. 26
2.10 O Modelo Beeler-Reuter-Drouhard-Roberge ....................... 27
2.11 O Modelo Luo-Rudy ......coiiiniiiiiiiii ittt ittt iiinenns 28
2.12 Modelos para 0 Tecido .......ciuiiiiiiiiiii ittt 28
2.12.1 O Modelo Monodominio MicroScoOpico ............coveeeeueen.. 29
2.12.2 HOMOGENELZACAO + « v o v vov vt veeettesessassaesneonsnaeenesnss 31
2.12.3 O Modelo Monodominio Macroscopico...........c.ovveeueeeno.. 33
3 DESACOPLAMENTO PARCIAL. ...ttt ittt iii i 34
3.1 IntroduCao .....viiiiiiii ittt i e i e i e e 34
3.2 Metodologia ..vvviiiitii it i e it i e e e e 35
3.2.1 Modelos para Propagacao Elétrica ............................. 35
3.2.1.1 Modelos Macroscopico e MicroSCopico ...........couuiiiiiieniniiiie .. 35
3.2.1.2  Modelo DiSCrelo ....... ... 36
3.2.1.8  Aproximacioes Continuas do Modelo Discreto ............. ... ............ 37
3.2.1.4 Modelos de duas Equagoes ............. 38

3.2.1.5 Sumdario dos Modelos UtilizadoS . .......... ... . . @i, 40



3.2.2 Métodos de Resolug@o..............cuiniuiiiiiiiiiiiinnnnnn.. 42

3.2.2.1  Operator Spltting. . . ... ..o 42
3.2.2.2  Discretizacao dos Modelos Macroscopico e Microscopico................... 42
3.2.2.8 Discretizagdo dos Modelos Continuos de Sequnda e Quarta Ordem. ........ 44
3.2.2.4  Discretizacdo dos Modelos de duas FEquagoes. .....................cc...... 46
3.2.2.5 Discretizacao do Modelo Celular. ....... ... .. .. . . . . i, 48
3.2.2.6 Resolugao de Sistemas Tridiagonais .............c .. 49
3.2.3 Simulacao dos Modelos. .........c.uuiiieiieneenineeenennnnns 50
3.2.4 Cdlculo da Velocidade . ............c.cciuiieeiieiiiinennnanns 51
3.2.5 Cdlculo de ETro..... .ottt iiiiiteiennannennnns 51
3.3 Resultados ......coiiiiiiiiiiii i i i i i e e e 51
3.3.1 Modelos Macroscopico € MiCTOSCOPICO « . ..o vvvvvvneeneneennnn.. 51
3.3.2 Modelo DiSCTeto .......oovuuiuiiiiininienininrnennennenns 54
3.3.83 Aproximacoes Continuas do Modelo Discreto .................. 56
3.3.4 Modelos de duas EQUACOES. . .......uuuueeeueeeeeeeeenneennnenns 58
3.3.5 Custo Computacional .......... ... et renennnnns 60
3.4 Discussao e Trabalhos Futuros ............ ... ..o i, 60
4 DESACOPLAMENTO TOTAL . ..ottt it iicii i enns 63
S T 017 o Yo 6 U= o PP 63
4.2 Metodologia ....ovvtiiiiiiii it i i i i e i i e 64
4.2.1 Formulac¢ao Variacional do Monodominio...................... 64
4.2.2 Geragcao da Malha de Elementos Finitos....................... 65
4.2.3 Inclusao de Barreiras na Malha de Elementos Finitos.......... 67
4.2.8.1  Processamento das Imagens ....... ... 68
4.2.8.2  Algoritmo para renumerac¢do de nos da malha.............. ... .. ... ..... 69
4.2.8.8  Partico de elementos. ... .. ... 73
4.2.4 StmulaCOes. ... .. ..o e e e e 73
4.3 Resultados ......oveiiiiiiiiiiiiiii it it it i i e 74
4.3.1 Propagacao do Estimulo Elétrico.............. ..., 75
4.3.2 Mapas de ativagao .. ....covvv ittt e e, 78
4.3.83 Custo computacional............c..eeueeieeeeeeeneeeeneennnens 79

4.4 Discussao e Trabalhos Futuros .........cciiiiiiiiiiiiiiiinnennnnnn. 79



5 CONSIDERAGOES FINAIS ... .ouitittietieeiieaaaeanaanannnns

REFERENCIAS

APENDICES...

........................................................



10

1 INTRODUCAO

O coragao é responsavel por bombear o sangue para os pulmaes e para o restante do corpo.
Para que o coragao bombeie o sangue é necessario que as células do tecido cardiaco se con-
traiam de forma rapida e sincronizada. O processo de contracao esta associado a atividade
elétrica do coragao, que é iniciada no atrio direto em um conjunto de células especiais que
possuem atividade elétrica espontanea. Nestas células é gerada uma onda elétrica que
propaga-se para todo o coracao, fazendo com que este se contraia ritmicamente.

As células do tecido cardiaco sao conectadas umas as outras por canais especiais
chamados jungoes gap, que sao pequenos canais proteicos nao seletivos formados pela

juncao de duas conexinas, como mostra a Figura 1.1.

Conexinas

Membranas

Espaco
intercelular

Figura 1.1: Jungoes gap conectando duas membranas de células cardiacas (Adaptado de

[1])-

Estas jungoes se concentram nas extremidades das células cardiacas, chamadas de
discos intercalados, formando uma ligacao direta entre células vizinhas permitindo a
propagacao elétrica de uma célula para outra.

As células cardiacas além de conectadas através das jungoes gap estdo arranjadas em
camadas distintas formando fibras musculares cercadas por espacos extracelulares e tecido

conectivo, como mostra a Figura 1.2.
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Miocitos Nucleos

Discos intercalados Espacgos extracelulares
e tecido conectivo

Figura 1.2: Fibras do tecido cardiaco (Adaptado de [2]).

Esta estrutura de fibras e camadas é encontrada em coracoes de diferentes espécies e é
caracterizada como um sistema ordenado de camadas de misculo fortemente conectadas
[3], que permite a propagacao rapida de estimulos elétricos.

Os fendmenos cardiacos sao multiescalares, variando de fenémenos microscépicos como
a conformagao de proteinas e o fluxo de ions através da membrana celular, a eventos
macroscopicos como a atividade elétrica e contragdo de todo o coragdo. Sendo assim,
a modelagem da eletrofisiologia cardiaca é uma importante ferramenta na compreensao
destes fenomenos, pois permite o desenvolvimento de modelos que agregam fenémenos
em diferentes escalas. O modelo Monodominio é um dos modelos mais utilizados para
descrever a propagacao elétrica no espago intracelular.

Sabe-se que a condutividade intracelular varia espacialmente, sendo maior no cito-
plasma e menor nas jungoes gap devido a diferenca de comprimento entre as células e
as jungoes. No modelo Monodominio assume-se a hipétese de que a condutividade nas
juncoes, embora menor, é da mesma ordem de grandeza da condutividade do citoplasma e
portanto pode-se realizar uma média das condutividades. Esta média é realizada através
da aplicacao da técnica de homogeneizacao, na qual sdo consideradas duas escalas, a
macroscopica e a microscopica. O objetivo desta técnica é descrever o comportamento da
solucao do problema na escala macroscopica observando a influéncia de eventos na escala
microscopica sem que seja necessario resolver todos os detalhes da solugao nesta escala
[4]. Com a aplicacao desta técnica obtém-se um tecido continuo e uniformemente conec-
tado com condutividade constante. Sabe-se também que a condutividade varia entre as
camadas do tecido cardiaco devido a presenca de tecido conectivo e jungoes gap laterais.
Observando a Figura 1.3, que mostra a diregao da propagagao elétrica ao longo das fibras,

percebe-se que hd uma condutividade longitudinal (em azul) e também uma condutivi-



12

dade transversal (em vermelho), sendo a tltima menor que a primeira, devido a uma
quantidade menor de conexoes. No modelo Monodominio, para duas ou trés dimensoes,
as condutividades longitudinal e transversal sao descritas por um tensor de condutividade

associado a diregao das fibras.

Figura 1.3: Diregao da propagacao ao longo de fibras do tecido cardiaco. (Adaptado de

[2])-

O modelo Monodominio tem sido amplamente utilizado na literatura nos 1iltimos anos
para descrever a atividade elétrica do coracao de forma macroscopica. Porém, estudos
recentes mostram que em algumas condigoes patolégicas que alteram a conectividade
normal do tecido este modelo nao é mais adequado.

Estudos microscopicos mostram que em algumas condigoes patoldgicas como car-
diomiopatia dilatada e isquémica, miocardite e infartos do miocardio a conectividade
intercelular é dramaticamente reduzida em decorréncia de um fendomeno chamado de
reestruturacao das jungoes gap. Neste fenomeno estas jungoes sao encontradas em menores
quantidades e espalhadas pela membrana celular ao invés de se concentrarem nos discos
intercalados [5, 6]. Esta alteragdo cria uma barreira parcial & propagagao elétrica no
coragao, uma vez que a quantidade de corrente que ird fluir de uma célula para outra sera
menor causando uma desaceleracao da conducao.

Estudos de simulagdo mostram que em casos de acoplamento intercelular reduzido
o modelo Monodominio homogeneizado nao é capaz de descrever o efeito de barreira a
propagagao elétrica causado pela reestruturacao das jungoes [7]. As limitagoes do mod-
elo Monodominio homogeneizado para o caso de acoplamento reduzido tornam necessario
o uso de sua versao microscdpica, que considera a variacao espacial da condutividade e
portanto requer o uso de discretizacoes muito finas, uma vez que as juncoes gap tém tipi-
camente apenas 2um de comprimento. Para evitar simulagbes proibitivamente custosas,
neste trabalho serao apresentados dois modelos macroscopicos para descrever a atividade
elétrica do tecido cardiaco em casos de acoplamento reduzido e também suas limitagoes.

O primeiro modelo é baseado no Monodominio, porém é um modelo discreto, no qual
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assume-se que em casos de acoplamento reduzido a resisténcia das jungoes gap é dramati-
camente aumentada e portanto é mais significante do que a resisténcia no citoplasma.
Sendo assim, neste modelo a resisténcia do citoplasma é considerada nula e portanto ape-
nas a propagagao elétrica nas jungoes gap é considerada [8]. O segundo modelo baseia-se
em modelos de meios porosos heterogéneos com condutividades diferentes. Este tipo de
modelo tem sido amplamente utilizado na literatura para descrever o fluxo de fluidos e
calor em meios porosos [9, 10]. As caracteristicas dos problemas apresentados nestes tra-
balhos sugerem que o tecido cardiaco constituido de células conectadas via jungoes gap
também pode ser visto como um meio heterogéneo de dupla condutividade, onde cada
meio é descrito por uma equacao.

Outro fenémeno cardiaco que altera a conectividade do tecido é o aumento do tecido
conectivo no coracao pelo processo de fibrose, que ocorre devido a algumas doencgas e
envelhecimento do tecido [11]. Os efeitos de estruturas descontinuas, como tais espagos
extracelulares e tecido conectivo, na velocidade de propagacao tém sido amplamente estu-
dados [3, 12]. Estudos microscépicos revelam que a presenga destas estruturas leva a um
padrao complexo de propagacao, com desvios e bloqueios, que é ainda mais evidente em
casos de fibrose [13]. Nestes casos, apenas o tensor de condutividades efetivas do modelo
Monodominio é insuficiente para descrever a propagacao elétrica devido a complexidade
da estrutura do tecido.

Uma abordagem muito utilizada no estudo dos efeitos de tais descontinuidades é a
modelagem do tecido através de técnicas de elementos finitos [14, 15| para a geragao
de malhas baseadas em imagens histolégicas, que sao imagens de alta resolucao que de-
screvem a estrutura do tecido cardiaco e sdo obtidas durante experimentos [16]. Sendo
assim, para capturar detalhes da microestrutura do tecido e observar o efeito de barreira
causado pela presenca de estruturas descontinuas é necessario utilizar imagens de alta
resolucao que resultam em malhas extensas com elevado custo computacional de sim-
ulacdo. Para reduzir o custo computacional utilizando malhas com elementos maiores
sem se perder informacoes sobre a localizacao destas estruturas é apresentada neste tra-
balho uma nova técnica numérica. A técnica desenvolvida consiste em representar de-
scontinuidades do tecido através da inclusao de barreiras na malha de elementos finitos
baseado em informacoes detalhadas sobre a microestrutura do tecido.

A desaceleracao na propagacao causada pela reestruturacao das jungoes gap ou desvios
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devido a presenca de obstaculos anatomicos como tecido conectivo sao fatores determi-
nantes de um dos tipos mais comuns de arritmia cardiaca, a arritmia de reentrada. Este
tipo de arritmia caracteriza-se pela reexcitacao elétrica de regides do coragao ja eletrica-
mente excitadas, gerando um padrao desordenado na propagacao e levando a ocorréncia
de batimentos cardiacos irregulares que podem levar & morte [17].

O presente trabalho estd organizado da seguinte forma. No Capitulo 2 sao apresenta-
dos conceitos basicos sobre a modelagem da eletrofisiologia cardiaca. No Capitulo 3 sao
apresentados e discutidos os métodos utilizados e os resultados obtidos nas simulac¢oes dos
modelos utilizados para descrever a atividade elétrica do tecido cardiaco durante acopla-
mento intercelular reduzido devido ao fendmeno de reestruturacao das juncoes gap. No
Capitulo 4 sao apresentados e discutidos os métodos utilizados e os resultados obtidos
no desenvolvimento e aplicagao da técnica desenvolvida para a modelagem de estruturas
descontinuas do tecido cardiaco. Por fim, no Capitulo 5 sao apresentadas as consideracoes

finais deste trabalho.
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2 INTRODUCAO A
MODELAGEM DA
ELETROFISIOLOGIA CARDIACA

A geracao e propagacao de estimulos elétricos no coracao envolve processos biofisicos ex-
tremamente complexos, de natureza altamente nao-linear envolvendo multiplas escalas.
A modelagem matemaética e computacional destes processos tem sido uma importante fer-
ramenta para o entendimento de fenémenos cardiacos. Os modelos computacionais per-
mitem que informagcoes extraidas de experimentos que estudam diferentes componentes e
mecanismos isolados sejam combinadas para gerar uma visao da funcionalidade do sistema
como um todo. Este capitulo apresenta aspectos gerais sobre a eletrofisiologia cardiaca
e sobre a modelagem matematica de células e tecidos excitdaveis. O tecido cardiaco é de
interesse particular deste trabalho, sendo assim ao final deste capitulo sera apresentado o

modelo Monodominio que descreve a atividade elétrica em tecidos cardiacos.

2.1 O Coracao

O sistema cardiovascular é responséavel pelo transporte de sangue e é formado pelo coragao
e pelos vasos sanguineos. Anatomicamente o coragao pode ser dividido em duas metades,
a esquerda e a direita, responsaveis pela circulacao do sangue. Cada metade é dividida
entre outras duas partes: o atrio, por onde o sangue chega, e o ventriculo, responsavel
por bombear o sangue para fora do coragao.

O atrio direito recebe o sangue desoxigenado do corpo, leva-o para o ventriculo direito
que bombeia-o para os pulmoes, onde o mesmo sera oxigenado. Depois de ser oxigenado
pelos pulmoes o sangue volta ao coracao através do atrio esquerdo, que transporta o
sangue para o ventriculo esquerdo para finalmente ser bombeado para o corpo, conforme
o esquema da Figura 2.1.

O tecido muscular cardiaco é composto por células, chamadas de midcitos, que per-

tencem a uma classe de células conhecidas como células excitaveis. As células excitaveis,
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Figura 2.1: Estrutura do coracao e o fluxo sanguineo através das camaras e valvulas
cardiacas (Adaptado de [18])

quando estimuladas, sofrem uma variagdo temporal do seu potencial transmembranico,
que é a diferenca de potencial através da membrana. No estado de repouso esta diferenca
de potencial é de tal forma que o potencial intracelular é mais negativo que o potencial
extracelular. Quando essas células sao estimuladas o seu potencial se torna mais positivo
ou quase zero em um processo extremamente rapido, conhecido como despolarizagao. Em
seguida acontece a repolarizagao, que restaura a diferenca de potencial transmembranico
ao seu valor de repouso. O ciclo completo de despolarizagao e repolarizagao é chamado
de potencial de agdo. O transporte de ions por proteinas que formam as jungbes gap,
que ligam uma célula a outra, permite a propagacao do potencial de acao para as células
vizinhas.

As células cardiacas, além de excitaveis, sdo contrateis. O processo de contracao esta
associado a atividade elétrica do miécito. A atividade elétrica que d4 inicio a contragao
do coragao comeca em um conjunto de células conhecidas como nodo sinoatrial, localizado
abaixo da veia cava no &trio direito e se propaga através do atrio alcangando o miocardio
ventricular através do feixe de His. Em cada ventriculo este feixe se divide em uma rede
de fibras de rapida condutividade denominadas de fibras de Purkinje (Figura 2.2), as
quais conduzem o sinal elétrico rapidamente até o interior dos ventriculos permitindo que
os mesmos se contraiam e bombeiem o sangue. Os atrios e os ventriculos sao separados

por um conjunto especial de células conhecido como nodo atrioventricular, que conduz de
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forma lenta o pulso elétrico até os ventriculos, provendo assim um sincronismo que garante

que os atrios bombeiem o sangue para os ventriculos antes da contragao ventricular.

Nodo  _
Sinoatrial

Atrio Atrio
direito esquerdo
Atnoventncular

Feixe de His —

' Ventriculo
esquerdo ¢

)

Ventriculo
direito

Fibras de
Purkinje

Figura 2.2: Propagacao do estimulo elétrico pelo coragao (Adaptado de [19])

2.2 O Potencial de Acao

O potencial de repouso (equilibrio) da membrana é negativo (aproximadamente —80mV
para fibras nervosas), devido as grandes diferengas de concentragoes idnicas entres os meios

intra e extracelular. A Tabela 2.1 mostra as concentracoes de ions de sédio e potéssio.

fon | Meio intracelular (mM) | Meio extracelular (mM)
Na* 50 497
K+ 397 20

Tabela 2.1: Gradiente de concentragoes de fons Na™ e Kt em células do axonio gigante
de lula.

Ao se injetar uma corrente na membrana celular ocorrerd uma rapida variacdo em
seu potencial de repouso. Se essa corrente for suficientemente forte para dirigir o poten-
cial para além de um valor limiar (threshold), o potencial na membrana fard uma larga
trajetéria, denominada Potencial de Agao (PA), antes de retornar ao repouso. Essa pro-
priedade das células de resposta a um estimulo externo é denominada excitabilidade. A
Figura 2.3 ilustra o potencial de agdo em células de axénio gigante de lula.

O PA pode ser dividido em quatro fases sucessivas. A fase de repouso, na qual diz-

se que a membrana estd polarizada e o potencial transmembranico é igual ao poten-
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Figura 2.3: Potencial de acao em células de axonio gigante de lula.

cial de equilibrio. A fase de despolarizacao, quando a membrana subitamente se torna
muito permedvel a fons de sédio, permitindo a difusdao de um grande nimero desses fons
disponiveis no meio extracelular no sentido do gradiente de concentracao. Em grandes fi-
bras nervosas, esse grande fluxo de fons Na* para o interior da célula torna o potencial na
membrana positivo. Na fase de repolarizagao, os canais de sédio sao inativados, enquanto
os canais de potassio comecam a abrir além do normal. A rapida difusao de potdssio em
diregdo ao meio extracelular restabelece o potencial de equilibrio da membrana. O fluxo
de Kt através dos canais i6nicos pode diminuir o potencial para valores menores que o
de repouso, nesse caso, ha também a fase de hiperpolarizacao.

Uma importante caracteristica do potencial de acao é o periodo refratario, carac-
terizado como o periodo de tempo no qual uma célula nao pode ser reexcitada. Esse
periodo divide-se em dois: o periodo refratario absoluto, no qual a reexcitacao é im-
possivel e o periodo refratario relativo, no qual a reexcitacao é apenas improvavel. O
primeiro caracteriza-se pelo fato de que logo apods a fase de despolarizagao os canais de
soédio sao inativados, como mostra a Figura 2.4, e portanto o fluxo de sédio para dentro
da célula, que caracteriza o inicio do potencial de acdo nao é possivel. Apds o fim da
fase de inativacao os canais de sédio se fecham e recuperam sua capacidade de abrir em
resposta a um estimulo, caracterizando o periodo refratdrio relativo. Embora os canais
de so6dio possam ser abertos neste periodo, devido a hiperpolarizacao da membrana, cau-
sada pela inativacdo dos canais de potdssio (Figura 2.4) seria necessdrio um estimulo
muito grande para iniciar a fase de despolarizacdo tornando a reexcitacao da célula neste
periodo possivel, mas improvavel.

A propagagao do estimulo elétrico iniciado no nodo sinoatrial segue seu caminho nor-

mal (Figura 2.2) gracas ao perfodo refratério, que impede que regides do coragao sejam
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Figura 2.4: As fases do potencial de agao e as condutancias de sédio e potéssio. (Adaptado
de [18])

reexcitadas. No entanto, um atraso na propagacao gerado por uma barreira pode ser
grande suficiente para que regioes do tecido saiam do periodo refratario e possam ser
reexcitadas, gerando um padrao desordenado na propagacao que caracteriza o fendmeno

da arritmia de reentrada [17].

2.3 A Membrana Celular

As células sao envoltas por uma membrana que serve como uma barreira separando o
meio intracelular do meio extracelular. Esta membrana é constituida de uma bicamada
fosfolipidica, na qual cada lipidio contém duas caudas hidrofébicas ligadas a uma cabega
hidrofilica. Em um meio aquoso as caudas estdao alinhadas para dentro, repelidas pela
agua, enquanto a cabega se encontra na superficie da bicamada, formando uma barreira
para moléculas carregadas (Figura 2.5) [20]

Aderidas & membrana celular existem proteinas que formam os chamados canais
i6nicos, que sao responsaveis pelo mecanismo de transferéncia de determinados tipos de
ions para dentro e fora da célula. Tanto o meio intracelular quanto o meio extracelular
[4] s@o constituidos de uma solugdo aquosa de sais, principalmente de NaC'L e KCl, que
se dissociam em fons de Na™ , KT e Cl™.

A membrana celular age como uma barreira para o fluxo livre, mantendo uma diferenca
de concentracao desses ions. Esta diferenca de concentracao de fons gera uma diferenca

de potencial através da membrana celular.
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Figura 2.5: Visao da membrana celular.
2.4 Difusao e Lei de Fick

Devido a diferenca de concentragdo de ions entre os meios intracelular e extracelular,
gradientes de concentracao para cada tipo de fon sdo formados através da membrana
celular, induzindo a difusao de particulas de uma regido de alta concentracao para uma
de baixa concentracao. Esse processo de difusao é descrito matematicamente pela Lei de

Fick

Jp = —DVe, (2.1)

onde Ve é o gradiente de concentracao do ion ¢; D é o coeficiente de difusao do meio e

Jr é o fluxo dos fons.

2.5 O Potencial de Nernst

Uma das mais importantes equacoes na eletrofisiologia é a equacao de Nernst, que descreve
como uma diferenca de concentragao ionica pode resultar em uma diferenga de potencial.

Suponha que temos dois reservatérios contendo o mesmo fon .S, porém em concen-
tragoes diferentes. Esses reservatorios sao separados por uma membrana semipermeavel.
Assume-se que as solugoes em cada lado da membrana sdo eletricamente neutras, pois
para cada fon S existe um outro fon, S’, de sinal oposto. Por exemplo, S poderia ser Na*
e S’, Cl~. Se amembrana é permedvel a S e nao a S’, a diferencga de concentragao através
da membrana resulta em um fluxo de S de um lado para o outro. Entretanto, como S’
nao pode difundir pela membrana, a difusao de S causa um aumento de cargas através
da membrana. Esse desbalanceamento de cargas, por sua vez, cria um campo elétrico que

se opoe a difusao de S pela membrana. O equilibrio é atingido quando a forca elétrica
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atinge a mesma intensidade da forga de difusao de S.

Note que no equilibrio havera mais fons S em um lado do que no outro, entdo nenhum
lado da membrana é exatamente neutro. Entretanto, embora a difusdo de S crie um po-
tencial elétrico, é importante perceber que apenas uma pequena quantidade de S se move
através da membrana. FEm uma aproximagao razoavel considera-se que as concentragoes
de S nos dois lados da membrana permanecem inalteradas, as solugoes permanecem elet-
ricamente neutras e o pequeno excesso de carga se acumula perto da membrana.

No equilibrio, a diferenca de potencial Vg através da membrana é dada pelo potencial

de Nernst

=T st =

K3
onde os subscritos ¢ e e denotam as concentracoes interna e externa, respectivamente. R é
a constante universal dos gases, T é a temperatura absoluta, F' é a constante de Faraday

e z é a carga do ion S.

2.6 Modelo Elétrico para a Membrana

Como a membrana separa cargas entre os meios intracelular e extracelular, em termos
elétricos esta pode ser modelada como um capacitor. Para a membrana, a bicamada fos-
folipidica funciona como um material isolante, enquanto o meio intracelular e extracelular
funciona como as placas condutoras deste condutor.

A capacitancia de um capacitor é definida como a razado entre a carga armazenada e

a voltagem necessaria para armazenar esta carga, ou seja

Cp = 2 (2.3)

Deste modo, além de separar cargas a membrana impede a passagem de ifons entre
o meio intracelular e extracelular. Para completar o modelo da membrana, a corrente
transmembranica pode ser modelada por um resistor paralelo a um capacitor. A Figura
2.6 ilustra o circuito elétrico correspondente ao modelo elétrico da membrana.

Como a corrente é definida por d@)/dt, segue da Equacao 2.3 que a corrente capacitiva

é C,,dV/dt, dado que C,, é uma constante. Como nao pode haver acimulo de carga em
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Figura 2.6: Modelo elétrico da membrana celular.
nenhum lado da membrana, a soma das correntes idnica e capacitiva deve ser zero, e entao

dVv
Cmi Iion = 07 2.4
T (2.4)

onde V=V, —-V,.

2.7 Modelos para a Corrente Ionica

Quando o potencial através da membrana é diferente do potencial de equilibrio de Nernst
[21], determinado pela Equagdo 2.2, uma corrente de fons passa pelos canais i6nicos.
Portanto é necessario estabelecer como esta corrente se relaciona com o potencial trans-
membranico e para isso serao apresentados dois modelos. O primeiro é conhecido como

modelo linear pois estabelece uma relagao linear entre a corrente e a voltagem, como

1=G(V-V,), (2.5)

onde G é a condutividade, definida como o inverso da resisténcia do canal. A condu-
tividade dependendo do tipo de canal i6nico pode ser uma constante ou uma funcao do
tempo, do potencial elétrico e até mesmo da concentracao ionica.

O outro modelo é deduzido a partir da hipdtese de que o campo elétrico é con-
stante na membrana, para mais detalhes veja [21]. Também conhecido como equagao

de Goldman-Hodgkin-Katz (GHK), considera-se uma relagdo ndo-linear entre o potencial
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transmembrénico e a corrente, definida por

22F% (¢; — c.) e(ifzf;v)
1 =P V , 2.6
PRT (G 20
onde Py = % ¢ a permeabilidade da membrana ao ion considerado e ¢; e ¢, sao as

concentragoes interna e externa deste fon, respectivamente.

O modelo linear e a equacao 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 e a 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 hipoteses adicionais para completar nosso

modelo.

2.8 Canais Ionicos

Os canais i6nicos existem em uma ampla variedade na membrana celular. O compor-
tamento dos canais pode ser medido através de diferentes técnicas, sendo a técnica de
patch-clamp [22] a mais utilizada atualmente. A técnica de patch-clamp foi desenvolvida
por [23] e pode ser vista como um refinamento da técnica de voltage-clamp [24]. As duas
técnicas sao usadas para medir a corrente ionica através dos canais, enquanto o potencial
na membrana é mantido a um valor constante. Observagdes experimentais mostram que
um canal muda aleatoriamente entre os estados condutivo e nao-condutivo. Medicoes da
abertura e fechamento estocdsticos num determinado periodo de tempo permitem que
sejam calculadas as probabilidades de um canal estar em um desses estados em determi-
nado momento. Tal comportamento pode ser modelado por estados e por funcées que

descrevem a mudanca entre estes.

2.8.1 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 transi¢ao de um estado
para o outro é uma fungao do potencial transmembranico V,,. Seja n a proporgao de

canais abertos, a variacao de n no tempo é determinada por:
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dn_

= (V) (L=n) = BV n, (2.7)

onde a(V},) é a taxa de transi¢cdo do estado fechado para o aberto e F(v) a taxa de

transicao inversa. O modelo de dois estados é descrito pela Equagao 2.8

c50 (2.8)

w e

A Equacao 2.7 pode ser convenientemente reescrita na forma:

dn  ne(v)—n

A A 2.
i ) (29)
onde
a(v)
Noo = —————— 2.10
o)+ 50) 210
¢é o valor de equilibrio assintdtico de n, e
1
Th = —F———— 2.11
o)+ B0) 240

¢ a constante de tempo de n.
Expressoes para ne(v) e 7,(v) podem ser obtidas diretamente de dados experimentais
(KEENER and SNEYD, 1998). A condutividade macroscépica de uma populacao de

canais com condutividade maxima ¢,,q., € especificada como:

9 = NYmaz (2.12)

Assim, o fluxo total do fon S através de uma populagdo de canais com relacao I-V



25

linear é dado por:

IS = NGmax (U_ES)7 (21?))

onde n é descrito pela Equacao 2.9

2.8.2 O Modelo de Subunidades

Uma importante generalizacao do modelo de dois estados assume a existéncia de multiplas
subunidades no canal, em que cada uma pode estar no estado aberto ou fechado. Um canal
estd aberto quando todas as suas subunidades estdo no estado aberto. A condutividade
méxima em um canal constituido de & subunidades idénticas é proporcional a n* , onde
n é uma varidvel que satisfaz a Equacdo 2.7 [4]. Ao passo que, um canal composto por
diferentes subunidades possui condutividade méaxima proporcional ao produto entre as
diferentes probabilidades n; de cada subunidade q.

Alguns canais i6nicos, como por exemplo o de sédio, exibem um réapido aumento da
condutividade em resposta as variagoes no potencial transmembranico. Esse processo, de-
nominado de ativacao, é imediatamente seguido por um segundo processo que lentamente
dirige a condutividade para zero (inativagao). Para descrever o comportamento desses
canais sdo necessarios modelos que considerem ambas ativagao e inativacio do canal. A
Eq. 2.13 pode ser estendida para o caso particular de canais idnicos com trés subunidades
idénticas m relacionadas a ativacdo e uma subunidade h associada a inativacdo, como

proposto por [25]

IS = mshgmam (1) - ES)

dm _ Moo (v) —m

dt Tm (V)

dh he(v) —h

& ml) 21

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

ou fechado.
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2.9 O Modelo Hodgkin e Huxley

O mecanismo de geracao do potencial de agao foi elucidado por [25] na década de 50,
em seus experimentos com neuronios. No modelo Hodgkin-Huxley, trés correntes sao

assumidas (Figura 2.7):

Iion = INa + [K + IL7 (215)

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

fuga constante.

Figura 2.7: Circuito do Modelo Hodgkin-Huxley. (Adaptado de [25])
Das equacoes 2.4 e 2.15, segue que:

avy,
Cmﬁ—i_INa—f—IK—'_IL:O (216)

A relacao I-V instanténea para os canais i6nicos de sédio e potassio no axonio gigante

de lula é aproximadamente linear, logo:

dVv 1 .
E = _Ci (gNafmaac (Vm - VNG) mdh + 9K (Vm - VK) n4 + qr (Vm - VL)) +[app7 (217)
onde I,,, ¢ uma corrente externa aplicada.
No modelo Hodgkin-Huxley, o canal de s6dio possui trés subunidades m e uma sub-
unidade h, cada uma podendo estar nos estados aberto ou fechado. Da mesma forma,

existem quatro subunidades n para o canal de potdssio, as quais devem estar todas no

estado aberto para haver fluxo iénico. O comportamento das varidveis m, h e n é descrito
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por equagoes diferenciais da forma da Equagao 2.7 com taxas de transicao de um estado
para o outro dependentes unicamente do potencial na membrana. Sendo assim, a corrente

transmembranica pode ser descrita como

oV
[m - Cmﬁ + -[ion(vma n)
on
— = 2.1
5 = 9(Vmm), (2.18)

onde 1 descreve as variaveis de estado da corrente ionica.
Maiores detalhes acerca das expressoes matematicas do modelo Hodgkin-Huxley po-

dem ser obtidos em [4].

2.10 O Modelo Beeler-Reuter-Drouhard-Roberge

O modelo celular de Beeler-Reuter [26] descreve o comportamento elétrico de células de
ventriculo de mamiferos com duas correntes de entrada e duas de saida, como mostra a
Figura 2.8, a corrente rapida de sédio In,, a corrente lenta de entrada I, a corrente de
potassio independente do tempo Ix e a corrente de potassio dependente de tempo [x.
Este modelo teve sua corrente de s6dio modificada para melhorar sua cinética em [27],

dando origem ao modelo Beeler-Reuter-Drouhard-Roberge.

Figura 2.8: Circuito do Modelo Beeler-Reuter-Drouhard-Roberge. (Adaptado de [26])

A soma das correntes ionicas juntamente com uma corrente de estimulo I,; e corrente

capacitiva constituem a equagao principal do modelo que descreve o potencial de acao
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células do ventriculo de mamifero que é dada por:

1%
Cmﬁ = —(Ist+INa+[s+[X1 + Ix1) (2.19)

2.11 O Modelo Luo-Rudy

O modelo celular de Luo-Rudy [28] descreve o comportamento elétrico de células de
ventriculo de Preé-da-India e possui seis correntes idnicas, como mostrado na Figura 2.9,
onde Iy, é a corrente rapida de sodio, [I,; é a corrente lenta de entrada, [x é a corrente
de potassio dependente do tempo, Ik € a corrente de potéassio independente do tempo,

I, é a corrente de potassio de plato e I, é a corrente de fundo independente do tempo.

Na

@

IK

Ib Isi
A
A\

IK1 IKp

Figura 2.9: Circuito do Modelo Luo-Rudy. (Adaptado de [28])

As correntes idnicas sdo baseadas no formalismo de Hodgkin-Huxley, sendo descritas
por oito equagoes diferenciais ordindrias nao-lineares. A soma destas correntes i6nicas
juntamente com uma corrente de estimulo I e corrente capacitiva constituem a equagao

principal do modelo que descreve o potencial de agao nestas células e é dada por:

av

Com——
dt

= — (Lt + Ing + Lsi + Irc + Irc1 + Irep + Ip) (2.20)

2.12 Modelos para o Tecido

As células do musculo cardiaco sao aproximadamente cilindricas, tipicamente com 100um
de altura e 15um de diametro, e revestidas pela membrana. No tecido cardiaco as células

sao acopladas extremidade a extremidade através dos discos intercalados formando blocos
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tridimensionais irregulares contendo pequenos espacos extracelulares chamados fissuras

(Figura 2.10).
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Figura 2.10: Microestrutura do tecido cardiaco. (Adaptado de [4])

O acoplamento elétrico destas células é feito através de jungoes gap, que sdo pequenos
canais proteicos nao seletivos localizados nos discos intercalados formando uma conexao

intercelular direta por onde fons e outras moléculas pequenas podem fluir (Figura 2.11).

Juncao gap

Figura 2.11: Células cardiacas interconectadas através das jungoes gap.

2.12.1 O Modelo Monodominio Microscopico

Comumente, para a modelagem matematica do tecido cardiaco é assumido um tecido
continuo uniformemente conectado, podendo ser representado por volumes contendo os
meios extracelular e intracelular, como mostra o esquema da Figura 2.12.

Cada volume intracelular pode ser visto como o circuito da Figura 2.13, onde o circuito
elétrico da membrana é acoplado ao meio intracelular e o meio extracelular, que em alguns
casos pode ser considerado constante.

Sendo assim, pela lei de conservacao de carga tem-se que o fluxo de corrente no volume

x é dado por
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X-Ax X X+Ax

Figura 2.12: O tecido cardiaco representado como volumes condutores. €); é o volume
intracelular e €. o volume extracelular

Meio intracelular

R(x)Ax R(x)Ax
W W
I(x) I(x+ Ax)
C, — l I, Ax

Meio extracelular

Figura 2.13: Circuito do Monodominio.

I(z)=1(z+ Ax) + I,(z)Axz, (2.21)

onde I(z) é a corrente intracelular que entra no volume z e I(x + Az) a corrente que sai
do volume z e I,,,(x) é corrente transmembranica que sai do meio intracelular para o meio

extracelular. A partir desta equagdo chega-se a

oI (x)
I(x) = — 2.22
(5) == (222)
Considerando que todas as correntes do circuito sdo 6hmicas, tem-se que
Vin(x) = Vin(x + Az) = R(z)Azl(x), (2.23)

onde V,,(x) é o potencial intracelular e R(z) é a resisténcia total no volume z. A partir
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desta equacao chega-se a

1 0V,

10) =~ 3 (2.24)

Substituindo a Equacao 2.24 na Equagao 2.22 tem-se

I (2) = ai <a(x)avgf)> , (2.25)

onde I,,(x) é a corrente transmembranica relacionada a um volume.

Esta corrente pode ser modelada pela Equacao 2.18, que descreve a corrente através
da membrana celular e portanto esta associada a uma superficie. Como a Equagao 2.25
descreve o fluxo de corrente no volume z, faz-se necessario o uso de uma constante de
proporcionalidade # que descreve a razao entre as quantidades de corrente em uma. su-
perficie (membrana) e em um volume. Com isto, chega-se & equagao abaixo que descreve

o modelo Monodominio Microscépico

8 <Cm%‘; - Iionwm,n)) -2 (au)a‘/gf))
?Z = 9(Vinsm), (2.26)

onde [ ¢é a razao entre superficie e volume, o(x) é a condutividade no volume z, C,, é a
capacitancia da membrana e 7 representa as variaveis de estado (Segao 2.8) dos canais

de cada corrente i6nica do modelo celular utilizado.

2.12.2 Homogeneizac¢ao

A propagacao elétrica no tecido descrita pelo modelo Microscépico depende da variacdo
microscépica de o(z), uma vez que a condutividade varia no citoplasma e na juncao gap,
onde é cerca de 100 vezes menor. Tal variagao resulta em uma propagacao saltatéria ao
longo do tecido, sendo mais rapida no citoplasma e mais lenta nas juncoes (Figura 2.14).

Uma vez que a jungao gap possui tipicamente 2um de comprimento, para se utilizar o

modelo Microscépico em simulacoes da propagacao elétrica no tecido cardiaco é necessario
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Figura 2.14: Propagacao elétrica em um tecido sintético de uma dimensao.

utilizar um Az muito pequeno, o que agrega um custo computacional elevado ao mod-
elo. Para que se possa utilizar discretizacoes maiores geralmente é aplicada ao modelo
Microscépico a técnica de homogeneizagao classica para se obter um tecido com condu-
tividade continua e uma solucao suave (Figura 2.14). Nesta técnica sao utilizadas duas
escalas espaciais, a escala microscopica e a escala macroscopica, tendo-se como objetivo
observar o comportamento da solucao do problema na escala macroscépica considerando
as influéncias da escala microscépica sem que seja necessario calcular todos os detalhes
da solucao na escala microscépica.

Através do processo de expansao assintética [4] chega-se a uma condutividade efetiva

sem variacao espacial dada por

R — (2.27)

onde L é o comprimento do citoplasma somado ao comprimento da jungao gap.
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2.12.3 O Modelo Monodominio Macroscopico

Através da técnica de homogeneizagao descrita anteriormente é obtido o modelo Mon-

odominio Macroscépico, descrito pela equacao

oV, _ 0V ()
ﬁ (Cmat + [ion(vma TI)) - UW
on
5 = 9Wam,m), (2.28)

onde ¢ é a condutividade efetiva do tecido dada pela Equagao 2.27.
Em duas ou trés dimensoes a condutividade do tecido é representada por um tensor

de condutividades associado a dire¢ao ou rotagao das fibras cardiacas:

OV,
/8 (Cmﬁt + Iion(vma 77)) =V oV Vm
on
com
7 0
s=r |” " |R, (2.30)
0 o

onde gy e g; sao as condutividades efetivas longitudinal e transversal da fibra, respectiva-
mente, com g, > d; e R é a matriz de rotagao que contém a orientacao de cada fibra do

tecido.
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3 DESACOPLAMENTO PARCIAL

3.1 Introducgao

O tecido cardiaco pode ser visto como uma rede tridimensional de elementos excitaveis, na
qual a velocidade de propagacao da excitacao depende das propriedades ativas e passivas
de cada elemento e da conectividade da rede. Dentre as propriedades passivas, as juncoes
gap tém papel essencial por determinarem a quantidade de corrente despolarizante que
ird passar de regioes excitadas para nao excitadas, agindo entao como fator determinante
da velocidade de propagacao.

Em condi¢Oes normais, a conducdo em uma cadeia unidimensional de midcitos é
saltatéria, ou seja, ao passar uma regiao de juncao a onda elétrica sofre uma desacel-
eragao e ao passar novamente por um citoplasma sofre aceleragao, causando portanto
saltos na velocidade de propagacao. Porém em uma lamina de tecido bidimensional este
efeito saltatério desaparece devido a presenca de acoplamento intercelular lateral, que
serve para balancear atrasos locais e estabilizar a conducao. Este fato justifica o uso da
técnica de homogeneiza¢ao no modelo Monodominio Macroscépico (Equacao 2.28) no qual
considera-se acoplamento intercelular normal e portanto a resisténcia da juncao gap tem
papel pouco acentuado. Por outro lado, em condigoes de acoplamento intercelular critico
como observado em tecidos isquémicos ou infartados, a conducao saltatéria reaparece.
Nestas condic¢oes a estrutura celular se torna mais evidente e induz uma conducao lenta
e com desvios, o que ¢ tido como um fator determinante de arritmo-génese [29].

Existem evidéncias experimentais e também de simulac¢oes de que durante o desacopla-
mento intercelular parcial a velocidade de conducao é uma ordem de grandeza menor do
que em condicOes normais e que os potenciais de acdo tém a fase de despolarizacao mais
rapida e ramificada [7, 12]. Um dos objetivos deste capitulo é avaliar a capacidade da
técnica de homogeneizagao classica de reproduzir os efeitos do desacoplamento intercelular
parcial. Para isto serdo utilizados dois modelos baseados na formulagdo do Monodominio:
o modelo Macroscépico, no qual é utilizada a técnica de homogeneizagao para o célculo
da condutividade intracelular efetiva e o modelo Microscépico, no qual a variagdo espacial

da condutividade intracelular é considerada. Neste capitulo também sera apresentado



35

um modelo discreto, baseado na hipétese de que a resisténcia das jungoes gap tem papel
essencial na condugao durante o acoplamento intercelular reduzido [8] e também algumas
de suas limitagoes. O uso de modelos de duas equagoes para descrever o fluxo em meios
heterogéneos é cada mais frequente na literatura [9, 30]. Neste capitulo, também serao
apresentados dois modelos de duas equagoes que consideram o tecido cardiaco como um

meio heterogéneo com condutividades diferentes.

3.2 Metodologia

3.2.1 Modelos para Propagacao Elétrica
3.2.1.1 Modelos Macroscopico e Microscopico

Para mostrar as limitacoes da técnica de homogeneizacao classica foram utilizados dois
modelos: o Microscépico (Equagao 2.26) e o Macroscépico (Equagao 2.28). Ambos adotam
o modelo celular Luo-Rudy apresentado no Capitulo 1.

No modelo Microscopico a variacao espacial da condutividade intracelular o é consid-

erada:

B AV, (z,t) B
I,=p (Cm il + Lion (Vi (2, 1), n)> =V - (o(x)VVy(z,t))
T — Vil 1), ) (31)

A condutividade o(x) é periédica com periodo [ e na célula n é dada por

oe; n<xz<nl-I
o(z) = (3.2)
og; nl—1, <x,<nl
onde o, = 6.67TmS/cm e o4 = 0.069mS/cm. Estes valores foram calculados com base em
[31].
No modelo Macroscépico é usada a técnica de homogeneizacao para se obter valores

efetivos para a condutividade intracelular ¢ (Equacao 2.27).
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a, g(Vm(xat)»T')v (33>

3.2.1.2 Modelo Discreto

Em [8] é apresentado um modelo discreto para a propagacao elétrica, no qual assume-se
que no caso de acoplamento intercelular reduzido as células sao isopotenciais e a resisténcia
do citoplasma ¢é insignificante (R. = 0) comparada a resisténcia da junc¢do gap. Sendo
assim, neste modelo cada ponto representa uma juncao, sendo ignorada a influéncia do
citoplasma. Esta hipdtese possui respaldo eletrofisioldgico, uma vez que em situagoes de
acoplamento reduzido observa-se que a velocidade de conducao no citoplasma é aumen-
tada, devido ao confinamento de cargas que resulta em ativacdo quase instantanea de
todo o citoplasma. Portanto o atraso na condugao ocorrido nas jungoes € mais relevante

([31))-

O modelo é descrito pela equacao abaixo

oV, 1
S <Cm8t + Iion(vn7 nn)> - Fg (Vn-‘rl - 2Vn + Vn—l)

on,,
ot

= g(an nn)v (34>

onde S ¢ a drea da superficie da membrana, V;, ¢ a n-ésima juncao gap e R, ¢ a resisténcia
da juncao gap.

Para que os parametros do modelo 3.4 sejam equivalentes aos dos modelos Macroscépico
e Microscépico, considera-se a relacao de proporcionalidade entre resisténcia e resistivi-

dade dada por

l

Ry = 7’gAfga (3.5)

onde I, é o comprimento e 7, é a resistividade da jungao gap e A. é a area do citoplasma.

Relembrando que 3 é a razao entre superficie e volume, tem-se

S = BA+1,) (3.6)
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sendo [. o comprimento do citoplasma.

Fazendo
Vir =2V, +Vooy = AV (3.7)
chega-se a
aV, 1
771771 Iion n = A2
5 <C o T Vi m)) ol 4
on
- = Va, .
T~ gV, (33

onde [ é o comprimento da célula somado ao comprimento da jungao (lc + lg).

3.2.1.3 Aproximagoes Continuas do Modelo Discreto

Como veremos na secao de resultados o modelo discreto é adequado para descrever a
atividade elétrica do tecido cardiaco durante o acoplamento reduzido, porém possui o
inconveniente de funcionar apenas para discretizacao espacial de tamanho igual ao da
célula somado ao tamanho da jungdo gap (100um). Sendo assim, para se obter uma
aproximagcao continua do modelo 3.8 que possibilite a variacao da discretizacao espacial

considera-se que

ANV =V(z+l)—2V(x)+V(z - 1) =V(@+h) —2V(z)+ V(e —-h) +Q, (3.9)

onde h é o intervalo entre os pontos ao redor de x e ) é um fator de corregdo da aprox-
imagao a ser encontrada.

Reorganizando os termos, tem-se
Q=V(@+1l)-V(@+h)+V(x—1)=V(x—h) (3.10)

Expandindo V(z +1), V(z+h), V(z —1) e V(z — h) em séries de Taylor e truncando

no termo de quarta ordem, tem-se que

Q= (1?—n? (3.11)

0?V (z) I* —ht\ 0V (z)
_|_
0x? 12 ozt
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E substituindo em 3.9

19v%v@+hyav@ymdx—m+uﬁ4ﬂazgﬂ+<Fém>8z§ﬂ(3m)

Dividindo os dois lados de 3.12 por h? e considerando que

V(z+h)—2V(z)+V(z—h) —— 0V

Tem-se
V() (14— h*\ 9V (x)
2 ~ ]2
A P +< = > o (3.14)

Substituindo em 3.8, chega-se & aproximacgao de quarta ordem dada por

oV (x) L V() 1= ROV (x)
6<Cm ot +Ilon(v<x)’n)>_rglg Jz? +127"glgl Ozt
on
a0 _ 1
Mg (315)

Truncando as séries de Taylor de V(z +1), V(z+ h), V(z — 1) e V(x — h) nos termos

de segunda ordem, chega-se a uma aproximacao de segunda ordem dada por

5 (0257t Vo) = 2L

T = o(V()om) (3.16)

3.2.1.4 Modelos de duas Equacoes

O tecido cardiaco pode ser visto como um meio heterogéneo de células conectadas através
de juncoes gap, onde cada meio possui uma condutividade. Existem diversos estudos que
descrevem o fluxo de fluidos, calor ou corrente em meios heterogéneos utilizando mod-
elos de duas equacoes, onde cada meio é descrito por uma equacao de difusdo e estas
sao conectadas através de um termo de troca. Os primeiros modelos de duas equagoes
foram deduzidos através de uma abordagem chamada “fenomenolégica”, onde apenas ob-
servando o fenomeno e utilizando técnicas simples de modelagem, como volumes médios,
chega-se a um modelo aproximado do fenémeno contendo algumas medidas empiricas,
como a condutividade de interface [9, 10]. Posteriormente estes modelos foram formaliza-

dos utilizando-se a técnica de homogeneizacao para se obter as equagoes e condutividades
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efetivas [30].
Um modelo tipico para estas condicoes é o sistema de equagoes diferenciais parciais

3.17 que descreve o fluxo de calor em um meio de dupla condutividade térmica [30].

oT:

Claitl =V (/\iffVTl) - H(Tl - Tz)
oT:
02372 =V -\, VD) + H(Ty - T»), (3.17)

onde C e Cy sao as capacidades térmicas de cada meio, 17 e T a temperatura em cada
meio, Aj;p e AZ;; as condutividades térmicas de cada meio e H a condutividade efetiva
na interface entre os meios.

Baseando-se neste modelo, pode-se descrever o fluxo de corrente no tecido cardiaco,

considerando o citoplasma e as jungoes como meios com condutividades diferentes:

oV,
I} (Cm(%g + Lion(Vy, ng)> =V (0,VV,)—H(V, - V)
oV,
ﬁ <Cm8t + ]ion(‘/w'r]c)) =V (Ucvv::) + H(V;] - ‘/;)
on
78;’ = g(Vg,my)
on.
e~ g(Veom) (318)

onde V, e Vj sao o potencial elétrico no citoplasma e nas jungoes gap, respectivamente,
7. € 1, representam as variaveis de estado do modelo celular calculadas no citoplasma e
nas juncgoes gap, respectivamente e H é a condutividade na interface entre o citoplasma
e a juncao.

Como veremos a seguir neste capitulo, o modelo do Sistema 3.18 nao apresentou
resultados satisfatérios quanto a velocidade de propagacao devido ao fato de este modelo
ser utilizado em meios porosos heterogéneos onde os dois meios estao continuamente
conectados. Nestes modelos é possivel mover-se dentro de um meio sem a necessidade
de se passar pelo outro. No caso do tecido cardiaco esta hipdtese nao é valida, uma vez
que para se passar de uma célula para outra é obrigatério passar por uma junc¢ao. Sendo

assim, um modelo mais adequado é apresentado em [32] e é dado por:
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oV, l l
5 (Cn TG + Vi) ) = 9+ (0,9V,) = LH, (Y, = V) (3.19)

g g
V. l

o <Cmat + Iz‘on(chc)> = He(Vy = Vo)
on

Gtg = g(%? T’g)

om. _

Neste modelo assume-se que as células estao isoladas umas das outras e portanto nao
hé fluxo direto de uma célula para a outra, entdao o. = 0 [32]. Pode-se perceber que para
H, = H, = 0 o modelo ¢ igual ao modelo discreto, que descreve o fluxo apenas nas juncoes
gap. Sendo assim, este modelo pode ser visto como uma tentativa de incluir-se o fluxo
de corrente nas células pelo acoplamento entre os dois meios através da condutividade de
interface.

O célculo da condutividade de interface nao € claro na literatura. Em muitos trabalhos
sao citados métodos empiricos para sua determinagao [9, 10, 30]. Sendo assim, para se
encontrar os valores de H, H. e H, os modelos de duas equagoes foram simulados com
diferentes condutividades de interface durante acoplamento intercelular reduzido, até se

obter o melhor resultado.

3.2.1.5 Sumaério dos Modelos Utilizados

Neste capitulo serao utilizados entao sete modelos para a propagacgao elétrica no tecido
cardiaco:

1) o modelo Microscopico

L,=p <Cmdvz(tx’t) + Lion(Vin (2, 1), n)) =V . (0(2)VVp(z,t))
= gValehm), (321)

onde o(x) é periédica com periodo [ e na célula n é dada por

os; n<x<nl—I
o(r) = (3.22)
o4y nl—1l; <z, <nl



2) o modelo Macroscépico

dVi(x,t B
I,=0 (Omd(tx) + Lion(V, (x,t),n)) =aV - (VVy,(z,1))
on
a = g(Vm(xJ t)vn)v
com
B L
0= —F——
fo ﬁdm
3) o modelo Discreto
av, 1
mJ Iion ns = Az
on,,

4) a aproximacao continua de segunda ordem do modelo Discreto

ﬁ(@ﬁg@+hMW@m0=7;a£9

T — oV (x).m)

5) a aproximagao continua de quarta ordem do modelo Discreto

oV (x) L V() =R OV (x)
ﬁ<0m ot +Iwn(V(x),n)) T orgly a2 * 12rylyl  Oxt
on
M — gV (a).m)

6) o modelo de duas equagoes para meios conectados

vV,
5 (Cu S5+ Vi) ) = ¥+ (0,9V,) = Y, = V)
v,
5 (O + BanlVeem) ) = V- (205V2) + HUV, = Vo)
on
aitg = 9(1/97 ”’g)
o,
e — g(Vom,)

ot
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(3.23)

(3.24)

(3.25)

(3.26)

(3.27)

(3.28)

(3.29)
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7) o modelo de duas equagoes para células isoladas

oV, [ [
B (Cmatg + Iion(‘/;p 77g)> = Tv : (ng%) - TH(‘/Q - ‘/c) (330>
g g
aV, l
ﬁ <Cmat + Iion(%v"c)) = TH(% - V;)
on
aitg = g(‘/w g)
om. _

3.2.2 Métodos de Resolucao
3.2.2.1 Operator Splitting

O modelo Monodominio pode ser visto como um sistema de uma EDP parabdlica e EDO’s
nao lineares acopladas de dificil solugao devido a dependéncias entre as varidaveis. Oper-
ator Splitting é uma técnica que permite resolver uma expressao como uma sequéncia
de expressoes mais simples que a compoem, permitindo o uso de diferentes métodos
numéricos a cada passo da sequéncia aumentando a eficiéncia computacional e eliminando
dependéncias entre as varidveis. A desvantagem deste método é a perda de acurdcia, uma
vez que estas dependéncias nao sdo simultaneamente impostas [33]. Esta técnica é apli-
cada, por exemplo, para se separar o sistema nao-linear de EDQO’s, como mostrado abaixo,
permitindo o uso de métodos semi-implicitos ou totalmente implicitos na resolucao da

EDP.

VEHS = AtAVI*S 4+ AtL, (VF, nb) + V

nt = Atg(VEE nb) + (3.32)

x Ox
de varidveis de estado do modelo celular governadas por EDO’s.

: o . 0 , :
onde A é a discretizacio por volumes finitos do operador E U(:U)) e n é o conjunto

3.2.2.2 Discretizacao dos Modelos Macroscépico e Microscopico

Nos modelos Macroscépico e Microscépico foi utilizado o método dos Volumes Finitos para

a discretizacao espacial e o método semi-implicito de Crank-Nicolson para a discretizagao
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temporal, como é mostrado a seguir.

Nos pontos interiores do problema tem-se:

v vt yn

T N (3.33)

7 () -

gag (7 (T = V) = (g o) (07 400) oy (V27 4 V23 a)

Substituindo na Equagéo 3.1 obtém-se o sistema tridiagonal

=3

— ro_ VI [7" <U¢+é + Jifé) ™ 1] Vit — TUH%Viﬁl
At

—Lion(Vi", 1), (3.35
o Lion (V7 7).(3.35)

— n n n
= ro, Vil =71 [7” (Ui+§ + O-i—%) - 1} Vit tro Vi, —

comi=[l.n—1]e

At

= e aA (3.36)

r

Utilizando a condigdo de contorno de Neumann homogénea, que assume fluxo de

corrente nulo nas bordas do tecido

oV
=0, (3.37)

tem-se que parai =0

- TUz‘JréViTHl + [T <Oi+é) + 1} vt =

ro Vi + (1= (o) [V = So LV ) (3.38)

e parai=n
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—ro,_1 VT + [7“ (01-,;) + 1} 7
2 2

At
[1 -r (Ui—éﬂ Vi + TUi—%‘/in - C—Ii(m(Vi”, ;) (3.39)

Uma vez que o comprimento de uma jungao gap é de aproximadamente 2um, para
se observar a influéncia da variagao microscépica de o(x) foi necessério utilizar uma dis-

cretizagao espacial muito fina, de apenas 0.5um.

3.2.2.3 Discretizagao dos Modelos Continuos de Segunda e Quarta Ordem

No modelo continuo de quarta ordem (Equacao 3.15) a discretizacao espacial também foi
feita pelo método dos Volumes Finitos e a discretizagao temporal pelo método de Euler

Explicito. Seja:

v vov
ot At

Q

PV Vv,
0x? Az?

— — — — —
o
[\)

S— S— S— S— S—

OV VP, —AVR, 4 6VP — AV, + VA,
ort Azt

Q

e substituindo na Equacao 3.15, tem -se que

At
VIt = (Vi = 2V 4+ Vi) s (Vg — 4V 4 6V — AV + Vi) +V === Tion (V" m})

C,,
(3.45)
com
IAL
SR - 4
" T BCryl A (3.46)
(3.47)
At (14 — B2
s = L= k) (3.48)

© BCTyl 121AZY
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Utilizando a condic¢ao de contorno de Neumann homogénea, tem-se em ¢ = 0

e entao

Para ¢ = 1, tem-se

e entao

VIt = (Vi =2V + Vi) s (22V0 + 5V — AV + Vi) + V) -

PV Vi W

0x2 Az?

OV V-3V, + VL,
Or4 Azt

At

Cm

PV VR =2V

0z Az?

NV 2V 5V AV + VL
ozt T Azt

Para ¢ =n — 1, tem-se

e entao

VI = (VI =2V + V) + s (<2ViL, + BV — 4V + V) + Vi —

PV VR -

0z Az?

OV 2V BV AV 4V
ozt T Azt

L,'on(

v

(3

(3.49)
(3.50)

(3.51)

") (3.52)

(3.53)
(3.54)
(3.55)

Aty

won ‘/;n7 :L
a (Vi",mi)

(3.56)

(3.57)
(3.58)
(3.59)

At
711'071(‘/;‘”7 T]?)

Cm
(3.60)
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E para i = n, tem-se

82‘/ ‘/;Til - Vn

~ i .61
Ox? Az? (3.61)
(3.62)

A A |
el A (3.63)

e entao
n+1 n n n n n n At n n

VIt = (VI = V) s (V7 = 3V V) £V = LV (3.64)

Fazendo s = 0 chega-se a discretizagao da aproximacao de segunda ordem (Equagao
3.15)

At
Vit = (Vi =2V + Vi) + V) - & Lion(Vi",m7) (3.65)

Novamente, pela condi¢ao de contorno de Neumann homogénea, tem-se para ¢ = 0

PV Vi =W
57 N (3.66)

e entao

At
Vit = (Vi = V) + V= o Lo (Vi) (3.67)

E parai=n

82‘/ ~ ‘/;711 - ‘/;n
0r2 — Ax?

(3.68)

e entao

At
Vit = (VI V) 4V = (V) (3.69)

3.2.2.4 Discretizacao dos Modelos de duas Equagoes

No modelo de duas equagdes (Sistema 3.18) foi utilizada a técnica de Operator Splitting
para separar as duas equacoes parabdlicas, utilizando na equacao do potencial no cito-
plasma o potencial das jungoes do passo anterior e vice-versa. Utilizando volumes finitos

e o método de Crank-Nicolson, chega-se ao sistema
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— Vgt + @ri+ e+ ) Vgt — Vgl =

mVgl,— 2ri+ro=1) Vg +riVgl, +rsVe) —ralion(Vg)' ,mg;')

(3.70)
—rs Vet 4+ (2r5 + 19 + 1) V! — T5VC?++11 =
sVl — (2rs +ro = 1) Vel + 5Vl +1r3Vg —ralion (V" mey), (3.71)
com
o,At oAt HAL HAL At (3.72)
r=——-—— re = —m—— Ty — — T = — T = — .
YT oAR23C,, ° T 2Aa2BC,T P 2B8C.T Y BC. YT Cn
Utilizando a condicao de contorno de Neumann homogénea tem-se em ¢ = 0
(r1+re+1) Vg;”r1 — erg;fll =
—(r+re =) Vg + Vg, + 13Vl —ridion(Vg',mg)
(3.73)
(rs+ro+ 1) VIt — Vel =
—(rs+ro =) Ve + 15Vl +13Vg] —radion (V) mcy), (3.74)
Eemi=n
—r Vgt (e + 1) Vgt =
rVgl, —(ri+re—1) Vg +r3Ve —radion(Vai',mgi)
(3.75)
—rsVrt 4+ (rs +ry + 1) Vet =
rsVel g — (rs + 1o — D) Vel +r3Vgl — rylion(Vel,mcl), (3.76)

No modelo de duas equagoes (Sistema 3.20) também foi utilizada a técnica de Operator
Splitting para separar as duas equacoes. Utilizando volumes finitos, o método de Crank-
Nicolson na primeira equagao e o método de Euler Explicito na segunda, chega-se ao

sistema
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— erg?_J’f + 2 +r+1) ng“ — erg;fll

rVgr,— 2ri+ro=1)Vg' +riVg', +rsVe —ralion(Vg}' mg;')

(3.77)
Vet = (1 —rs)Vel +r5V gl — ralion(Ve", ncl), (3.78)
com
lo,At lH, At [H, At At [H At
r = Ug ) o = g ) r3 = z ) Ty = —, s = ) (379)
[,2A226C,, 1,28C,, l,6C,, Cn 1.6C,
Utilizando a condicao de contorno de Neumann homogénea tem-se em ¢ = 0
(7“1 “+ 1o + 1) Vg;H_l — Tlvg?_:_ll =
—(r+ro=1)Vg'+rVg', +rsVey —ralion(Vg}' ,mg}')
(3.80)
Vertt = (1 —rs)Vel +rsVgl — ralion (V" mel), (3.81)
Eemi=n
— Vgt + (e + 1) Vgt =
Vgl — (ri+re = 1) Vg +rVe! —radion(Vgi',mg;')
(3.82)
Vet = (1 —rs)Vel +r5V gl — ralion(Ve", mel), (3.83)

3.2.2.5 Discretizacao do Modelo Celular

As equagoes diferenciais ordinarias que compoem o modelo celular Luo-Rudy foram dis-
cretizadas pelo método de Euler Explicito. Seja a Equacao 3.84 um exemplo tipico de

EDO que compoe o modelo celular

TN _ Fm,t) (3.84)
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a discretizagao com Euler Explicito fica

= f(m", ") (3.85)

3.2.2.6 Resolucao de Sistemas Tridiagonais

Os sistemas resultantes da discretizacao dos modelos sao todos tridiagonais, podendo
portanto serem resolvidos pelo algoritmo TDMA (TriDiagonal Matrix Algorithm), que é
uma forma simplificada da Eliminacao de Gauss.

Um sistema tridiagonal, como visto anteriormente, pode ser escrito como

a;T;_1 + bﬂ?l + Cilir1 = dl’, (386)

onde i = [1..n], a3 = 0 e d,, = 0. Em forma de matriz, o sistema fica

b 0 1 dy
as by ¢ Ta dy
as by - X |xg| = |ds (3.87)
Cn—1
_O an, by | Ea _dn_

O primeiro passo do algoritmo consiste em modificar os coeficientes como se segue

a
b
¢, = (3.88)
&
. i=23..,n—1
bz _ Ciilal7 /L ) ) ) n
[§]
&
b
d, = (3.89)
di — d;_lai i
) 1= 2,3, .., n
bi — cg_lai

A solucao é entao obtida por substituicao-para-frente
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d: —criy;i=n—1n—-2 .1 (3.90)

&
|

3.2.3 Simulacao dos Modelos

Os modelos Macroscépico (Equagao 3.3), Microscopico (Equagao 3.1) e Discreto (Equagao
3.8) foram simulados considerando um cabo de sessenta e quatro células de 100um acopladas
por jungoes gap de 2um. Os modelos foram simulados para diferentes niveis de acopla-
mento variando de 100% a 0.1%. Como as correntes dos modelos sao 6hmicas (V = RI),
para se evitar variar a corrente de estimulo a cada vez que se modifica a condutividade
intracelular, foi modificada a condicao inicial das variaveis de estado do modelo celular nas
quatro primeiras células do cabo, utilizando valores correspondentes a célula ja excitada

ao invés de valores de repouso (Figura 3.1).

Célula 1 Célula 4

Regido de
estimulo

Figura 3.1: Cabo com sessenta e quatro células acopladas por jungoes gap e regiao de
estimulo.

Os modelos foram avaliados em relacao & velocidade de propagacao e forma do poten-
cial de agao, da onda de despolarizagao e também da corrente de sédio, que é a princi-
pal corrente durante a fase de despolarizagao influenciando diretamente a velocidade de
propagacao, cujo calculo serd mostrado a seguir. Para simular o modelo de duas equagoes
(Sistemas 3.18 e 3.20) foram utilizados dois cabos de sessenta e quatro células, iguais ao
da Figura 3.1. Cada um destes cabos corresponde a um meio, citoplasma ou jungoes.
Os modelos foram simulados para valores das condutividades de interface H, H. e H,
variando de 107 a 10°, sendo calculada a velocidade e avaliada a forma do potencial de
acao em cada cabo. As aproximagoes continuas do modelo discreto (Equagoes 3.16 e 3.15)
foram avaliadas em relacao ao erro relativo ao modelo discreto, cujo calculo também sera
mostrado a seguir. Os modelos foram simulados para diferentes discretizagoes e niveis de

acoplamento.
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3.2.4 Calculo da Velocidade

A velocidade de conducao no tecido foi calculada nas quatro células centrais do cabo

(Figura 3.2) pela seguinte férmula:

(Pz - P1) Ax

CESAYE (3.91)

onde p; e py sdo os pontos no tecido contendo os PA’s entre os quais se deseja medir a
velocidade de propagacao e t; e ty sao os instantes de tempo da derivada méxima dos

PA’s em p; e po.

Célula 31 Célula 34

Regido para
o calculo da
velocidade

Figura 3.2: Cabo com sessenta e quatro células acopladas por jungoes gap e regiao onde
¢ calculada a velocidade.

3.2.5 Calculo de Erro

Para as aproximagoes continuas do modelo discreto foi calculado o erro relativo ao modelo

discreto utilizando norma euclidiana:

& vc|2>5 (392
|val? ’ '

onde vq é a velocidade de propagacao do modelo discreto e v, € a velocidade de propagacao

das aproximagoes continuas do modelo discreto.

3.3 Resultados

3.3.1 Modelos Macroscopico e Microscopico

A seguir sdo apresentados os resultados obtidos na comparacdo entre os modelos Mi-
croscépico e Macroscopico para a velocidade de conducgao, forma do potencial de agao
para diferentes niveis de acoplamento intercelular, a fim de se avaliar a influéncia da

variagao microscopica da condutividade intracelular na propagacao elétrica. Como a cor-
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rente de sédio é determinante na fase de despolarizacao possuindo influéncia na velocidade
de propagacao também é avaliada a forma desta corrente em cada modelo.

A Figura 3.3 mostra a velocidade de conducao versus o grau de acoplamento inter-
celular para os dois modelos. Pode-se notar que para acoplamento reduzido (< 50%) o
modelo Macroscépico nao consegue reproduzir a influéncia das variagées microscépicas de
o(x) na velocidade de condugao no tecido descritas pelo modelo Microscépico, tendo para
1% de acoplamento uma velocidade 50% maior que a do Microscopico. Também pode-se
perceber que para o modelo Macroscopico a conducgao elétrica no tecido é possivel mesmo
para niveis muito baixos de acoplamento, enquanto no modelo Microscépico a condugao

se torna impossivel abaixo de 0.6% de acoplamento.

T
Microscopico

Macroscopico ------

Velocidade de conducao (cm/s)

0 L :
0.1 1 10 100

Grau de acoplamento (%)

Figura 3.3: Velocidade de condugao em relagao ao nivel de acoplamento intercelular para
os modelos Macroscépico e Microscopico.

A Figura 3.4 mostra potenciais de acao e correntes de sédio para os modelos Macroscépico
e Microscopico para acoplamento intercelular normal. Pode-se perceber que tanto os po-
tenciais de agao quanto as correntes de sédio dos dois modelos possuem forma e instante
de ativacao muito semelhantes. O que esta de acordo com o resultado anterior que mostra
que para o caso de acoplamento normal o modelo Macroscépico é capaz de reproduzir as
caracteristicas do Microscopico. Por outro lado, a Figura 3.5 mostra que quando o nivel
de acoplamento intercelular é dramaticamente reduzido (1%) tanto o potencial de agao
quanto a corrente de sédio do modelo Macroscépico nao se assemelham aos mesmos do
modelo Microscépico nem em forma nem em instante de ativagao, estando também de
acordo com a Figura 3.3 que mostra que neste caso os modelos também diferem quanto a

velocidade de condugao.
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Microscopico
Macroscopico - -

Microscopico
Macroscopico - .50 |

Voltagem (mV)
Corrente (uA)
R
g

300 |

350 |

-400 |

450 |

-100 L 1 L M 500 L " L
5 [ 7 8 9 10 5 6 7 8 9 10

Tempo (ms) Tempo (ms)

Figura 3.4: Potenciais de agdo e correntes de sédio dos modelos Microscépico e
Macroscopico para acoplamento intercelular normal.

Microscopico
Macroscopico -----

-100
-200
-300

-400

Voltagem (mV)
Corrente (uA)

-500

-600

Microscopico
Macroscopleo -----—

-100 M . M : 700 L . 2
20 30 40 50 70 20 30 40 50 70

Tempe (ms) Tempo (ms)

Figura 3.5: Potenciais de agdo e correntes de sédio dos modelos Microscépico e
Macroscépico para acoplamento intercelular reduzido.

As Figuras 3.6 e 3.7 mostram as ondas de despolarizacao dos modelos Macroscépico
e Microscopico para acoplamento normal e reduzido, respectivamente. Pode-se notar que
para acoplamento normal as ondas dos dois modelos sao muito semelhantes, enquanto
para acoplamento reduzido a onda do Macroscépico é significativamente mais rapida que
a do Microscépico e também possui formato ligeiramente diferente, confirmando que para
acoplamento reduzido o modelo Macroscépico nao reproduz os efeitos da variacao espacial

da condutividade intracelular.
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Microscopico Microscopico ——
Macroscopico - Macroscopico ———

mV
mV

[} o1 0.2 0.3 04 0.5 06 [} o1 0.2 0.3 04 0.5 06
cm cm

Figura 3.6: Onda de despolarizacao dos modelos Macroscopico e Microscopico para acopla-
mento normal nos instantes de tempo 0.04ms (esquerda) e 4ms (direita).

Microscopico Microscopico
Macroscopico - Macroscopico -----—

mV
mV

1] 01 0.2 03 04 0.5 0.6 1] 01 0.2 03 04 0.5 0.6
cm cm

Figura 3.7: Onda de despolarizacao dos modelos Macroscépico e Microscépico para acopla-
mento reduzido nos instantes de tempo 0.5ms (esquerda) e 50ms (direita).

3.3.2 Modelo Discreto

A seguir sdo apresentados os resultados obtidos na comparacdo entre os modelos Mi-
croscépico, Macroscopico e Discreto para a velocidade de conducgao, forma do potencial
de acao e corrente de sédio para diferentes niveis de acoplamento intercelular, a fim de se
avaliar a influéncia da variagao microscépica da condutividade intracelular na propagagao
elétrica.

A Figura 3.8 mostra as curvas de velocidade em relagao ao nivel de acoplamento
intercelular para os modelos Macroscépico e Microscépico e o modelo Discreto. Podemos
ver que o modelo Discreto é o que melhor se aproxima do modelo Microscépico para niveis
de acoplamento inferiores a 10%, também parando a condugao no mesmo ponto (0.6%
de acoplamento). Por outro lado, para niveis de acoplamento superiores a 10% o modelo
Discreto se distancia dos outros modelos.

O resultado anterior é confirmado pelas Figuras 3.9 e 3.10 que mostram que os PA’s do
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Microscopico
Macroscopico --
Discreto -

g

8

Velocidade de conducao (cm/s)
8 3

8

o - 1 1
0.1 1 10 100
Grau de acoplamento (%)

Figura 3.8: Velocidade de conducao em relacao ao nivel de acoplamento intercelular para
o modelo Discreto.

modelo discreto e do modelo Macroscépico sao muito préximos para 1% de acoplamento
intercelular e diferem significativamente em relagdo ao tempo de ativagao para acopla-
mento celular de 100%. No entanto, podemos notar que as correntes de sédio dos dois
modelos para os dois niveis de acoplamento diferem dramaticamente quanto a forma e

tempo de ativacao.

40 T 0 T T
Microscoplco Microscoplco
iscreto - iscreto - -
50 b
20 b
- -100 |
o .50 |
; —_
E axf ElC
E £
F . P
s S 300 }
S 3]
60 | -350
-400
o
-a50 | !
100 -500
0 2 4 6 8 10 0 2 4 3 8 10 12 14
Tempo (ms) Tempo (ms)

Figura 3.9: Potenciais de acao e correntes de sédio do modelo Discreto para acoplamento
intercelular normal.

As Figuras 3.12 e 3.11 mostram as ondas de despolarizacao dos modelos Discreto e
Microscépico para acoplamento normal e reduzido, respectivamente. Pode-se notar que
para acoplamento normal a onda do Discreto é significativamente mais rapida que a do
Microscépico, porém durante acoplamento reduzido esta diferenca é menos acentuada,
0 que esta de acordo com os resultados anteriores que mostram que o modelo Discreto
nao reproduz as caracteristicas da propagacao no tecido durante acoplamento intercelular

normal.
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Microscoplco
Discreto -

Microscoplco
Discreto -~

Voltagem (mV)
Corrente (uA)

40 45 50 55 60 65 70 s 80 s 55 60 65 70
Tempo (ms) Tempo (ms)

Figura 3.10: Potenciais de acao e correntes de sédio do modelo Discreto para acoplamento
intercelular reduzido.
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Figura 3.11: Onda de despolarizagao dos modelos Discreto e Microscépico para acopla-
mento normal nos instantes de tempo 0.04ms (esquerda) e 4ms (direita).

40 — 40 — —
Microscopico Microscopico

Discreto --—--— Discrete ------
= =
E E
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Figura 3.12: Onda de despolarizagdo dos modelos Discreto e Microscopico para acopla-
mento reduzido nos instantes de tempo 0.5ms (esquerda) e 50ms (direita).

3.3.3 Aproximacoes Continuas do Modelo Discreto

A Figura 3.13 mostra o erro cometido pelos modelos continuos de segunda e quarta ordem

em relagao ao modelo discreto ao se refinar a discretizacao espacial durante acoplamento
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normal e reduzido. Pode-se notar que o modelo de quarta ordem sempre comete erros
menores como esperado, porém o esquema explicito adotado se mostra mais instavel no

modelo de quarta ordem e ndo permite discretizagdes mais finas como o modelo de segunda

ordem.
80 T T 25 T T
Segunda ordem —— Segunda ordem ——
Quarta ordem -------- Quarta ordem -
70 b .
20}
60 |
_ sor . 15F
£ £
g W g
5 5 10
30 F
2k
5k
10 F .
\~. S
0 N el 0
40 50 70 80 20 100 110 40 110
delta x (um) delta x (um)

Figura 3.13: Erro produzido pelos modelos continuos durante acoplamento normal (es-
querda) e reduzido (direita).
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3.3.4 Modelos de duas Equacoes

Os modelos de duas equactes descritos pelos Sistemas 3.18 e 3.20 foram simulados para
diferentes valores de H, H. e H,. O melhor resultado do primeiro modelo foi obtido
com H ~ 338. A Figura 3.14 mostra o potencial de acao do citoplasma (V.) e das
jungoes (V;) deste modelo. Pode-se perceber que comparado as Figuras 3.5 e 3.4 o PA
das jungdes do modelo de duas equagbes se assemelha razoavelmente ao PA do modelo
Discreto para acoplamento reduzido e o PA do citoplasma se assemelha ao PA do Discreto
e do Microscépico para acoplamento normal. Por outro lado, a velocidade de propagagao
nos dois meios foi de &~ 140c¢m /s, estando muito distante da velocidade de propagagao do

modelo Microscépico para acoplamento reduzido, que é de &~ 5em/s.

’ Citop!asn'na R
Juncao gap -

Voltagem (mV)

0 5 10 15 20 25 30
Tempo (ms)

Figura 3.14: Potenciais de agao do modelo de duas equagoes para o citoplasma e a jungao
gap.

O melhor resultado do segundo modelo de duas equagoes (3.20) com H. = H, foi
obtido com H, = H, ~ 0.5. A Figura 3.15 mostra os potenciais de ac¢do deste modelo.
Pode-se perceber que o potencial de agao de V; é muito semelhante ao modelo discreto,
mas com o tempo de ativacao um pouco adiantado. Por outro lado, em V. a quantidade
de corrente nao é suficiente para gerar um potencial de acdo completo. Neste modelo a
velocidade de propagacao nos dois meios, V. e V;, foi de = 4.9cm/s, sendo bem préxima
a velocidade de propagagao do modelo discreto para acoplamento reduzido (5¢m/s).

O melhor resultado do segundo modelo de duas equagoes (3.20) com H. # H, foi
obtido com H. ~ 101000 e H, =~ 0.01, ou seja H, >> H,. A Figura 3.15 mostra os
potenciais de acao deste modelo. Pode-se perceber que os potenciais de acao de V, e V

sao muito semelhantes ao potencial do modelo Discreto, apenas com o tempo de ativagao
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Figura 3.15: Potenciais de acao do modelo de duas equagoes para células isoladas com
H's iguais.
um pouco adiantado. Neste modelo a velocidade de propagacao nos dois meios, V. e V,

foi de &~ 5.2em/s, sendo também bem préxima a velocidade de propagacao dos modelos

Microscépico e Discreto para acoplamento reduzido (5¢m/s).
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Figura 3.16: Potenciais de acao do modelo de duas equagoes para células isoladas com
H's diferentes.
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3.3.5 Custo Computacional

Para simular o modelo Microscépico e capturar a variacdo espacial de o foi necessario
utilizar uma discretizacao muito fina de apenas 0.5um com 13056 pontos. Por outro lado,
os modelos Macroscépico e as aproximagcoes continuas do modelo Discreto permitem que
se utilize discretizagoes mais grosseiras, como 102um com 64 pontos, diminuindo o custo

computacional em até 46 vezes, como mostra a Tabela 3.1abaixo.

N°de Pontos | Tempo de simulacao (segundos)
13056 140
64 3

Tabela 3.1: Custo computacional de simulagao dos modelos Microscopico e Discreto.

3.4 Discussao e Trabalhos Futuros

Como dito anteriormente, estudos mostram que o modelo Monodominio macroscépico nao
¢é adequado para descrever a atividade elétrica no tecido cardiaco em casos de desacopla-
mento intercelular parcial. Nestes casos se faz necessario o uso de descrigoes microscopicas
que possuem elevado custo computacional de simulagao por exigirem discretizagdoes muito
finas. Sendo assim, neste capitulo foram mostrados algumas descrigoes macroscopicas
alternativas para o caso de acoplamento reduzido. Primeiramente foram comparados
dois modelos baseados na formulagao do Monodominio, os modelos Macroscépico e Mi-
croscépico, para demonstrar limitagoes da técnica de homogeneizacao classica. Nos dois
modelos foi utilizada uma discretizagao muito fina de 0.5um para que se pudesse cap-
turar os efeitos microscopicos da variacao das resisténcias ao longo de um cabo de 64
células conectadas por jungoes gap. No modelo Macroscépico foi utilizada a técnica
de homogeneizagao para o calculo de condutividades efetivas, enquanto no modelo Mi-
croscépico a variagao espacial da condutividade intracelular foi mantida. Como alter-
nativa a formulacao macroscopica classica foi apresentado um modelo discreto que de-
screve a propagacao elétrica no tecido para o caso de acoplamento intercelular reduzido.
Este modelo foi aproximado por duas formulagoes continuas, uma de segunda ordem e
a outra de quarta ordem. Este modelo foi comparado com os modelos Macroscépico e
Microscépico em relagao a velocidade de propagacgao e forma do potencial de acao, da

onda de despolarizacao e da corrente de sédio, que é a corrente mais importante durante
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a fase de despolarizagéo e influencia a velocidade de propagacao. Também foram apre-
sentados dois modelos macroscopicos de duas equagoes baseados em modelos para meios
porosos heterogéneos. No primeiro deles considera-se que os dois meios estdao continua-
mente conectados e no segundo considera-se que as células estao isoladas umas das outras.
Estes modelos foram avaliados quanto a velocidade de propagagao e forma dos potenciais
de agdo em cada meio.

Os resultados mostram que a técnica de homogeneizacgao utilizada no modelo Macroscépico
nao ¢ adequada para o caso de acoplamento intercelular reduzido, uma vez que neste
caso os resultados deste modelo diferem significativamente dos resultados do modelo Mi-
croscépico. Para que a técnica de homogeneizacao possa ser aplicada assume-se que a
resisténcia das juncgoes é da ordem da resisténcia do citoplasma e que portanto pode ser
realizada uma média das resisténcias ao longo do cabo. Sendo assim, é razoavel que a
técnica falhe nos casos em que a resisténcia nas jungoes passa a ser maior e mais signi-
ficativa que a resisténcia do citoplasma.

No modelo discreto assume-se que a resisténcia nas jungoes € mais importante que
a resisténcia no citoplasma. Os resultados obtidos confirmam esta hipdtese e mostram
que este modelo é mais adequado para o caso de acoplamento reduzido. Porém, no caso
de acoplamento intercelular normal nao se pode afirmar que a resisténcia do citoplasma
¢é insignificante em relagdo a resisténcia nas juncoes. Entado é razoavel que o modelo
falhe neste caso. Por ser discreto este modelo nao permite variacdo na discretizacao.
Desta forma, foram apresentadas duas aproximagoes continuas a fim de se permitir uma
variagdo na discretizagdo dos modelos. Os resultados mostram que a aproximagao de
quarta ordem produz erros menores ao se diminuir o intervalo entre os pontos. Porém,
o esquema explicito adotado ndo convergiu para discretizagbes espaciais menores que
60um, provavelmente devido a condigao de estabilidade CFL. O esquema explicito foi
utilizado neste trabalho devido a complexidade de implementacao de esquemas implicitos
para aproximagoes de quarta ordem. Sendo assim, em uma proxima etapa do trabalho
pretende-se implementar a aproximacao Padé que gera esquemas implicitos baseados em
sistemas tridiagonais de fécil resolucao [34].

As limitacGes impostas pelo modelo discreto quanto a discretizacdo podem tornar
sua aplicacao inadequada em algumas situagoes. Sendo assim, um modelo continuo

macroscopico que fosse adequado pelo menos para os casos de acoplamento reduzido
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permitiria maior flexibilidade de implementacao. O primeiro modelo continuo de duas
equagoes apresentado neste trabalho ndo produziu resultados satisfatérios quanto a ve-
locidade de propagacao no citoplasma e nas juncoes. Acredita-se que este resultado se deva
ao fato do modelo apresentado assumir que os dois meios estao continuamente conectados,
sendo possivel atravessar diferentes volumes de um mesmo meio sem a necessidade de se
passar pelo outro. Tal hipdtese nao estd de acordo com a estrutura do tecido cardiaco,
uma vez que para se passar de uma célula para outra é necessario passar por uma jungao
e vice-versa. Desta forma, foi apresentado um segundo modelo de duas equagoes no qual
considera-se que as células estao isoladas umas das outras, sendo portanto mais adequado
para esta situagao. De fato, ao considerar-se duas condutividades de interface, sendo
a da equacao do citoplasma muito maior do que a da jun¢do o modelo produziu resul-
tados bastante satisfatérios quanto a velocidade de propagacgao e forma dos potenciais
de agdo. Embora muito comum em modelos deste tipo encontrados na literatura, nao
hd uma explicacao eletrofisioldgica razoavel para a existéncia de duas condutividades de
interface. Além disto, assim como as aproximagoes continuas do modelo discreto este
modelo também nao permitiu grande variagdo da discretizacao. Com isto, em um futuro
proximo pretende-se realizar um estudo mais detalhado das técnicas de homogeneizagao
utilizadas na deducao de modelos de duas equagoes para meios heterogéneos a fim de se
obter um modelo mais adequado para descrever o fluxo de corrente no tecido cardiaco.
O uso de diferentes modelos celulares para a diferentes regices do coragao como atrios,
ventriculos e nodo sinoatrial é de aplicacao tradicional em simulacoes de coracao inteiro.
Desta forma, um modelo adequado apenas para o caso de acoplamento reduzido poderia
ser utilizado em regides que sofreram, por exemplo, infarto ou isquemia e o modelo Mon-
odominio classico poderia ser utilizado nas regioes saudaveis do tecido. Sendo assim, ex-
iste grande motivacao para se estudar diferentes técnicas de modelagem e homogeneizacao
para se chegar a um modelo continuo para os casos de acoplamento reduzido, incluindo o
potencial extracelular, baseando-se no modelo Bidominio [35], e também o mecanismo de
geracao de potenciais extracelulares nas fissuras entre as células [31]. Também é de grande
interesse expandir os estudos unidimensionais realizados para duas e até trés dimensoes

para que se possa avaliar o efeito de regioes de baixa condutividade em todo o coracao.
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4 DESACOPLAMENTO TOTAL

4.1 Introducao

Ao contrério do que se pensava no passado, o tecido cardiaco nao consiste em um continuo
uniformemente conectado. Estudos microscépicos revelaram que o miocardio ventricular
estd arranjado em distintas camadas com extensas fissuras [36]. Tal estrutura laminar é
observada em coracoes de diversas espécies e é caracterizada como um sistema ordenado
de camadas de misculo interconectadas [37] e também pela presenga de tecido conjuntivo
entrelacado ao tecido cardiaco. A Figura 4.1 mostra uma imagem histoldgica de alta
resolucao obtida durante experimentos com atrio direito de coelhos, na qual pode-se ob-
servar a complexidade da microestrutura do miocardio com extensos espaco extracelulares

e tecido conjuntivo.

Figura 4.1: Exemplo de imagem histolégica de ventriculo de coelho, com os midcitos repre-
sentados em vermelho, o tecido conjuntivo em azul e em branco, os espacos extracelulares.

Os efeitos de estruturas descontinuas na velocidade de propagagao tem sido estudados
em diversas preparagoes de tecido bidimensional [3, 13, 12|, tais estudos revelam que
a presenca destas estruturas leva a um padrao complexo de propagagao em uma escala
microscopica, com desvios e bloqueios representados por eletrogramas fracionados [13]. Os

efeitos destas estruturas se tornam ainda mais evidentes em tecidos com fibrose, que é o
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aumento do tecido conjuntivo no coragao causado por algumas doengas ou por um processo
natural de envelhecimento, que pode levar & ocorréncia de fibrilagao atrial [11, 38].

Uma abordagem muito utilizada no estudo dos efeitos de tais descontinuidades na
propagacao elétrica do coracao é a modelagem da estrutura geométrica do tecido baseada
no método dos Elementos Finitos [39, 40, 41] e em imagens histoligicas. Nesta técnica,
a imagem histoldgica é processada a fim de se gerar uma malha geométrica do tecido
contendo informagoes sobre sua microestrutura. Esta malha geométrica é entao utilizada
na geragao de uma malha de elementos finitos detalhada [16].

Para que se possa gerar malhas que capturem a microestrutura do tecido é necesséario
utilizar elementos muito pequenos (~ 10um de largura) resultando em malhas extensas
com elevado custo computacional de simulacao. O uso de elementos maiores para reduzir
o custo computacional resulta em perda de informagao sobre a estrutura do tecido e por-
tanto em um padrao de propagacao pouco realista. Para que se possa utilizar malhas
com elementos maiores que ainda assim sejam capazes de reproduzir o efeito de barreira
causado pela presenca destas estruturas descontinuas serd apresentada neste capitulo uma
nova técnica numérica baseada no método dos Elementos Finitos para a geracao de malhas
mais grosseiras que descrevem a microestrutura do tecido. A técnica consiste em represen-
tar tal efeito de barreira renumerando-se nés da malha forcando desvios na propagacao.
Este trabalho foi desenvolvido em parceria com os professores Gernot Plank e Ernst Hofer

do Instituto de Biofisica da Universidade Médica de Graz, Austria.

4.2 Metodologia

4.2.1 Formulacao Variacional do Monodominio

Para utilizar o método dos elementos finitos é necessario primeiramente escrever a for-

mulagao variacional do Monodominio, dado pela equagao abaixo

5 <Cm(g + Lign(V, A)) =v-ovV, (4.1)
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Multiplicando por uma funcao teste u e integrando no dominio 2, tem-se

/ﬁm%m%ﬂz/uvnvvapﬁ/ﬁgawmm
Q Q Q

ot
(4.2)
Integrando por partes, tem-se
/uv-adeQ—/uavv-ndF—/va-VudQ
Q r Q
(4.3)

Pela condi¢ao de Neumann homogénea, que estabelece que o fluxo no contorno I' é

nulo, ou seja, 0 7 V - n = 0 tem-se

/uavV-ndF:()
r

Sendo assim, a formulagao variacional do Monodominio é dada por

BCm/ ua—de + / uy V-yudQ = B/ Ulion(V, X) dS2 (4.5)

Utilizando esta formulacao na aproximacao por elementos finitos obtém-se um prob-

lema da forma
MV + KV =b, (4.6)

onde M é a matriz de massa, K é a matriz de rigidez e b é o vetor de carga.

4.2.2 Geracao da Malha de Elementos Finitos

As malhas de elementos finitos utilizadas neste trabalho foram geradas a partir do gerador

de malhas desenvolvido por [16], que se baseia em imagens histolégicas de alta resolugao

adquiridas de fatias finas de tecido cardiaco utilizado em experimentos (Figura 4.2).
Tais imagens sao segmentadas a fim de se identificar tecido cardiaco e espagos ex-

tracelulares e tecido conjuntivo, que sao representados em preto e branco, respectivamente
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Figura 4.2: Imagem histolégica do ventriculo esquerdo de coelho.

(Figura 4.3).

Figura 4.3: Imagem histologica segmentada.

A partir da imagem segmentada é entao gerada uma malha de elementos finitos com
largura, altura e tamanho dos elementos iguais aos da imagem, na qual cada elemento
representa um unico pizel da imagem. A Figura 4.4 mostra um exemplo de malha com
elementos quadrilaterais, sendo um elemento (em branco) identificado como espago ex-
tracelular. E importante perceber que a corrente elétrica flui livremente entre os elemen-
tos, como ¢ indicado pela linha tracejada.

As malhas utilizadas neste trabalho s@o representadas por a) uma lista de elementos
contendo o nimero total de elementos (primeira linha), o tipo do elemento (Qd) e a lista
nds conectados a este; b) uma lista de coordenadas contendo o nimero total de nés e
a coordenada de cada né da malha e c¢) uma lista de fibras contendo a orientacao da

fibra cardiaca em um plano, na qual os elementos que nao representam tecido cardiaco
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Figura 4.4: Exemplo de malha de elementos finitos

possuem orientacao (0,0,0). Neste trabalho o tecido é considerado anisotrépico, com
fibras orientadas em uma tnica dire¢ao (1,0,0). Estas listas servem de entrada para o
simulador cardiaco CARP (Cardiac Arrythmias Research Package) [42] para a resolugao
do problema na forma 4.6. A Figura 4.5 mostra as listas resultantes da malha da Figura

4.4.

A) B) Q)

4 9 4
Qd0134 000 100
Qd1245 1000 100
Qd3467 2000 000
Qd4578 0100 100

10100

20100

0200

10200

20200

Figura 4.5: Listas que descrevem a malha de elementos finitos: A) Lista de elementos, B)
Lista de coordenadas dos nés e C) lista de direcoes das fibras.

4.2.83 Inclusao de Barreiras na Malha de Elementos Finitos

E importante lembrar que na formulacao variacional do Monodominio mostrada anteri-
ormente a condi¢do de fluxo nulo é implicitamente satisfeita nas fronteiras. A técnica
desenvolvida neste trabalho para a inclusao de descontinuidades na malha de elementos
finitos consiste em criar “bordas ”em alguns elementos, fazendo com que o fluxo de cor-
rente seja nulo nesta borda e represente entao uma barreira a propagacao elétrica. Para
criar uma borda entre dois elementos basta renumerar nés desta borda. A Figura 4.6
mostra o caso de uma barreira parcial entre os elementos 0 e 1, representada pela linha
continua entre estes elementos. Para implementar esta barreira o né 1 é renumerado no
elemento 1.

A renumeragao de um né na malha é feita através da renumeragao deste no na lista de

elementos, como mostra a Figura 4.7 A e da criagdo de um novo né na lista de coordenadas
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Figura 4.6: Exemplo de malha de elementos finitos com um né renumerado.

dos nés com o mesma coordenada do né que esta sendo renumerado, como mostra a Figura
4.7 B.

A) B) c)

4 10 4

Qd0134 000 100
Qd[ep 45 1000 100
Qd3467 2000 000
Qd4578 0100 100
10100
20100
0200
10200
20200

Figura 4.7: Listas que descrevem a malha de elementos finitos com um né renumerado:
A) Lista de elementos, B) Lista de coordenadas dos nés e C) lista de diregoes das fibras.

Serao apresentados a seguir os métodos utilizados para a renumeracao de nés da malha
de elementos finitos para representagao de barreiras via o processamento de imagens

histoldgicas.

4.2.3.1 Processamento das Imagens

Para a geragao de uma malha com elementos maiores que possua menor custo computa-
cional de simulacao e ainda assim consiga capturar efeitos microscépicos na propagagao
elétrica o primeiro passo é modificar a imagem histoldgica de alta resolugao removendo
pequenas estruturas e reduzindo sua resolugao e nimero de pizels (Figura 4.8).

O segundo passo ¢ a criacao de um “esqueleto” da microestrutura do tecido utilizando
um algoritmo de Esqueletonizagao. Esta técnica de processamento de imagens consiste em
remover pizels do plano de fundo de uma imagem bindria através da técnica de afinamento
[43] a fim de se representar as estruturas originais da imagem bindria como linhas finas
de um pizel de espessura [44]. O resultado da aplicacdo deste algoritmo na imagem

apresentada na Figura 4.8 é mostrado na Figura 4.9.
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Figura 4.8: A esquerda tem-se uma imagem histolégica de alta resolugao (1000000 de
pizels) e a direita, a imagem equivalente com resolucao reduzida (40000 pizels).

Figura 4.9: A imagem a direita mostra o esqueleto obtido a partir da imagem histolégica
exibida & esquerda.

O 1ltimo passo é a representagao do esqueleto obtido no passo anterior como coorde-
nadas de pontos em um plano. Baseados em informacgoes sobre o tamanho da imagem,
como resolucao e numero de pizels, sao calculados pontos indicando o centro de cada pizel
na imagem que sao entdao conectados através de retas discretas. A Figura 4.10 mostra
esses pontos conectados, em preto, para um pequeno exemplo de esqueleto, representado

em branco.

4.2.3.2 Algoritmo para renumeracao de nés da malha

Para renumerar nés da malha e simular o efeito de barreira causado pela presenca de

espacos extracelulares e tecido conjuntivo foi desenvolvido um algoritmo que se baseia
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Figura 4.10: Representacao do esqueleto como pontos coordenados em um plano.

na lista de coordenadas que representam o esqueleto da microestrutura. Em resumo, o

algoritmo possui sete passos bésicos exemplificados no fluxograma da Figura 4.11

Ponto do Elemento Avalia faces
esqueleto mais préximo do elemento

Intercepta?

Avalia Escolhe né

Renumera né restricdes mais préximo

Figura 4.11: Fluxograma do algoritmo para renumeragao de nés da malha.

A Figura 4.12 mostra um exemplo de execucio deste algoritmo. Dada uma malha
de elementos finitos e uma lista de coordenadas de pontos representando o esqueleto
da microestrutura do tecido, a) para cada ponto da lista de coordenadas do esqueleto
(ponto em vermelho) b) é encontrado o elemento mais préximo a este e todas as faces
deste elemento sdo avaliadas (linhas em verde) para verificar se este ponto da lista de
coordenadas intercepta alguma de suas faces; ¢) em caso positivo, seleciona-se o né da face
de interse¢ao (linha em vermelho) mais préximo ao ponto da lista, que é o né 5 (em roxo)
e d) de acordo com algumas condigoes apresentadas a seguir que garantem a consisténcia
da malha, o né é entao renumerado de 5 para 16 para criar uma descontinuidade na malha.
O algoritmo continua sua execugao até o fim da lista de coordenadas do esqueleto.

A medida que o algoritmo prossegue é necessario tomar algumas medidas para garantir
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Figura 4.12: Exemplificacao do algoritmo para desconexao de nds em uma malha com
nove elementos e dezesseis nds. As curvas em preto representam espacos extracelulares
presentes na imagem.

a consisténcia da malha e evitar que um determinado né seja renumerado diversas vezes
e acabe desaparecendo da lista de elementos. Desconectar um né da face de um elemento
significa criar uma barreira na direcao z, se a face de intersecao for vertical, ou na direcao
1y, se a face de intersecao for horizontal. Para garantir a consisténcia da malha é imposta
a restrigao 1) de que um né que ja foi renumerado em um determinado elemento sé pode
ser renumerado novamente no mesmo elemento se a face de intersecao deste elemento
com o ponto do esqueleto em questao for diferente da face de intersecao que causou a
renumeracao anterior, ou seja, um né s6 pode ser renumerado em uma direcdo uma unica
vez. Hsta condicao ainda nao é suficiente para garantir a consisténcia, uma vez que assim
um né ainda pode ser renumerado em todos os elementos conectados a ele. Para evitar
que isto acontega impoe-se a restrigao 2) de que um né sé pode ser renumerado n — 1
vezes, com n igual ao numero de elementos conectados ao no.

A Figura 4.13 mostra um exemplo em que se faz necessario o uso destas restrigoes.
Partindo do estado final da malha na Figura 4.12 D e executando o algoritmo para outro
ponto da lista de coordenadas do esqueleto (ponto em vermelho) o n6 da malha escolhido
para ser renumerado serd novamente o né 5, embora a face de interse¢ao (linha em ver-

melho) seja outra (Figura 4.13 A). Observando o exemplo, nota-se que a face de intersegao
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agora possui orientagdo horizontal, satisfazendo a restricao 1 e permitindo que este né seja
renumerado novamente de 5 para 17. Como o né continua tendo sido renumerado em ape-
nas dois elementos, a restricdo 2 é satisfeita, permitindo que o né seja renumerado mais
um vez de 5 para 18, resultando em uma nova barreira, agora na direcao vertical (Figura

413 B).

A) ] B) i
12 13 1 15 12 13 15
° ] ° . [} °
9
8 10 11 8 9 10 11
ol | o1& |
¢ 05 5.;/ ¢ 015 5./6/

Figura 4.13: Exemplificacdo do algoritmo para desconexao de nés em uma malha com
nove elementos e dezesseis nds. As curvas em preto representam espacos extracelulares
presentes na imagem.

Este algoritmo tem como saida uma lista contendo os nés a serem renumerados. Para
o exemplo apresentado a lista de renumeracao seria como na Figura 4.14, onde a primeira
coluna contém o numero do né a ser renumerado, a segunda, o nimero do elemento onde
este deve ser renumerado e a terceira o nimero do novo né criado. Também é indicado o

nimero de nés a serem criados na primeira linha da lista.

Figura 4.14: Lista de renumeracao de nés da malha de elementos finitos.
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Na Figura 4.15 pode-se ver que para esta malha (em azul) o algoritmo escolheu corre-
tamente os nés que deveriam ser renumerados (em vermelho) de acordo com a informagao

sobre o esqueleto da microestrutura (em verde).

Figura 4.15: Exemplo de uma malha de elementos finitos (azul) com nds desconectados
(vermelho) e a representacao do esqueleto (verde).

4.2.3.3 Particao de elementos

Ap6és a execucgao do algoritmo para renumeracao de nés da malha e a simulacido da malha
resultante foi observado que em alguns elementos os nés renumerados estao diagonalmente
opostos, como pode-se notar na area demarcada em roxo na Figura 4.15. Nestes casos, foi
verificado que a propagacao ainda pode continuar através destes elementos, demonstrando
que a renumeracao dos nds com este algoritmo nao é suficiente para criar todo o efeito
de barreira desejado. A Figura 4.16 A exemplifica esta situac@o, onde a barreira criada é
representada em verde e a direcdo da propagacdo é representada pelas setas em azul. A
solucao adotada neste caso foi, além de renumerar o nés com o algoritmo desenvolvido,
particionar estes elementos quadrilaterais em dois elementos triangulares e renumerar os
nos nestes novos elementos de forma que a diagonal que divide o elemento quadratico

represente uma barreira a propagagao (Figura 4.16 B)

4.2.4 Simulacgoes

Nas simulacoes realizadas nesse trabalho foram utilizadas trés malhas de elementos finitos.

A primeira malha foi gerada a partir de uma imagem histoldgica de alta resolucao e possui
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A) B)

Figura 4.16: Exemplo de particdo de um elemento quadratico em dois elementos trian-
gulares em uma malha de elementos finitos com nds desconectados. As setas em azul
representam a propagacao elétrica na malha, as linhas em verde representam a barreira
criada.

1000000 de elementos. Esta malha sera considerada como referéncia nas comparagoes
realizadas. As demais malhas foram geradas a partir da imagem modificada como descrito
na Secao 4.2.3.1 e possuem 40000 elementos, sendo uma destas com nds renumerados
através do algoritmo para renumeracao de nés da malha. Em todas as simulagoes foi
utilizado o simulador cardiaco CARP, que oferece um ambiente de simulagao da atividade
elétrica em tecidos cardiacos [42]. O simulador possibilita a escolha dos modelos celulares
e também para o tecido a serem utilizados nas simulagoes. Nos resultados apresentados na
proxima segao foram utilizados o modelo Monodominio Macroscépico (Equagao 2.28) para
o calculo do potencial transmembranico V,, e o modelo celular Beeler-Reuter-Drouhard-
Roberge [27] para o calculo das correntes ionicas. Os tempos de ativagao utilizados na
geracao dos mapas de ativagao apresentados na secao de resultados deste capitulo foram
calculados a partir de rotinas oferecidas pelo simulador, onde o tempo de ativacao de um
no é calculado como o instante de tempo em que ocorre a derivada maxima do potencial

de agao neste no.

4.3 Resultados

A seguir serao apresentados os resultados obtidos nas simulagoes das malhas fina, grosseira
e grosseira com nés desconectados. E feita uma comparacao entre as malhas de alta e
baixa resolucao sem nés desconectados e de alta e baixa resolucdo com nés desconectados
em relacao ao padrao de propagacao elétrica, mostrado através de imagens da propagacao

do estimulo elétrico em diferentes instantes de tempo; aos tempos de ativacao dos nés,
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mostrados através de mapas de cores e custo computacional relativo ao tempo de sim-

ulagao.

4.3.1 Propagacao do Estimulo Elétrico

A Figura 4.17 mostra os resultados da simulagdo das malhas fina e grosseira sem nds
desconectados. Pode-se perceber que, como esperado, o padrao de propagacao das duas
malhas difere significativamente, uma vez que a malha grosseira nao possui informacgao
suficiente sobre a localizacao de pequenos espagos extracelulares. Por outro lado, pode-se
perceber na Figura 4.18, que mostra os resultados da simulagdo das malhas fina e grosseira
com nés desconectados, que o padrao de propagacao das duas malhas é bastante parecido,
sendo possivel perceber na malha grosseira a influéncia da microestrutura no padrao da

frente de onda.
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-86 mV

40 mV

Figura 4.17: Comparagao da propagacao elétrica entre as malhas de alta (esquerda) e
baixa (direita) resolugao nos instantes de tempo 100ms (A), 230ms (B) e 345ms (C).
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Figura 4.18: Comparacao da propagacao elétrica entre as malhas de alta resolucao (es-
querda) e baixa resolugdo com elementos desconectados (direita) nos instantes de tempo
100ms (A), 230ms (B) e 345ms (C).
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4.3.2 Mapas de ativacao

Os instantes de ativagao de cada né das malhas sao representados pelos mapas de cores
mostrados nas Figuras 4.19 e 4.20 variando do azul ao vermelho indicando o menor e
o maior tempo de ativacao, respectivamente. Estes resultados também mostram que o
padrao de ativacao nas malhas de alta resolucao e baixa resolugao sem nés desconectados
é bastante diferente, enquanto a malha grosseira é capaz de reproduzir qualitativamente

os atrasos na condugao causados pela presenca de pequenos espagos extracelulares.
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Figura 4.19: Mapas de ativacao das malhas de alta resolucao e baixa resolugao com nés
desconectados.
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Figura 4.20: Mapas de ativagdo das malhas de alta resolugao e baixa resolugao sem nds
desconectados.
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4.3.83 Clusto computacional

Foram medidos os tempos de simulagdo das fina e grosseira. De acordo com a tabela
abaixo, pode ser ver que o tempo de simulacao da malha fina com 1000000 de elementos
¢é de aproximadamente 5 horas, enquanto da malha grosseira, com 40000 elementos, foi

aproximadamente 4 minutos, ou seja, aproximadamente 70 vezes mais rapido.

N°de Elementos | Tempo de simulagao (minutos)
1000000 290
40000 4

Tabela 4.1: Custo computacional de simulacao das malhas fina e grosseira.

4.4 Discussao e Trabalhos Futuros

Descricoes microscépicas que capturem a influéncia de barreiras, como tecido conectivo
e espacos extracelulares, a propagagao elétrica possuem elevado custo computacional de
simulagdo. Sendo assim, neste capitulo foi apresentada uma nova técnica baseada no
método de elementos finitos, cujo objetivo é permitir o uso de malhas com elementos
maiores que sejam capazes de representar as caracteristicas da microestrutura do tecido
cardiaco. Os resultados apresentados na secao anterior demonstram que o método pro-
posto é bastante promissor e pode ser implementado sem perda significativa de carac-
teristicas da propagacao elétrica no tecido. O método se mostrou capaz de reproduzir
qualitativamente os atrasos na propagacao causados pela presenca de espacos extracelu-
lares no tecido, obtendo tempos de ativagdo mais préximos aos da malha fina do que os
obtidos pela malha grosseira sem nés desconectados.

Embora os resultados obtidos sejam satisfatorios para uma primeira etapa de im-
plementacao da técnica proposta, esta ainda requer aperfeicoamentos. Para diminuir a
discrepancia entre os tempos de ativagao dos nés da malha fina e a de baixa resolugao com
nos desconectados é necessério rever a etapa de processamento de imagens. O algoritmo
para geracao do esqueleto da microestrutura do tecido pode ser refinado aumentando-se
a quantidade de estruturas a serem representadas como linhas. Como pode-se notar na
Figura 4.9, apenas as estruturas maiores da imagem de alta resolucao foram representadas
no esqueleto. Embora aumente consideravelmente o custo computacional para analisar

cada ponto da lista de coordenadas do esqueleto a inclusao de mais estruturas neste es-
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queleto pode melhorar a qualidade dos resultados. Uma outra possibilidade para o aper-
feigpamento desta etapa é a implementacdo de um outro método de pré-processamento
que utiliza diretamente o mapa de cores da imagem histolégica de alta resolucao para
desconectar os nds, nao sendo necesséria a criagao de um esqueleto da microestrutura do
tecido. Maiores detalhes sobre esse método podem ser vistos no Apéndice A.

O modelo Monodominio, embora apresente uma aproximacao razoavel da atividade
elétrica no tecido cardiaco, limita-se a descrever o fluxo de corrente no meio intracelular.
Um modelo mais completo da atividade elétrica no tecido cardiaco é o modelo Bidominio
[35], que descreve o fluxo de corrente tanto no meio intracelular como no extracelular.
Este modelo, embora mais completo, possui alto grau de complexidade por conter duas
equacoes diferenciais parciais, uma parabdlica e outra eliptica, acrescentando diversas
complicacoes a sua implementacao e aumentando consideravelmente o custo computa-
cional das simulagbes. O simulador CARP utilizado neste trabalho oferece a opgao de
execucao de simulacoes utilizando o modelo Bidominio. Porém para que se possa utilizar
a técnica proposta é necessario modificar o esquema de mapeamento entre os meios intra

e extracelular utilizado pelo simulador.
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5 CONSIDERACOES FINAIS

O modelo Monodominio é um dos modelos mais utilizados para descrever a atividade
elétrica em tecidos cardiacos de forma macroscopica. Como mostrado neste trabalho,
este modelo nao é adequado para descrever a atividade elétrica em casos de condicoes
patoldgicas que modificam a conectividade do tecido cardiaco, como isquemia, infarto
e fibrose. Nestes casos, as limitagoes deste modelo impoem a necessidade de descri¢oes
microscépicas dos fendmenos cardiacos. Tais modelos microscopicos exigem discretizacoes
muito refinadas que implicam em elevado custo computacional de simulacao, impedindo
a realizacao de simulagoes em grande escala.

Para evitar o uso de modelos microscopicos para descrever a atividade elétrica no
coragao em situacoes de desacoplamento intercelular parcial foram apresentados no Capitulo
3 deste trabalho alguns modelos macroscépicos. Os resultados do modelo discreto apre-
sentado sao promissores, porém este modelo possui algumas limitagoes por ser discreto.
Sendo assim, também foram apresentadas duas aproximagoes continuas deste modelo,
que permitem uma variacao na discretizacao mas introduzem erros a simulacao. Foram
apresentados dois modelos de duas equagoes baseados em modelos de meios porosos het-
erogéneos. Infelizmente, o primeiro modelo de duas equacoes apresentado nao foi satis-
fatorio para reproduzir a atividade elétrica cardiaca em casos de acoplamento intercelular
reduzido. Por outro lado, o segundo modelo de duas equagoes produziu resultados sat-
isfatérios. Embora possuam algumas limitagoes foi mostrado neste mesmo capitulo que
o uso de descrigoes macroscopicas pode diminuir o custo computacional de simulagdo em
até 46 vezes.

Com o mesmo objetivo de evitar o uso de descri¢gbes microscépicas em situagoes de de-
sacoplamento intercelular total, foi apresentada no Capitulo 4 uma nova técnica numérica
baseada no método dos elementos finitos. O objetivo da técnica é introduzir barreiras
em malhas geradas a partir de imagens histolégicas através da renumeracao de nés da
malha para simular descontinuidades na propagacao elétrica causadas pela presenca de
tecido conectivo e espagos extracelulares. Os primeiros resultados sao bastante promis-
sores quanto a capacidade da técnica de reproduzir tais descontinuidades e principalmente

quanto ao custo computacional de simulacao das malhas que chega a ser até 70 vezes menor
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com a aplicagao desta técnica.

Este trabalho representa os primeiros passos em dire¢ao ao desenvolvimento de mod-
elos macroscopicos para simular situagoes de desacoplamento intercelular parcial ou to-
tal. Em um futuro proximo pretende-se estudar diferentes técnicas de homogeneizagao e
aproximagoes continuas para modelos discretos para que se chegue a um modelo continuo
que seja capaz de reproduzir a atividade elétrica em tecidos cardiacos em condigoes de
desacoplamento parcial. Também pretende-se estudar novos métodos de processamento
de imagens e geragao de malhas de elementos finitos para aperfeigoar a técnica numérica
apresentada neste trabalho para o caso de desacoplamento total. Para os dois casos estu-
dados pretende-se estender os trabalhos para modelos tridimensionais incluindo também

o potencial extracelular através do uso do modelo Bidominio nas simulagoes.
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APENDICE A - UTILIZANDO
MAPA DE CORES PARA
RENUMERAR NOS DA MALHA

O algoritmo de Esqueletonizagao impde algumas limitagoes a téenica proposta no Capitulo
4. Para contornar tais limitacoes é proposto um outro método de pré-processamento, no
qual, em vez de se usar o algoritmo de Esqueletonizacao para mapear a microestrutura
de uma imagem histolégica de alta resolugdo em uma malha com elementos maiores, é
utilizada a prépria imagem e seu mapa de cores, que é o conjunto de cores de cada pizel
da imagem. Como os pizels possuem valor 0, para tecido conectivo e espacos extracelu-
lares e 1, para tecido cardiaco, o objetivo deste método é integrar dreas da imagem para
determinar a quantidade destes espacos nestas areas e usar tal informacao para renumerar
nos da malha.

O algoritmo para renumeracao de nés baseado neste método consiste em visitar cada
elemento da malha grosseira e a) tragar uma linha entre o centro deste elemento e cada
elemento vizinho. Esta linha é entdo b) discretizada linhas ortogonais a esta, ao longo
das quais o mapa de cores sera integrado, ou seja, o valor de cada pixel ao longo destas
linhas serd somado. Com isto, quanto menor for o valor resultante desta integragao, maior
serd a quantidade de espacos extracelulares entre estes elementos. Utilizando este valor e

um parametro que define um limiar pode-se decidir por ¢) renumerar os nés entre esses
A) B)
C)

Figura A.1: Algoritmo para renumeracao de nés utilizando o mapa de cores da imagem
histologica.

elementos ou nao.
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Este método é de certa forma mais geral que o método que utiliza Esqueletonizagao,
uma vez que nao requer o uso de uma representacao da imagem de alta resolugao, podendo
ser utilizado para qualquer imagem. Por outro lado, este método talvez nao seja confiavel
para aplicagdo uma malha irregular, com elementos de tamanhos e formas diferentes, uma
vez que as linhas tragadas podem cruzar mais de um elemento e tomar a integracao do
mapa de cores entre os elementos subjetiva. Este método ainda nao foi testado e requer
um estudo mais aprofundado de suas caracteristicas para que se possa determinar suas

reais vantagens entre o método que utiliza Esqueletonizacao.



