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E melhor tentar, ainda que em vao,

que sentar-se fazendo nada até o final.

Martin Luther King
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RESUMO

A fibrilagao ventricular é uma arritmia cardiaca listada como uma das principais causas
de morte no mundo industrializado, por isso, a importancia do estudo do comportamento
elétrico cardiaco. O equipamento mais indicado para tentar reverter este quadro de
arritmia é o desfibrilador, que submete o térax do paciente a um campo elétrico de
alta energia. Entretanto essa técnica pode causar efeitos graves como queimaduras e
dor intensa.

Técnicas menos agressivas vém sendo estudadas e consideram, por exemplo, protocolos
com multiplos estimulos de baixa ecnergia.  Observou-se que, nessas estratégias
alternativas, a rede vascular cardiaca pode ter papel importante com relagao ao padroes
espaco-temporais gerados pelos estimulos.

Nesta mesma diregao, este trabalho apresenta um estudo computacional sobre a
influéncia da rede vascular durante estimulos por campo elétrico em tecidos cardiacos. O
fendmeno é capturado por um sistema nao-linear de equagoes diferenciais parciais. Para
resolver este modelo numericamente os Métodos de Volumes Finitos (MVF) e de Phase-
Field (MPF) foram combinados buscando assim a caracterizacdo geométrica de vasos
arteriais durante simulagoes de desfibrilagao de tecido cardfaco. Os resultados obtidos
sugerem que os métodos usados (MVF+MPF) sdo adequados para o estudo de protocolo

para desfibrilagao cardiaca.

Palavras-chave: Volumes Finitos. Método de Phase-Field. Eletrofisiologia Cardiaca.

Modelagem Cardiaca. Monodominio.



ABSTRACT

The ventricular fibrillation is a cardiac arrhythmia listed as one of the leading causes of
death within the industrialized world, hence the study of cardiac electrical behavior is an
important research area. The most used equipment for the reversal of this condition is the
defibrillator, which subjects the patient’s chest to a high-energy electric field. However,
it can have serious effects such as burns and severe pain. Less aggressive techniques have
been studied and considered, for example, protocols with multiple low energy stimuli. It
was observed that, in this alternative technique, the cardiac vascular network may play
an important role in relation to the spatial-temporal patterns generated by the stimuli.

This work presents a computational study about the influence of the vascular network
during electrical field stimuli in cardiac tissues. The phenomenon is described by a
nonlinear system of partial differential equations. To solve this model numerically the
Finite Volume Method (FVM) and the Phase-Field Method (PFM) were combined, thus
seeking a better geometric characterization of arterial vessels during simulations of cardiac
tissue defibrillation. The results obtained in this work suggest that these methods (FVM
+ PFM) are suitable for the protocol study for cardiac defibrillation.

Keywords:  Finite Volume. Phase-Field Method. Cardiac Electrophysiology.

Cardiac Modeling. Monodomain.
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1 Introducao

1.1 Motivacao

O coragao ¢é responsavel pelo bombeamento de sangue pelo corpo, levando-o para todo o
organismo. O seu mau funcionamento pode levar a morte stibita. As doencas relacionadas
ao coragao sao as principais causas de morte no mundo segundo a OMS [5].

A morte subita é um tipo de morte que pode ser resultado de uma falha abrupta do
musculo cardiaco. Um dos motivos dessas falhas sdo as arritmias, que sao disfuncoes
que afetam o sistema elétrico do miusculo cardiaco produzindo ritmos anormais em
seus batimentos. O mau funcionamento do ritmo cardiaco pode fazer com que os
impulsos elétricos que provocam a contracao do miusculo cardiaco fiquem mais rapidos
provocando o que se conhece na medicina como taquicardia ou até mesmo fazer com
que o comportamento dos batimentos fiquem de forma cadtica, fenomeno conhecido na
medicina como fibrilacdo.

Desta forma, o estudo para se compreender melhor as causas dessas arritmias e
0s motivos para ocorrerem é de muita importancia para a sociedade. Os estudos do
comportamento cardiaco pode ser dividido em quatro linhas: clinica, in vivo, in vitro e in
silico. Estudos in vivo e in vitro sao altamente custosos, além de levantar debates pelo uso
de animais em experimentos no caso do uso in vivo. Por isso, uma das alternativas que tem
ganhado muita atengao e crescido com o desenvolvimento tecnolégico e cientifico sao os
métodos in silico, ou a experimentacao através da simulacao computacional, que se propoe
através de uma formulacido matematica robusta modelar um fendémeno natural [6]. Por
isso, modelos computacionais capazes de representar o funcionamento e o comportamento
do coracao sao de grande interesse.

Diversos modelos matematicos para descricao da atividade elétrica cardiaca tém sido
proposta ao longo dos anos, desde modelos mais simples a modelos mais complexos. Um
dos precursores do estudo de atividades elétricas em sistemas biolégicos foram Alan L
Hodgkin e Andrew F Huxley que em 1952 criaram um modelo matemadtico para um
nervo do axé6nio de lula [7]. Este trabalho possibilitou que Noble desenvolvesse o primeiro

modelo de eletrofisiologia do tecido cardiaco [8].
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Desde entao véarios modelos matematicos de eletrofisiologia cardiaca tem sido criados
de forma a obter resultados mais precisos ¢ com mais informacoes, como pode ser visto
em [9, 10, 11, 12, 13], entre outros. A alta complexidade dos processos envolvidos é
expressa em complexos modelos matemédticos e computacionais cada vez mais complexos.
Os modelos cardiacos modernos sdo descritos por sistemas nao-lineares de equagoes
diferenciais parciais com diversos parametros e varidveis.

Modelos como o de Aliev-Panfilov [12], Ten Tusscher e Panfilov [13], entre outros, sao
modelos que descrevem a atividade elétrica em uma célula cardiaca. Assim, cada uma
destas células é distribuida em uma malha computacional representando assim o tecido
cardiaco. Essa distribuicao se dd por modelos de atividade elétrica do tecido cardiaco.
O modelo bidominio é considerado mais completo, entretanto, o uso de um modelo mais
simples, conhecido como monodominio, é amplamente aceito e aplicado na simulagao
elétrica cardiaca devido ao baixo consumo de recursos computacionais, como pode ser
visto nos trabalhos [14, 15, 16].

Dessa forma, diversos trabalhos vem sendo desenvolvidos sobre o funcionamento ¢ as
disfungoes elétricas do coragao. Dentre elas destaca-se no trabalho o uso da modelagem
computacional para a geragao e o término da fibrilagdo, assim novas técnicas tem surgido
para término deste estado de fibrilagao cardiaca. A Figura 1.1 mostra uma arritmia

simulada computacionalmente.

Desfibrilacao Atividade Normal
A"
Q N
S0 ms 105 ms 140 m;
Arritmia

Bath

- 00006

Figura 1.1: Tlustracao de uma arritmia simulada computacionalmente (extraida de [1]).
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1.2 Justificativa

Campos elétricos aplicados sao comumente usados para controlar meio excitaveis
biolégicos, como o término de uma fibrilacdo cardiaca [17, 18]. Atualmente a reversao
do quadro de um paciente em fibrilacdo se da através da aplicacdo de uma corrente
elétrica externa, por meio do uso de um aparelho desfibrilador. O aparelho conta com dois
eletrodos que sao aplicados diretamente no tecido toracico do paciente. Esse dispositivo
entdo dispara choques clétricos de alta energia que despolarizam as células cardiacas,
reiniciando-as para que retornem ao seu ritmo normal de funcionamento, encerrando
assim o quadro de fibrilagao do paciente. Contudo, a aplicagao desses choques elétricos
de alta energia pode causar dano aos tecidos do paciente e dor intensa, como descrito por
Soar e Mckay [18]. A Figura 1.2 mostra o momento da aplicagao do choque elétrico em

um procedimento de desfibrilacao cardiaca.

Figura 1.2: Imagem do procedimento de desfibrilagao (extraida de [2]).

Técnicas menos agressivas ao paciente que tentam reverter este quadro tém sido
estudadas. Uma delas é a estimulagao de anti-fibrilacao de baixa energia - LEAP (do
inglés, Low-Energy Anti-fibrillation Parcing), como pode ser visto no trabalho de Luther
et. al. [19].

A técnica LEAP se aproveita da vascularizagio cardiaca para gerar um efeito de
“eletrodos virtuais”dentro do proprio musculo cardiaco, revertendo assim o quadro de
uma fibrilacdo. Experiéncias in vitro e in vivo em coracbes caninos, mostraram que com
energia 80% menor do que a usada no método convencional de desfibrilagao, obteve-se
sucesso na desfibrilagao, como mostrado no trabalho de Fenton et. al. [20].

A representagao matematica desse fenémeno ¢ realizada por meio da consideracdo no
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modelo monodominio de condi¢oes de contorno nao-homogeéneas nas regioes acometidas
por esse efeito de “eletrodos virtuais”. O trabalho de Bittihn et al. [21] trds como deve ser
tratado no modelo bidominio essas regioes e, posteriormente, por meio de aproximacoes
se obtém a descrigao da condigdo de contorno nao-homogénea da rede vascular cardiaca
para o modelo monodominio.

Como estes modelos mateméticos sdo complexos e com soluges por vezes invidveis
ou mesmo impossiveis analiticamente, o uso de métodos numéricos capazes de resolver
esses problemas sao necessarios. Um dos principais métodos utilizados na eletrofisiologia
cardfaca computacional é o método de volumes finitos [3]. Entretanto, a solugao mediante
geometrias complexas como a regiao de vascularizagdo cardiaca é prejudicada, tendo-
se que impor um alto refinamento para uma solugdo correta. Porém, a incorporacao
do método de Phase-Field sera apresentado nesse trabalho como uma possibilidade de
correcao desses problemas na obtencao de solugbes corretas para o problema sem a

necessidade de um alto refinamento da malha de volumes finitos.

1.3 Objetivos

A contribuicdo neste trabalho serd a realizacdo do acoplamento do Método de Volumes
Finitos com o Método de Phase-Field (MVF+MPF), para o estudo do fenomeno de

desfibrilacao cardiaca com o uso da técnica de aplicagdo de baixa energia, LEAP.

1.4 Organizacao do texto

O restante deste texto estd organizado da seguinte maneira. No préximo capitulo
apresenta-se uma visao geral sobre os aspectos tedricos da modelagem de eletrofisiologia
cardiaca, os modelos matemaéticos utilizados para a solugao, além do tratamento da
condicao de contorno para o uso da técnica LEAP. No capitulo 3 descrevem-se os métodos
computacionais utilizados para a solucao do problema proposto, além de apresentar como
foi incorporado o Método de Phase-Field ao problema. No capitulo 4 sdo apresentados os
resultados obtidos com a implementacao dessas propostas com uma discussao a respeito
dos resultados obtidos. Em seguida discutem-se as limitagoes do MVF+MPF e as
possibilidades de trabalhos futuros. E, por fim, no capitulo 5, apresentam-se as conclusoes

deste trabalho.
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2 Modelagem da eletrofisiologia

cardiaca

2.1 Introducao

Apresenta-se nesse capitulo uma formulacdo matemadtica capaz de representar o
comportamento elétrico no tecido cardiaco. Nesse sentido é feito inicialmente uma revisao
da fisiologia celular para que o comportamento elétrico das células e do tecido cardiaco
possa ser melhor compreendido. Em seguida é feita entdao uma formulagdo matematica
para o comportamento elétrico celular, permitindo assim expandir esse estudo para o
tecido cardiaco completo, chegando em um modelo matematico simplificado, porém capaz
de representar o comportamento elétrico no tecido cardiaco. Posteriormente é apresentado
uma revisao bibliografica para a principal aplicacao do trabalho, o estudo da desfibrilacao
cardiaca com o uso de um campo elétrico com baixa energia, conhecida como LEAP (do
inglés, Low-Energy Anti-fibrillation Pacing). De posse dessa revisao ¢é feita a modelagem
matematica das condicoes de contorno do tecido cardiaco para que o modelo matemaético

consiga representar a aplicacao dessa técnica.

2.2 Fisiologia cardiaca

O coragdo é uma bomba eletromecanica responsavel por bombear sangue para todo o
corpo. Esse funcionamento decorre das contragoes do musculo cardiaco que ocorrem
devido a mudancas no comportamento elétrico de suas células, que pertencem a uma
classe de células que sao ditas excitaveis, ou seja, que tem a capacidade de reagao quando
sofrem estimulos elétricos externos. Com isso, um estimulo elétrico gerado em apenas
uma parte do tecido cardiaco faz com que a corrente elétrica se propague por todo o
musculo cardiaco, gerando sua contragao e, por consequéncia, o bombeamento do sangue
pelo corpo. Dessa forma, a aplicacao desse estimulo faz com que o potencial gerado em
cada célula trace um caminho conhecido na fisiologia como potencial de ac¢ao, até retornar

novamente ao repouso.
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O estimulo elétrico faz com que o potencial transmembranico da célula saia do
seu estado de repouso alcancando valores positivos rapidamente, processo nomeado de
despolarizacao. Apds uma queda rapida o potencial transmembranico passa por uma
fase longa chamada de platd, onde ocorre uma leve queda em seu potencial. No final do
processo ocorre a fase de repolarizagao, que faz o potencial de acdo da célula retornar ao

seu estado de repouso. Todo esse processo pode ser visto na Figura 2.1.

Vi [mV] I | T I
30 L« Pico . oL S S —

—30 - PR .. . S

60 —
Despolarizaga

=90 J' ------- e e e e e e e P e e am = o-

i | ! i

0 100 200 300 t [ms]

Figura 2.1: Ilustragao esquematica de um potencial de a¢ao de um miécito cardiaco
(extraida de [3]).

A membrana celular proporciona a separacao do funcionamento do meio interno do
ambiente extracelular. Essa membrana, que consiste em uma bicamada fosfolipidica (como
mostrado na Figura 2.2), é seletiva permedvel, liberando a passagem livre de algumas
proteinas e restringindo a passagem de outras, sendo assim a principal responsavel pelo
controle de entrada e saida de substancias da célula. Os meios intracelular e extracelular
contém uma solugao aquosa diluida de sais, principalmente NaCl e KCI, que se decompdem
em fons de Na®™, KT e CI-. A membrana celular funciona como uma barreira ao fluxo
livre destes fons, atuando pela manutencao da concentragao idnica diferente entre os meios

intracelular e extracelular.
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Figura 2.2: Membrana celular formada pela bicamada fosfolipidica com proteina
formando um canal para passagem de fons (extraida de [4]).

Dessa maneira, o transporte de moléculas entre o meio intracelular e extracelular
através da membrana, ocorre por meio de dois processos, o ativo e o passivo. Os processos
passivos, como o osmético e o de difusao natural do meio, ocorrem devido ao movimento
aleatério das moléculas inerente ao sistema. Contudo, as diferencas de concentracao sao
estabelecidas e mantidas por mecanismos ativos que utilizam energia para bombear os
ions contra seu gradiente de concentragao como pode ser visto na Figura 2.2 e descrito
em [22]. As diferencas nas concentragoes iénicas intracelular e extracelular criam uma

diferenga de potencial através da membrana celular, o potencial transmembranico. E o

equilibrio destas forgas que regula o potencial através da membrana celular.

2.3 Modelagem matematica da membrana celular

Desconsiderando a presenca do canal idnico, a principal fungdo da membrana celular é a
separagao de cargas entre os meios intracelular e extracelular. Dessa forma, ela pode ser
vista como um capacitor [22]. A capacitancia C' consiste na razao entre a quantidade de
carga () acumulada pelo capacitor e o potencial elétrico V' que o capacitor assume, em
consequeéncia disso, tem-se:

c==. (2.1)

Sendo assim, o potencial elétrico V,,, na membrana pode ser escrito da seguinte maneira:

V= = (2.2)
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onde (), é a capacitancia da membrana celular.

Porém, a presenca de canais i6nicos na membrana celular, faz com que a membrana
nao possa ser descrita apenas como um capacitor. Por esse motivo, o comportamento
elétrico da membrana celular é melhor representado adicionando-se um resistor nao linear
R,, ao modelo, o qual é responsavel por descrever a passagem da corrente I, através dos
canais i6nicos. Assim, o modelo é composto por um circuito formado por um capacitor

Cp, e um resistor R, em paralelo, como mostra a Figura 2.3.

Meio Extracelular

|

R -1
Iion m Cm__ IC

l

Meio Intracelular
Figura 2.3: Modelo da membrana celular por um circuito resistor-capacitor.

Como a corrente elétrica é dada pela razdo entre a variacdo da carga elétrica por
tempo, entdo da equagao (2.2), tem-se que a corrente capacitiva é descrita por:

CdQ  d(CuVe) . AV

[r — Ym™ 3
¢ dt ’

dt dt (2.3)

assumindo que C), é constante em relagdo ao tempo. Essa equagao é considerada como a
base da maioria dos modelos de eletrofisiologia de membranas e células.

A corrente transmembranica total I,,, pode ser representada pela soma das correntes
ibnica ¢ capacitiva:

Im = lion + [c- (24)
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Substituindo a equagao (2.3) na equagao (2.4), obtém-se a seguinte equagao:

d‘/m

Im = [z'on m~ 7,
+C, I

(2.5)

como deseja-se modelar a célula isoladamente, nao ocorre acimulo de carga em nenhum
dos lados da membrana, dessa maneira conclui-se que a soma da corrente i0nica e
capacitiva é nula, consequentemente pela equagao (2.4), I,, = 0, entdo a equagao (2.5)

fica da seguinte maneira:
AV,

Cro——
dt

+ Ly = 0. (2.6)

A corrente i6nica I, descreve a dindmica dos canais ibnicos por um sistema de
equagoes diferenciais ordindrias, que em alguns modelos podem conter dezenas de

variaveis. Entao o modelo é composto pelo seguinte sistema:

v,

Cm? = _]io71(vm777)7 (27)
on
5 = 9Wmm), (2.8)

onde 11 é o vetor das variaveis de estado de cada canal idnico considerado no modelo
celular. Maiores informagdes sobre a modelagem matematica da corrente I, podem ser

encontradas em [22].

2.4 Modelos da propagacao elétrica no tecido
cardiaco

No tecido cardiaco o acoplamento elétrico das células ocorre devido a jungoes do tipo
gap, que possibilitam a comunicacao entre as células imediatamente vizinhas, permitindo
dessa maneira o fluxo de corrente elétrica entre as células. Assim, quando uma célula é
estimulada ela pode transmitir um sinal elétrico para as células vizinhas, permitindo que
o estimulo elétrico de uma parte do coragao se propague ¢ ative a contragao do coragao
inteiro.

Esta secao tem como objetivo descrever como as células estao interconectadas
formando o tecido cardiaco pelo qual a onda elétrica se propaga, bem como discutir

as propriedades condutivas da estrutura do tecido cardiaco. Dessa maneira, sao expostos



22

dois modelos, o Monodominio e o Bidominio.

2.4.1 Modelo bidominio

O modelo bidominio tem este nome por conter dois dominios, o intracelular e o
extracelular. Entretanto, o acoplamento desses dois dominios que considere todos os
detalhes das conexoes desses dois espagos é complexo, pois escrever e resolver equacoes
capazes de tornar os espagos intracelular e extracelular continuamente conectados e
entrelagados, de forma a serem distribuidos continuamente dentro de uma regiao sem
que atravesse o espaco oposto € impraticdvel. Porém, o comportamento elétrico dessa
microestrutura pode ser vista de forma macroscépica, tratando-as de forma homogénea,
produzindo assim equagoes que descrevem os potenciais em um sentido médio e continuo,
o que é bastante adequado para a maioria das situagoes como descrito por [22].

Neste sentido, o modelo bidominio ¢ o modelo matematico mais completo para
a atividade elétrica cardiaca, pois descreve a propagagao elétrica no tecido cardiaco,
considerando os meios intracelular e extracelular como quantidades médias acopladas
pela corrente transmembranica.

Deste modo, pode-se considerar o tecido como um meio onde cada pequeno volume
contém uma fracao do espaco intracelular e uma fragdo do espaco extracelular. Portanto,
este pequeno volume contém o potencial intracelular V; e o potencial extracelular V., bem
como a corrente extracelular I, e a corrente intracelular I;.

Definidas através da Lei de Ohm, a relacao entre as correntes e os potenciais sao:

Ii = —O'iVV;‘, (29)
I, =—0.VV,, (2.10)

onde o; ¢ o, sao denominados tensores de condutividade intracelular e extracelular
respectivamente. Assumindo que nao hé fonte externa de corrente em qualquer ponto

do espaco, a corrente total Iy = I; + I, é conservada, resultando na seguinte equacao:

V- I;=V-Ii+1)=V - I;+V-I. =0, (2.11)
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que pode ser reescrito em termo dos potenciais como:
V- (;VV))+ V- (6.VV,) = 0. (2.12)

Em cada ponto do espago tem-se o potencial transmembranico V;, que pode ser descrito
€omo:

Vi =Vi— V.. (2.13)

Existe também uma corrente que deixa o espago intracelular e flui para o espaco

extracelular, conhecido como corrente transmembranica, a qual é dada por:
I,=V (o;VV;)) ==V (6.VV,). (2.14)

Como visto anteriormente, através da Equacao (2.4), a corrente transmembranica total
¢ a soma das correntes capacitiva e ionica. Observando que toda a corrente que deixa o
meio intracelular é uma corrente transmembranica, tem-se da equagao (2.5) e a equagao
(2.14), que
AV,

ﬁ ([ion + Om?) =V- (0’1V‘/Z) (215)

Tanto a corrente ibnica I, como a capacitancia C,, sdo convenientemente medidas
por unidade de area da membrana celular, porém a densidade de carga e a corrente sao
medidas em unidade de volume. Assim para conservar a unidade de medidas em ambos
os lados da igualdade, se faz necessdrio o uso da constante 3, que representa a razao da
area da membrana por unidade de volume.

As equagbes (2.12) e (2.15) descrevem a formula¢ao do modelo bidominio completo,
contudo se rearranjamos essas equagoes junto com a equacao (2.13), obtemos a seguinte

formulagao para o modelo bidominio, em funcao apenas de V;, e V,:

dV,,
V- (anVm) + V . (U,V‘/C) = ,8 <Iion + Cm7> s (216)

V- (o:VV)+ V- ((o;+0)VV) = 0. (2.17)

que com a condicao inicial e de contorno adequadas formam a formulacao padrao do
modelo bidominio.

Neste trabalho uma das hipdteses é que o tecido cardiaco é anisotrépico, por
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consequéncia, a condutividade elétrica nao é a mesma em todas direcoes. Por isso o;
¢ o, sdo considerados tensores de segunda ordem, como j& informado anteriormente no

texto.

2.4.2 Modelo monodominio

Como visto anteriormente, o modelo bidominio consiste em um complexo sistema
de equagoes diferenciais parciais (EDP’s), o que torna sua solugdo numérica cara
computacionalmente. Devido a isso 0 modelo monodominio vem para simplificar o modelo
bidominio. Uma maneira de se obter o modelo monodominio é aproximando o dominio
intracelular do modelo bidominio ao dominio extracelular, assumindo que o tensor o, ¢é
proporcional ao tensor o;, como descrito em [23]. Dessa forma é possivel obter o modelo
monodominio a partir do modelo bidominio, chegando a um modelo inteiramente em
termos do potencial transmembréanico V,,.

Entao, para obter o modelo monodominio deve-se considerar a seguinte hipdtese:
O = a0, (2.18)

onde « é uma constante.

Assim, é possivel reescrever as equagoes (2.16) e (2.17) da seguinte maneira:

V- (0:VV,) + V- (0:VV.) = B (Im + C,,fi%) : (2.19)

V- (o;VVy)+ V- ((; + aoy)VV,) = 0. (2.20)
Como « ¢ uma constante, tem-se:
V- (o;VV,)+ 1+ a)V-(a;VV,) =0, (2.21)
e além disso pode-se também reescrever a equagao (2.21) como

V- (0:VV.) = —

T (a5 Vo), (2.22)



e substitui-la na equagao (2.19) obtendo a seguinte equagao:

dVy,
V- (o:VV,) — i+ a)V (o VV,) =0 (Iion +Cn 7 ) , (2.23)
que também pode ser vista como:
o dVp,
. ] m) — [L'on m~ ;| 2.24
(1+a)V (aiVV,) 5( +C, dt> ( )

manipulando algebricamente a equacdo (2.23).

Assumindo que o = (f jr‘z) e substituindo na equagao (2.24) obtemos o modelo
monodominio,
dV,
V- (vam) = ﬁ ([ion + Cm?) . (225)

E importante salientar que a simplificacdo matematica para o modelo monodominio
carrega beneficios em relagdo ao custo computacional para a obtencao da solugao,
acelerando sua resolucao, porém a simplificacao carrega algumas limitagoes como a
hipétese de proporcionalidade entre as anisotropias dos meios extracelular e intracelular.
Simulac¢oes mais realistas devem usar o modelo bidominio. Entretanto, apesar de suas
limitacoes o modelo monodominio é amplamente usado para o estudo na eletrofisiologia

cardfaca, como pode ser visto nos trabalhos [14, 15, 16].

2.4.3 Tensor de condutividade elétrica

O misculo cardiaco é um material altamente anisotrépico, devido ao fato de ser
constituido de fibras. As fibras sdo organizadas em folhas, o que leva a trés direcoes
caracteristicas para a condutividade no tecido cardiaco, a paralela as fibras, conhecida
como condutividade na direcao longitudinal oy, a perpendicular as fibras, mas paralela as
folhas, conhecida como condutividade na direcao transversal o; e perpendicular as folhas,
conhecida como condutividade na diregdo normal o,. Além disso, a propagacao elétrica
¢ mais rapida na direcao da fibra do que nas diregoes transversais a fibra.

No modelo monodominio, o é o tensor que descreve a condutividade elétrica do tecido.

Nesse trabalho é considerado que o tecido é um material transversalmente isotrépico, ou
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seja, o, = 0y € 07 > 0y, assim a condutividade é dada por
o=ol+(o,—o)ff". (2.26)

onde I é o tensor identidade e f descreve a diregao da fibra.

2.5 Campo Elétrico Aplicado

O funcionamento anormal do ritmo cardiaco pode fazer com que os batimentos fiquem de
forma cadtica, fendomeno conhecido como fibrilacao. Os campos elétricos sao comumente
usados para controlar meios excitaveis bioldgicos, como o término de uma fibrilacao
cardiaca [17, 18]. Para reverter o quadro de fibrilagao cardiaca ¢ usado um desfibrilador
que dispara choques elétricos de alta energia que despolarizam as células, fazendo uma
reinicializacao elétrica das células cardiacas, contudo essa aplicacdo pode causar efeitos
graves como dano ao tecido e dor intensa ao paciente [18]. Por isso técnicas menos
agressivas, como a estimulagao de anti-fibrilacdo de baixa energia - LEAP (do inglés,

Low-Energy Anti-fibrillation Pacing), tem sido estudadas [19, 21].

2.5.1 Low-Energy Anti-fibrillation Pacing (LEAP)

O controle bem sucedido de meios biologicamente excitdveis é complexo, em particular o
controle da turbuléncia elétrica no tecido cardiaco, conhecido como fibrilagao. Durante
um estado de fibrilacao o musculo cardiaco perde a sincronia das contracoes causada
pela formacao de ondas elétrica rapidas, conhecidas como vértices [24]. O término desse
quadro de fibrilagao é de grande importancia, pois a nao reversao do quadro pode levar
o paciente a ébito. Atualmente o método mais utilizado para eliminar estes vortices é a
aplicacao de um choque elétrico de alta energia que tanto despolariza como hiperpolariza

1 como descrito por Luther

o tecido com um gradiente de tensdo de cerca de 5 mVem™
et al. [19]. Apesar dos desfibriladores utilizados rotineiramente na medicina empregarem
essa abordagem, seus efeitos colaterais associados sdo considerados como graves, como
relatado por Walcott et al. [25].

O LEAP é uma técnica em que a energia usada para a desfibrilagio é menor e,

portanto, menos agressiva quando comparada ao método convencional. Recentemente,



27

foi descoberto que nessas estratégias de tratamento a forma da Aarvore vascular
cardiaca determina padroes especiais de corrente elétrica capazes de criar “eletrodos
virtuais” que excitam o tecido, como esquematizado pela Figura 2.5. Assim devido a
heterogeneidade vascular do misculo cardiaco, tais eletrodos virtuais seriam responsaveis
pela despolarizacdo em regioes localizadas do tecido cardiaco, possibilitando assim a
reversao do estado de fibrilagao do paciente.

Estudos in wvitro e in vivo em coracoes caninos, mostraram que com menos de 80%
de energia usado no método convencional obteve-se a desfibrilacdo com sucesso, como

exibido em [19, 20].

-
-

ey
S

Figura 2.4: Aplicacao da técnica LEAP em um vaso sanguineo.

2.5.2 Condicoes de Contorno

Para desenvolver e otimizar tais estratégias de estimulacao de baixa energia, é necessaria
a compreensao dos mecanismos que determinam a localizacao da emissao das ondas
induzidas por estes campos elétricos.

A heterogeneidade vascular do tecido cardiaco pode ser tratada de diversas maneiras,
porém neste trabalho iremos considerar a despolarizacao do tecido cardiaco no limite do
vaso sanguineo.

Como descrito por Bittihn et al. [21], as condi¢oes de contorno do modelo bidominio
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apropriadas para essas hipdteses sao descritas pelas seguintes equacoes:

n-o.,VV, = n-o,VV,, em 00y (2.27)
V. = V,, em 00y (2.28)
n-o;VV; = 0, em 0Qy (2.29)

onde n é um vetor local unitdrio perpendicular a contorno 99y, o, = o,I ¢ o potencial
adicional V, sao definidos no dominio do vaso sanguineo {2y, como pode ser visto na

Figura 2.5.

0y

O

Figura 2.5: Tecido cardiaco com um vaso sanguineo.

A equagao (2.27) descreve a continuidade da corrente ao longo da borda do tecido,
a equagao (2.28) descreve a continuidade dos potenciais ¢ a equagao (2.29) descreve a
condicao de fluxo nulo da borda do tecido para o espago intercelular.

Como descrito por Keener et al. [22] para simplificacdo do modelo bidominio para o

monodominio, considera-se o um tensor dado por:

g =0;" (0',' + C’e)_l " Oe, (230)

entretanto, tem-se da equagao (2.18) que o; = a0, assim a equagao (2.30) fica da seguinte
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maneira;:
o = ao. (ao.+0.)" 0o,
= ao.-(al+ 1) (0.)7" - o,
= aoe-(al +1)71,
= ao.- (1+a)I)™,
= ao.-(1+a) ',
«
= o 2.31
1+ aa (2:31)
Logo,
1
oo =% (2.32)
a
Da equagao (2.29) e (2.18) temos
o VVi.-n=0& ao.VV,-n=0«< o.VV,-n=0. (2.33)

Substituindo equacao (2.33) mais a direita pela equacao (2.29) a condic¢ao de contorno

para o bidominio fica da seguinte mancira:

o.VV,-n = o,VV, n, (2.34)
Vo = Vo, (2.35)
o.VVi:n = 0, (2.36)

Subtraindo a equagao (2.34) da equagao (2.36), obtém-se a seguinte equagao:

o.VVi-n—0o.,VV,-n = —0,VV,-n, (2.37)

que ¢ equivalente a:

0e(VV,—=VV.)'n = —0o,VV,n, (2.38)
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que devido a linearidade do operador gradiente pode ser reescrito como:

ae(v(‘/l - ve)) ‘n = _Uov‘/o - 1. (239)

Substituindo as equagdes (2.13) e (2.32) em (2.39), obtém-se:

l+a

oVV,  -n=—o,VV,-n. (2.40)

Por hipétese Bittihn et al. [21] assume a aplicagdo de um campo elétrico homogéneo

V, = —FE - x no potencial de saida do tecido, assim tem-se:
—0,VV,n = —0,V(—F-x)-n,
= —0,V(-E) n,
= o,E-n. (2.41)

Substituindo a equacao (2.41) na equacao (2.40), obtém-se:

1+«

oVV, -n=o0,E. n. (2.42)

Manipulando algebricamente a equagao (2.42), obtém-se a seguinte equagao:

oVV, -n= o,E - n. (2.43)

o
1+«
Assim, com a equagao do monodominio (2.25), a condi¢ao de contorno (2.43) e a condicao

inicial, tem-se o modelo matematico a seguir:

5 (Cm% + Lion(Vins 77)) =V oVV(x,t), com x € Qr e t €[0,T],
Vin(x,0) = V9, com x € Qr,

oVV,(x,t)-n=0, comx € dretel0T],

oVV,.(x,t)-n

(2.44)

750.E-n, com x € Iy et €[0,T].

\

onde Q0 denota a parte do tecido cardiaco e {2y a parte do vaso sanguineo. Esses dominios
estao ilustrados na Figura 2.5.

Assim, apresenta-se em 2.44 um modelo do monodominio com as condic¢Ges iniciais e



de contorno capaz de simular o comportamento elétrico cardiaco.
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3 Meétodos Numéricos

Nesse capitulo apresentam-se os métodos numeéricos utilizados para a solucao do problema
proposto na equagao (2.44). Inicialmente expde-se a aplicacdo do operador splitting,
técnica utilizada para separar operadores em equagoes diferenciais. Na mesma segao é
apresentado os métodos utilizados para a discretizacao temporal, onde é exposto os dois
métodos numéricos utilizados: o método de Euler explicito e o método de Rush-Larsen,
descritos respectivamente em [26, 27].

Na secao seguinte é apresentado o método de volumes finitos que ¢ utilizado na solugao
espacial deste trabalho, considerando malha regular e uniforme.

Na préxima segao ¢ apresentado o método de Phase-Field [28], que neste trabalho
¢é utilizado para facilitar a representacao de contornos com geometria nao regular e
uniforme. Em seguida é exibido como o método de Phase-Field é aplicado na formulacao

do problema.

3.1 Discretizacao temporal e separacao de
operadores

No capitulo anterior foi apresentado as equagoes do modelo bidominio (2.16) e (2.17)
e do modelo monodominio (2.25), responséaveis por descrever o comportamento elétrico
cardiaco. As equacoes do modelo bidominio podem ser vistas como um conjunto acoplado
de equagdes diferenciais parciais (EDPs) parabdlica e eliptica e equagoes diferenciais
ordinarias (EDOs), as equagoes do modelo monodominio podem ser vistas como uma EDP
parabdlica e EDOs. Estes modelos nao possuem solugao analitica, portanto, é necesséario

usar algum método numérico para encontrar a solucao aproximada desses modelos.

3.1.1 Separacao de operadores

A técnica de separacao de operadores (do inglés, operator splitting (OS)) é uma
técnica utilizada para separar operadores em equagoes diferenciais. Com isso é possivel

retirar as dependéncias complexas entre as variaveis, além de permitir a aplicacao de
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diferentes métodos numéricos para a resolugao de cada parte melhorando o desempenho
computacional. Entretanto, o uso dessa técnica gera uma possivel perda na precisao da
solucao, pois as dependéncias entre as varidveis nao sao satisfeitas simultaneamente, ja
que o problema é resolvido separadamente [26].

O uso do operador splitting no problema proposto consiste em reescrever a equagao
do monodominio (2.25) transformando-a em dois problemas: o primeiro um sistema nao

linear de EDOs dado por:

AV, 1
T - E (_IiON(va "7)) ’ (3'1)
on
)] (32)
e o segundo uma EDP parabdlica:
OV 1

Com essa técnica é possivel resolver as EDOs separadamente da EDP, utilizando
para resolver as EDOs do tipo Hodgkin e Huxley no sistema de EDOs descrita pela
equagao (3.2) o método de Rush e Larsen [27] (RL). J& para resolver a EDO descrita
pela equagao (3.1), as EDOs que nao sao do tipo Hodgkin e Huxley no sistema de EDOs
descrita pela equacao (3.2) e a EDP descrita pela equagao (3.3) é utilizado o método de
Euler Explicito [26] (MEE).

3.1.2 Método de FEuler Explicito

O Método de Euler Explicito (MEE) é usado para encontrar a solu¢ao de problema de

valor inicial (PVI), que possuem a forma:

u = f(u,t), (3.4)
w(0) = up. (3.5)

O método pode ser obtido escrevendo a solugao do problema w(t) usando série de
Taylor em torno do ponto ¢,

(t — tn)2 +

u(t) = ultn) +itn) (t = tn) + i(tn)—;



34

Avaliando em t,,,1, obtém-se,

(t7z+1 - tn)2

U(tn+1) = u(tn) + u(tn)(tn+1 - tn) + a(tn) 21

TR (3.7)

truncando a série no segundo termo e considerando (t,.1 — t,) = At e & = f(u(t),t),

chega-se na seguinte aproximacao
u"t ="+ Atf(u”ty,), (3.8)

onde u" = u(t,) denotando a solugao aproximada em ¢,,. Assim da equacao (3.8) obtém-se

o método de Euler Explicito, descrito por:

un+1 —ur

fu" t,) = A (3.9)

O método de Euler apresentado é um esquema explicito, pois depende apenas do valor de
u no passo anterior para calcular u no passo atual. Em alguns problemas, o método de
Euler com esquema explicito necessita de um passo de tempo At muito pequeno para que
nao ocorra instabilidade numérica, isto é descrito pela condi¢ao de Courant-Friedrichs-
Lewy (CFL) [29]. Neste trabalho foi necessério o uso do CFL, entretanto o seu uso serd

discutido mais a frente no texto.

3.1.3 Meétodo de Rush Larsen (RL)

A solugao numérica do sistema de EDOs descrito pela equagao (3.2), representando o
modelo celular, é obtida usando o método de Rush e Larsen [27]. RL é um método
explicito que tira vantagem da estrutura das EDOs do tipo Hodgkin Huxley, na integracao

numérica, que tenham a seguinte forma:

dn  ne—n

b 3.10
dt Tn ( )
onde o0s termos n., € 7, sao definidos como:
a
" a+b ( )
1
T = (3.12)



sendo que a e b sao fungoes de V,.

Além disso, ele apresenta melhores propriedades de estabilidade do que o método de
Fuler explicito, permitindo assim usar passos de tempo maiores, resultando em um método
eficiente para a solu¢do numérica de modelos celulares e amplamente utilizado [4, 30, 31].

Dada uma equacao da forma

dy’ . 4
=il —y) — by, (3.13)
dt

o método RL assume que a; e b; sao aproximadamente constantes em um pequeno intervalo
de tempo. Entao é aplicada uma linearizacao local nestas equagoes e a solugao exata da

EDO ¢ usada para atualizar y,, , , descrito a seguir:

i i i —(aj-‘rb )At 7
= — e + — . 3.14
yn—i—l <yn ; bz) ; bi ( )

Quando uma EDO nao tem a forma da EDO descrita anteriormente, utiliza-se o MEE
para resolver a equacao, o que torna o método RL de primeira ordem, mas com uma

estabilidade maior do que o MEE.

3.1.4 Daiscretizacao temporal

Apods a aplicagao do operador splitting a solugdo numérica passa a ter um esquema de
dois passos que envolve a solugao numérica de um sistema nao linear de EDO descrito
pelas equagoes (3.1) e (3.2) e a solugao difusiva da EDP parabdlica (3.3) a cada passo
de tempo. Reescrevendo as equagdes (3.1), (3.2) e (3.3) usando um método explicito

obteve-se 0 esquema numérico a seguir:

* At
ook Bt k ok
V" = w0 ﬁCmen(U ¢, (3.15)
CHFL = ¢k Alg(vF,CP), (3.16)
. At .
k+1 ke Auk 1
v om (SLE (3.17)

onde v* ¢ (¥ representam respectivamente a discretizacao de V,, ¢ 1 no k-ésimo passo de

tempo discreto e A é a discretiza¢@o no espago do termo V - (aV).
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3.2 Método dos volumes finitos

Existem varios métodos de discretizacao espacial para isso, dentre eles se destacam os
seguintes: Método de Diferengas Finitas (MDF) [26], o Método dos Elementos Finitos
(MEF) [32] e o Método de Volumes Finitos (MVF) [33].

Todos os trés métodos supracitados produzem resultados semelhantes se a malha de
discretizacao for suficientemente refinada, contudo alguns métodos sdo mais apropriados
que outros para problemas especificos.

O MVF é um método matemético utilizado para se obter a solugao espacial discreta
de EDPs. Este método é adequado para simulagbes numéricas de diversos tipos de
leis de conservagdo como descrito por [33].  Assim como o MEF, o MVF pode ser
usado em vérios tipos de geometria, usando malhas estruturadas ou nao estruturadas
e gerando esquemas numéricos robustos [33]. Além disso, o MVF tem sido extensamente
utilizado em problemas envolvendo leis de conservagao, como por exemplo acrodindmica,
hidrodinamica, combustao, processos quimicos, engenharia biomédica entre outros, por
ser um método conservativo, no sentido de conservar numericamente os fluxos de uma

célula a sua vizinhanca.

3.2.1 Forma diferencial e integral

O conceito do método esta inteiramente ligado ao conceito de fluxo entre regices, entao
considerando um volume de controle fixo (VC) em um fluxo arbitrario, o fluxo de uma
grandeza F' ¢ a quantidade dessa grandeza que atravessa a superficie do volume de controle
(S). A quantidade de F' que atravessa o VC por unidade de tempo é calculada pela
diferenca dos fluxos que entram e saem por essa superficie S, que matematicamente é
descrita continuamente pela integral sobre esse VC.

A equagdao que é utilizada neste trabalho estd descrita pela EDP parabdlica na
equagao (3.3), dessa maneira a aplicagdo do MVF neste trabalho tem como base a

integracao da equacgao (3.3) em um VC, como descrito abaixo:

0 / / 1
— Vi, dV = — (V-oVV,)dV. 3.18
ot Jye ve BCnm ( ) (3.18)

Como (e C,, nao dependem do espago e assumindo que V;, é suave, pode-se reescrever
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a equagao (3.18) como

ovy, 1
—dV = —— V.-oVV,)dV, 3.19
/vc ot BCy, vc( ) (3.19)

a ordem de integragao e diferenciacao foi trocada no termo transiente, pois o operado
¢ linear, significando a taxa de variacao da quantidade total da propriedade V,,, em um
volume de controle.

A integral de volume sobre o termo difusivo pode ser reescrito por uma integral de

superficie usando o teorema da divergéncia, transformando a equacio anterior em:

v, 1
mav = —/n- aVV,,) dA, 3.20
o Ot 5. |, ( ) (3.20)

onde n é o vetor normal que aponta para fora da superficie do VC.
Considerando na equagao (3.20) que
J=—-oVV,, (3.21)

onde J na equagao (3.21) expressa o fluxo de corrente que atravessa o volume de controle.

Assim pode-se reescrever a equagao (3.20) como

v, 1
—2dV = ——— [ n-JdA, 3.22
vC at /30m A ( )

Dessa maneira a equagao (3.22) expressa que a taxa de variagdo da quantidade total
da propriedade V,, dentro do volume de controle é igual ao balanco do fluxo através da

superficie do VC.

3.2.2 Malha para o método de volumes finitos

O primeiro passo nesta formulacao é a geragdo de um conjunto de pontos discretos onde as
variaveis do problema deverao ser calculadas. No MVF o dominio de solucao do problema
¢é subdividido em um numero finito de VC por uma malha que definem os contornos dos
VC’s [34].

A Figura 3.1 exibe um trecho de malha bidimensional discretizada por meio de um

conjunto de VC’s.
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Figura 3.1: Malha 2D para volumes de controle.

Na Figura 3.2 é destacado o volume de controle em torno de um ponto P e seus pontos

vizinhos E, W, N e S e as faces do VC, e, w, n e s.

[ ] Face
norte
Face o f’i ______
oeste : ! f
W | P . E
& Wi ‘ T & _1 ¥

—— Ay -

Figura 3.2: Notagoes do volume de controle.

Um ponto escolhido deste VC é denotado por P e tem como pontos vizinhos a leste

(East), a oeste (West), a norte (North) e a sul (South) respectivamente denotados por E,
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W, N e S. A face do VC a leste é denotada por e, a face do VC a oeste é denotada por
w, ja a face do VC a norte é denotada por n e a face do VC a sul é denotada por s. A
largura e altura do VC sao denotados respectivamente por Az e Ay.

Assumindo que o termo difusivo da equagao (3.3) representa um valor médio em
cada quadrilatero do VC em particular, podemos reescrever a equagao (3.22) da seguinte

maneira:

— [, Jp -ndA
at ), 3CnAp

onde Ap é a area do volume de controle P.
Para este problema bidimensional, em particular, formado por uma malha de
quadrilateros uniformes (Ax = Ay = h) o célculo do fluxo Jp pode ser subdividido

como a soma dos fluxos nas faces:

/ Jp - ndA=(J, — Jo+ J,— J)h (3.24)
A

onde J; sdo calculados nas faces (f = e, w,n, s) da seguinte maneira:

L= o (g_>_a (% (3.25)
o = —oum (g_v>-a 2—y> (3.26)
e () o (). -
L o= o, (g_z)_(, (g_v> (3.28)

onde o, r, 0y f € 04y, r descrevem as condutividades elétricas nas faces dos volumes (f =

Oy Oy

e,w,n, s) nas componentes o, o, € 0y, do tensor o = . As componentes o,

Ozy Oy
e o, do tensor o sao aproximadas em cada face por uma média harmonica como descrito

a seguir:
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Oze = 20P0E7 (329)
op+op

Cor = 2TPIW (3.30)
’ ow + op
20‘pO'N

Oyp = ———, 3.31

= (331)
QUPUS

g, = 2r9s 3.32

¥ s+ 0op ( )

J& as componentes o,, deve ser dividido em dois fatores como exposto por [3],

entretanto por simplificagao nesse trabalho foi considerado o tecido com fibras orientadas

na horizontal ou na vertical, assim a condutividade o,, = 0. Com isso o tensor
oz 0 . . . . . :
o= foi considerado em todas as simulacoes. Assim, considerando o,, =0 e
0 o,
)

fazendo um esquema classico de diferencas finitas para as derivadas de V,, nas interfaces

as equagoes (3.25), (3.26), (3.27) e (3.28) ficam da seguinte maneira:

Jo = U%E;hv’m (3.33)
Jy = ax,w(Vm’P;hV’”W), (3.34)
J, = ay,n%”—;v”“”, (3.35)
J, = %M, (3.36)

onde V,,, p é o potencial transmembranico do VC em estudo e V,,, g, Vinw, Vi, Vin,s se
referem ao potencial transmembranico nos pontos vizinhos a V,, p.

Assim pode-se escrever a equagao (3.23) de forma discreta espacialmente como:

W\
aq <W)P = Ogzge (Vm,E Vm,P)
—Ozw (Vm,P - Vm,W) (337)
+(7y,n (Vm,N - Vm,P)

_Jy,s (Vm,P - Vm,S) y

onde oy = BC,,h%. A equacio anterior pode ser reescrita como:
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W\
ay ( at )P = Ogze (Vm,E Vm,P)
—Ozw (Vm,P - Vm,W) (338)
+(7y,n (Vm,N - Vm,P)

—Oy.s (Vm,P - Vm,S) )

Desenvolvido a discretizacao espacial e utilizando o método de Euler exibido na

Secao 3.1.2; pode-se definir a féormula de avango no tempo descrita por:

VI = Vi poae (Vi g —Vik p)
0w (Viep = Vi) (3.39)
+0yn (Vrﬁ,N - VnIi,P)

—Oy,s (V:i,P - V’rﬁ,b‘) ’

onde ay = (8C,,h?) /At e k representa cada passo de tempo discreto. Como o método é

explicito foi necessario o uso do CFL, descrito por:

2
< CnBh

< : (3.40)
Al ||

como descrito por Reis et al. [35].

3.3 Geometrias complexas e condicoes de contorno

para Volumes Finitos

A abordagem do MVF tratada nas segoes anteriores foram baseadas em procedimentos
de discretizacdo usando coordenadas Cartesianas e os VCs sao formados por quadrados.
Este é o contexto mais simples para a abordagem do MVF, com uso de malhas regulares
e uniformes. Entretanto, esse tratamento gera problemas na representacio de geometrias
irregulares. Dado que a geometria de problemas reais por vezes é complexa e irregular o
uso de malha regular s6 é capaz de mapear tal geometria de maneira aproximada, como

ilustrada na Figura 3.3.
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Figura 3.3: Representagao de um dominio complexo por uma malha regular.

Os volumes interiores a parte sélida do semi-circulo nao participam nos calculos,
portanto, eles precisam ser desconsiderados na obtencdo da solucdo aproximada. A
representagao gradual da parede do semi-circulo introduz erros nos resultados, estes erros
podem ser reduzidos introduzindo uma malha regular muito fina para cobrir a regiao
circular.

Uma maneira de contornar o problema com a representacao de geometrias irregulares
seria a modificacao do sistema de coordenadas para coordenadas cilindricas ou esféricas,
entretanto, muitos problemas que envolvem geometrias complexas nao se encaixam
exatamente nas coordenadas cartesianas ou em um dos outros sistemas de coordenadas.

Outra forma de contornar a dificuldade com a representacao de geometrias irregulares
¢ a adaptagao da malha a regiao complexa por meio de sistema de malhas nao regulares

como mostra a Figura 3.4.

11

1
M~
r~—l_ |
—~tf |
Pt
—

Figura 3.4: Uso de uma malha nao regular sobre um dominio parcialmente cilindrico

A flexibilidade geométrica oferecida por técnicas de malhas que se adaptam ao dominio
é 1til pois todos os detalhes geométricos podem ser incorporados de uma forma mais

realista e as propriedades da malha podem ser controladas para captar caracteristicas tteis
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em regioes de interesse. Entretanto, as equagoes governantes com malhas nao regulares
sao muito mais complexas. Deste modo, as malhas nao regulares sdo por vezes evitadas,
dados os requisitos de armazenamento adicionais associados, procedimentos especiais para
assegurarem o céalculo correto do problema e o acoplamento pressao-velocidade para que
em problemas de escoamento evitem campos de pressao nao reais.

Uma nova técnica tem sido aplicada em diversos ramos da engenharia, como em
estudo de solidificagoes, resolugao de fingering viscosos, eletrofisiologia entre outros. Ela
contorna o problema de representacao de regides complexas com o uso do MVF com
malha regular e uniforme sem a necessidade de um alto refinamento para obtengao dos
resultados esperados. A técnica é conhecida como Método de Phase-Flield e é apresentada

na secao 3.4.

3.4 Método Phase-Field

O método de Phase-Field (MPF) tem sido utilizado em diversas éreas da ciéncia, como
estudo de solidificagoes [36], dinamica de fraturas [37], fingering viscosos [38] e na
eletrofisiologia [28, 39]. Neste trabalho ele tem como objetivo contornar os problemas
causados pela inadequada representacdo de um dominio complexo por malhas regulares.

O método consiste em substituir as condicoes de contorno aplicadas na interface de
duas ou mais regioes, como os vasos vasculares e o tecido cardiaco por exemplo, por um
campo de fase suave (phase field na literatura inglesa) auxiliar, especificado por uma
varidvel escalar ¢ definida no intervalo fechado ¢(x) = [0, 1].

A Figura 3.5 ilustra bem como esse campo de fase se comporta. A Figura 3.5a) exibe
um pedago do tecido vascularizado que descreve trés regides. A primeira regiao ¢ a cinza
que representa o tecido, onde o campo de fase assume o valor 1, a segunda regiao sao as
areas brancas que representam os vasos sanguineos, onde o campo de fase assume o valor
0 (zero) ¢ as regioes de interface representada pelos contornos pretos em que o campo de
fase varia entre 0 e 1. A Figura 3.5b) exibe o comportamento da varidvel ¢ ao longo de
um corte longitudinal na Figura 3.5a).

Neste trabalho o dominio de estudo compreende uma regiao do tecido cardiaco e outra
de um vaso sanguineo como mostra a Figura 2.5. Para tratar a geometria complexa desse

dominio ¢ utilizado o MPF, introduzindo uma variavel ¢ que assume valores diferentes
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Figura 3.5: a) Exemplo de um pedaco de tecido cardiaco vascularizado com um corte
horizontal. b) Perfil da fungao de Phase-Feield ¢ ao longo do corte horizontal da figura
anterior.

no tecido e no vaso e que varia suavemente através de uma fina interface difusa entre os
dois meios. Considerou-se no trabalho que ¢ = 1 representa a regiao do tecido cardiaco
e ¢ = 0 representa a regiao vascular. Para calcular a regiao de interface deve-se resolver
a seguinte EDP:

¢

—_— = 2 2 —
T §&Vip

G ()
oo

(3.41)

onde ¢ é um parametro que controla a largura da interface e a fun¢ao G(p) é uma fungao
double-well, enquanto o operador difusivo da equagao (3.41) suaviza ¢ nas proximidades
da interface das duas regioes. Assim, o equilibrio entre as duas partes cria uma interface
espacialmente difusa entre as regides que depende do controle do parametro £. A funcao

G(p) é descrita pela seguinte equagao polinomial:

20 — 1)* 20 —1)2
m@:( £ ’ (3.42)
8 4
Apés a obtengao do campo de fase @, através da solu¢do numérica da EDP (3.41), a
varidvel é acoplada a equacao de difusao (3.3).

Como a equagao (3.46) ¢ uma equagao transiente, estipula-se um tempo limite de



simulagao que serd descrito no capitulo (4.3).

3.5 Aplicacao do método de phase-field

Apés a obtencao do campo de fase ¢, essa varidvel é acoplada a EDP da equacao (3.3)
para obtencgao da solugao do potencial V,,, com o uso do MPF através dos seguintes passos.

Multiplica-se a funcao ¢ pela equagao (3.3), obtendo a seguinte equagao:

oV ®

o = BC, (V-oVV,). (3.43)

Considerando a seguinte identidade do operador divergente,
¢V -DVH =V (¢DVH)—-V¢-(DVH), (3.44)

onde H é um campo escalar, pode-se reescrever a equacao (3.43) da seguinte forma:

oV 1 1

ot o, Ve (eVV,), (3.45)

onde a expressao o V'V, possibilitarda impor a condi¢ao de contorno de Neumann imposta
no problema.
Aplicando a condigao contorno de Neumann nao homogéneo exposto na equacao (2.43),

obtém-se a seguinte descricao para a equagao anterior:

OV 1 1 o
ot opl, Y (poVVn) = B0 1+

o,V - E. (3.46)

Utilizando o MVF para discretizagao espacial, como mostrado na segao (3.2), o método
de Euler explicito para a discretizagao temporal, como mostrado na se¢ao (3.1.2), e um

esquema de diferengas centrada para descrever o gradiente do campo de fase Vi, obtém-se
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o esquema discretizado:

Wm,eAt
(:OF'/BC’mh2
Wm,wAt k k
T BTz (Vi p =V w)

Vyﬁ}l = V:i,P + (aniE - Vn]j,,P)

N po, At
SOPBthQ
POy A k

—— 9  (V/ -V
epBCyh? (Vonp = Vons)

_aok (%(w —ow) | elen = ws))
BCL(1+ ) 2hpp 2hpp '

(VEn =V p) (3.47)

m,

onde e, e e, correspondem a decomposicao do vetor direcao do campo elétrico aplicado
E e E o valor de amplitude do campo elétrico aplicado e po, ., 90, ,, $0,, € P, ; sao

po, 0

as aproximagcoes das componentes ¢o, e po, do tensor po = em cada
0 oy
face por uma média harmonica como descrito a seguir:
_ 20popYEoE
()00-1)76 = b (348)
YEOE + $pop
2 7
PO = e EPWIW (3.49)
’ Ywow + ppop
— 2ppoppNON
0oy, = ———————— (3.50)
YNON + PpOp
2
%5,, = PPOPYSTs (3.51)

0505 + opop

Agora, substituindo a equagao (3.3), tem-se o esquema para solugao numérica do
problema sem a necessidade de considerar a condi¢do de contorno no interior da malha
de volumes finitos, j& que o mesmo estéd incorporado ao modelo.

Observe que no dividendo da equagao (3.47) o termo ¢p é presente, isso pode levar a
solucao numérica ser dividida por 0. Assim, é considerado que a solu¢do numeérica apenas
pode ser calculada onde @p > 1074, como descrito por Fenton et. al.[28]. Além disso a

condicdo de CFL é alterada, agora a CFL é descrita por:

(3.52)

como descrito por Reis et al. [35], onde ¢ é o menor valor de ¢ considerado na solucao

numérica, que neste trabalho foi 107%.
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4 Resultados

4.1 Introducao

Apresentam-se nesse capitulo simulagoes computacionais da aplicagdo da técnica LEAP,
técnica apresentada na Segao 2.5.1, em distintos tamanhos de tecido cardiaco considerando
a representacao de um vaso sanguineo centralizado no dominio descrito em cada
simulacdo. As simulagoes sdo inicialmente separadas em duas secoes, onde a primeira
exibird simulacoes considerando o MVF para discretizacao espacial, ja a segunda secao
apresentara comparagoes entre a aplicagdo da técnica LEAP com o uso do MVF
nas simulacées e a mesma aplicagdo da técnica LEAP, porém incorporando o MPF
a discretizacdo do MVF. Apds a exibicdo de todos os experimentos computacionais,

apresenta-se uma secao de discussoes, subdividido em limitagoes e trabalhos futuros

4.2 LEAP via MVF

Nessa segao serao expostas simulagoes da aplicagao da técnica LEAP utilizando o MVF
na discretizacao espacial. As simulagoes exibidas na Sec¢ao 4.2.1 tem por objetivo mostrar
que a diminuicao vascular no dominio simulado implica na necessidade de aumento do
campo elétrico aplicado ao tecido para que o valor minimo de tensao das células seja
alcancado para sua despolarizacdo, ocasionando assim a propagacao da corrente elétrica

por todo o tecido cardiaco simulado.

4.2.1 Simulacoes

Foram consideradas em todas as simulagoes dessa se¢do um pedago do tecido cardiaco

com um vaso sanguineo, V9 = —86,2 mVem™!, 8 = 2.000,0 em™!, C,, = 1,0 uFem™,

1 1

o = 2,0 mSem ™, 0, = 0,21 mSem ™' e com aplicacao do campo elétrico na diregdao
horizontal, paralelo ao eixo-x. Todas as simulagoes tem a representacao de uma artéria
no tecido simulado, assim o dominio da simulagao é o conjunto tecido menos artéria, onde
o raio da artéria é descrito em cada simulagao por 7.

Segundo Luther et al. [19], quanto menor o tamanho da heterogeneidade cardiovascular
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do dominio simulado, maior serd o valor da amplitude do campo elétrico E para que o
estimulo elétrico do dominio ocorra em todo dominio. Dessa maneira, o objetivo nessa
secdo é mostrar, em situages distintas, que a diminui¢do no tamanho do vaso cardiaco
gera uma necessidade do aumento na amplitude do campo elétrico E para que seja possivel
ocorrer a estimulacao elétrica em todo o tecido cardiaco simulado.

Nas simulagoes, o valor de aplicacdo do campo elétrico F converge a medida que se
refina a malha. Assim considera-se o valor de E correto, quando a diferenca entre £ em
uma malha grosseira ¢ F em uma malha refinada for inferior a 5%, onde a discretizacao

espacial Azx da malha refinada é a metade da discretizagao da malha grosseira.

4.2.2 Configuragao 1

No primeiro grupo de simulagées foi considerado 150, = 1,0 mS cm ™!, aproximacao feita
por Bittihn et al. [21]. Foi considerado um pedago do misculo cardiaco em que a diregao
da fibra esta na horizontal, paralelo ao eixo-x. A Figura 4.1 exibe um trecho de uma das

simulacoes feitas nessas condigoes.

-110

t = 4ms

Figura 4.1: Trecho de uma das simulages expostas pelo gréfico da Figura 4.2,
utilizando os dados S.4 da Tabela: 4.1.

t =2ms t =3ms

Nas simulagoes, o valor de aplicagdo do campo elétrico (ACE) converge a medida
que se refina a malha. Assim, para cada simulacdo com parametros diferentes para o
tamanho do tecido e da artéria, o valor E correto foi encontrado via um processo iterativo
de refinamento (Az"™ = Axz’/2). O critério de parada usado nesse processo iterativo foi:

(|E™! — EY|/|E"|) < 0,05.
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Tabela 4.1: Dados para as simulagoes exibidas no grafico ilustrado pela

Figura 4.2

Dados S.1 S.2 S.3 S.4 S.5 Un
Dominio (Q2) [0;1,2]* [0;0,75]* [0;0,6]> [0;0,3]> [0;0,12]>  cm
Diametro da artéria (d) 0,1 0,075 0,05 0,025 0,01 cm
Disc. Espacial (Ax) 0,005 0,00375 0,0025 0,00125  0,0005 cm
Campo Elétrico (E) 2,3 2,4 2,5 3,2 7,1 Vem ™1
Disc. temporal (t) 0,01 0,005 0,0025 0,000625 0,0001 ms
Inicio da ACE (TP pp) 1 1 1 1 1 ms
Final da ACE (T} ,.p) 2 2 2 2 2 ms
Tempo de Simulagao (7) 5 5 5 5 5 ms
Numero de Volumes 57.600 57.600 57.600 57.600 57.600 -
Tempo gasto simulando 53,15 104, 25 206, 82 818,84  5.060, 16 S

8 Y T l T T

5.5
7 * :
2
Tg Sho
2
4l
S.4
* !
3 . v !
S3 s2 isa
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Figura 4.2: Gréfico da Amplitude do campo elétrico x Diametro em simulagoes
alterando os dados conforme a Tabela: 4.1.

O grafico na Figura 4.2, mostra que conforme reduz o diametro da circunferéncia usada

na representacao da artéria nas simulacoes é necessario aumentar a amplitude do campo

elétrico aplicado ao dominio para trazer a tensao das células acima do limiar de excitagao,



possibilitando assim a despolarizacao do tecido cardiaco simulado.

4.2.3 Configuragcao 2

Nesse segundo grupo de simulagoes considerou-se a dire¢ao da fibra na horizontal, o = 6
e 0, = 6.7mSem ™!, com aplicacao do campo elétrico E por 5ms, do tempo T = 1 ms até
o tempo T' = 6 ms. Os valores de « e ¢, sao mais realistas com respeito a condutividade
elétrica no vaso sanguineo como descrito em [40, 41]. J4 a metodologia do tempo de
aplicacdo do campo elétrico foi alterada em relacao as simulagoes da Secao 4.2.2 para
ficar igual ao utilizado em experimentos in vivo e in vitro por Luther et. al. [19].

A Tabela: 4.2, traz todas os valores utilizados nas simulac¢oes dessa secdo, dominio
(), o raio da artéria (r), a discretiza¢ao temporal (Az), amplitude do campo elétrico
(E), discretizacao temporal (At), inicio da aplicacdo do campo elétrico (TY5 4p), final da

aplicacio do campo clétrico (T, ) e tempo de simulacao (7).



Tabela 4.2: Dados para as simulagoes exibidas no grafico ilustrado pela

Figura 4.3

Dados S.1 S.2 S.3 S.4 S.5 Un
Dominio (Q2) [0;1,2]* [0;0,75]* [0;0,6]> [0;0,3> [0;0,12]? cm
Diametro da artéria (r) 0,1 0,075 0,05 0,025 0,01 cm
Disc. Espacial (Ax) 0,01 0,0075 0,005  0,00125 0, 0005 cm
Campo Elétrico (F) 0,170 0,180 0,205 0.320 0,770 Vem ™t
Disc. temporal (t) 0,01 0,01 0,01  0,000625  0,0001 ms
Inicio da ACE (TP pp) 1 1 1 1 1 ms
Final da ACE (T} ,.p) 6 6 6 6 6 ms
Tempo de Simulagao (7) 10 10 10 10 10 ms
Nimero de Volumes 14.400 14.400 14.400 57.600 57.600 -
Tempo gasto simulando 26,74 27,00 26,60 1.639,64 10.238,07 S
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Figura 4.3: Grafico da Amplitude do Campo Elétrico x Didmetro em simulagoes
alterando os dados conforme a Tabela: 4.2.

O grafico na Figura 4.3, mostra que conforme se reduz o diametro da vaso sanguineo

nas simulagoes é necessario aumentar a amplitude do campo elétrico aplicado ao dominio
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para estimular o tecido completamente. Além disso, as simulagoes (S.3). (S.4) e (S.5) tem
os valores da amplitude do campo elétrico, E, superior a 0,2 Vem ™!, valor esse encontrado
como o valor minimo para a desfibrilacdo em experimentos in vivo e in vitro realizados
por Luther et. al. em [19], além de serem inferiores aos valores aplicados atualmente na

medicina, valor préximo de 5,0 Vem ™.

4.2.4 Configuracao 3

Nesse terceiro grupo de simulagoes altera-se em relagdo ao grupo de simulagoes exibidas
na Segao 4.2.3 a diregao da fibra do tecido cardiaco que aqui serd vertical, paralelo ao
eixo-y. O objetivo ¢é verificar se havera alteracao dos resultados visto que a diregao da
fibra agora é ortogonal a direcao de aplicacao do campo elétrico. Dessa maneira além de
ter sido considerado a direcao da fibra na vertical, considerou-se o = 6 e o, = 6.7mScem ™!,
com aplicagdo do campo elétrico E por bms, do tempo 7" = 1 ms até o tempo T' = 6 ms.

Além disso, a Tabela: 4.3 traz todos os valores utilizados nas simulagoes dessa secao,
dominio (€2), o raio da artéria (r), a discretizagao temporal (Az), amplitude do campo
clétrico (E), discretizagao temporal (At), inicio da aplicacao do campo elétrico (125 4p),
final da aplicacao do campo elétrico (T{E 4p) € tempo de simulagao (7).

v_m 2%‘!1\0
3

32

)

-58

-84

-110

t = 6ms i= T8 t = 8ms

Figura 4.4: Trecho de uma das simulagdes expostas pelo grafico da Figura4.2, utilizando
os dados S.3 da Tabela: 4.3.



Tabela 4.3: Dados para as simulagoes exibidas no grafico ilustrado pela

Figura 4.5
Dados S.1 S.2 S.3 S.4 S.5 Un
Dominio (Q2) [0;1,2]* [0;0,75]* [0;0,6]> [0;0,3]> [0;0,12]>  cm
Diametro da artéria (r) 0,1 0,075 0,05 0,025 0,01 cm
Disc. Espacial (Ax) 0,01 0,0075 0,005  0,00125  0,0005 cm
Campo Elétrico (F) 0,135 0,155 0,200 0.365 1,010  Vem ™!
Disc. temporal (t) 0,01 0,01 0,01  0,000625 0,0001 ms
Inicio da ACE (TP pp) 1 1 1 1 1 ms
Final da ACE (T} ,.p) 6 6 6 6 6 ms
Tempo de Simulagao (7) 10 10 10 10 10 ms
Numero de Volumes 14.400 14.400 14.400 57.600 57.600 -
Tempo gasto simulando 26,67 26,67 26,84  1.617,74 9.788,77 s
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Figura 4.5: Grafico da Amplitude do Campo Elétrico x Didmetro em simulagoes
alterando os dados conforme a Tabela: 4.3.

O grafico na Figura 4.5, mostra que a pesar dos valores de aplicagao do campo elétrico,

E, serem diferentes das simulacées realizadas na Se¢ao 4.2.3 o comportamento observado



permanece, assim conforme se reduz o diametro da vaso sanguineo nas simulagoes é
necessario aumentar a amplitude do campo elétrico aplicado ao dominio para estimular
o tecido completamente. Além disso, as simulacoes (S.3), (S.4) e (S.5) tem os valores
da amplitude do campo elétrico, E, entre 0,2 Vem™ e 5,0 Vem ™, mostrando que a
alteragao na direcao da fibra do tecido em relagéo a direcao de aplicacdo do campo elétrico

nao alterou o comportamento da simulagao.

4.3 Comparacao do LEAP usando MVF com o LEAP
usando MVF com MPF

O MPF ¢ utilizado nesse trabalho na simulacao da aplicacdo da técnica LEAP, onde
seu uso permite a solugdo do problema sem a necessidade de um alto refinamento da
malha de volumes finitos, como descrito na Secao 3.4. Dessa forma apresenta-se nessa
secao simulagoes da aplicacao da técnica LEAP comparando a utilizacdo do MVF com o

MPF+MVE.
e Consideragoes aplicadas a todas as simulagoes nessa segao:

As simulagoes apresentadas nessa secido consideraram um pedago de tecido cardiaco
com um vaso sanguineo como dominio de estudo. Todas as simulagoes tiveram os seguintes
parametros em comum: V2 = —86,2 mVem ™', 3 = 2.000,0 em™', C,, = 1,0 pFem ™,
o = 2,0 mSem™, op = 0,21 mSem™, 130, = 1,0 mSem™", com fibra na diregao
horizontal e com aplicacdo do campo elétrico na direcdo horizontal, ou seja, a direcao
da aplicacao do campo elétrico é a mesma direcao da fibra do tecido, paralelo ao eixo-x.
Todas as simulacoes tiveram uma duragao de T" = 5,0 ms, onde a aplicacao do campo
elétrico foi realizada durante 1,0 ms, do instante t = 1,0 ms ao instante t = 2,0 ms.

As simulagdes apresentadas nessa segao tem como base simulagoes realizadas na Sub-
secao 4.2.2, dessa maneira ja tem-se previamente o valor minimo necessario de aplicacao
da amplitude do campo clétrico E para gerar uma estimulagao elétrica em todo o dominio
simulado, considerando uma malha mais refinada e uma mais grosseira.

Em todas as sub-segOes, dessa secao, serao apresentadas trés simulacoes para
comparagao, onde a primeira apresenta uma simulagao considerando o uso do MVF

refinado, a segunda apresenta uma simulacao em que é considerado o uso do MVF grosseiro



ot
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e a terceira uma simulacao considerando o uso do MVF+MPF, com a mesma discretizacao
espacial utilizada na segunda simulacio. As trés simulagoes considerardo um dominio com
as mesmas dimensoes e todas com o mesmo raio na representa¢ao do vaso sanguineo, com
os valores exibidos em uma tabela. Como explicado na Secao 3.4, o MPF nao tem a
representacao fisica da geometria complexa, ja que a equacdo da condicdo de contorno
dessa geometria é incorporada a EDP de difusdo do potencial elétrico, entretanto para
facilitar as comparacoes dos resultados obtidos pelo método foi sobreposto artificialmente
a representacao da geometria que representa o vaso sanguineo considerando a mesma
discretizacao utilizada na simulacao.

Utilizar o valor correto de & para resolver a equagao (3.41) é imprescindivel para
obtengao do campo de fase ¢ . Fenton et. al. [28] mostrou que um perfil com 3 a 4
volumes dentro de cada lado da interface suavizada pelo MPF é necessario. Fixando o
tempo final da solugdo numérica da equagao (3.41) em 0.1 ms em todas as simulagoes
exibidas nessa se¢ao obteve-se um perfil com 3 pontos em todas as simulagoes, como

exibido na Figura (4.7).
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Figura 4.6: Mapa de cores de um campo de phase ¢ em um dominio Q = [0; 0, 3> com
um circulo no centro de raio r = 0,025 ¢m com discretizacao espacial Az = 0,0025 cm.
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Figura 4.7: Corte horizontal no campo de fase ¢, como exibido na Figura 4.6.

4.3.1 Comparacao 1

Como exposto na Secao 3.4 o objetivo de incorporar o MPF ao MVF nesse trabalho
é recuperar as informacgoes corretas da condi¢do de contorno impostas em geometrias
complexas em malhas de volumes finitos fixos mais grosseiras, tirando assim a necessidade
de um alto refinamento para a resultado correto da simulacao usando apenas o MVF.

Entretanto, se o MVF ja consegue informacdes corretas com a malha de volumes finitos



grosseira a aplicagao do MPF nao deveria trazer nenhuma alteracao nos resultados
obtidos. E o que sera exposto através dos resultados obtidos nessa primeira sequéncia de

simulagoes.

Tabela 4.4: Dados para as simulagoes exibidas pela Figura 4.8

Dados (a) (b) (c) Unidade
Dominio (€2) 0:1,2]% [0;1,2]> [0;1,2]? cm
Diametro da artéria (r) 0,1 0,1 0,1 cm
Discretizagao Espacial (Ax) 0,005 0,01 0,01 cm
Amplitude do Campo Elétrico (E) 2,3 2,3 2,3 Vem™
Discretizagao temporal (At) 0,01 0,01 4x1076 ms
Inicio da ACE (T?54p) 1 1 1 ms
Final da ACE (T/,,p) 2 2 2 ms
Tempo de Simulagao (7') 5 5 5 ms
Nimero de Volumes 57.600  14.400 14.400 -
Parametro do MPF () - - 0,003 cm

Tempo gasto simulando 53,15 13,46  38.116,45 S
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Figura 4.8: Simulagoes da aplicacao da técnica LEAP considerando na sequéncia (a) o
uso do MVF com Az = 0,005 ¢m, na sequéncia (b) o uso do MVF com Az = 0,01 cm e
na sequeéncia (c¢) o uso do MPF incorporado ao MVF com Az = 0,01 cm

Cada simulagao exibida na Figura 4.8 é uma ampliacao da simulagao original, essa
ampliacao foi realizada para permitir uma melhor comparacao entre as simulacoes.

Observa-se que a simulagao (c¢) que teve o uso do MPF nao alterou o valor minimo
necessario da amplitude do campo elétrico E utilizados nas simulagoes (a) e (b), como
pode ser visto na Tabela: 4.4. Além disso, a simulagdo que utilizou o MPF exibida na
Figura 4.8¢c) ficou qualitativamente semelhante a simulagao sem o uso do MPF com a
mesma discretizagao espacial exibida na Figura 4.8b). Assim considera-se que a aplica¢ao

do MPF nao modificou a atividade elétrica no tecido cardiaco.



4.3.2 Comparacao 2

Na Sub-secao 4.3.1 a incorporagao do MPF ao MVF nao alterou o valor minimo de
aplicacao da amplitude do campo elétrico, o que é um bom resultado tendo em vista que
o MVF ja apresentava o mesmo valor com a mesma discretizagdo. Entretanto hé casos
onde o uso do MVF com uma malha mais grosseira altera o valor minimo da amplitude
do campo elétrico. A aplicacdo do MPF neste trabalho deverd retomar o valor corr.eto
para essa malha. A Tabela: 4.5 expoe as varidveis usadas nas trés simulagoes exibidas

pela Figura 4.9.

Tabela 4.5: Dados para as simulagoes exibidas pela Figura 4.9.

Dados (a) (b) (c) Unidade
Dominio (£2) 0;0,3]*  [0;0,3]* [0;0,3]* cm
Diametro da artéria (r) 0,025 0,025 0,025 cm
Discretizagao Espacial (Ax) 0,00125 0,0025  0,0025 cm
Amplitude do Campo Elétrico (E) 3.2 3,1 3,2 Vem™t
Discretizagao temporal (At) 0,000625 0,0025 2,5x1077 ms
Inicio da ACE (TP pap) 1 1 1 ms
Final da ACE (T, ,,) 2 2 2 ms
Tempo de Simulagao (7) 5 5 5 ms
Ntmero de Volumes 57.600 14.400 14.400 -
Parametro do MPF () - - 0,0003 cm

Tempo gasto simulando 818,84 51,76 598.549 S
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Figura 4.9: Simulagoes da aplicagao da técnica LEAP considerando na sequéncia (a) o
uso do MVF com Az = 0,00125 ¢m, na sequéncia (b) o uso do MVF com Az = 0, 0025
cm e na sequéncia (c¢) o uso do MPF incorporado ao MVF, com Az = 0,0025 c¢m e
& =10,0003 cm

As simulagoes exibidas na Figura 4.9 sao um ampliacao da simulagao original, essa
ampliacao foi realizada para permitir uma melhor comparagao entre as simulagoes.

Observa-se que a simulacao (c¢) que teve o uso do MPF corrigiu a pequena alteragao
no valor minimo necessario da amplitude do campo elétrico E' utilizada na simulagoes (b)

1. como pode ser visto na Tabela: 4.5. Além disso,

passando de 3,1 Vem ™! para 3,2 Vem™
a simulagdo que utilizou o MPF exibida na Figura 4.9c¢) ficou qualitativamente semelhante
a simulacao sem o uso do MPF porém com a discretizacao espacial refinada exibida na
Figura 4.9a). Assim considera-se que o MPF corrigiu a pequena divergéncia de aplicacao
da amplitude do campo elétrico E da simulagdo (a) para (b) e corrigiu consideravelmente

o perfil da simulagao (a) para (b).
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4.3.8 Comparacao 3

Considerando que a correcao da amplitude do campo elétrico feita pelo MPF na Sub-
segao 4.3.2 nao foi grande, essa se¢gao mostra um conjunto de simulagoes em que o MPF
corrige consideravelmente o valor da amplitude do campo elétrico. A Tabela: 4.6, exibe

os valores utilizados nas simulacoes.

Tabela 4.6: Dados para as simulagoes exibidas pela Figura 4.10.

Dados (a) (b) (c) Unidade
Dominio (£2) [0;0,12)> [0;0,12]* [0;0,12) cm
Diametro da artéria (r) 0,01 0,01 0,01 cm
Discretizagao Espacial (Ax) 0,0005 0,001 0,001 cm
Amplitude do Campo Elétrico (E) 7,1 6.6 7,1 Vem™
Discretizagao temporal (At) 0,0004 0,0001 4x10~8 ms
Inicio da ACE (TP pap) 1 1 1 ms
Final da ACE (T7,,,) 2 2 2 ms
Tempo de Simulacao (7') 5 5 5 ms
Numero de Volumes 57.600 14.400 14.400 -
Parametro do MPF () - - 0, 00008 cm

Tempo gasto simulando 5.060,16 1.271,20 1.016.435 S
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Figura 4.10: Simulagoes da aplicagao da técnica LEAP considerando na sequéncia (a) o
uso do MVF com Az = 0,0005 ¢m, na sequéncia (b) o uso do MVF com Az = 0,001 e¢m
e na sequéncia (c) o uso do MPF incorporado ao MVF com Az = 0,001 ¢m com
¢ =0,00008 cm

Primeiramente nesse conjunto de simulacoes nao houve a necessidade de ampliagao da
simulagao, tendo em vista que a correcao do perfil de propagacao elétrica feita pelo MPF
foi alta, como pode ser observado na Figura 4.10. Além disso o MPF foi capaz de corrigir
o erro superior a 7% no valor minimo de aplicacao da amplitude do campo elétrico FE por
conta da discretiza¢do espacial mais grosseira considerada na simulagao (b).

Dessa maneira, o MPF mostrou-se capaz de retomar as informagoes geradas por
uma malha mais refinada em uma malha mais grosseira, além de aproximar o perfil da
propagagao elétrica no dominio considerando uma discretizagao espacial mais grosseira ao

perfil da propagacao elétrica considerando uma discretizagao mais refinada.
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4.4 Discussoes

Apos todos os experimentos realizados, foi possivel observar que o uso do MVF+MPF
obteve alguns resultados promissores. Nas Segoes 4.3.2 e 4.3.3 o método foi capaz de
reproduzir o experimento apenas com o uso do MVFE com uma malha menos grosseira e
usando o mesmo valor minimo de campo elétrico necessario para o estimulo. Entretanto
o método apresentou algumas limitacoes e dificuldades que é apresentada nas segoes a

seguir.

4.4.1 Limatacoes

Embora o MVF+MPF tenha apresentado resultados promissores, o método apresentou
alguns obstdculos. Nao conseguiu-se encontrar nenhuma relagao linear do parametro
do método (§) ¢ a discretizacdo espacial (ver Figura 4.11), tendo que ser testado
exaustivamente valores de £ até se encontrar o valor ideal. Além disso, em condicoes
que a representacao do vaso sanguineo com a malha de volumes finitos regulares ficasse
quadrangular, o método nao foi capaz de corrigir o valor de aplicagdo da amplitude de

campo elétrico.
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Figura 4.11: Gréfico da discretizacao espacial (Az) x Parametro (§) do MPF.
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4.4.2 Trabalhos Futuros

Como previsoes de trabalhos futuros nessa linha de pesquisa, pode-se considerar os

seguintes topicos:

Encontrar alguma relacao entre o valor do parametro &, associado ao MPF, e alguma

variavel do problema;

Contornar os problemas gerados pela representacao do vaso sanguineo por meio de

um quadrado, aplicando no campo ¢ uma discretizacao mais refinada e no campo

V., uma discretizagdo menos refinada;

e O emprego de vasos mais complexas como elipses e também uma quantidade maior

de vasos sanguineos;

O uso de adaptatividade da malha do MVF+MPF através de métodos como o AGL

descrito por Oliveira em [3].



5 Conclusoes

Neste trabalho abordou-se a modelagem matematica da estimulacao elétrica no tecido
cardiaco para sua desfibrilacao através da técnica LEAP.

Atualmente a desfibrilagao cardiaca é realizada utilizando o aparelho desfibrilador
que dispara choques de alta energia para encerrar o estado de fibrilagao do paciente.
Apresentou-se nesse trabalho a técnica LEAP que em experiéncias in vivo e in vitro se
mostrou eficiente. A técnica se aproveita da estrutura vascular do coracao para assim criar
“eletrodos virtuais”no contorno desses vasos proporcionando a desfibrilacao com aplicacao
de baixa energia.

A modelagem computacional abordada neste trabalho para descrever o processo de
estimulacdo elétrico com a técnica LEAP foi tratada utilizando o método de volumes
finitos em alguns casos e o método de volumes finitos com o método de phase-field acoplado
em outros. O método de volumes finitos é responsavel pelo tratamento espacial da equagao
diferencial parcial parabdlica a cada passo de tempo computacional. Entretanto, em
dominios com geometrias complexas o método de volumes finitos apresenta dificuldade em
sua representacao. Por isso, o método de phase-field foi acoplado ao método de volumes
finitos. Empregou-se o método de Euler explicito para o avanco temporal da equacao
diferencial parcial. A equagdo matematica conta ainda com um sistema de equagcGes
diferencial ordinérias que foram resolvidas por meio do método de Rush Larsen.

Foram realizadas diversas simulacgoes da aplicacao do LEAP sendo que na aplicagao
da técnica considerando a condutividade elétrica do vaso sanguineo, obteve-se resultados
para o valor de aplicagdo da amplitude do campo elétrico em concordancia com o descrito
por Luther et. al. [19], alguns deles acima do valor minimo encontrado nas experiéncias in
vivo e in vitro da aplicacao da técnica. Em algumas simulagoes foram necessarias um alto
refinamento para se obter o valor minimo de aplicacao da amplitude do campo elétrico
capaz de gerar uma desfibrilacdo. Esse problema ocorre pelo fato das malhas regulares do
MVF nao serem ideais na obtencgao de resultados em geometrias complexas. Sendo assim,
para contornar essa limitacao aplicou-se o MVF+MPF, que possibilitou simular valores
corretos de aplicacao minima de amplitude do campo elétrico sem a necessidade de uma

malha de discretizagdo muito refinada.
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Desta forma mostrou-se que o MVF+MFP é capaz de reproduzir geometrias
complexas, sem a necessidade do alto refinamento da malha de volumes finitos. Esses
resultados sugerem que os métodos usados (MVF+MPF) sdo adequados para o estudo de

protocolo para desfibrilagao cardiaca.
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