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Resumo

Nos ultimos anos tém sido feitos enormes avangos no campo da simulacao cardiaca.
Foi possivel o avanco de sistemas simplificados para representacoes detalhadas da
fisiologia do coracao. No entanto, a relagao entre uma descricao detalhada da ana-
tomia e fisiologia do coracao e o aumento do custo computacional ainda é bastante
evidente. Modelos incrivelmente detalhados a nivel geométrico, fisiolégico ou ma-
tematico requerem muitas vezes o uso de supercomputadores. Modelos simplificados
podem constituir um passo essencial na compreensao e posterior implementacao de
métodos mais complexos. Neste trabalho pretende-se proceder ao estudo e cons-
trucao de um modelo 3D que inclua a eletrofisiologia do coragao e a mecanica do
miocardio a um nivel relativamente simples de implementar e leve do ponto do ponto
de vista computacional. Ao longo do mesmo foram efetuados estudos com diferen-
tes complexidades ao nivel da descricao matematica e geométrica. Os estudos do
funcionamento dos sistemas foram efetuados por simulacao e modelagao numérica
através do programa COMSOL Multiphysics. No final, o modelo desenvolvido per-
mitiu a simulacao dos potenciais gerados nas diferentes estruturas do sistema de
conducao cardiaco e correspondentes potenciais a superficie do torso bem como a
geracao do ECG. A otimizacao deste tipo de sistema podera permitir o estudo de

diversos fendmenos locais gerados através de alguma alteracao anormal da estrutura
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ou fisiologia do coragao. O desenvolvimento de um modelo 3D do coracao apartir
de imagens médicas em conjunto com um sistema totalmente acoplado (eletrofisio-
logia, mecanica do miocérdio e dindmica de fluidos) poderd constituir um posterior

programa de investigacao no ambito da Engenharia Biomédica.



Abstract

In recent years, enormous advances have been made in the field of cardiac simulation.
It was possible to advance from simplified systems to more detailed representations
of the physiology of the heart. However, the relationship between a detailed descrip-
tion of the anatomy and physiology of the heart and the increased computational
cost is still quite evident. Incredibly detailed models at the geometric, physiological
or mathematical level often require the use of supercomputers. Simplified models
can be an essential step in understanding and subsequently implementing more com-
plex methods. In this work we intend to proceed to the study and construction of
a 3D model that includes the electrophysiology of the heart and the mechanics of
the myocardium at a relatively simple level to implement and light from the com-
putational point of view. Throughout it, studies were carried out with different
complexities in terms of mathematical and geometric description. The studies of
the functioning of the systems were carried out by simulation and numerical mo-
deling using the program COMSOL Multiphysics. In the end, the developed model
allowed the simulation of the potentials generated in the different structures of the
cardiac conduction system and the corresponding potentials on the surface of the
torso as well as the generation of the ECG. The optimization of this type of system

may allow the study of several local phenomena generated through some abnormal
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change in the structure or physiology of the heart. The development of a 3D model
of the heart from medical images in conjunction with a fully coupled system (elec-
trophysiology, myocardial mechanics and fluid dynamics) may constitute a posterior

research program within the scope of Biomedical Engineering.
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Introducao

Este capitulo introdutério visa descrever o fardo economico e social produzido mun-
dialmente pelas doencas cardiovasculares e que deu origem a motivagao para a
criacao desta dissertacao. Sendo uma das principais causas de morte a nivel mun-
dial, numa primeira abordagem, é referida a importancia da simulagao cardiaca no
estudo das causas e mecanismos que dao origem a este tipo de doengas, o facto de ser
uma ferramenta que nao levanta questoes éticas, barata, rapida e com possibilidade
de repeticao de testes ao contrario do que muitas vezes acontece nas experiéncias
in vivo. Por ltimo, é feito um resumo dos objetivos a alcangar nesta dissertacao e

como esta se encontra organizada.

1.1 Contexto/Motivagao

As doengas cardiovasculares foram a principal causa de morte global entre 2001 e
2016. De acordo com a Organizagao Mundial de Satde (OMS), das 56.9 milhoes de
mortes ocorridas em 2016, 15,2 milhoes ocorreram devido a enfartes ou doencas co-
rondrias (Organization, 2018). Contudo e parcialmente talvez derivado do crescente

aumento em numero da populacao envelhecida, estes nimeros aumentam a cada
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2 1. Introducdo

ano. E, inclusivamente, previsto que até ao ano 2030 o nimero de mortes devido
a doencas cardiovasculares alcance os 23,3 milhdes a nivel mundial (Mathers and
Loncar, 2006)(Organization, 2011). Com um ntmero tao elevado de mortes este
tipo de doencgas tornou-se num grande problema de satide publica e tém despertado
cada vez mais interesse em muitas areas, sendo uma delas a simulagao cardiaca.
A modelacao numérica, tal como em outras areas de simulagao, pode representar
um papel importante no estudo das causas e, eventualmente, até mesmo na pre-
vencao de certas doencas através de um método nao invasivo. De modo a melhor
compreender as causas e mecanismos por detras desta elevada taxa de mortalidade,
atualmente existe uma grande variedade de modelos de simulacao cardiaca, que vao
desde modelos simplificados a modelos altamente complexos e computacionalmente

exigentes.

O coracao é um sistema multifisico e com multiplas escalas, a sua descricao levou
ao desenvolvimento dos modelos matematicos mais sofisticados nas dreas da fisiolo-
gia computacional e medicina (Trayanova and Rice, 2011). Por ser um sistema que
engloba diferentes escalas espaciais, desde o arranjo microscopico das células até a
caracterizacao macroscopica das estruturas cardiacas e ser necessaria uma descricao
dos diferentes processos intrinsecos ao funcionamento do coracao, a simulacao da
funcao cardiaca nao é facil e pode resultar em problemas complexos devido a estes
acoplamentos (Santiago, 2018). Existem trés processos fisicos associados ao ritmo
cardiaco, o estimulo cardiaco originado no né sinoatrial que depois se propaga ao
longo dos cardiomiécitos origina contragoes que resultam na deformacao da geome-
tria macroscépica do coragao. Ao mesmo tempo, e visto que as camaras cardiacas se
encontram com sangue no seu interior, sao originadas diferentes pressoes exercidas

pelo sangue contra a parede cardiaca.

Os modelos biofisicos da atividade elétrica cardiaca permitem calcular os potenciais
na superficie do torso cada vez com mais detalhes. No entanto, o calculo detalhado
destes potenciais torna o modelo bastante exigente do ponto de vista computacional
0 que muitas vezes pode resultar na necessidade do uso de supercomputadores. Isto

torna-se especialmente verdadeiro para modelos de bidominio da atividade elétrica



1.2. Objetivos 3

do coracao que acoplam potenciais celulares transmembranares e campos extrace-
lulares, o que requer um relativo elevado niimero de graus de liberdade de modo a

resolver e determinar todas as varidveis dependentes (Sovilj et al., 2014).

1.2 Objetivos

Os principais objetivos para a realizacao desta dissertagao sao o desenvolvimento
de modelos simplificados capazes de incluir algumas caracteristicas fundamentais do
funcionamento do coracao a nivel eletrofisiologico e mecanico. O plano de traba-
lho foi entao dirigido para a modelagao e simulacao das seguintes caracteristicas:
ativacao espontanea celular ao nivel do no sinoatrial, formacgao dos potenciais trans-
membranares devidos dessa ativacao, propagacao dos sinais eletrofisiolégicos até a
superficie do torso, desenvolvimento de um eletrocardiograma (ECG) morfologica-

mente realista e simulacao do efeito mecanico no sinal elétrico.

A modelacao destas caracteristicas assenta em fenémenos elétricos e mecanicos e
na sua interagao. O trabalho foi desenvolvido através da construcao de modelos

parcelares, de forma a simular cada uma das caracteristicas isoladamente.

Com esta estratégia, o objetivo final é conseguir integrar todas as caracteristicas
relevantes num modelo complexo de multifisica, capaz de incorporar e descrever os

efeitos da interacao de fenémenos de diferentes naturezas.

1.3 Organizacao da dissertacao

A dissertacao encontra-se dividida em sete capitulos e incorpora trés apéndices.
O trabalho realizado para a dissertacao foi dividido em sete capitulos de forma
a enquadrar a construcao dos diferentes modelos de simulacao desenvolvidos. No
entanto, foram acrescentados mais trés apéndices com trabalho nao incorporado ou

informacao complementar para a construcao dos modelos.



4 1. Introducdo

Numa primeira parte deste capitulo introdutério é fornecida uma contextualizagao
do tema e justificacao da necessidade de mais estudos na area da simulagao cardiaca.
Sao referidas as principais motivagoes que culminaram na escolha do tema e identi-
ficados os principais objetivos a alcangar. Por tultimo é feita uma descricao acerca

da forma como a dissertacao foi organizada.

Uma vez que o tema da simulacao cardiaca implica o conhecimento da anatomia,
fisiologia e funcionamento do coracao, o segundo capitulo tem como objetivo a abor-
dagem dos principais conceitos fundamentais a sua compreensao desde o nivel celular
até ao nivel do tecido. E dada elevada importancia a eletrofisiologia, nomeadamente
a origem e consequeéncias da propagacao do potencial de acao cardiaco. Por ultimo
é feito um pequeno resumo do principal exame médico utilizado na avaliacao da

funcao cardiaca, o ECG.

No terceiro capitulo é apresentado o estado de arte dos modelos de simulagao
cardiaca. Este capitulo encontra-se dividido pelas componentes envolvidas no funci-
onamento do coracao (eletrofisiologia, mecanica dos meios continuos e dinamica de
fluidos). Uma vez que seria impossivel descrever todos os modelos cardiacos existen-
tes, nao foi abordada a dinamica de fluidos e optou-se por fornecer apenas uma visao
geral da implementacao da mecanica dos meios continuos e de algumas estratégias
de acoplamento das diferentes componentes num tinico modelo. Foi dada uma maior
importancia a revisao dos modelos eletrofisiolégicos, mais especificamente, aos mo-
delos celulares iénicos simplificados pois foram integrados no desenvolvimento desta

dissertacao.

No quarto capitulo é feita uma pequena introducao ao funcionamento do software
utilizado no desenvolvimento da dissertagao (COMSOL Multiphysics 5.3). De se-
guida, procede-se a construcao de um modelo de benchmark utilizado na validagao
do software. Posteriormente, o problema da simulacao cardiaca é decomposto. Sao
feitas trés simulacoes de diferentes niveis de complexidade de modo a cobrir to-
dos os métodos que poderiam ser implementados nos capitulos seguintes. As duas
primeiras simulagoes sao eletrofisioldgicas mas em diferentes formulagoes (mono e

bidominio), na terceira procede-se & modela¢ao da parte mecanica.
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No quinto capitulo foi desenvolvido um modelo simplificado do coragao. Este modelo
representa um plano bidimensional de um coracao 3D simplificado e inclui diferentes
estruturas do sistema de conducao cardiaco. O modelo utiliza os modelos celulares
iénicos de Rogers-McCulloch (RMC) e FitzHugh-Nagumo (FHN) para a descri¢ao
da ativacao celular numa formulacao de bidominio capaz de simular a propagacao

dos potenciais ao nivel do tecido.

O sexto capitulo resulta do culminar dos diferentes estudos efetuados nos capitulos
anteriores. Numa primeira parte é feita a simulagdo da eletrofisiologia (ativacao
espontanea, ativacao sequencial das estruturas e geragao do ECG) numa geometria
3D construida com base na utilizada no capitulo 5. Numa segunda parte procedeu-se

a modelacao de um modelo eletro-mecanico biventricular.

O sétimo capitulo é reservado para uma pequena discussao dos objetivos alcancados
nos diferentes capitulos, algumas conclusoes gerais e identificacao de possiveis tra-

balhos futuros que possam ser realizados.

De seguida foram criados trés anexos com vista a complementar alguns trabalhos

realizados ao longo da dissertacao.

No anexo A, procedeu-se a construcao do modelo de benchmark utilizado no capitulo
) s
quatro. Este anexo apresenta passo a passo o procedimento realizado desde a cons-

trucao do modelo, a implementacao e simulacao do mesmo.

O anexo B representa uma etapa da construgao de um modelo que seria posterior-
mente utilizado no capitulo 6, no entanto, devido a alta complexidade do modelo e
tempo limitado de desenvolvimento nao foi possivel terminar os objetivos tragados
e como tal, foi incluido em anexo o que foi alcancado. Este modelo 3D seria o passo

inicial para o posterior desenvolvimento de um modelo dependente do paciente.

Finalmente, o anexo C serve essencialmente como complemento do segundo modelo
do capitulo seis. Este anexo apresenta algumas equacgoes e parametros utilizados
na construcao do modelo bem como uma pequena contextualizacao do que foi al-

cancado.






Coracao

Neste capitulo introdutorio abordam-se aspetos necessarios para uma melhor com-
preensao do funcionamento do érgao em estudo nesta dissertacao. Para que a dis-
cussao do trabalho realizado seja consistente é necessario nao sé a aquisicao de co-
nhecimentos na area da simulagao como também da fisiologia e anatomia do coragao,
visto que sao estas que originam e influenciam o potencial de agao (PA) e a forma
como se propaga no tecido. Como tal, comeca-se por localizar o érgao no térax
e identificar as principais estruturas que o compoem. De seguida, sao abordados
os mecanismos fisiolégicos para a geracao do denominado PA e a histologia do te-
cido cardiaco, pois ¢ o tecido base a propagacao e resposta do coragao ao estimulo
elétrico. Neste tltimo, é dada elevada importancia ao miocardio e aos seus principais
constituintes, os cardiomiécitos, pois sao considerados os elementos fundamentais na
propagacao e contracao do coragao em resposta ao PA. Por fim é feita uma abor-
dagem dos processos que ocorrem durante o ciclo cardiaco e a sua relagao com
o diagrama de Wiggers, terminando com uma breve descricao do principal exame

utilizado na avaliagao da fungao cardiaca, o eletrocardiograma (ECG).
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2.1 Anatomia e funcao

O coragao é uma bomba muscular altamente complexa e eficiente, cujo principal ob-
jetivo é o bombeamento de sangue para todo o corpo através do sistema circulatorio.
Ocupa uma posicao obliqua no térax, mais especificamente um espaco entre as ca-
vidades pleurais designado de middle mediastinum, definido como sendo o espaco
dentro do pericardio. O middle mediastinum é uma membrana serosa que engloba
um fluido lubrificante entre a sua camada interna e externa, este fluido permite
o deslizamento da camada visceral do pericardio sobre a camada parietal (laizzo,

2005).

_~» Posterior mediastinum

Figura 2.1 — Subdivisoes do mediastinum (adaptado de (Ahmed-Nusrath and Swa-
nevelder, 2007) .

A anatomia interna do coracao pode ser dividida em quatro quadrantes, auricula
direita (AD), auricula esquerda (AE), ventriculo direito (VD) e ventriculo esquerdo
(VE). As duas camaras superiores (auriculas) funcionam principalmente como co-

letoras enquanto que as duas inferiores (ventriculos) tém como principal funcao o
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bombeamento de sangue para fora do coracao através das grandes artérias. Através
do coracao existe apenas uma direcao de fluxo sanguineo mantido através das quatro
vélvulas existentes. As vélvulas atrio ventriculares (tricuspide e bictspide) permi-
tem apenas o fluxo de sangue das auriculas para os ventriculos enquanto que as
valvulas semilunares (adrtica e pulmonar) permitem apenas o fluxo de sangue dos

ventriculos para fora do coragao através das grandes artérias (laizzo, 2005).

De modo a garantir o sucesso das contragoes e relaxamentos ritmicos do miocardio
que por sua vez garantem o fluxo de sangue unidirecional a uma pressao adequada
é necessaria uma interacao proxima entre os componentes do sistema elétrico e
mecanico do coracao, o sistema de conducao cardiaco (CCS) e as componentes
contrateis. A despolarizacao do coracao é feita através deste sistema de conducao
especializado, designado de CCS, que ¢é responsavel pela despolarizacao sincrona
das quatro camaras cardiacas. Este sistema é principalmente constituido por com-
ponentes contrateis especializados cuja arquitetura citolégica e propriedades ele-
trofisiolégicas variam entre os diferentes constituintes de acordo com a sua funcao
(Monteiro et al., 2017). Os principais constituintes deste sistema sdo o né sinoa-
trial (SAN), né atrioventricular (NAV), feixe de HIS (HIS) que posteriormente se
divide em dois ramos (direito e esquerdo) e fibras de Purkinje (PKJ), como pode

ser observado na figura 2.2.
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Né sinoatrial

Feixe de His

Vias internodais

NO atrioventricular Fibras de Purkinje

Ramos do feixe de His

Figura 2.2 — Sistema de condugao cardiaco (adaptado de (Monteiro et al., 2017) .

O no sinoatrial encontra-se localizado na auricula direita, perto da abertura da veia
cava superior. Este n6 é o marcapasso do coracao e como tal produz o seu préprio
estimulo elétrico designado de potencial de acao. O PA é entao conduzido através de
canais de condugao especializados denominados de vias internodais até ao né atrio-
ventricular resultando na despolarizagao das auriculas. O né atrioventricular (NAV)
também localizado na auricula direita, mas na parte inferior do septo interauricular
proximo da vélvula tricispide, faz a ponte entre as auriculas e os ventriculos. Este
no tem por sua vez a importante fungao de atrasar, cerca de 120 ms, a transmissao
dos impulsos. Este atraso permite que a fase de contracao das auriculas termine
resultando no correto enchimento dos ventriculos com sangue antes de dar inicio
a propagacao do PA para os ventriculos, de forma a otimizar a funcao cardiaca.
Apoés esse atraso na propagagao do sinal, o NAV comeca o PA que por sua vez é
conduzido até ao feixe de HIS. O feixe de HIS ramifica-se em dois canais através
do septo interventricular e continua a transmissao do estimulo através desses canais
até as fibras de Purkinje. Uma vez tendo o PA alcancado as fibras de Purkinje a

despolarizacao dos ventriculos ocorre quase instantaneamente o que resulta na sua
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contragao (Santiago, 2018).

2.2 Eletrofisiologia

O PA é gerado através das breves diferengas de potencial ao longo da membrana
celular. Esta alteragao no potencial transmembranar é resultado das trocas de ioes
entre o interior e exterior da célula. De uma forma geral pode ser afirmado que exis-
tem duas forgas que atuam sobre estes i0es de forma a criar a diferenga de potencial
através da membrana da célula, uma forca quimica e uma elétrica. O movimento
de ides entre o interior e exterior estabelece um gradiente elétrico que atua como
oposicao ao gradiente quimico. Durante o relaxamento, as concentracoes de cada
iao no meio intra e extracelular sao bastante diferentes o que explica a necessi-
dade da existéncia de um gradiente elétrico capaz de equilibrar essas diferencas de

concentragao (Pullan et al., 2005).

De uma forma geral pode ser dito que o PA originado no musculo cardiaco é con-
trolado por duas correntes principais com fluxo para o interior da célula, uma de
sodio e outra de célcio e por quatro correntes principais de potassio, nomeadamente
a corrente de retificagdo retardada do tipo rapida (IKr), a do tipo lenta (IKs), a
corrente transiente de efluxo (Ito), a corrente retificadora de influxo (IK1), outras

correntes de efluxo nao tao bem caracterizadas e alguns mecanismos eletrogénicos.

Do ponto de vista eletrofisioldgico, a geracao dos potenciais de acao cardiacos reflete
a consecutiva ativacao e inativacao dos canais iénicos que conduzem as correntes
despolarizadoras, ou de influxo, de sédio e de célcio e as repolarizadoras, ou de efluxo,
de potéssio (Nanasi, 2009). Relativamente aos canais idnicos, estes apresentam duas
propriedades fundamentais que os diferenciam, como a permeabilidade seletiva a

certos tipos de i0es e o gating (abertura e fecho dos canais i6énicos).

A permeabilidade seletiva é uma base de classificacao dos canais i6nicos. Diferentes
canais possuem diferentes afinidades para a passagem de certos ides (sédio, célcio e

potdssio). Esta seletividade é feita através de algumas propriedades determinantes
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dos i6es, como tamanho, valéncia ou energia de hidratacao.

Os canais iénicos podem também ser classificados de acordo com o mecanismo de
gating, nomeadamente em dependentes de voltagem, dependentes de ligantes ou
mecano-sensiveis. Os canais voltagem dependentes representam o mecanismo mais
comum entre canais iénicos e sao capazes de alterar a sua condutancia em respos-
tas a variagdes no potencial membranar (Grant, 2009). Os canais dependentes de
ligantes, como o préprio nome indica, possibilitam a entrada de ices através da sua
abertura em resposta a ligacao de certos tipos de mensageiros celulares a recetores
especificos. Os canais iénicos mecano-sensiveis possuem a capacidade de transformar
certos estimulos mecanicos, tais como extensao, alteracao da curvatura ou espessura
da membrana e até mesmo interagoes entre proteinas e matriz, em estimulos elétricos
e bioquimicos (Peyronnet et al., 2016) através da alteracao da condutancia do canal

(Grant, 2009).

2.3 Histologia

2.3.1 Parede do coracao

Do ponto de vista histologico, a parede do coragao é constituida por trés camadas,
sao elas o pericardio, o miocardio e o endocardio. O pericardio é normalmente as-
sociado a camada exterior do coracao, no entanto, pode ser subdividido em duas
camadas. Uma camada superficial fibrosa e uma mais interior serosa podendo esta
ultima ser ainda dividida em duas camadas, uma mais exterior inseparavel do pe-
ricardio fibroso e uma mais interior que se sobrepoe ao miocardio. Entre estas duas
camadas do pericardio seroso existe um espaco designado de cavidade pericardial
que engloba um fluido no seu interior. De uma forma mais generalizada, a jungao
do pericardio fibroso com a camada exterior do pericardio seroso constituem o pe-
ricardio parietal e a camada interior do pericardio seroso é designado de pericardio
visceral (Arackal and Alsayouri, 2020). Histologicamente, o pericdrdio é composto

principalmente por células mesoteliais. Abaixo desta camada de células mesoteliais
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encontra-se uma pequena camada de tecido adiposo e tecido conjuntivo que une o

epicardio ao miocardio.

O endocéardio ¢ a camada mais interior do coracao e alinha as superficies interior das
camaras cardiacas incluindo as valvulas. O endocardio é constituido por duas cama-
das, uma mais interior constituida por células endoteliais e que alinha as camaras
cardiacas e uma mais externa composta por um tecido conjuntivo subendocardial
que é continuo ao tecido conjuntivo do miocardio. Esta tltima camada tem presente

alguns ramos do sistema condutor cardiaco.

O miocardio é, do ponto de vista funcional, o principal constituinte do coragao e das
trées camadas a mais espessa. E um tecido muscular que permite as contragoes do
coracao e em termos de volume é constituido maioritariamente por cardiomidcitos,
apesar de em numero poderem ser ultrapassados pelos fibroblastos. Os fibroblastos
possuem um papel principal na manutencao da matriz extracelular que por sua vez
é a principal responsavel pelas propriedades mecanicas passivas do tecido cardiaco
(Clayton et al., 2011). Apesar da estrutura do miocardio ser a mesma nas auriculas e
ventriculos, esta é mais espessa nos ventriculos devido a elevada pressao hidrostatica
que estes tém de superar ao bombear o sangue para fora do coracao através das
grandes artérias. O miocérdio pode ser considerado como um material ortotrépico
com preferéncia longitudinal na conducao elétrica e tensoes geradas, o que faz com
que a distribuigao celular seja determinante na maneira como o musculo despolariza

e contrai (Santiago, 2018).

2.3.2 Cardiomidcitos

Os cardiomiécitos, como foi dito anteriormente, sao o principal constituinte do
coracao pois permitem a contratilidade do mesmo. Estas células incorporam no seu
interior mitocondrias de modo a garantir o fornecimento continuo de ATP necessario
a contracao cardiaca (Pinnell et al., 2007). Cardiomiécitos adjacentes encontram-se
ligados uns aos outros em certos pontos designados de discos intercalares. Nestes

pontos as membranas das células formam uma espécie de dobras paralelas ligadas
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através de desmossomas. A comunicacao entre um cardiomiécito e o adjacente é efe-
tuada através de juncoes gap localizadas maioritariamente nos discos intercalares,
jungoes estas que permitem tanto a sinalizacao intercelular como o fornecimento de
vias com pouca resisténcia a propagacao do potencial de agao (Pinnell et al., 2007).
Os cardiomiocitos podem ser divididos em duas categorias, células auto ritmicas e
células contrateis. As células contrateis exibem um maior e mais estavel potencial
de repouso membranar bem como um PA mais prolongado. As células auto ritmicas,
por sua vez, possuem potenciais membranares de repouso mais pequenos e instaveis
o que faz com que a despolarizacao espontanea seja possivel nestas células, gerando
dessa forma a atividade elétrica normal do coracao Este tipo de células pode ser
maioritariamente encontrada no noé sinoatrial apesar de também existirem no noé
atrioventricular, feixe de HIS e em algumas das células de Purkinje. No entanto
como o ritmo de despolarizacao do SAN é muito maior acaba por ocorrer a su-
pressdo das restantes regides (Pinnell et al., 2007). No caso particular das células
auto ritmicas do NAV, estas tém capacidade de gerar o potencial de acao caso o

SAN falhe, funcionando como um marca-passo secundario (Kurian et al., 2010).

Os cardiomiécitos apresentam uma forma tubular alongada com duas fungoes prin-
cipais, a conducao elétrica e a contracao. A conducao elétrica acontece principal-
mente na membrana celular como uma consequéncia das correntes transmembrana-
res. Quando a superficie é despolarizada, um processo de tudo ou nada é iniciado,
se o impulso gerado nao atingir um limiar minimo sensivel pela célula a mesma per-
manece inerte, se o limiar for alcancado o impulso elétrico é iniciado. A contragao
por sua vez, acontece exclusivamente no interior da célula, mais especificamente no
sarcoplasma (Clayton et al., 2011). A estrutura interna dos cardiomidcitos apre-
senta miofilamentos (filamentos finos de actina e filamentos grossos de miosina em
conjunto com as proteinas reguladoras troponina e tropomiosina). Os miofilamentos
sao estruturas proteicas longas que reagem na presenga de célcio (Ca) libertado pelo
reticulo sarcoplasmatico (Clayton et al., 2011). O sarcémero, definido como a menor
unidade funcional de contragao é composto por filamentos finos e grossos dispostos
em feixes paralelos (Niederer et al., 2019). Cada filamento grosso encontra-se nor-

malmente rodeado por seis filamentos finos. Este padrao repetitivo faz com que os
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dois sistemas de filamentos se encontrem interligados e que sejam capazes de deslizar
um sobre o outro (Huxley and Niedergerk, 1954). A proximidade entre os sistemas
de filamentos permite que as proteinas motor de miosina presentes nos filamentos
grossos se liguem aos sitios de ligagao dos filamentos finos. Estas ligacoes mecanicas
entre os dois filamentos sdo designadas de pontes cruzadas (Spudich, 2001). Depois
da formacao das pontes cruzadas a miosina sofre um rearranjo molecular induzido
pelo ATP que distorce a ponte cruzada e cria uma forca capaz de fazer os fila-
mentos finos e grossos deslizar em sentidos opostos. Apds a criagao desta forca e
da ligacdo de uma nova molécula de ATP a “cabeca”da miosina, esta liberta-se do
filamento fino. Quando numeros suficientes de “cabecas”de miosina se ligam, pu-
xam e libertam-se dos filamentos finos o sarcomero contrai. Como ja foi referido
anteriormente, os ioes de calcio sao o sinal de controlo que permite a contragao ao
nivel do sarcomero. Em condicoes de baixas concentracoes de Ca?t, a tropomiosina
bloqueia os sitios de ligacao da miosina na actina o que nao permite a formacao das
pontes cruzadas e como tal nao ocorre contracao. Quando suficientes concentragoes
de Ca?* se encontram presentes, estes ides ligam-se a um sitio inico na troponina C,
a qual inicia uma série de mudancas conformacionais no complexo actina-miosina e
que resulta no movimento da miosina de forma a expor os sitios de ligacao, iniciando

a contragao (Niederer et al., 2019).

2.4 Morfologia do potencial de acao

A morfologia do potencial de acao pode variar de acordo com diferentes carac-
teristicas, nomeadamente espécie, ritmo cardiaco, estado de desenvolvimento, res-
posta a medicamentos, neuro-hormonas ou até mesmo de acordo com as diferentes
regices do coracao (Santana et al., 2010). Em relagao as diferengas observadas entre
diferentes regioes do coracao como pode ser observado na figura 2.3, estas podem
ser explicadas através das diferencas nas propriedades dos subjacentes canais iénicos
em cada regiao do coracao. Estas diferencas, por sua vez, contribuem para a nor-

mal propagacao unidirecional do estimulo bem como para a geragao de um ritmo
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cardiaco normal (Nanasi, 2009).

SAN /\/
] 100 mV
Auriculas
Fibras de i
Purkinje L
Endocardio | ™

Miocérdio l: ‘ N\
Epicardio [ r—\

| —
200 ms

VD VE

Figura 2.3 — Potenciais de ac¢ao nas diferentes regides do coragao (adaptado de
(Nerbonne, 2000) .

Como ja foi referido anteriormente, a forma do PA varia de acordo com o tipo de
cardiomiécito. Na figura 2.4 podem ser observadas as diferencas entre o PA de uma
célula auto ritmica e de uma célula contratil. Com estas diferencas em consideracao,
o PA cardiaco pode entao ser dividido em cinco fases no caso das células contrateis e

em trés fases no das células auto ritmicas, como é o caso das células do né sinoatrial.
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(a) Células auto ritmicas; (b) Células contrateis.

Figura 2.4 — Fases do potencial de a¢ao nas diferentes células (adaptado de (Pinnell

et al., 2007)).

2.4.1 Células contrateis

Nas células contrateis, a fase 4 observada na figura 2.4 corresponde ao potencial
de repouso e é normalmente apresentado como estével em cerca de -90 mV (Grant,
2009) resultado da permeabilidade seletiva da membrana celular ao potdssio e do
gradiente de potassio (K) que é proximo do potencial de equilibrio de Nernst para
o potassio (Pinnell et al., 2007). A fase 0 corresponde a fase de despolarizagao
rapida. Esta despolarizacao pode ser explicada pela diminuicao na permeabilidade
da membrana ao potassio e consequente abertura dos canais de sédio. Nesta fase
o potencial rapidamente é capaz de alcancar valores positivos na ordem dos 10 mV
(Pinnell et al., 2007). A fase 1 corresponde a fase de repolarizagao rapida (Grant,
2009) derivada do decréscimo na permeabilidade da membrana ao sédio (Pinnell
et al., 2007). A fase 2 é a fase de plateau e corresponde a fase mais longa do
potencial de acao. Este prolongamento do PA pode ser explicado pelo acréscimo
na permeabilidade da membrana ao cdlcio o que mantém a despolarizagao (Pinnell
et al., 2007). A fase 3 corresponde a fase de repolarizacao rapida. Esta fase restaura
o potencial da membrana ao seu valor de repouso através da inativacao dos canais
de sodio no final da fase 2 e de uma corrente de influxo de potassio que provoca a

repolarizagao (Pinnell et al., 2007).
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2.4.2 (Células autorritmicas

A primeira observagao légica na comparacao entre os dois tipos de potencial de
acao é a auséncia da primeira e segunda fases no potencial de acao das células
autorritmicas. Algumas observacoes complementares podem incluir o facto do po-
tencial de membrana da fase 4 ser mais despolarizado nas células autorritmicas, na
ordem dos -50 mV a -65 mV (Grant, 2009) e o facto de ndo possuir um potencial de
repouso estavel ao contrario do que acontece nas células contrateis (Pinnell et al.,
2007). O facto de nao possuirem um potencial de repouso permite que as células
autorritmicas tenham a capacidade de despolarizacao espontanea. Através de um
decréscimo na permeabilidade da membrana ao potassio é originado o potencial que
por sua vez fornece ao coracao a sua capacidade de autorritmicidade (Pinnell et al.,
2007). Pode também ser observado que a fase 0 das células auto ritmicas é mais
lenta que nas células contrateis. Este atraso resulta na baixa velocidade de conducao

do estimulo nas regides dos nds (Grant, 2009).

2.5 Ciclo cardiaco

O ciclo cardiaco é definido como sendo o periodo de tempo decorrido desde a con-
tracao das auriculas até ao relaxamento dos ventriculos e descreve os processos que
ocorrem no interior do coragao desde o inicio de um batimento cardiaco até ao
inicio do préximo. O ciclo cardiaco pode ser, de um modo geral, dividido em duas
fases, sao elas a sistole e a diastole que estao presentes tanto nas auriculas como
nos ventriculos. Durante a sistole ocorre a contracao das estruturas de modo a ser
possivel o bombeamento de sangue do coracao para a circulacao sanguinea enquanto
que a diastole é caracterizada pelo relaxamento das estruturas de modo a que estas
sejam de novo preenchidas pelo sangue. A coordenacao destes componentes do ciclo
cardiaco é essencial para o eficiente bombeamento do sangue. De um modo mais

especifico o ciclo cardiaco pode ser dividido em quatro fases, sao elas a contragao
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isovolumétrica, sistole, relaxamento isovolumétrico e diastole. No diagrama da fi-
gura 2.5 podem ser observados os eventos que ocorrem durante um ciclo cardiaco em
funcao do tempo, nomeadamente as variagoes de pressao em diferentes estruturas,

a variacao do volume ventricular e o eletrocardiograma.
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Figura 2.5 - Diagrama de Wiggers .

Como ja foi referido anteriormente, a diastole é a parte do ciclo onde as auriculas
enchem os ventriculos. Este evento é principalmente causado pelas diferencas de
pressoes entre as camaras superiores e inferiores, mas também pelo atrial kick. O
atrial kick é o fenémeno de aumento de forca gerada pela auricula durante a con-
tracao. Este evento ocorre durante o fluxo de sangue da auricula para o ventriculo
e tem como objetivo o aumento de fluxo através de um aumento do gradiente
de pressao. A fase de contracao isovolumétrica sucede o inicio da contracao dos
ventriculos e ocorre quando a pressao intra-cavidade aumenta sem alteracao do vo-

lume. A sistole é iniciada quando a pressao intra-ventricular aumenta acima da
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pressao dos vasos sanguineos. Esta diferenca de pressao resulta na abertura das
valvulas e ejecao do sangue para a corrente sanguinea. A sistole ocorre até que as
pressoes nos ventriculos e aorta se encontrem em equilibrio o que resulta no fecho
das valvulas. Por fim, a fase de relaxamento isovolumétrico dos ventriculos ocorre
quando a pressao intra-cavidade diminui a um volume constante e termina quando
a pressao ventricular é baixa o suficiente. Este decréscimo na pressao resulta na
abertura das valvulas atrioventriculares e consequentemente no fluxo de sangue das

auriculas para os ventriculos (Santiago, 2018).

2.6 Eletrocardiograma

O eletrocardiograma trata-se de um dos exames complementares de diagnoéstico nao
invasivos mais frequentemente utilizados para avaliar a funcao cardiaca. Apesar da
continua evolucao nas tecnologias utilizadas para o estudo do coracao, este tipo de
exame ainda mantém um papel central na investigacao de varias doencas cardiacas.
Cada contragao do musculo cardiaco ou das valvulas do coracao é comandado por
pequenos impulsos elétricos gerados no proprio coragao. O ECG consegue identificar
os padroes normais de transmissao e geracao destes impulsos elétricos através da
colocacao de elétrodos em locais estratégicos. Até ao momento é o exame mais
indicado para avaliar arritmias cardiacas, na interpretagao do ritmo cardiaco e para

a investigacao inicial da isquemia cardiaca (CUF, 2020).

O grafico obtido através do ECG representa a soma dos diferentes potenciais de acao
nas diferentes regides do coragao (Shih, 1994). Neste grafico é possivel distinguir
trés caracteristicas principais, sao elas a onda P, o complexo QRS e a onda T. A
onda P ¢é associada a despolarizagao das auriculas, o complexo QRS, que tipicamente
apresenta uma série de trés deflexdes, é associado a despolarizacao ventricular e a
onda T associada a repolarizacao ventricular. Uma vez que a repolarizacao das
auriculas ocorre geralmente em simultaneo com a despolarizacao ventricular, e visto
que a primeira é de muito menor amplitude, devido a menor massa auricular quando

comparada com a ventricular, a repolarizacao das auriculas encontra-se englobada
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no complexo QRS (Pullan et al., 2005). Apesar destas serem as trés caracteristicas
principais do grafico do ECG, ¢é ainda possivel obter alguma informagao adicional,
por exemplo, o facto de o segmento ST se encontrar apresentado isoelétrico com a
linha de base do grafico reflete a auséncia de fluxo de corrente associado a fase 2 da
repolarizacao ventricular. O intervalo PR representa o periodo de tempo decorrido
desde a despolarizacao inicial das auriculas até a despolarizacao dos ventriculos e
reflete o atraso fisiolégico na conducao do estimulo imposto pelo né atrioventricular
(Temple et al., 2013). Por sua vez, o intervalo QT representa o tempo decorrido
entre a despolarizacgao e repolarizagao dos ventriculos e pode ser portanto uma forma

de medicao da duragao do potencial de agao ventricular.






Modelos matematicos do

coracao

Nos tultimos anos a simulacao cardiaca tem sido uma area com enorme procura
e desenvolvimento. Com o aumento da capacidade de calculo dos computadores
tém sido desenvolvidas simulagoes cada vez mais complexas e realistas, com o ob-
jetivo de serem introduzidas na pratica clinica, nao apenas como uma ferramenta
de prevencao ou diagnéstico, mas também para auxilio em intervencoes cirtrgicas
complexas. Existe uma grande variedade de modelos de células e tecidos cardiacos,
desde modelos simplificados a modelos mais complexos e modelos realistas especificos
de uma espécie, duma regiao anatémica ou construidos para um determinado pa-
ciente. Como o coracao é um sistema multifisico que engloba trés fenomenologias
intrinsecamente acopladas, os modelos nesta darea podem ser desenvolvidos de forma
a simular um, dois ou até mesmo trés processos simultaneamente. Como tal, este
capitulo encontra-se dividido pela natureza dos processos, simulacao da eletrofisiolo-
gia do coracao, mecanica do miocardio e posteriormente estratégias de acoplamento
dos diferentes processos. E dada elevada importancia aos modelos eletrofisiol6gicos,
nomeadamente nos modelos celulares iénicos aos modelos simplificados e nos mode-
los de tecidos excitaveis a formulagao continua. De seguida sao referidos os principais

métodos utilizados para simulacao da parte mecanica do miocardio bem como os

23
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principais métodos e desafios existentes no incorporacao/acoplamento dos proces-
sos de natureza diferente no mesmo modelo. Por tltimo, é feita uma descrigao dos
modelos desenhados especificamente para o paciente uma vez que representam a
evolucao dos modelos cardiacos e tém capacidade para revolucionar a forma como

os modelos de simulagao cardiaca sao vistos na pratica clinica.

3.1 Eletrofisiologia do miocardio

Do ponto de vista historico a eletrofisiologia do tecido cardiaco foi a primeira fe-
nomenologia do coracao a ser estudada e modelada. Tendo comecado através do
pioneiro trabalho de Hodgkin e Huxley (Hodgkin and Huxley, 1952) nos potenciais
de acao das células nervosas, rapidamente surgiram mais estudos e modelos cada vez
mais capazes de representar propriedades e efeitos realistas dos estimulos cardiacos.
Hodgkin e Huxley foram os primeiros a propor um modelo matematico quantitativo
de propagacao do potencial de agao através de um nervo de lula. No seu trabalho
foram capazes de dividir as correntes por detras da formacao do potencial de agao
do nervo em dois constituintes, uma corrente de sédio, com fluxo direcionado para o
interior, seguida de um fluxo de potdssio para o exterior. A formulagao das equagoes
necessarias para a descricao da variagao de estas correntes com o potencial de tensao
transmembranar e com o tempo valeu aos autores o prémio Nobel da medicina, em

1963.

Uma vez que as células nervosas e cardiacas apresentam bastantes caracteristicas em
comum, grande parte da matematica que regula a modelagao das células cardiacas
hoje em dia resulta do trabalho de Hodgkin e Huxley. Foi com base neste modelo que
Noble (Noble, 1962) desenvolveu o primeiro modelo fisiolégico complexo do tecido
cardiaco. Posteriormente, tendo em conta o trabalho de Noble e as experiéncias
voltage clamp e patch clamp de Mcallister e Noble (McAllister et al., 1975), Beeler
(Beeler and Reuter, 1977), DiFrancesco e Noble (DiFrancesco and Noble, 1985) e
Luo e Rudy (Luo and Rudy, 1991) foi possivel o desenvolvimento de vérios modelos

realistas da atividade idénica no tecido cardiaco.
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Este tipo de modelos comeca normalmente com uma descrigao matematica dos even-
tos elétricos que ocorrem a nivel celular e que levam a formacao dos potenciais de
acao cardiacos e terminam com uma descricao ao nivel do tecido. Como os eventos
elétricos que ocorrem a nivel celular resultam das correntes iénicas transmembrana-
res, alguns modelos utilizam formulagoes destas correntes em conjunto com a tensao,
concentragoes ionicas e cinética dos canais idnicos responsaveis pela sua formagao
(Fenton and Cherry, 2008). Existe uma enorme variedade na complexidade dos mo-
delos iénicos utilizados para a descrigao da eletrofisiologia celular do coracao. Os
modelos mais complexos tentam descrever a corrente idnica com base na sua relagao
com as subjacentes correntes transmembranares e respectivos canais e permutado-
res, oferecendo por um lado uma maior significancia cientifica mas ao mesmo tempo
tornando o modelo computacionalmente pesado e complexo do ponto de vista ma-
teméatico. Outros tipos de modelos tentam uma abordagem mais simples, de modo
a poder fornecer uma maior liberdade do ponto de vista matematico e computa-
cional utilizando para isso, por exemplo, processos matematicos tinicos capazes de

representar propriedades de diferentes canais (Noble and Rudy, 2001).

A simulagao da eletrofisiologia do tecido cardiaco comega normalmente pela des-
cricao de um modelo iénico celular capaz de representar o fluxo de corrente através
dos canais i6nicos, bombas e permutadores. Esta descricao celular em conjunto com
um grupo de equagoes diferenciais parciais (PDE) capazes de descrever a propagagao
do PA, através de uma formulacao continua constituem a descri¢ao da propagacao
do PA no tecido, como pode ser observado mais a frente. Um resumo de uma abor-

dagem a formulacao de um modelo eletrofisiolégico, pode ser observado no esquema

da figura 3.1.
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L4 S5 N Modelo celular

‘7 - i6nico
T

Figura 3.1 — Esquema de uma abordagem a construcao de um modelo eletrofi-
siolégico do coragao. Imagem do modelo iénico celular retirada de ((Marbén, 2002))

A componente elétrica do modelo eletrofisiologico é capaz de simular a propagacao
do potencial transmembranar sobre o volume do coracao através da resolucao de
um PDE, no caso da formulacao de monodominio reagao-difusao, ou através de
um sistema de PDE, no caso da formulagdo de bidominio (Trayanova and Rice,
2011). A representacao dos processos i6nicos que ocorrem a nivel celular e respetivo
calculo do fluxo de corrente é por sua vez feita através dos modelos celulares idnicos.
Estes processos podem ser governados por um conjunto de equacoes diferenciais
ordinédrias (ODE) ou equagoes algébricas dependendo da complexidade do modelo
iénico celular utilizado. A resolugao simultanea das equacoes diferenciais parciais
(PDE) em conjunto com as equagoes de governo do modelo iénico celular sdo, entao,

capazes de simular a propagacao da onda elétrica no coracao.

3.1.1 Modelos celulares ionicos

Como ja foi referido anteriormente, existe uma grande variedade de modelos i6nicos

utilizados para a simulacao da propagacao das correntes transmembranares nas
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células cardiacas. Contudo, os modelos celulares i6nicos recaem sobre duas cate-
gorias principais, modelos complexos ou modelos simplificados. Uma vez que os
modelos i6nicos de grande escala (complexos) podem incluir a utilizagao de cerca
de 30 a 100 varidveis e centenas de equagoes (Clayton et al., 2011), a complexi-
dade matemaética e o esforco computacional constituem dois dos grandes problemas
e principais desvantagens na utilizacao destes modelos. De forma a simplificar a des-
cricao e propagacao do potencial de acao no tecido e, consequentemente, diminuir
o custo computacional dos modelos i6énicos de grande escala surgiu a necessidade
do desenvolvimento de modelos simplificados. Estes modelos normalmente incor-
poram entre 2 a 10 variaveis o que resulta numa reducao significativa do nimero
de equagdes necessarias para a descricao da propagacao do sinal elétrico (Clayton
et al., 2011). Como j4 foi referido anteriormente, nesta dissertacao, é dada uma
maior importancia aos modelos iénicos simplificados. Devido a maior simplicidade
matematica e controlo sobre o modelo, esta abordagem foi considerada a melhor
para a realizagao pratica do trabalho. De acordo com Clayton, os modelos simpli-
ficados podem geralmente ser divididos em trés subcategorias, redugao de modelos

mais detalhados, modelos genéricos e modelos fenomenologicos.

Reducao de modelos detalhados

A reducao de modelos detalhados como o préprio nome indica podem ser alcancadas
através de reducao de modelos iénicos mais complexos. A eliminacao adiabatica de
certas variaveis de gating ou a simples reducao do ntimero de variaveis sao exemplos
de algumas abordagens que podem ser efetuadas de forma a reduzir um modelo mais
complexo. Um exemplo da eliminacao adiabatica de variaveis é o caso do modelo de
2 variaveis de Karma (Karma, 1993), que resulta de uma simplificacdo do modelo de
4 varidveis de Noble (Noble, 1962). A reducao do ntiimero de varidveis pode ser uma
outra abordagem de simplificacao. Neste caso, a reducao do ntimero de variaveis
pode ser alcancada, por exemplo, assumindo algumas concentragoes iénicas como

constantes (Fink et al., 2011).



28 3. Modelos matematicos do coracao

Modelos genéricos

Os modelos genéricos de meios excitaveis conseguem alcancar a simplificagao com-
putacional através da simplificacao da matemadtica envolvida na descricao da pro-
pagacao das correntes. Nestes modelos as propriedades dos diferentes canais idnicos
podem ser representadas através de processos mateméticos tinicos (Noble and Rudy,
2001). Os primeiros estudos na modela¢do do PA no tecido cardiaco comegaram
com este tipo de abordagem, mais propriamente com o modelo de 2 variaveis de
FHN (FitzHugh, 1961) que na sua esséncia é uma redugao do modelo de Hodgkin
e Huxley (Hodgkin and Huxley, 1952). No modelo de FitzhHugh-Nagumo a for-
mulacao do modelo recai sobre a definicao de uma variavel de excitacao u e uma
de recuperacao v, como pode ser observado nas equacoes 3.1, 3.2 constituindo um
sistema reacao-difusao. Parametros como a, b, ¢1, ¢ e d definem propriedades da
membrana e sao capazes de alterar a forma do PA enquanto n representa um ve-
tor normal em relagao a fronteira (Rogers and McCulloch, 1994). A equagao 3.3

representa a condigao fronteira.

% =V -DVu+ cu(u—a)(l —u)— cv (3.1)
ov
5 = bl —dv) (3.2)
ou
oy (3.3)

Os modelos como de Rogers-McCulloch (RMC) (Rogers and McCulloch, 1994) que
por sua vez ¢ uma evolucao do modelo de FitzHugh-Nagumo recaem também na
definicao de modelos genéricos. No entanto, existem algumas diferencas inovadoras
entre os dois modelos. Enquanto o modelo original de FHN descreve uma variavel
de ativacao u e uma de recuperacao v adimensionais, no modelo de RMC o modelo

é formulado em funcao do PA dado pelo rumo do potencial transmembranar V).
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Esta abordagem na formulacao do problema resulta na descricao da corrente iénica
total através da taxa de variacao temporal da varidvel de ativacao, com os devidos
parametros do modelo original ajustados de modo a fornecer a dimensionalidade
correta. De acordo com a formulacao de Rogers-McCulloch, a corrente iénica por
unidade de volume pode ser obtida através do calculo simultaneo das equacoes 3.4
e 3.5, onde parametros como k, ¢1, co, A, B, a, b e d representam parametros do
modelo, k representa a escala de tempo do modelo, V), o potencial membranar e u a
variavel de excitagao/recuperagao (Biasi and Tognetti, 2019). Enquanto a equagao
3.4 representa a funcao de descricao da corrente idnica, a equacao 3.5 representa a

variavel de ativacao.

Lo = ey (Vg — B)(a — Lf)@ Vi )+ kequ(Vyg — B) (3.4)
ou . VM - B
E—ke( Y —du—10) (3.5)

Modelos fenomenoloégicos

Os modelos fenomenolégicos, por sua vez, baseiam-se normalmente num resumo das
correntes de efluxo e influxo, em vez de recorrerem a descricao dos permutadores,
bombas e canais i6nicos celulares. Neste tipo de modelos uma redugao no nimero
de variaveis de estado pode ser alcangada através da substituicao da descrigao das
correntes iénicas por métodos iterativos simples (Lopez-Perez et al., 2015). Esta
abordagem resulta no uso de menos variaveis e equagoes necessarias para a sua des-
cricao. O principal objetivo deste tipo de modelos ¢é a reproducao de certas proprie-
dades dinamicas chave das células e do tecido sem a necessidade de serem incluidos
demasiados detalhes acerca dos canais i6nicos (Clayton et al., 2011). O modelo de
Fenton-Karma (Fenton and Karma, 1998) e consequentes extensoes (Bueno-Orovio
et al., 2008) (Cherry and Fenton, 2004) podem ser considerados como exemplos de

modelos fenomenolégicos.
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3.1.2 Modelos de tecido cardiaco excitavel

A nivel celular é observado um atraso na propagacao da onda de despolarizacao
entre um miocito e os seus vizinhos, este efeito é normalmente atribuido as juncoes
gap (hiato) existentes entre midcitos (Clayton et al., 2011). A esta escala espacial, a
propagagao do PA pode entao ser representada como um processo discreto (Kleber
and Rudy, 2004). No entanto, a escalas espaciais maiores, algumas centenas ou mi-
lhares de midcitos, a despolarizagao parece ocorrer de forma continua (Durrer et al.,
1970). Foi com base nestas observagoes que foi formulada a hipétese do continuo,
ou seja, em alguns casos é possivel ignorar a natureza discreta da propagacao do
PA cardiaco para que esta seja considerada como continua, simplificando bastante a
formula¢ao matematica da propagacao do impulso no tecido (Clayton et al., 2011).
Desta forma os modelos de tecido cardiaco excitdvel podem, de uma maneira ge-
ral, ser divididos em duas categorias, modelos discretos e modelos continuos. Os
modelos continuos podem, no entanto, ser posteriormente divididos em modelos de
monodominio ou bidominio. Como é referido anteriormente, nos modelos discre-
tos (nivel celular) o tecido cardiaco é caracterizado por uma representagao explicita
de células individuais. Ja nos modelos continuos, o tecido cardiaco é abordado a
uma escala maior, como um sincicio funcional de células eletricamente acopladas

(Clayton et al., 2011).

Modelos discretos

Relativamente aos modelos discretos, as principais descricoes matematicas deste
tipo de modelos incluem modelos celulares automatos simples/elementares (CA),
coupled map lattices (CML) e lattices of coupled ordinary differential equations (CO-
DEL) (Clayton et al., 2011). Os modelos CA sao descrigoes simplificadas do tecido
cardiaco. Estes modelos consistem numa rede de células, onde cada célula possui um
nimero finito de estados, como por exemplo, ligado e desligado. Para cada célula

individual, um grupo de células designado de vizinhanga é definido em relacao a
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célula especifica. O estado inicial (=0) das células é atribuido a cada célula indivi-
dual. A nova geragao (t=1) é entao criada de acordo com alguma regra definida, por
exemplo, uma funcao matematica que determina o novo estado da célula de acordo

com o seu estado atual bem como o estado da sua vizinhanca (Clayton et al., 2011).

Os modelos CML sao um desenvolvimento dos CA nos quais os estados de cada
célula sao representados como continuos e atualizados dentro de um lattice (Waller
and Kapral, 1984). A cada interagao pode ser atribuida uma for¢a de acoplamento

diferente de forma a ser possivel a modelagao de uma propagacao anisotropica.

Os CODEL sao um desenvolvimento dos CML nos quais um conjunto de equagoes
diferenciais ordinarias sao acopladas de forma a ser possivel a descricao da cinética
de uma célula individual. Nesta abordagem sao utilizadas resisténcias de forma a

representar as jungoes gap (Clayton et al., 2011).

Modelos continuos

Ao contrario do que acontece nos modelos discretos em que o tecido é considerado
como uma composicao de células individuais, nos modelos continuos o tecido é abor-
dado como um sincicio funcional de células eletricamente acopladas (Clayton et al.,
2011). De forma a ser possivel uma descri¢ao continua, pode ser aplicada a homo-
geneizacao da representacao discreta do tecido cardiaco através da consideracao do
tecido como uma rede de resisténcias (Neu and Krassowska, 1993). Nestes casos
também o seu comportamento elétrico ideal é considerado como um meio excitavel
onde as células excitaveis se encontram acopladas difusamente através da tensao

transmembranar V), (Clayton et al., 2011).
Modelos de bidominio

Neste tipo de abordagem aos modelos continuos sao consideradas as regioes intra e
extracelulares como dois dominios continuos e sobrepostos mas separados pela mem-
brana celular (Clayton et al., 2011). Esta separagao entre os meios é necessaria de

forma a ser possivel a injecao de corrente no meio extracelular durante o estimulo
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externo ou desfibrilagao (Trayanova, 2006). A descrigao de cada dominio é, no en-
tanto, baseada numa versao generalizada da lei de Ohm. Nesta descricao é definida a
relacao entre o campo elétrico, a densidade de corrente e o tensor de condutividade.
De uma forma geral, os modelos de bidominio representam o tecido cardiaco a uma
escala macroscopica relacionando a corrente idnica com o potencial da membrana e
potencial extracelular (Potse et al., 2006). Os modelos de bidominio foram inicial-
mente formulados de forma ser possivel a computacao dos potenciais extracelulares
e da superficie do corpo. Posteriormente estes modelos foram melhorados de forma a
serem capazes de incorporar varios modelos membranares, designando-se assim mo-
delos de bidominio reacao-difusao (Roth, 1991). O processo de reacao é atribuido
ao PA celular enquanto processo de difusao representa o fluxo de corrente entre
células (Clayton et al., 2011). Uma vez que os modelos de bidominio reagao-difusao
tém de resolver uma equacao implicita de forma a obter o potencial extracelular a
cada tempo simulado, estao muitas vezes restritos a modelos relativamente pequenos
(Potse et al., 2006). A formulagao das equagoes de bidominio sao apresentadas em
3.6 e 3.7 , onde a primeira equacao corresponde a descricao do dominio intracelu-
lar e a segunda a do dominio extracelular. Através da consideracao de que os dois
dominios sao continuos e isotrépicos, as equacoes de bidominio podem ser obtidas,
como ja foi referido anteriormente, através da lei de Ohm e da lei da conservagao da

corrente (Biasi and Tognetti, 2019).
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Nestas equacoes os potenciais intra e extracelulares sao representados por ¢; e ¢,
respetivamente, enquanto as condutividades intra e extracelulares sao representadas
por o; e 0.. A corrente iénica da membrana por unidade de volume é representada

por I;,. Nesta formulacao a capacitancia da membrana por unidade de volume
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é considerada como unitaria. Ao utilizar uma abordagem de bidominio, a carac-
terizacao dos dois dominios, intra e extracelular, resulta na representacao da area
ou volume total do coracao. Desta forma, tanto o potencial intracelular como o
extracelular sao definidos em cada ponto do correspondente dominio. O potencial
da membrana pode posteriormente ser calculado através da diferenca de potencial

entre o espaco intra e extracelular, como pode ser observado na equagao 3.8.

Vi = ¢ — ¢ (3.8)

Modelos de monodominio

De forma a simplificar a formulacao de bidominio e consequentemente diminuir o
custo computacional, os modelos de bidominio podem entao ser simplificados para
um modelo de monodominio. O modelo de monodominio pode ser obtido se a
anisotropia dos espacos intra e extracelular for considerada como igual, ou seja,
através da consideracao de que a condutividade do espaco extracelular é proporcional
a condutividade do espago intracelular (Clayton et al., 2011). Este tipo de modelos
sao normalmente descritos por uma unica equacao de derivadas parciais, equagao
3.9, o que facilita bastante o calculo das solugdes numéricas e resulta na consequente

reducao do tempo de computacao do modelo.

A%y,
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+ Tion) (3.9)
Apesar deste tipo de modelos simplificar bastante a caracterizacao do tecido muitas
vezes nao podem ser utilizados pois nao permitem a influéncia das correntes do meio
extracelular no potencial membranar e correntes iénicas. Esta desvantagem deve ser
tida em consideracao quando existem correntes aplicadas devido ao pacing (marca-
passo) ou desfibrilagao (Potse et al., 2006). Este tipo de formula¢do nao permite
portanto, a simulacao de sinais extracelulares como é o caso do ECG que resulta da
atividade elétrica do tecido (Dokos, 2017). No entanto, foi observado por Franzone

(Franzone et al., 2005) que na auséncia de inje¢ao de corrente no meio extracelular,
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a descricao do PA era muito semelhante entre modelos de mono e bidominio mesmo
em casos em que o racio anisotropico era diferente entre os meios intra e extracelular.
A semelhanca do que foi observado por Franzone, Potse observou que no caso de
nao existirem estimulos externos, os padroes de propagacao do PA obtidos através
de formulacoes de mono e bidominio também eram idénticos (Potse et al., 2006).
Com base nestas observacoes, existem casos praticos em que a formulacao de mo-
nodominio pode obter resultados tao precisos como os da formulagao de bidominio,

com um menor custo computacional.

3.2 Mecanica do miocardio

Os ventriculos e particularmente o ventriculo esquerdo sao, das quatro camaras que
compoem o coragao, os mais estudados do ponto de vista fisiologico e matematico.
O interesse nesta pequena estrutura do coracao pode ser explicado, talvez, pela
maior letalidade das desordens ventriculares, em relacao a outras desordens estrutu-
rais (Lopez-Perez et al., 2015). Desde o final do século XIX até ao presente muitos
estudos e avangos foram feitos nesta area (Nash and Hunter, 2000), desde os primei-
ros modelos analiticos de parede-fina para a tensao na parede ventricular (Woods,
1892) até aos mais “recentes’e realistas modelos biofisicos dos anos 70. Durante
este periodo foram feitos alguns desenvolvimentos chave que ainda hoje servem de
regra na construcao deste tipo de modelos. Estes desenvolvimentos incluem certas
condicoes e propriedades essenciais que os modelos deveriam incorporar de forma
a representarem realisticamente as propriedades do tecido cardiaco. Tais proprie-
dades incluem, a necessidade de incorporar a andlise de deformacao finita em vez
da cléssica teoria da elasticidade (Mirsky, 1973), o uso do método dos elementos
finitos (FEM) de modo a ser possivel a correta descrigao da complexa geometria das
estruturas do coracao de forma precisa e eficiente, a significancia da anisotropia e
heterogeneidade do material na previsao da pressao na parede (JANZ and Grimm,

1972) e o uso de relagoes tensao-deformagao nao lineares de forma a serem possiveis
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previsoes mais realistas das deformagoes da parede (Janz and Grimm, 1973). En-
quanto a tensao é definida como sendo a forca por unidade de area e é responsavel
pela caracterizagao de cargas, a deformacao é responsavel pela caracterizagao das
deformagoes do material e como tal, pode de uma maneira geral ser definida como a

mudanga no comprimento do tecido em relagao ao comprimento final (Dokos, 2017).

Uma vez que as células cardiacas podem variar mais de 20% em tamanho durante
um ritmo cardiaco normal, a analise mecanica, como ja foi referido anteriormente,
deve ser baseada na teoria da deformagao elastica finita (Nash and Hunter, 2000). A
teoria da deformacao elastica finita implica que deve existir uma clara distin¢ao entre
a configuracao nao deformada do tecido e aquela deformada. Nestas condigoes, o
deslocamento desconhecido do tecido é normalmente calculado através da resolugao

da equagao da conservacao do momento (equacao 3.10) (Gerbi, 2018).

P Zit: PR v/ P(d,) =0

s
+cond. fronteira (3.10)
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A densidade (ps) e o primeiro tensor das tensoes de Piola-Kirchhoff (P) entra para a
consideracao das propriedades do material. A imposicao das condigoes iniciais e de
fronteira é necessaria de modo a garantir a correta descricao do problema. Normal-
mente, o miocardio é considerado como um material hipereldstico (Ogden, 1977),
de modo que a relacao entre a tensao e a deformacao derive da funcao densidade de

energia de deformacao (equagao 3.11).

oW (C)
P=——~= 3.11
oF (3.11)
Na modelagao da parte mecanica do coracao devem ser tidas em consideracao as
duas tensoes presentes na deformacao do coracao durante o ciclo cardiaco, a tensao

passiva e a ativa. Enquanto as tensoes passivas sao uma consequéncia das pro-

priedades estruturais das células e tecidos, as tensoes ativas devem-se a atividade
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eletromecanica do coracao (Santiago, 2018).

3.2.1 Tensoes passivas

Apesar de o comportamento dos tecidos moles, desde muito cedo, ser descrito como
nao linear sobre deformagoes finitas (Roy, 1881), a facilidade e simplicidade da teoria
linearizada fez com que os primeiros modelos mecanicos de representagao dos tecidos
moles fossem considerados como lineares. Hoje em dia a vasta maioria dos modelos
existentes neste campo sdo baseados no modelo de Yin (Yin, 1981), com alguns
tipos de propriedades ortotropicas derivadas da distribuicao conhecida das fibras

helicoidais do coragao (Streeter and Bassett, 1966).

3.2.2 Tensoes ativas

Quando os primeiros modelos das tensoes ativas comecaram a ser desenvolvidos
ocorreu um cruzamento entre a eletrofisiologia e os modelos de tensao passiva (San-
tiago, 2018). Uma vez que a despolarizagdo da membrana induz uma resposta
mecanica dos miécitos num fenémeno que é normalmente designado de acoplamento
excitagao-contragao (AEC), os primeiros modelos desenvolvidos neste campo (Hun-
ter and Smaill, 1988) eram essencialmente fungoes de transferéncia tensao elétrica-
tensdo mecanica (Santiago, 2018). Posteriormente tanto os modelos de tensao pas-
siva como os modelos AEC evoluiram, permitindo simulacoes mais complexas na

area da modelagao eletromecanica do coragao (Santiago, 2018).

Deste modo, a semelhanca do que acontece com os modelos eletrofisiologicos do
coracao, uma abordagem a modelacao da componente mecanica passa por definir
um conjunto de equacoes que representem o comportamento mecanico a nivel celular
(sarcémeros) e posteriormente acoplar com a mecanica dos meios continuos de modo
a ser possivel a obtencao do comportamento ao nivel do tecido. Enquanto a con-
tracao dos ventriculos resulta da tensao ativa gerada pelos midcitos, a deformagao do

6rgao pode ser descrita pelas equacoes da mecanica dos meios continuos. A solucgao
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simultanea, das equacoes do modelo de miofilamento em conjunto com as equagoes
da componente passiva da mecanica cardiaca para o volume total do coragao, cons-

titui a simulagao da contracao cardiaca total (Trayanova, 2011).

Existe uma grande variedade de modelos celulares que se distinguem pela sua com-
plexidade e mecanismos que sao capazes de reproduzir. Enquanto modelos anteriores
tinham como objetivo a caracterizacao dos estados bioquimicos da ponte-cruzada ou
do desenvolvimento de tensao na auséncia de regulacao dos filamentos finos, mode-
los mais recentes incorporam a cinética tanto dos filamentos finos como dos grossos
(Fink et al., 2011). A nivel celular, de acordo com Kerckhoffs, os modelos de tensoes
ativas podem ser divididos na sua esséncia em 3 grupos (Kerckhoffs et al., 2006).
Modelos de elastancia variavel no tempo, modelos de Hill ou modelos totalmente
dependentes da histéria. Os modelos de elastancia varidvel no tempo sao modelos
que incluem a dependéncia do desenvolvimento da forca ativa cardiaca no compri-
mento do musculo e no tempo. Modelos de Hill, foi o nome dado a este tipo de
modelos apds o estudo de A.V Hill publicado em 1938, onde foi capaz de descrever
certas propriedades fundamentais da mecéanica do musculo (Hill, 1938). Este autor
foi capaz de desenvolver um modelo reolégico fenomenolégico onde relacionava a li-
bertacao de energia do musculo com o trabalho mecanico realizado pelo musculo, a
forca de contracao e a velocidade de encurtamento e através destas variaveis obter a
curva caracteristica de for¢a-velocidade (Niederer et al., 2019). Apesar de muitos dos
primeiros modelos neste campo terem sido desenvolvidos com base nos modelos do
musculo esquelético de Hill, estes modelos nao sao apropriados para a descricao da
mecanica cardiaca uma vez que apenas consideram a contracao tetanica, contragao
que nao é possivel ocorrer no musculo cardiaco (Kerckhoffs et al., 2006). Os mo-
delos totalmente dependentes da historia podem ser divididos em duas abordagens,
baseados na teoria das pontes cruzadas de Huxley (Huxley, 1957) ou em modelos de
ativacao do miofilamento. Enquanto os primeiros sao normalmente descritos através
de um sistema de equagoes diferenciais parciais como funcoes do tempo e da posi¢ao
das pontes cruzadas, os modelos de miofilamentos sao descritos através de um sis-
tema de equacoes diferenciais ordinarias como func¢oes do tempo e da velocidade de

encurtamento (Kerckhoffs et al., 2006).
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Figura 3.2 - Esquema de uma abordagem a construcao de um modelo mecanico

do coracao.

3.3 Acoplamento de modelos

O acoplamento de diferentes modelos gera muitas vezes complicacoes a nivel ma-
tematico e consequentemente a nivel de computacao. Nesta seccao sao abordados os
diferentes acoplamentos entre modelos e as suas fisicas, enumerados alguns métodos

existentes e algumas vantagens e desvantagens de cada método.

3.3.1 Acoplamento fluido-sélido

No acoplamento entre a mecanica de fluidos e a mecanica do tecido a interagao
entre o fluido e a estrutura gera um grande numero de problemas de engenharia
devido as complexas geometrias e interacoes entre o fluido e a estrutura. Uma vez
que a representacao destes processos requer o uso de leis e equacoes de diferentes
campos da fisica e visto que os consequentes subproblemas nao podem ser resolvidos
independentemente, pois tanto o fluido tem um grande impacto na estrutura como
a estrutura tem no fluido, é necessario recorrer ao uso de aplicagoes multifisica. As
duas fisicas envolvidas neste acoplamento sao a dinamica de fluidos e a dinamica
estrutural. Visto que ambas podem ser descritas pela mecanica dos meios continuos

a solucao para o acoplamento dos dois problemas é normalmente alcancada através
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das suas relagoes com a mecanica dos meios continuos e é geralmente resolvida

através de métodos numéricos (Trayanova, 2011).

Existem duas formas de descrever a interacao entre fluido e estrutura (FSI), sdo
elas a simulac@o acoplada de uma via (resposta unidirecional) e a de duas (resposta
bidirecional). No caso do método aplicado ser de uma via sdo apenas transferidos
deslocamentos do sélido para o fluido, enquanto no caso bidirecional existe também
comunicag¢ao do fluido para o solido. No caso bidirecional sao necessarias iteragoes
de forma a ser possivel a convergéncia da posicao e for¢a nas fronteiras de contacto
(Santiago, 2018). Apesar do método unidirecional facilitar a implementagao e con-
vergéencia de resultados falha na representacao fisica do problema FSI, uma vez que
falta a resposta bidirecional, ou seja, a influéncia que o fluido tem no sélido. Ao usar
uma abordagem bidirecional significa que sao impostas forcas do fluido na fronteira
do sélido, o que resulta na modificacao da solucao do dominio sélido. Apesar deste
ultimo método ser mais realista na representacao do problema quando aplicado em
tecidos moles pode resultar em intimeras instabilidades numéricas e consequente-
mente no aumento do custo computacional. Tanto nos casos unidirecionais como
bidirecionais, as equacoes de Navier-Stokes sao resolvidas no dominio do fluido para

computar a dindmica do fluido (Santiago, 2018).

As trés principais abordagens ao problema de interacao entre fluido e estrutura
(FSI), segundo Cheng (Cheng et al., 2005) podem ser divididas em métodos de com-
putacao de dinamica de fluidos com prescricao da geometria, métodos FSI ficticios
e métodos FSI realistas . Os métodos com prescricao da geometria sao maioritaria-
mente obtidos através da reconstrucao dos dados de imagens médicas de tomografia
computadorizada (CT) ou imagiologia por ressonancia magnética (MRI) onde é
possivel a obtencao de informagoes acerca do movimento das fronteiras em estudo.
Este método é geralmente unidirecional uma vez que nao inclui a interacao da es-
trutura no fluido (Cheng et al., 2005). Os métodos FSI ficticios, maioritariamente a
técnica das fronteiras imersiveis (FI), sao um género de aproximag¢ao macroscopica
(Cheng et al., 2005). A técnica FI recorre ao uso de uma malha fixa no fluido e

posteriormente procede a interpolacao da posicao da superficie molhada através da
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malha solida Lagrangiana (Santiago, 2018). Nestes métodos o acoplamento entre as
duas estruturas é geralmente feita através de algoritmos de acoplamento realistas
(Cheng et al., 2005). Relativamente aos métodos FSI realistas, existem trés aspectos
que o modelo deve apresentar de modo a garantir o seu sucesso: i) a estrutura do
modelo deve ser capaz de representar as caracteristicas anisotropicas, nao lineares
e heterogéneas reais da parede cardiaca; ii) a dinamica de fluidos deve ser capaz
de computar grandes deformagoes do dominio do fluido e atualizar as solucoes da
malha computacional de acordo com as deformagoes; e por ultimo iii) o algoritmo
de acoplamento deve garantir a convergéncia do sistema a partir de um acoplamento

correto entre o sistema fluido e estrutural.

Em biomecanica, as duas principais técnicas utilizadas para a resolucao do problema
FSI sdo o método arbitrario Lagrangiano-Euleriano (ALE) e a técnica das fronteiras
imersiveis (FI). Como ja foi referido anteriormente, a técnica FI recorre ao uso de
uma malha fixa no fluido, no entanto, o método ALE procede a deformacao da malha
do fluido através do uso de deslocamentos de fronteira impostos (Santiago, 2018). Os
dois métodos podem ser formulados como uni ou bidirecionais, porém a formulagao
ALE para as equacoes de Navier-Stokes tem sido usada com bastante sucesso na
descricao do movimento da malha, tanto em dinamica de fluidos computacional

como na interac¢ao fluido-estrutura (Souli et al., 2000)(Zhang and Hisada, 2001).

3.3.2 Acoplamento eletromecanico

E importante notar que, a semelhanca do que acontece no acoplamento fluido-
solido, também neste caso existe uma resposta bidirecional no caso do fenémeno de
acoplamento excitagao-contracao (AEC). A atividade elétrica induz uma resposta
mecanica nos miocitos, mas um estimulo mecanico pode também induzir correntes
transmembranares que posteriormente se desenvolvem em atividade elétrica. Como
foi demonstrado em (Nash and Panfilov, 2004) a deformagao mecanica pode afetar

fenémenos eletrofisiolégicos complexos como, por exemplo, a ruptura da onda espiral
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(Santiago, 2018). Neste tipo de acoplamento, a parte elétrica é normalmente resol-
vida através de um sistema reacao-difusao que é capaz de simular a propagacao do
impulso de potencial transmembranar. Ja a parte mecanica, regra geral, é resolvida
através da mecanica dos meios continuos, onde a tensao ativa gerada pelos midcitos
é utilizada de forma a calcular a deformacao do tecido. A solugao é normalmente
alcancada através do uso do FEM de forma a que as equagoes sejam resolvidas na
malha computacional (Trayanova and Rice, 2011). Uma estratégia de acoplamento
entre a parte elétrica e mecanica do modelo pode ser, por exemplo, o uso do calcio
intracelular. O aumento na concentracao de célcio no modelo iénico celular da com-
ponente elétrica pode servir como um input para o modelo celular do miofilamento
da componente mecanica, como uma representacao da tensao ativa gerada dentro

de cada miécito (Trayanova and Rice, 2011).

3.4 Modelos desenhados para o paciente

O tratamento individual de pacientes na pratica clinica de cardiologia esta cada vez
mais dependente das técnicas de imagiologia, dispositivos médicos e da identificagao
genética de pacientes que apresentam uma maior predisposicao para o desenvolvi-

mento de certas desordens (Niederer et al., 2018).

Atualmente a simulacao cardiaca aponta para um desenvolvimento em modelos es-
pecificamente desenhados para o paciente (patient-specific). O avango nas técnicas
de aquisicao de imagens médicas em conjunto com a disponibilidade das mesmas,
e com métodos CAD melhorados, constituem as principais causas no crescente in-
teresse na area da simulacao cardiaca aplicada as praticas clinicas. Este interesse
permitiu o avanco de modelos genéricos para modelos 3D especificos para o paciente,
com capacidade de reproduzir caracteristicas reais da funcao e anatomia do coragao
de pacientes vivos. Estes modelos comecam a ser implementados na pratica clinica,
diretamente através de dispositivos comercializados, ou indiretamente através de
contribuigoes para o melhoramento de conhecimentos acerca de certos mecanismos

ou patologias, em contexto clinico (Gray and Pathmanathan, 2018).
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A construcao de um modelo desenhado para o paciente, bem como o seu grau de per-
sonalizagao varia muito consoante o autor e objetivo de cada modelo. Normalmente,
um passo comum a todos os modelos paciente-especificos envolve a representacao de
uma parte anatémica especifica do paciente adquirida através de alguma modalidade
de imagem médica. Os trés passos necessarios a obtencao da parte anatémica real
sao a aquisicao de imagem (CT, MRI, etc.), segmentacao de imagem e a geragao
da malha computacional. Estas técnicas de aquisicao de imagem podem ainda ser
sincronizadas com o ECG e ciclo respiratério de modo a diminuir o ruido e artefatos
presentes nas imagens devido ao movimento. Estas abordagens permitiram a cons-
trugao de modelos dinamicos capazes de incluir variacoes anatomicas intra-sujeito

do coragao devido ao ciclo cardiaco (Lopez-Perez et al., 2015).

Outros aspectos de personalizacao dos modelos, como ja foi referido anteriormente
podem variar muito. Os parametros personalizados podem ser obtidos através de
medicoes diretas do paciente ou indiretamente através da computacao de dados do
paciente. As medicoes diretas podem ser efetuadas, por exemplo, através de biopsias,
onde é possivel calcular diretamente certos parametros como rigidez do material
(Gray and Pathmanathan, 2018). As medigoes indiretas da rigidez do material
podem ser feitas, por exemplo, através do calculo da relagao pressao-volume, onde a
pressao é medida diretamente no paciente e o volume é calculado através da malha

computacional (Aguado-Sierra et al., 2011).

Um modelo patient-specific é portanto uma jungao de dados especificos do paci-
ente com dados externos. Informacgoes como idade, sexo, diagnodsticos médicos e
certas medigoes efetuadas através de modalidades de imagem médica sofisticadas
sao consideradas como dados em bruto (Raw data), ou seja, dados nao processados
especificos do paciente. Sao considerados dados externos, quaisquer dados que nao
sejam especificos do paciente, tais como resultados experimentais, estudos clinicos,
literatura ou equacoes que vao governar os processos fisicos do modelo. A imple-
mentacao deste tipo de modelo inclui o processamento de dados do paciente e a
incorporacao desses dados com um algoritmo capaz de fornecer previsoes clinicas

personalizadas como pode ser observado no esquema da figura 3.3.



3.4. Modelos desenhados para o paciente 43

( Dados \

processados

MedigGes clinicas Processamento de

»

Paciente

Modelo
paciente-especifico

[Previsdes clinicas)

personalizadas
U Pardmetros

Dados ndo uacoes Simulagdes
Dados externos . U Equacbes de »
personalizados governo
U Condigdes iniciais
e fronteira

U Geometria \ /

Figura 3.3 — Esquema dos passos envolvidos na criacao de um desenhado para o

paciente.

3.4.1 Aquisicao de imagem

Apesar de existirem inimeros modelos construidos apartir de imagens médicas ex
vivo e serem claras as vantagens da incorporagao deste tipo de método de aquisicao
de imagem, sao as imagens in vivo que representam a capacidade de fornecer tra-
tamentos adequados e especificos para cada paciente em vez de um modelo genera-
lizado. As imagens médicas er vivo apresentam a grande vantagem de oferecerem
uma melhor resolucao espacial. Esta melhor resolugao pode ser explicada através de
fatores como a auséncia de movimento do érgao, capacidade de remocao de tecido
nao util ao desenvolvimento do modelo bem como a auséncia das limitagoes impos-
tas por pacientes vivos em termos de radia¢ao (no caso da CT) (Lopez-Perez et al.,
2015). As imagens in vivo apesar de possuirem uma pior qualidade espacial podem
fornecer informacoes anatomicas e temporais especificas do paciente que as imagens

ex vivo nao sao capazes. Hstas informacoes podem ser agrupadas de forma a, por
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exemplo, permitir a caracterizacao do movimento do coracao.

Os modelos cardiacos 3D baseados em imagens médicas tém aumentado bastante
nos ultimos anos devido ao avango nas técnicas de aquisicao de imagem. Imagiologia
por ressonancia magnética (MRI), tomografia computorizada (CT), tomografia por
emissao de positroes (PET), tomografia por emissao de fotao tinico (SPECT) e ul-
trasons (US) sdo das técnicas mais utilizadas em cardiologia para fins de diagndstico
e estudo da fisiologia (Kang, 2012). No entanto as modalidades mais utilizadas na

construcao deste tipo de modelos sao a CT e a MRI.

A CT é um método de aquisicao de imagem que funciona através da emissao ro-
tacional de raios-x e no qual diretamente do lado oposto ao emissor se encontram
receptores de raio-x digitais especiais. Cada vez que o emissor completa uma rotagao
completa, o computador usa técnicas matematicas sofisticadas de forma construir
uma imagem 2D dos tecidos (of Biomedical Imaging and Bioengineering, 2020).
Uma vez que diferentes tecidos absorvem diferentes quantidades de raios-x, as ima-
gens obtidas possuem diferentes escalas de cinzento. Tecidos duros que absorvem
grandes quantidades de raios-x, como ¢ o caso dos 0ssos, vao ser apresentados com
uma coloracao branca. Tecidos moles como pele, musculos e alguns o6rgaos apre-
sentam uma coloragao acinzentada enquanto que 6rgaos como os pulmoes absorvem
muito poucos raios-x e como tal aparecem a preto. Quando comparado com outras
modalidades como US ou MRI, a CT é capaz de fornecer informacoes detalhadas
acerca das camaras cardiacas, grandes vasos e artérias coronarias sendo muitas ve-
zes preferida em relagao as outras modalidades devido ao melhor récio sinal-ruido e

resolucao espacial (Larrey-Ruiz et al., 2014).

Alguns modelos do tipo patient-specific utilizam na sua construgao imagens 4DCT,
a dimensao extra faz referéncia a adicao do tempo como uma dimensao. Nesta
modalidade sao adquiridas varias imagens ao longo do tempo de forma a ser possivel
a observacao de certos processos bioldgicos bem como o movimento dos érgaos. De
forma a ser possivel a aquisicao de dados 4D é necessario conhecer um ponto do
ciclo respiratério em cada projecao. Algumas abordagens para a marcagao desse

ponto podem incluir a colocagao de um cinto ou de um marcador infravermelho no
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térax do paciente durante a realizacao do exame. Isto permite que seja possivel o
rastreamento do movimento dos érgaos ao longo do tempo. No entanto, imagens
4DCT possuem por norma mais ruido que as tradicionais CT uma vez que existe

uma maior limita¢ao na dose de radiagao utilizada (Dieterich et al., 2015).

A MRI é um método de aquisicao de imagem que nao depende da utilizacao de ra-
diacao ionizante ao contrario do que acontece na CT. Este método utiliza a geragao
de um forte campo magnético em conjunto com ondas de radio de forma a excitar os
nucleos de hidrogénio presentes nos tecidos. As imagens sao entao obtidas através da
medigao da resposta dos nicleos (Chen et al., 2020). A MRI produz bons contrastes
entre os diferentes tecidos moles e as imagens podem ser obtidas em qualquer ori-
entacao, o que permite a especificacao do plano anatémico no qual se pretende que
as imagens sejam obtidas (Peng et al., 2016). Esta modalidade é capaz de fornecer
uma visualizagao de grande resolucao dos volumes das camaras cardiacas, fungoes
e da massa miocardial (Alfakih et al., 2004). Algumas das vantagens do uso de
imagens de MRI na segmentacao do coracao incluem um bom contraste dos tecidos

moles, alta resolugao espacial e uma boa relac¢ao sinal ruido (Kang, 2012).

3.4.2 Segmentacao das imagens

A segmentacao das imagens resultantes é uma das etapas mais dificeis e dispendiosas
em termos de tempo na construgao de modelos deste género. A segmentacao pode

ser efetuada manualmente, através de métodos semi-automaéaticos ou automaticos.

A segmentacao manual para além de ser uma tarefa muito demorada, uma vez que
pode incluir a segmentacao de centenas de imagens com diferentes estruturas por
imagem, é também uma tarefa que exige um elevado conhecimento da anatomia
cardiaca e que estd sujeita a variabilidade inter e intra-observador (Kang, 2012).
Por estes motivos, tém sido incorporados cada vez mais na pratica clinica, métodos
de segmentacao automaticos rapidos, objetivos e precisos capazes de extrair as fron-

teiras das camaras cardfacas (Peng et al., 2016).
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A segmentacao semi-automatica e automatica de imagens cardiacas tem sido alvo
de bastantes estudos e sofreu uma enorme evolugao nos ultimos anos. Métodos que
incorporam machine learning (ML) bem como deep learning (DL) tém sido cada
vez mais utilizados de forma a fornecer métodos fiaveis de segmentacao de imagens
médicas. Técnicas tradicionais de ML demonstraram ser capazes de um bom de-
sempenho na tarefa da segmentacao de imagens médicas cardiacas. No entanto, de
modo a serem capazes de alcancar resultados satisfatérios, é normalmente necessario
conhecimento prévio ou a manipulacao de certas caracteristicas das imagens (Chen
et al.,; 2020). Os métodos baseados em DL aplicados a segmentacao de imagens
cardiacas surgiram devido a necessidade de contornar esse tipo de problemas. Uma
vez que este género de algoritmos apresentam bons resultados na descoberta au-
tomatica de caracteristicas complexas através dos dados, sao facilmente aplicaveis

na deteccao de objetos e segmentacao de imagens (Chen et al., 2020).

3.4.3 Aplicagoes clinicas

Estes modelos tém sido incorporados na pratica clinica de forma direta através
de dispositivos comercializaveis ou indireta através do melhoramento do conheci-
mento acerca de certos mecanismos subjacentes da satde ou doenca cardiovascular
(Gray and Pathmanathan, 2018). Modelos eletrofisioldgicos tém mostrado resulta-
dos promissores em estudos de mutagoes genéticas (Hoefen et al., 2012), terapia de
ablagao (Smith et al., 2011) e critérios de classificacdo clinicos (Galeotti et al., 2013).
Os modelos biventriculares eletromecanicos tém sido usados no estudo das falhas
cardiacas (Aguado-Sierra et al., 2011), dispositivos de assisténcia ao ventriculo es-
querdo (Smith et al., 2011) e na terapia de ressincronizagao cardiaca (Crozier et al.,
2016). Os modelos computacionais de dinamica de fluidos tém sido por sua vez
utilizados no estudo de aneurismas adrticos (Vorp, 2007), estenose coronéria (Tay-
lor et al., 2013), valvulas cardiacas (Votta et al., 2013) e na cardiopatia congénita

(Pittaccio et al., 2005).



Implementacao computacional

Com o aumento do desempenho dos computadores comuns, os métodos numéricos
tornaram-se praticos e teis na resolucao de diversos problemas de engenharia. Para
o desenvolvimento pratico do problema estudado nesta dissertacao o software esco-
lhido foi o COMSOL Multiphysics 5.3. Neste capitulo comeca-se por fazer uma breve
descrigao do software e médulos utilizados no estudo pratico. De seguida, é descrita
a construgao do modelo de benchmark (Niederer et al., 2011) de monodominio utili-
zado na validagao das solugoes com o software COMSOL. Depois sao desenvolvidos
dois modelos eletrofisiolégicos 2D da parede atrial, o primeiro numa formulacao de
monodominio e o segundo numa de bidominio. Por ultimo ¢ efetuado o estudo de

um modelo eletromecanico da parede atrial.

4.1 Meétodo

Com o desenvolvimento de computadores de baixo custo e alto desempenho, os
métodos numéricos tém sido cada vez mais utilizados para a resolucao de problemas

de simulacao cardiaca. A modelacao computacional é uma forma de estudo baseada

47
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em testes computacionais, ou in silico, e é normalmente designada de CAE (Compu-
ter aided-engineering). Este tipo de tecnologia permite a simulagao e repetibilidade
de testes em diversos ambientes e sob diferentes condicoes. Estes testes sao mui-
tas vezes efetuados sobre diferentes geometrias CAD (Computer aided-design) de
forma a observar o seu comportamento em condig¢oes controladas. Estes métodos
oferecem ao utilizador a possibilidade de, por exemplo, testar um produto de forma
a observar o seu comportamento quando sujeito a condigoes tipicas ou extremas e
se necessario efetuar ajustes de forma a melhorar o produto. Permitem também
efetuar estudos em tecidos bioldgicos oferecendo a possibilidade de proceder a testes
que in vivo seriam muito complicados ou mesmo impossiveis de efetuar. Os estudos
CAE, recorrendo a métodos numéricos, sao capazes de abordar problemas de objetos
com geometrias complexas em quase todo o tipo de condigoes alcangando solugoes
muito aproximadas. Apesar de os métodos que recorrem a processos de resolucao
iterativos estarem sempre sujeitos a problemas de estabilidade e convergéncia de
solugoes se o problema for bem formulado normalmente obtém-se uma solucao, que
obviamente tem de ser criteriosamente analisada e validada. Os métodos numéricos
mais utilizados sdo, o método das diferencas finitas (FDM), método dos elementos
finitos (FEM), método de elementos de fronteira (BEM) e o método dos elementos

de volume (VEM) (Pidaparti, 2017).

Para o desenvolvimento desta dissertacao o software de simulacao escolhido foi o
COMSOL Multiphysics 5.3. Por ser um simulador baseado na analise de elementos
finitos permite a resolucao de diversos problemas complexos de geometria. Como ja
possui modulos com as correspondentes equacoes de governo pré desenvolvidas para
diversas fenomenologias facilita bastante a programacao do modelo. Este software
apresenta, entre muitos outros, médulos para a resolucao de problemas de mecanica,
eletromagnetismo, termodinamica, eletroquimica e matematica. Através da especi-
ficacao de valores iniciais e algumas condigoes fronteira o software é capaz de resolver
o problema recorrendo ao FEM. Os FEM sao largamente utilizados em problemas de
engenharia de modo a resolver numericamente problemas de fluidos, estruturas ou
até mesmo multi fisica. Ao utilizar o FEM, grandes sistemas de equacoes algébricas

tém de ser agrupados e resolvidos, e é nesta etapa que o computador fornece os meios
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necessarios para cumprir a tarefa (Bathe, 2008). A descrigao das leis da fisica para
problemas no espaco e dependentes do tempo sao normalmente alcancadas através
de PDE. Uma vez que para a maior parte das geometrias e problemas estas PDE
nao podem ser resolvidas através de métodos analiticos, uma solucao passa por ser
feita uma aproximacao dessas equagoes, normalmente baseadas em diferentes tipos
de discretizagoes. Estes métodos de discretizacao aproximam as PDE através de
equacoes numeéricas do modelo que podem por sua vez ser resolvidas através de
métodos numéricos. Nestes casos, as solucoes numéricas do modelo constituem uma
aproximacao da solugao real das PDE, onde o COMSOL utiliza o FEM de modo a
computar essas aproximagoes (COMSOL, 2016).

No COMSOL toda a geometria (sélido/estrutura) tem um material associado que é
discretizado através de uma malha de elementos interligados entre si através de nos.
Cada elemento pode apresentar uma forma especifica (linha, triangulo ou poliedro),
de forma a cobrir toda a geometria. O software apresenta a possibilidade de escolha
da forma dos elementos, caso esta nao seja escolhida, o programa consegue gerar uma
malha adaptada ao problema, ou seja, adaptar-se a forma da geometria em estudo
e ao tipo de equacoes a resolver. As varidveis do problema neste caso sao matrizes

cujos elementos se encontram associados aos nés da malha (Pidaparti, 2017).

4.2 Simulacao

O COMSOL é uma ferramenta de simulacao versatil que permite a combinacao de
diferentes processos fisicos acoplados. Dependendo da escolha do médulo necessaria
para o estudo em questao sao aplicadas diferentes equagoes em conjunto com as
correspondentes condicoes fronteira. Este software apresenta ainda a possibilidade
de interligar diferentes fenomenologias e por isso é designada como uma aplicagao

multifisica.
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4.2.1 Geometria (Geometry)

O primeiro passo para a criacao do modelo passa pela caracterizacao da geometria.
O programa permite a criagao de objetos 0D, 1D, 2D e 3D, com ou sem geometrias
gerais associadas, e até a importacao de uma geometria, por exemplo, desenvolvida
em sistema CAD. Este software permite ainda a combinacao de diferentes objetos

dentro da mesma geometria.

4.2.2 Materiais (Materials)

Por norma, o segundo passo na criacao de um modelo passa pela associacao dos
parametros fisicos dos diversos materiais as diferentes estruturas do modelo. O
COMSOL apresenta uma vasta biblioteca de materiais, com os valores das suas
principais propriedades estabelecidos. Nos casos em que as propriedades dos mate-
riais nao se encontram previamente definidas o programa oferece a possibilidade de
as acrescentar. Apresenta, entre muitos outros, médulos de materiais utilizados em
edificios, componentes elétricos e até mesmo alguns tecidos biolégicos. O programa
oferece inclusivamente a possibilidade de criar um material de raiz e especificar as
propriedades que vao ser necessarias ao estudo. Neste trabalho este médulo nao foi
utilizado uma vez que, como vai ser demonstrado mais a frente, todas as proprieda-
des dos tecidos necessarias aos estudos efetuados no modelo foram especificadas nas

equagoes de governo.

4.2.3 Moédulos fisicos (Physics)

O passo seguinte passa pela especificacdo do modulo fisico que se pretende utilizar.
Também neste caso o COMSOL apresenta uma grande variedade de moédulos fisicos
que podem ser utilizados para efetuar as simulagoes. Um resumo de alguns dos

modulos fisicos disponiveis no programa pode ser observado na tabela 4.1.
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Tabela 4.1 — Descrigao de alguns dos médulos fisicos do COMSOL Multiphysics.

Modelo fisico Descrigao

AC/DC Permite o estudo do eletromagnetismo

a baixas frequéncias

Acoustics Permite o estudo de ondas sonoras

Chemical Species Transport Permite o estudo de reacoes quimicas

Permite o estudo eletroquimico.
Electrochemistry Module Ex: Geracgao de energia elétrica através

de uma reagao quimica

Permite o estudo da transferéncia de calor
Heat Transfer - . . o
em solidos, liquidos ou tecidos bioldgicos

Permite o estudo da transferéncia de calor

Bioheat . o
em tecidos biolégicos.
Permite o estudo da radiofrequéncia e
Radio frequency campos magnéticos de alta frequéncia

através das equagoes de Maxwell

Mathematics Permi}te um estudo mais personalizado
através de PDE e ODE

Multiphysics Permite a juncao de varios médulos fisicos

4.2.4 Malha (Mesh)

O software utiliza diferentes técnicas numéricas dependendo do tipo de estudo fisico
que vai ser efetuado, sendo o método de implementacao geral baseado nos elementos
finitos. O COMSOL incorpora um gerador de malha automético capaz de utilizar os
tipos de elementos mais adequados a geometria e as técnicas numéricas utilizadas.
Como ja foi referido anteriormente, o algoritmo padrao é capaz de utilizar uma
malha tetraédrica livre ou combinacoes de diferentes tipos de elementos, de modo a

fornecer resultados mais rapidos e precisos (COMSOL, 2019).

O tamanho dos elementos pode em alguns casos ser um parametro fundamental na
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obtencao de resultados precisos. Quanto menor for o tamanho dos elementos melhor
vai ser a capacidade da malha em adaptar-se a forma da geometria e fornecer resul-
tados mais precisos. No entanto, a medida que se diminui o tamanho dos elementos
aumenta o nimero de ndés o que resulta num aumento do nimero de calculos ne-
cessarios e consequentemente num aumento do custo computacional. O tamanho da
malha 6tima vai depender portanto muito da geometria do objeto, quanto mais va-
riagoes e degraus a geometria tiver menor serd os tamanhos dos elementos de forma a
descrever com precisao a geometria. O software apresenta uma versao automatizada
de geracao da malha, onde a tnica escolha assenta numa lista de tamanhos que vai
desde extremamente grossa (maior tamanho dos elementos) até extremamente fina
(menor tamanho dos elementos). O programa oferece inclusivamente ao utilizador
a possibilidade de criacao da uma malha personalizada, através da especificacao de

diversos parametros.

4.2.5 Parametros de estudo (Study)

O 1ultimo passo na criacao e simulacao do modelo consiste na escolha do estudo a
realizar sobre os objetos. A escolha do tipo de estudo influencia as equacoes ma-
tematicas que sao aplicadas nos médulos fisicos. As equacao necessarias, por exem-
plo, para um estudo dependente do tempo sao diferentes das necessarias para regime
estacionario. Também neste campo, o software oferece diversas possibilidades. Para
além do regime estaciondrio e dependente do tempo referidos anteriormente podem
ainda ser feitos estudos no dominio da frequéncia ou até mesmo a criacao de um

novo estudo.

4.2.6 Convergéncia de resultados

A convergéncia de resultados é assegurada através do critério de paragem do algo-
ritmo de resolugao utilizado (solver). Se a solucdo alcangada se encontrar dentro

de um intervalo aceitdvel (tolerancia relativa de, por exemplo, 0.1%) significa que
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a solucao numeérica encontrada satisfez o critério de convergéncia numérica e o al-
goritmo vai parar. O COMSOL é capaz de detectar nao linearidades de forma
automatica e como tal nao é necessario o utilizador selecionar o algoritmo para a
resolucao do problema. Esta deteccao é feita através da analise de variaveis que

contribuem para a matriz de residuos.

4.3 Modelo de validacao (Benchmark)

Apoés a breve descrigao do funcionamento do software de simulacao utilizado é apre-
sentada a forma de constru¢ao do modelo de benchmark (Niederer et al., 2011)
utilizado na comparacao e validacao do software de resolucao. A presente secao visa
descrever a simulacao e avaliacao dos tempos de ativacao ao longo da geometria do

modelo.

4.3.1 Descricao do modelo

Para o desenvolvimento deste estudo teve-se por base o estudo de Niederer e a sua
proposta de um modelo de referéncia para comparacao das solucoes de diferentes pro-
gramas de simulagao (Niederer et al., 2011). Neste estudo simplificado procedeu-se a
construcao de um cubdide cardiaco caracterizado por um paralelepipedo maci¢o no
qual, num dos cantos inferiores, foi incorporado um cubo também ele macigo (figura
4.1). Este sistema é constituido por um cubo de dimensoes 1,5x1,5x1,5 mm (A) que
corresponde a zona de origem do estimulo. O paralelepipedo de dimensoes 20x7x3
mm (B) representa o tecido cardiaco onde se vai estudar a onda de propagacao do

sinal.
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Figura 4.1 - Modelo fisico de benchmark.

O estimulo aplicado no cubo A é modelado através de uma fungao retangular apli-
cada no cuboide de dimensoes inferiores. Este estimulo possui uma densidade de

corrente de 50 mA /cm? e duragao de 2 ms.

No cuboide de dimensoes superiores o estimulo é definido como sendo 0, o que
garante que nao ocorre estimulo nesta parte da geometria e que as tinicas variagoes
ocorrem por influéncia da propagacao do potencial transmembranar. O potencial

de repouso definido encontra-se fixo em -85,23mV para toda a geometria.

A excitagao celular que governa no modelo é baseada na equagao de Rogers-McCulloch
(equagao 4.5) e a varidvel de recuperagao (u) ¢ calculada através da equagao 4.3, defi-
nidas na seccao 4.4. Este sistema é modelado numa formulac¢ao de monodominio que
governa a propagacao do impulso elétrico ao longo geometria do modelo (equagao
4.6).

Os parametros utilizados na construcao do modelo encontram-se definidos na tabela
4.2.
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Tabela 4.2 — Parametros gerais do estudo

Variavel Valor Unidades Descricao

Sy 1000 1/cm Récio superficie-volume
Cn, 1 uF /cm? Capacitancia da membrana
Cix 0,17 S/m Condutividade intra-longitudinal
Tiy 0,019 S/m Condutividade intra-transversal
Oex 0,62 S/m Condutividade extra-longitudinal
Oey 0,24 S/m Condutividade extra-transversal
A 140 mV Amplitude

B -85,23 mV Potencial de repouso

I 50 mA /cm? Densidade de corrente

a 0,13 Parametro do sistema

c1 2,6 Parametro do sistema

C 1 Parametro do sistema

e 0,006 Parametro do sistema

k 1000 Parametro do sistema

D, 0./ (Sy * Cp) Difusividade do tecido em xx
D, oy/(Sy * Cpy) Difusividade do tecido em yy

Foi definido como tempo de ativagao, o tempo no qual um certo ponto da geometria
alcanca o limiar dos 0 mV pela primeira vez. Os tempos de ativacao foram retirados

ao longo da diagonal do cuboide em 11 pontos equidistantes (figura 4.2).
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Figura 4.2 — Diagonal na qual os tempos de ativagao foram estudados.

4.3.2 Estudo da resolucao temporal

De modo a verificar a partir de que valor a resolucao temporal deixa de ser um
problema na influéncia dos valores numeéricos dos tempos de ativacao foram tidas
em consideracao trés situagoes. Para as trés situagoes foi definido um time step
de 0.5 ms, e alterado o valor de tolerancia relativa entre 0,1, 0,01 e 0,001. Para a
realizacao destas trés simulacoes foi utlizada a mesma malha de modo a que esta
nao tenha influéncia nos resultados. A malha, constituida por elementos livres, foi
construida na configuracao finer dada pelo programa de simulacao e que corresponde
a um tamanho maximo dos elementos de 1,1 mm. Os resultados obtidos podem ser

observados no grafico da figura 4.3.
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Figura 4.3 - Tempos de ativagao ao longo da diagonal do cuboide com variacoes

nos tempos de tolerancia relativa.

Como pode ser observado no gréafico da figura 4.3, as linhas correspondentes as
tolerancias relativas de 0,01 e 0,001 encontram-se sobrepostas. Uma vez que as si-
mulagoes com tolerancias de 0,01 e 0,001 alcancam solucoes numéricas muito aproxi-
madas, significa que a tolerancia de 0,01 ¢ suficiente para aconvergéncia das solugoes
numéricas. Deste modo, é possivel diminuir o custo computacional e o tempo de

simulagao do modelo e ao mesmo tempo assegurar a convergencia dos resultados.

4.3.3 Estudo da resolucao espacial

Para o estudo da resolucao espacial foram efetuadas 5 simulacoes com diferentes
tamanhos dos elementos. Para estas simulagoes o time step utilizado foi de 0,5 ms
e a tolerancia relativa de 0,01, pois como foi observado anteriormente é suficiente
para assegurar a convergéncia das solugoes numéricas. Para as diferentes simulagoes
foram utilizadas malhas de elementos livres com as designagoes de coarse, normal,
fine, finer e extra finer. A configuracao coarse utilizou um tamanho maximo de
elementos de 3 mm, a normal de 2 mm, a fine de 1,6 mm , a finer de 1,1 mm e

a extra fine de 0,7 mm. Os resultados obtidos podem ser observados no grafico da
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figura 4.4.
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Figura 4.4 — Tempos de ativagao ao longo da diagonal do cuboide com variagoes

no tamanho dos elementos usados na construcao da malha.

Por observacao do grafico 4.4 podemos verificar que existe um padrao na con-
vergéncia dos resultados com a modificagao da malha utilizada. No entanto, é
possivel observar que as solucoes numéricas variam bastante consoante a malha uti-
lizada para a discretizacao espacial. Conclui-se portanto que a escolha de uma malha

adequada é muito importante para a correta descricao do problema.

Uma vez que quanto menor o tamanho dos elementos utilizados melhor a descrigao
do problema e mais proximas as solugoes nuimericas se encontram do valor real,
para a posterior comparacao de resultados foram utilizadas as solugoes nuimericas
obtidas com a malha extra-fine. Tendo como base estas solugoes, a comparacao foi
feita em relacao ao melhor resultado obtido em dois cédigos diferentes de (Niederer
et al., 2011) (cddigo A e cédigo B), a linha de referéncia de (Jilberto and Hurtado,
2018) (baseline) e aos resultados obtidos com a malha coarse. No grafico da fi-
gura 4.5 podem ser observados estes resultados em duas escalas diferentes, linear e

logaritmica.
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Figura 4.5 — Comparagcao dos tempos de ativagao, ao longo da diagonal do cuboide,

entre os diferentes algoritmos.

Tendo como referéncia as solugoes alcancadas com a malha Eztra-fine foram calcu-

lados os erros relativos em relacao aos diferentes algoritmos dos dois artigos ante-

riormente citados e as solugoes obtidas com a malha Coarse. Através da equagao

4.1, os célculos foram efetuados para 11 pontos equidistantes ao longo da diagonal

do modelo.

Erro relativo(%)

| Esperado — Modelol

Modelo

Na tabela 4.3 podem ser observados os erros relativos obtidos através desta com-

paracao.
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Tabela 4.3 — FErros relativos

Distancia (mm) Erro relativo (%)
Cédigo A Cébdigo B Baseline Coarse
0,00 50,49 35,92 2,59 2,75
2,14 24,88 4,36 36,49 3,67
4,28 39,73 42 34 9,25 8,64
6,42 48,40 40,87 9,53 9,50
8,56 50,15 44,95 13,19 13,08
10,7 48,59 43,69 15,54 17,66
12,84 51,12 46,36 17,42 20,14
14,98 52,84 47,69 18,63 22,32
17,12 52,41 49,26 20,99 23,19
19,26 53,47 49,87 21,72 23,84
21,40 52,63 47,60 20,96 25,57

Como pode ser observado pelo grafico da figura 4.5, e pela tabela 4.3, quando compa-
rados os resultados obtidos com o nosso algoritmo nos dois cenarios opostos (melhor
resultado com o pior resultado) verifica-se que pode existir uma incerteza na ordem
dos 25%. Apesar de a discretizacao temporal nao constituir um grande problema
na descricao do problema, como foi visto anteriormente, o mesmo nao pode ser
verificado em relacao a discretizacao espacial, ou seja, as solugoes numéricas sao

altamente dependentes da discretizacao espacial.

Quando comparadas as solugoes numéricas alcancadas com a malha extra-fine e os
diferentes casos (cédigo A, cédigo B e baseline) verifica-se que podem ocorrer erros
na ordem dos 50%. Tendo em conta que os c6digos A e B utilizaram o modelo iénico
de Tusscher e Panfilov (Tusscher and Panfilov, 2006) e que na baseline (Jilberto and
Hurtado, 2018) foi utilizado o modelo de Aliev-Panfilov (Aliev and Panfilov, 1996),
descrito em pormenor num trabalho anterior (Hurtado et al., 2016), podemos verifi-
car que os valores absolutos das solugoes numéricas também podem variar bastante
consoante o modelo iénico celular utilizado. Apesar de Niederer ter concluido que

dependendo da discretizacao espacial utilizada podem ocorrer erros na ordem dos
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180-230%, é possivel verificar que o erro obtido com a nossa discretizacao espacial
nao ultrapassa os 50% (Niederer et al., 2011). Como tal, apesar de com 0 nosso
algoritmo nao ser possivel discutir o valor absoluto das solugoes numéricas, devido

a este erro intrinseco, é possivel discutir efeitos obtidos.

4.4 Modelo eletrofisiélogico de monodominio da

parede atrial

Nesta seccao o modelo implementado é capaz de ativagao espontanea do no sinoatrial
através do modelo iénico celular de FitzZHugh-Nagumo. O fluxo iénico através da
parede atrial é por sua vez modelado através das equacoes de Rogers-McCulloch.
Através de uma formulacao de monodominio é possivel observar a propagacao do
potencial transmembranar e do impulso de despolarizacao através do SAN e da

parede atrial.

4.4.1 Descricao do modelo

O modelo implementado nesta seccao é composto por 2 estruturas. No centro da
geometria encontra-se um semicirculo que representa o né sinoatrial, enquanto o
cubdide representa a parede atrial. O né sinoatrial, composto por um semicirculo
com um raio de 2 mm, incorporado neste modelo é capaz de ativacao espontanea.
A parede atrial que reveste o SAN é representada por um cubdide de dimensoes
20x20x4 mm e ¢é capaz de simular a propagacao da onda de despolarizacao na ge-
ometria do tecido. Na figura 4.6 é possivel observar o modelo geométrico utilizado

nas simulacoes efetuadas.
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Figura 4.6 -~ Modelo geométrico utilizado.

Como ja foi referido anteriormente este modelo é simulado numa formulagao de mo-
nodominio. Para determinagao do potencial transmembranar nas células da regiao
do n¢ sinoatrial, utilizou-se o modelo modificado de FitzHugh-Nagumo (FHN) en-
quanto nas células da regiao atrial foi utilizado o modelo de Rogers-McCulloch.
Estes modelos fenomenoldgicos sao computacionalmente simples de implementar e
garantem um menor custo computacional que outros modelos iénicos mais comple-
xo0s. O potencial da membrana (V),) e a varidvel de recuperacao (u) podem entao

ser descritos localmente através das equacgoes 4.2 e 4.3.

oV,
" 4.2
ot on ( )
du Vin— B

Na regiao do SAN a densidade de corrente transmembranar iénica I;,, pode ser

modelada através da equagao do tipo FHN (equagao 4.4).
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Vu—=B) v Vu—B

Lion = ket (Vay — B)(— A a)( A

+ 1) + kcou (4.4)

Na regiao do atrio, a densidade de corrente ¢é descrita pela equagao de Rogers-
McCulloch (equagao 4.5).

(VM—B)Jr Vv — B

Lion = ke1 (Vg — B)(— T a)(— y

+ 1)+ keou(Vyy — B)  (4.5)

As variagdes espaciais e temporais do potencial membranar (Vj;) nos diferentes te-
cidos podem ser modeladas pela equagao de derivadas parciais (equagao 4.6) que
incorpora as equacoes de FitzHugh-Nagumo e de Rogers-McCulloch para os diferen-

tes tecidos (equagoes 4.3, 4.4 e 4.5).

8% =V - (DV Viy) = Lion (4.6)

A difusividade, ou constante de difusao, do tecido (D) é dependente da condutivi-
dade do tecido (o), do racio superficie-volume da membrana () e da capacitancia

da membrana por unidade de drea (C,,) e pode ser calculada através da equagao

4.7.

D=—— (4.7)

Os parametros gerais de funcionamento do modelo podem ser observados na tabela

4.4.
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Tabela 4.4 — Varidveis e parametros gerais do modelo

Variavel Valores/Expressoes
SAN Atrio
a -0,6 0,13
-0,3 0,0
1 1000 2,6
Co 1 1
d 0 1
e 0,080 0,0132
A 0,033 [V] 0,120 [V]
B -0,022 [V] -0,085 [V]
k 1000 [1/s] 1000 [1/s]
Ug -3,7 0,1
D 0,00005 [m?/s] 0,0005 [m?/s]
Vimo -0,035 [V] -0,085 [V]

Como ja foi referido anteriormente, a modelagao de I;,, é feita através das equagoes

4.4 e 4.5 para as diferentes regioes e como tal nao se encontram referidas na tabela.

A malha utilizada para a discretizacao espacial do modelo foi a de configuracao
livre com a designacao de Normal e resultou na caracterizacao de 3800 elementos de
dominio, 944 elementos de fronteira e 112 elementos de borda. Para a discretizacao
temporal foi utilizado um time step de 0,5 ms com uma tolerancia relativa de 0,01.
O tempo simulado foi de 1 s. O modelo foi resolvido para 11972 graus de liberdade
(DOF) e 4628 DOF internos. O tempo total de simulacao do modelo foi de 8 minutos

e 21 segundos.

4.4.2 Propagacao do potencial transmembranar

Na figura 4.7 é possivel observar a simulagao do potencial transmembranar ao longo

da geometria para dois instantes, primeiro para 15ms e depois para 120ms.
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Time=0.015 s Surface: Dependent variable Vm (mV)

Time=0.12 s Surface: Dependent variable Vm (mV)
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(a) Despolarizagao; (b) Repolarizagao.

Figura 4.7 — Simulacao da propagacgao do potencial transmembranar Vj; para o
modelo de monodominio.

Em a) é possivel observar que a propagacao da frente de onda de despolarizagao
ocorre de forma circular. Em b), ap6s ocorrer a despolarizagao de toda a geometria

¢é possivel observar o inicio da repolarizacao.

A forma dos potenciais de acao bem como da variavel de recuperacao ao longo do
tempo foram estudados nos 3 pontos observados na figura 4.6. O primeiro ponto
localizado no centro do SAN, o segundo no centro do tecido atrial e o terceiro na
borda superior do tecido atrial. Os resultados obtidos podem ser observados nos

graficos da figura 4.8.
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Figura 4.8 - Propagacao das variaveis dependentes ao longo do tempo, no modelo
de monodominio, em 3 pontos, z=0, x=5 e x=10.
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Como pode ser observado pelos graficos da figura 4.8, em um segundo de tempo
simulado ocorrem dois ciclos de despolarizagao e repolarizagdo. O SAN uma vez
que é o marca-passo cardiaco é o primeiro a despolarizar e é capaz de despoletar a

despolarizacao do restante tecido.

4.5 Modelo eletrofisiolégico de bidominio da pa-

rede atrial

Nesta secgao foi adaptado o modelo construido na seccao anterior de modo a ser
possivel a simulacao dos potenciais intra e extracelulares. Foi também incluido um
tecido representativo do torso. Através da utilizacao dos mesmos modelos celulares
ionicos mas numa formulagao de bidominio foi possivel a modelagao dos diferentes

potenciais ao longo da geometria e do torso.

4.5.1 Descricao do modelo

A geometria do modelo implementado é semelhante a geometria do modelo de mo-
nodominio, no entanto, foi acrescentado um segundo cuboide de dimensoes 40x40x4
mm que representa o torso. Neste caso, para além da distingao das correntes in-
tra e extracelulares é possivel observar a propagacao do potencial extracelular ao
longo do torso. Na figura 4.9 é possivel observar o modelo geométrico utitizado nas

simulagoes.
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Figura 4.9 - Modelo geométrico utilizado.

Como jé foi referido anteriormente, este modelo utiliza os mesmos modelos celulares
iénicos que o modelo de monodominio, no entanto, por ser utilizada uma formulagao
de bidominio significa que existe uma diferenciacao das correntes intra e extracelu-
lares. O célculo do potencial membranar é entao efetuado através da diferenca entre

o potencial intra e extracelular, como pode ser observado na equacao 4.8.

Vi = Vi = Vi (4.8)

As equacoes de bidominio que descrevem a propagacao nos meios intra e extracelu-

lares podem ser observadas nas equagoes 4.9 e 4.10 respetivamente.

v, oV, B
ot - ot + V(—Uzvm) - Izon (49)
ov, oV
_ _ =TI 4.1
By 5 + V(=0.VV,) = Lion (4.10)

As fronteiras em contacto com o torso foram impostas segundo a condicao V=V,

sendo o V, a tensao extracelular dentro da parede atrial. Todas as fronteiras externas
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do torso foram eletricamente isoladas e uma das arestas definida como a massa do

sistema. Estas condig¢oes podem ser observadas na figura 4.10.

Figura 4.10 — Condicoes fronteira.

Os parametros gerais de funcionamento do modelo podem ser observados na tabela
4.5.
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Tabela 4.5 — Variaveis e parametros gerais do modelo.

Variavel Valores/Expressoes

SAN Atrio Torso

a -0,60 0,13
-0,30 0,00

a1 1000 2,60

& 1,00 1,00

d 0,00 1,00

e 0,066 0,0096

A 33 [mV] 140 [mV]

B -22 [mV] -85 [mV]

k 1000 1000

Veo 0 [mV] 0 [mV]

Vio -60 [mV] -85 [mV]

Ug -3 0,10

Oe 0,5 [mS/m] 8 [mS/m]
g 0,5 [mS/m] 8 [mS/m]
o 0,2 [mS/m]

A malha utilizada para a discretizacao espacial do modelo foi a de configuragao
livre com a designagao de Normal e resultou na caracterizacao de 2457 elementos

de dominio, 948 elementos de fronteira e 152 elementos de borda.

Para a discretizacao temporal foi utilizado um time step de 0,5 ms com uma to-
lerancia relativa de 0,01. O modelo foi resolvido para 8347 DOF mais 3474 DOFs

internos o que resultou num tempo de simulacao de 6 minutos e 33 segundos.

4.5.2 Propagacao do potencial transmembranar (V);) e variavel

de recuperagao (u)

Como termo de comparacao com o modelo anteriormente utilizado, foram efetuadas

duas simulacoes para dois instantes de tempo de modo a ser possivel observar a frente
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de onda de despolarizacao e o momento em que se observa a repolarizacao do modelo.

Os dois instantes de tempo que podem ser observados na figura correspondem a t=7

ms e t=146 ms.

Time=0.007 s Surface: (mV) Surface: Electric potential (mV)

Time=0.146 s Surface: (mV) Surface: Electric potential (mV)
20 20

20 20

40 40

-40 -40

-60 -60

-80 -80

(a) Despolarizagao; (b) Repolarizacao.

Figura 4.11 — Simulacao da propagacao do potencial transmembranar Vj; para o
modelo de bidominio.

Na simulagao visual da propagacao dos potenciais da figura 4.11 nao é possivel
verificar a propagacao do potencial no torso. Uma vez que o potencial nesta parte da
geometria é muito baixo, na ordem dos 3 mV, e uma vez que as escalas foram fixadas
de modo a manter a coeréncia das cores observadas o potencial parece inexistente

no torso (0 mV), no entanto, a propagacao do potencial acontece.

A semelhanca do estudo efetuado na secgao 4.4, também para este modelo foram
efetuados estudos em 3 pontos. O primeiro ponto na regiao sinoatrial, o segundo
na regiao atrial e o terceiro no torso. Para os dois primeiros pontos foi simulada a
propagacao das variaveis Vi, u, V; e V., ao longo do tempo. Os resultados obtidos

podem ser observados nos graficos das figuras 4.12 e 4.13.
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Figura 4.12 — Valor das varidveis dependentes ao longo do tempo, no modelo de

bidominio, em 2 pontos, z=0 e z=5.
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Figura 4.13 — Valor das varidveis dependentes ao longo do tempo, no modelo de

bidominio, em 2 pontos, =0 e z=5.

Para o terceiro ponto, no torso, foi efetuada a simulacao da propagacao da variavel

V5 ao longo do tempo (figura 4.14). V5 é o equivalente do V, no dominio do torso.
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Figura 4.14 — Valor da variavel dependente V5 ao longo do tempo, no modelo de

bidominio, em z=15.

4.6 Modelo eletromecanico da parede ventricular

Esta seccao visou a construcao de um modelo eletromecanico de tecido do miocardio
do ventriculo. O principal objetivo desta seccao é a construc¢ao de um modelo sim-
plificado do tecido do miocardio capaz de acoplar a deformacao mecanica do tecido
a eletrofisiologia ja desenvolvida nos modelos anteriores. Com isto seria possivel
efetuar estudos e observar o efeito de feedback mecanico nas atividades eletrofi-

siolégicas.

4.6.1 Descricao do modelo

O tecido cardiaco estd sujeito a vérios processos fisicos interligados e controlados
por processos elétricos. As atividades cardiacas da mecanica cardiaca sao controla-
das pela atividade elétrica através do fenémeno de acoplamento excitagao-contragao
(AEC), no entanto, as variagdes no comprimento do tecido afetam as proprieda-

des eletrofisiologicas por um processo de retroacao de feedback mecanico-elétrico
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(MEF). Como vimos nos modelos anteriores, a atividade elétrica do tecido cardiaco
pode ser simulada através do esquema fenomenolégico de FHN modificado de forma
a reproduzir as caracteristicas macroscopicas especificas de tecidos cardiacos, como a
propagagcao e a duracao do potencial de acao. Como o efeito da atividade elétrica na
mecanica cardiaca é uma questao chave em qualquer modelo eletromecanico, neste
modelo é utilizado o ponto de vista apresentado em Nardinocchi ((Nardinocchi and
Teresi, 2007)) que introduz a nogao de deformacao em oposigao a tensao ativa. Os
mecanismos de MEF cardiaco incluem a ativacao por extensao dos canais ionicos dos
sarcomeros com efeitos eletrofisioldgicos. No entanto, a modelacao macroscépica do
MEF em células cardiacas nao é completa e, por isso, considerou-se apenas a contri-
buicao para a atividade elétrica do tecido de uma corrente externa que é dependente
da tensao do tecido (Kohl and Sachs, 2001) e mostra-se a influéncia do estiramento

(stretch) na difusao do potencial de agao.

O modelo do miocardio construido consiste numa placa de dimensoes 20x20 mm com
4 mm de espessura. No centro da placa foi incluido um cuboide de de dimensoes
4x4x4 mm, dominio onde é aplicado o estimulo mecanico inicial. O estimulo aplicado
consiste numa onda triangular de amplitude 1 N e duracao ativa de 2 ms com
inicio aos 0,5 ms. Este estimulo é aplicado na fronteira inferior do cuboide central.
As quatro arestas verticais exteriores foram definidas como fixas e como tal sem

possibilidade de movimento.
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Figura 4.15 - Modelo geométrico utilizado.

A parte eletrofisiolégica do modelo é governada através das mesmas equagoes an-
teriormente apresentadas na seccao 4.4, numa configuracao de monodominio, com
excecao da introducao do termo Is. O termo Is é a chave do acoplamento eletro-

mecanico.

(Vi — B) (Vi — B)

Lion = ker (Vg — B)(— T +a)(— T

+ 1) + kCQR(VM - B) - Is (411)
A variavel de recuperagao (u) é dada através da equacao 4.3. O valor das varidveis
especificas do modelo podem ser consultadas na tabela 5.1 na secgao dos ventriculos

com excegao das variaveis D e o, sendo D= 0.0005[m?/s] e o= 8 [mS/m].

B (Vi — B) 1
lo= Gt = VG0, =)

(4.12)

Onde A, é o escalar que mede as tensoes eldsticas no plano isotrépico da distribuicao
do musculo, A, é a tensao de referéncia e o parametro ¢ é ajustado de forma a ocorrer
saturacao para uma tensao de cerca de 20 %. O parametro Gs efetua a medicao da

condutividade nos canais e V; influencia o threshold de despolarizagao-repolarizagao
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do tecido. \,= 4, \,= 2,2, =60 e V;= 0,56. Para a descrigao material, o tecido foi
considerado como sendo hipereldstico Neo-Hookeano. Os parametros intrinsecos a

descri¢ao deste modelo sao os dois parametros de Lamé (A e u) e a densidade (p).
A= 0,5°[N/m?], p= 0,2°[N/m?)ep= 1200[kg/m?].

A malha utilizada para a discretizacao espacial do modelo foi a de configuragao
livre com a designacao de Normal e resultou na caracterizagao de 3307 elementos

de dominio, 862 elementos de fronteira e 112 elementos de borda.

Para a discretizacao temporal foi utilizado um time step de 0,5 ms com uma to-
lerancia relativa de 0,01 e o tempo simulado foi de 1 segundo. O modelo foi resolvido
para 26275 DOF mais 4244 DOF internos o que resultou num tempo de simulacao

de 5 horas 56 minutos e 5 segundos.

4.6.2 Excitacao induzida pela deformacao do tecido cardiaco

A carga impulsiva gerada através da onda triangular aplicada na superficie interior
do cubo central origina uma deformacao dominada pela tensao. Esta deformacao
induz posteriormente uma excitacao do tecido através da ativacao dos canais de

sodio, que culmina no inicio da onda de despolarizacgao.
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(e) Deslocamento do tecido em mm para (f) Propagacao do potencial transmembranar
t=0,004 s. para t=0,004 s;

Figura 4.16 — Simulacao da propagacgao do potencial ao longo do volume do modelo
e correspondente deslocamento do tecido para diferentes instantes de tempo.

Na figura 4.16, em a), é possivel observar o inicio da aplicacao da carga no centro do

tecido e em b) a resposta a esta tensao/deformacao através do inicio da propagagao
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da onda de despolarizagao através do cubo central. Em c), momentos apds o pico
da onda de carga é possivel observar a deformagcao da geometria e em d) a resposta
do tecido com a propagacao da onda de despolarizacao através do tecido de forma
circular. Em e) é observavel a resposta do tecido a tensao aplicada com a maxima
deformagao da geometria e em f) a continuagao da onda de despolarizagao até as

extremidades do tecido.






Simulac3o eletrofisiolégica 2D

numa geometria simplificada

Neste capitulo é feito um estudo do funcionamento eletrofisiolégico de um modelo
2D de um coracao simplificado. Este modelo inclui as diferentes estruturas do sis-
tema de condugao cardiaco e é capaz de simular os potenciais a superficie do torso.
O modelo iénico celular implementado é baseado nos modelos fenomenolégicos de
FitzHugh-Nagumo e Rogers-McCulloch numa formulacao de bidominio, ou seja, com

diferenciacao entre as regioes intra e extracelulares.

5.1 Descricao do modelo

O modelo construido neste capitulo é uma representacao simplificada de um plano do
coracao que inclui as diversas estruturas do sistema de condugao cardiaco. O modelo
simplificado é capaz de representar propriedades realistas da propagacao do potencial
do coracao. O SAN representado pelo semicirculo no topo do modelo é capaz de
ativagao espontanea e encontra-se localizado na auricula direita. O sinal propaga-se
posteriormente do SAN para toda a zona atrial resultando na despolarizagao das
auriculas, apenas quando toda a zona atrial se encontra despolarizada é que o sinal

percorre o NAV, feixe de HIS, ramos do feixe de HIS, fibras de Purkinje e ventriculos

79
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resultando na despolarizacao dos mesmos. Toda a implementagao bem como calculos

computacionais foram efetuados recorrendo ao software COMSOL Multiphysics 5.3.

SAN Atrio

Feixe de His /—:.- }]\:j -
K \ Ramos do feixe de His
Fibras de Purkinje \\ﬁ

Ventriculos

<« Torso

Figura 5.1 — Modelo geométrico utilizado.

Para a construcao do modelo foram utilizados os modelos celulares iénicos de FitzHugh-
Nagumo (equacao 4.4) e Rogers-McCulloch (equagao 4.5) numa formulagao de bi-
dominio (equagdes 4.9 e 4.10). O modelo celular de FitzHugh-Nagumo a semelhanca
dos modelos anteriores foi implementado no SAN, enquanto que a formulacao de
Rogers-McCulloch foi aplicada as restantes estruturas do sistema (Atrio, NAV, feixe

de HIS, ramos do feixe de HIS, fibras de Purkinje e ventriculos).

A semelhanca do modelo da seccao 4.5, foi imposta a condicao Vo = V, em todas
as fronteiras em contacto com o torso e eletricamente isoladas todas as fronteiras
externas do torso, como pode ser observado na imagem 5.1. O vértice inferior

esquerdo do torso foi definido como a massa do sistema.
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Fronteiras
eletricamente isoladas

Massa do sistema

@

Figura 5.2 — Condigoes fronteira.

Os parametros gerais do funcionamento do modelo podem ser consultados na tabela
5.1.

Tabela 5.1 — Variaveis e parametros gerais do modelo.

Variavel Valores/Expressoes
SAN Atrio NAV HIS Ramos HIS Fibras de Purkinje Ventriculos Torso
a 20,6 0,13 0,13 0.13 0,13 0,13 0.13
-0,3 0 0 0 0 0 0
o 1000 2.6 2.6 2.6 2.6 2.6 2.6
Co 1 1 1 1 1 1 1
d 0 1 1 1 1 1 1
e 0,066 0,0096 0,0132 0,005 0,0022 0,0047 0,006
A 33 mV] 140 (mV] 140 (mV] 140 [mV] 140[mV] 140[mV] 140 [mV]
B -22 mV] -85 [mV] -85 mV] -85 [mV] -85 (mV] -85 [mV] -85 [mV]
k 1000 1000 1000 1000 1000 1000 1000
O. 0,5 [mS/m] 8 [mS/m| 0,5 [mS/m] 10 [mS/m] 15 [mS/m] 35 [mS/m| 8 [mS/m|
0; 0,5 mS/m] 8mS/m| 0,5 mS/m] 10 [mS/m| 15 [mS/m] 35 [mS/m] 8 [mS/M]
Veo 0 [mV] 0 [mV] 0 [mV] 0 [mV] 0 [mV] 0[mV] 0 [mV]
Vio -60 [(mV] -85 [mV] -85 [mV] -85 [mV] -85 [mV] -85 [mV] -85 [mV]
o 3 0,1 0.3 0 0 0 0
o 0,2 [mS/m|

A malha utilizada para a discretizacao espacial do modelo foi a de configuracao

livre com a designacao de Normal. A malha utilizada consistia em 6720 elementos
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de dominio e 699 elementos de fronteira.

Para a discretizacao temporal foi utilizado um time step de 0,5 ms com uma to-
lerancia relativa de 0,01. O modelo foi resolvido para 28282 DOF mais 5730 DOF

internos o que resultou num tempo de simulacao de 21 minutos e 15 segundos.

5.2 Estudo da propagacao do potencial membra-

nar

Na figura 5.3 é possivel observar a propagacao da frente de onda de despolarizacao

ao longo da geometria do coragao.

Em (a) é possivel observar a despolarizagao espontanea do SAN e inicio da pro-
pagacao da onda de despolarizacao. Em (b) a onda de despolarizagao alcanca as
auriculas e o potencial é atrasado no né atrioventricular. Apoés a completa despola-
rizacao das auriculas, em (c) é possivel observar a frente da onda de despolarizagao
propagar-se do né atrioventricular e feixe de HIS para os ramos do feixe de HIS. Em
(d) a frente de onda propaga-se para os ventriculos e fibras de Purkinje. Em (e)
a despolarizacao dos ventriculos encontra-se quase completa e é possivel observar
o inicio da repolarizagao das auriculas. Em (f), com os ventriculos completamente

despolarizados é possivel observar a repolarizacao completa das auriculas.

Posteriormente foram retirados os graficos dos potenciais de acao nas diferentes

estruturas (figura 5.4).
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(a) Propagacao do potencial transmembranar (b) Propagacao do potencial transmembra-

para t=9 ms; nar para t=127,5 ms;
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(c) Propagacao do potencial transmembranar (d) Propagacao do potencial transmembra-
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(e) Propagacao do potencial transmembranar (f) Propagagao do potencial transmembranar

para t=180,5 ms; para t=181 ms.

Figura 5.3 — Simulacao da propagacao do potencial ao longo da geometria do

modelo em diferentes instantes de tempo.
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Figura 5.4 — Pontos nos quais foram retirados os potenciais de agao: SAN= né si-
noatrial, AD= Auricula direita, AE= Auricula esquerda, HIS= feixe de HIS, NAV=
no atrioventricular, BNL= ramos do feixe de HIS, PKJ= fibras de Purkinje, VD=
ventriculo direito, VE= ventriculo esquerdo

Na figura 5.5 é possivel observar as formas das ondas do potencial transmembranar

nas diferentes estruturas do sistema de conducao cardiaco.
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Figura 5.5 — Potencial transmembranar nas diferentes estruturas.

De modo a ser possivel observar e comparar os diferentes potenciais de acao no
mesmo grafico foi necessédrio fazer um deslocamento da escala no eixo do yy. Para
o SAN a escala foi mantida, para os restantes sinais foi aplicado um deslocamento

negativo de 150 mV em relacao ao sinal anterior.

5.3 Simulacao do ECG

Na geometria do torso, os vértices foram considerados como brago direito (BD),
braco esquerdo (BE), perna direita (PD) e perna esquerda (PE). Para a simulacao
do ECG foram tidos como referéncia os trés pontos do torso identificados na figura
5.6 como BD, BE e PE e considerada a perna direita como a massa do sistema. De
seguida foram retirados os sinais do potencial membranar adquiridos através dos

elétrodos colocados nos trés pontos assinalados.
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BD

PD
Massa do sistema

Figura 5.6 — Localizacao dos elétrodos no modelo 2D eletrofisologico.

Para a simulagao do ECG foram calculadas trés derivagoes (VI, VII, VIII) do ECG
de doze derivagoes. Para o célculo das tres derivacoes de Einthoven foram utilizadas

as equacoes 5.1, 5.2 e 5.3.

Vi=Vge — Vgp (51)
Vir=Vpe — Vpp (5.2)
Virr =Vpe — Vie (5.3)

O resultado das 3 derivacoes podem ser observados na figura 5.7. A semelhanca do
efetuado para a observacao dos potenciais nas diferentes estruturas também no ECG

procedeu-se a um deslocamento dos valores do eixo do yy. A escala foi mantida para
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a derivagao VII e para as restantes foi aplicado um deslocamento negativo de 6 mV

em relacao ao sinal anterior.
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Figura 5.7 — Simulacao das 3 derivacoes do ECG.

Por observacao das 3 derivagoes pode-se verificar que o modelo é capaz de reproduzir

tracos semelhantes ao de um ECG normal. Verifica-se a formacao do complexo QRS

e vestigios da formagao da onda P e T. Este modelo é entao capaz de reproduzir uma

morfologia realista do ECG, morfologia esta que resulta das sequencias de ativacgao

das diferentes estruturas e que geram os potenciais a superficie do torso adquiridos
através do ECG.






Simulacées 3D

Neste capitulo é feito um estudo eletrofisiolégico e mecanico de dois modelos 3D

simplificados do coragcao.

Numa primeira parte é desenvolvido um modelo 3D eletrofisiolégico do coragao que
incorpora as diferentes estruturas do CCS e é capaz de ativagao espontanea do SAN

bem como de gerar os potenciais a superficie do torso.

De seguida ¢ construido um modelo 3D ligeiramente mais complexo do ponto de

vista geométrico que incorpora a mecanica do coragao.

6.1 Modelo 3D eletrofisiolégico

O modelo utilizado é representacao 3D do modelo 2D utilizado no capitulo ante-
rior. O modelo geométrico inclui as estruturas do sistema de condugao cardiaco e
uma disposi¢ao realista em relacao ao torso. O modelo eletrofisiolégico é descrito
pelas equagoes de FitzHugh-Nagumo e de Rogers-McCulloch numa formulacao de

bidominio.

89
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6.1.1 Descricao do modelo

O modelo geométrico utilizado é uma representacao simplificada de um coracao
que inclui as diferentes estruturas do sistema de conducao cardiaco. As diferentes

estruturas definidas podem ser observadas na figura 6.1

Atrio

SAN
Atrio

NAV

Feixe de HIS

Ramos do
feixe de HIS

Ventriculos
Ventriculos

Fibras de Purkinje

(a) Modelo geométrico completo; (b) Corte vertical.

Figura 6.1 -~ Modelo geométrico utilizado.

De modo a ser possivel observar as estruturas interiores foi efetuado um corte vertical
em b). A semelhanca com o modelo 2D pode ser observada na figura 6.2 onde foi

efetuado um plano de corte zz em y=0 mm.
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(a) Plano de corte;
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//
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(b) Representagao bidimensional.

Figura 6.2 — Plano de corte e respetiva representagao 2D do modelo 3D utilizado.

A excepcao do SAN que apenas se encontra presente na auricula direita o modelo

é simétrico. O SAN como pode ser observado na figura 6.3 é composto por um

semicirculo incluido na auricula direita.

Figura 6.3 — Localizacao do SAN.

A semelhanca do efetuado no modelo do capitulo 5, a tinica ligagao entre as auriculas

e ventriculos ¢ o né atrioventricular (NAV), feixe de HIS e ramos do feixe de HIS.
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Esta separacao fisica entre as auriculas e ventriculos obriga que o sinal siga a normal

via de propagacao pelo sistema de conducao cardiaco.

Este modelo do coracao foi posteriormente incluido no interior de um elipsoide que
representa o torso. O coragao foi deslocado cerca de 30 mm na diregdo anterior/-
ventral do torso e rodado 45 graus, o que permite uma representacao mais realista
da disposicao do coracao no torax. A disposicao do modelo pode ser observada na

figura 6.4.

‘/ — 7777[7 1pp MM

-
|
T

l/*
-50

-100

i -200 -100 0 100 200
X

Figura 6.4 - Modelo geométrico completo.

Para a construcao da eletrofisiologia do modelo foram utilizados os modelos ce-
lulares iénicos de FitzHugh-Nagumo (equagao 4.4) e Rogers-McCulloch (equagao
4.5) numa formulagao de bidominio (equagoes 4.9 e 4.10). O modelo celular de
FitzHugh-Nagumo a semelhanca dos modelos anteriores foi implementado no SAN,
enquanto que a formulagao de Rogers-McCulloch foi aplicada as restantes estruturas
do sistema (Atrio, NAYV, feixe de HIS, ramos do feixe de HIS, fibras de Purkinje e
ventriculos). O SAN é capaz de despolarizagdo espontanea e o modelo capaz de

reproduzir os potenciais nas diferentes estruturas.
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Em todas as fronteiras em contacto com o torso foi imposta a condicao V=1V, ja as
fronteiras externas do torso e as internas do coragao foram eletricamente isoladas,

como pode ser observado na figura 6.5.

V=1, Fronteiras eletricamente isoladas

Figura 6.5 - Condicoes fronteira.

Os parametros de funcionamento do modelo podem ser consultados na tabela 5.1.

A malha utilizada na discretizacao espacial foi a de configuracao livre com a de-
signacao de Normal. A malha utilizada consiste em 23436 elementos de dominio,

4784 elementos de fronteira e 730 elementos de borda.

Para a discretizagao temporal da simulagao foi utilizado um time step de 0,5 ms
com uma tolerancia relativa de 0,01 e o tempo simulado foi de 1600 ms. O modelo
foi resolvido para 62000 DOF mais 40380 DOF internos o que resultou num tempo

de simulacao de 3 horas 12 minutos e 43 segundos.

6.1.2 Propagacao do potencial trasmembranar

A observacao da propagacao do potencial transmembranar ao longo do volume do
coracao representada pela frente de onda de despolarizacao pode ser observada na

figura 6.6 em diferentes instantes de tempo. Uma vez que sobre o volume do coragao
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a propagacao do potencial nao é clara procedeu-se a um plano de corte em y=0,
cujas imagens se encontram representadas na figura 6.7 para os mesmos instantes

de tempo.
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(e) Propagacao do potencial transmembranar (f) Propagacao do potencial transmembranar

para t=107 ms; para =110 ms.

Figura 6.6 — Simulacao da propagacao do potencial ao longo do volume do modelo.
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(e) Propagacao do potencial transmembranar (f) Propagagao do potencial transmembranar
para t=107 ms; para t=110 ms.

Figura 6.7 — Simulacao da propagacao do potencial ao longo da superficie do modelo
sobre o plano y=0.

Em (a) é possivel observar o inicio do impulso gerado pelo SAN. Em (b) a despo-

larizagao total das auriculas ja se encontra quase concluida e a frente de onda de
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despolarizagao alcanga o NAV. Em (c), apés a despolarizagao completa das auriculas
e o atraso na transmissao do impulso impposto pelo NAV é possivel observar a frente
de onda de despolarizacao alcangar o feixe de HIS. Em (d) observa-se a frente de
onda de despolarizacao propaga-se ao longo dos ramos do feixe de HIS e inicia a
sua propagacao nas fibras de Purkinje e ventriculos. Em (e) é possivel observar a
despolarizagao quase completa dos ventriculos. EM (f), apds a despolarizagao total

dos ventriculos é dado inicio a repolarizacao auricular.

Para o estudo da propagacao do potencial ao longo do tempo nas diferentes es-
truturas foram efetuadas medicoes em 9 pontos da geometria correspondentes as
diferentes estruturas. De modo a ser possivel observar os pontos onde foram efetu-
ados o estudo foi feito um corte vertical na geometria. Os pontos estudados podem

ser observados na figura 6.8.

AD

VD

Fibras de Purkinje

Ramos do feixe de HIS

Figura 6.8 — Pontos nos quais foram estudados a variagao do potencial ao longo do
tempo.

Os pontos correspondentes ao SAN, NAV e feixe de HIS encontram-se no centro
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da estrutura e nao na superficie. De modo a ser possivel a observacao dos nove
potenciais no mesmo grafico foi feito um deslocamento da escala do eixo do yy.
Para o SAN a escala original foi mantida, para o potencial das restantes estruturas
foi aplicado um deslocamento de 150 mV em relacao ao anterior. Os potenciais

obtidos podem ser observados no grafico da figura 6.9.
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Figura 6.9 — Variagao do potencial nas diferentes estruturas do sistema de conducao

cardiaco ao longo do tempo.

6.1.3 Simulacao do ECG

Para a simulagao do ECG foram tidos em consideragao 4 pontos essenciais do elip-
soide exterior que representa o torso (brago esquerdo, brago direito, perna esquerda
e perna direita). Nestes pontos foram colocados os elétrodos de forma a extrair o
sinal e a perna direita foi considerada como a massa do sistema, como pode ser

observado na figura 6.10.
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BD

PD
Massa do sistema

Figura 6.10 — Pontos nos quais os elétrodos foram colocados.

A derivacao VII de Einthoven foi tida em consideracao para a discussao da morfologia
do ECG obtido. O calculo desta derivacao foi efetuado através da equacao 5.2 e pode

ser observada no grafico da figura 6.11.
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Figura 6.11 — Derivacao VII de Einthoven.

Comparativamente a derivacao VII obtida com o modelo bidimensional é possivel
notar que apesar de ser observavel a morfologia geral do sinal de ECG, nomeada-
mente o complexo QRS, existem pequenas flutuagoes numéricas que originam uma
morfologia diferente da obtida com o modelo bidimensional. Uma vez que o sinal
extracelular do ECG ¢ formado a partir das ativagoes sequenciais das estuturas do
sistema de conducgao cardiaco, estas variagoes podem estar relacionadas com o di-
ferente tamanho das estruturas do CCS comparativamente ao modelo 2D. O maior
tamanho de certas estuturas podem causar um atraso na propagacao da onda de
despolarizacao prolongando o sinal nessa mesma estrutura e gerar um atraso na
ativagao das subsequentes estruturas. Como o ECG ¢é a combinacao dos diferentes

sinais a morfologia do ECG pode surgir um pouco alterada devido a estes fatores.
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6.2 Modelo 3D eletromecanico

Finalmente estudamos um modelo eletromecanico totalmente implicito, capaz de
abordar o problema nao linear fortemente acoplado da eletromecanica cardiaca.
Este modelo podera ser usado para diferentes fenémenos fisicos incluindo a influéncia
das correntes de estiramento (SAC) nas propriedades de restituicao do tecido, na
propagacao de ondas no meio deformavel e na terminacao da onda espiral por meio

de pressao mecanica.

6.2.1 Descricao do modelo

O primeiro modelo construido consistia na geometria completa do coragao, no en-
tanto, devido ao elevado tempo de simulacao deste modelo optou-se por proceder
apenas a simulacao das estuturas ventriculares. Os modelos podem ser observados

na figura 6.12.

(a) Modelo construido; (b) Modelo utilizado.

Figura 6.12 — Modelo geométrico.
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A modelacao da componente eletrofisiolégica foi efetuada numa formulacao de bi-
dominio em conjunto com as equacoes do modelo fenomenolégico de FHN ja descritas
anteriormente. O SAN, capaz de ativacao espontanea, foi incorporado no septo de
forma a percorrer as fibras de Purkinje (interior das cAmaras ventriculares) e posteri-
ormente os ventriculos. Para a modelagao da tensao ativa da componente mecanica
do modelo foi utilizada a formulacao generalizada de Nash e Panfilov (Nash and Pan-
filov, 2004), posteriormente modificada por Kuhl (Goktepe and Kuhl, 2009). Este
modelo fenomenolégico é capaz de gerar a contracao mecanica através do estimulo

de PA. A tensao ativa (T},) é descrita através da equagao 6.1.

0T,
ot

Vi — B
A

= €(Vir)(kr, [ |- Ta) (6.1)

Onde k7, controla a amplitude maxima da componente de tensao ativa e A e B
sao parametros do modelo introduzidos de forma a tornar dimensional um modelo
originalmente descrito adimensionalmente. Com o valor 7}, constréi-se o tensor da
tensao ativa Ta utilizando a anisotropia do tecido (dire¢ao normal e das fibras do

tecido).

A equagao de atraso (e(V))) descrita por Kuhl é dada através da equagao 6.2.

e(Vir) = €0 + (€0o — €0)exp(—exp(—E§(Var — Vinreshoia))) (6.2)

Onde €4, €0, Vinreshola € € sao parametros fixos do modelo e podem ser consultados

no Anexo C.

P ¢é o segundo tensor das tensoes de Piola Kirchhoff, ao qual foi adicionada a tensao

ativa de forma a acoplar as formulagoes eletrofisiolégicas e mecanica (equagao 6.3).

o
P= -+, (6.3)

E corresponde ao tensor das tensoes de Green-Lagrange enquanto v corresponde a

fungao densidade de energia de deformagao (equagao 6.4).
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’QZ) = ,lvz)isotropico + ¢fibra + @Z)vol (64)
Q;

wisotmpico = ﬁeﬁp(b(h - 3)) (65)

= Y eup(by(Iyy — 1) — 1 6.6

Ufibra = %feﬂfp( ray —1)" = 1) (6.6)

g I = Din)

O modelo encontra-se com as fronteiras superiores, em contacto com o plano z=0,
fixas, nao permitindo o movimento das mesmas durante a contracao e relaxamento.
O SAN, definido como um pequeno cubo de dimensoes 2x2x2 mm foi introduzido
na parte superior da parede ventricular que separa as duas camaras de forma a ser
possivel originar o impulso inicial. A semelhanca dos modelos anteriores o SAN

encontra-se originalmente a -35 mV e a restante geometria a -85 mV.
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Figura 6.13 — Localizagdo do SAN.

A malha utilizada para a discretizacao espacial do modelo foi a de configuragao
livre com a designacao de Normal e resultou na caracterizacao de 10407 elementos

de dominio, 3952 elementos de fronteira e 435 elementos de borda.

Para a discretizacao temporal foi utilizado um time step de 0,5 ms com uma to-
lerancia relativa de 0,01. O modelo foi resolvido para 26275 DOF mais 4244 DOF
internos o que resultou num tempo de simulagao de 4 horas 34 minutos e 34 segun-

dos.
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6.2.2 Excitagao-contracao do modelo biventricular

Uma vez que a modelacao eletrofisiolégica ja foi bastante abordada até este mo-

mento, esta seccao visa descrever apenas os efeitos da modelacao mecanica.

O inicio da excitacao ocorre no SAN que foi incorporado no septo (parede que separa
os dois ventriculos) cujo potencial inicial foi fixado em -35 mV. O potencial trans-
membranar inicial dos restantes tecidos (fibras de Purkinje e ventriculos) foi fixado
em -85 mV. A excitacao do SAN no topo do septo gera uma onda de despolarizagao

que percorre o coragao e que resulta na contracao dos midécitos.

sitface: BR Misesostressz((kl/mz) 40

Surface: von Mises stress (N/m?)

-40 mm 0.8

Figura 6.14 — Deformacao dos ventriculos.

Através da figura 6.14 é possivel notar o ciclo de contragao gerado pela propagagao
da onda de despolarizacao. Nota-se que a contracao dos midcitos resulta no encur-
tamento do apice do coracao. Ao mesmo tempo que ocorre o encurtamento do apice

é possivel notar que ocorre um aumento da espessura dos ventriculos.



Conclusoes finais e trabalho

futuro

Neste capitulo sao apresentadas as principais conclusoes do trabalho realizado nesta
dissertacao. E feita uma pequena discussao de resultados, apresentados os objetivos
que foram possiveis concluir com a construcao dos diferentes modelos e feitas algu-
mas conclusoes finais. Por 1ltimo, sao apresentadas algumas ideias que nao foram

possiveis implementar e feitas sugestoes de possiveis trabalhos futuros.

7.1 Conclusoes finais

O principal objetivo do trabalho realizado nesta dissertacao visava o estudo e cons-
trugao de um modelo eletromecanico capaz de simular os principais efeitos eletro-
fisiolégicos e mecanicos de um coragao funcional. Para tal procedeu-se a imple-
mentagao de diversos modelos com diferentes graus de complexidade de modo a ser

possivel o estudo e validacao dos diferentes métodos matematicos utilizados.

No quarto capitulo o principal objetivo foi a validagao dos métodos utilizados. Numa
primeira parte a construcao do modelo de benchmark permitiu a validagao do soft-
ware utilizado. A segunda e terceira seccao permitiu a implementacao das diferentes

formulagoes eletrofisiologicas (monodominio e bidominio), sendo capazes de na de

105
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bidominio proceder a simulacao do potencial a superficie do torso derivado das
ativagoes ao nivel do tecido. Numa tultima parte procedeu-se a construcao de um
modelo eletromecanico da parede ventricular de forma a conseguir mostrar o efeito
de feedback mecanico-eletrofisiolégico, onde um impulso mecanico gerado é capaz de

ativar uma onda de despolarizacao que se propaga ao longo do tecido.

No quinto capitulo com o desenvolvimento do modelo 2D de um coragao simplificado
foi possivel a simulagao dos diferentes potenciais nas diferentes estruturas do sistema
de conducao cardiaco derivados da ativacao espontanea do né sinoatrial. Como a
atividade elétrica intrinseca do coracao gera potenciais a superficie do corpo, com
este modelo fomos inclusivamente capazes de obter um ECG com uma morfologia
idéntica ao esperado através da colocagao de elétrodos nas diferentes extremidades

do torso.

No sexto capitulo, o mais complexo a nivel geométrico e matematico, procedeu-se
a construgao de dois modelos diferentes. O primeiro, um coracao 3D complexo do
ponto de vista geométrico foi implementado de forma a ser possivel a simulacao da
eletrofisiologia do coracao. Neste modelo fomos capazes de proceder a ativacao es-
pontanea do SAN, observacao da propagacao da frente de onda de despolarizacao ao
longo do volume do coracao e consequente ativacao sequencial das diferentes estrutu-
ras do CCS bem como a geracao do ECG a superficie do torso. Numa segunda parte,
o objetivo seria o acoplamento da eletrofisiologia-mecanica num modelo 3D completo
do coracgao, no entanto, devido ao elevado custo computacional da implementagao
de um modelo completo optou-se por proceder apenas a construc¢ao de um modelo
biventricular. Neste modelo fomos capazes de simular o efeito mecanico originado

(deformagao) devido a propagacao do PA ao longo da geometria dos ventriculos.

7.2 Trabalho futuro

O potencial de aplicagoes de simulacao cardiaca justifica a natureza do trabalho re-

alizado. Uma vez que a implementacao da matematica e validacao de modelos deste
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género nao é uma tarefa facil, nao foi possivel concluir todos os objetivos tracados
para esta dissertacao. Como tal, um possivel trabalho futuro seria a conclusao dos
objetivos tracados para a seccao 6.2, ou seja, o acoplamento eletromecanico numa
geometria 3D completa. Este modelo, do ponto de vista bioldégico, nao se encon-
tra completo. Uma vez que o tecido cardiaco é considerado como nao linear e nao
isotrépico, a simulacao deste tipo de material incorporado com a descricao eletrofi-
siolégica nao é uma tarefa facil e pode resultar num custo computacional demasiado
elevado e consequente tempo de simulacao. Como tal, um trabalho futuro, seria a

implementacao de uma descricao biolégica mais realista neste modelo.

Com este passo concluido, trabalhos futuros poderiam ser realizados no dominio
dos modelos especificos do paciente. Seguindo os passos alcancados no anexo B, o
objetivo seria a segmentacao, construcao e implementacao de um coracao humano
realista no software que fosse capaz de integrar a mecanica dos meios continuos e
eletrofisiologia no proprio modelo. Os modelos especificos do paciente sao mode-
los que requerem um elevado trabalho manual, como é o caso da segmentacao de
dezenas de estruturas diferentes em centenas de imagens médicas. A acrescentar a
esta dificuldade encontra-se ainda presente que o modelo resultante da segmentacao
destas imagens nao ¢ um modelo suave ou leve do ponto de vista computacional, ou
seja, posteriormente a segmentagao é necessario um elevado trabalho de tratamento
dos modelos de forma a que estas estruturas possam posteriormente ser incorporadas

no software de simulacao.
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Simulacdo computacional

cardiaca

Este documento tem o objetivo de abordar os principais passos necessarios a cons-
trugao do modelo de benchmark desenvolvido nesta dissertacao através do software
COMSOL Multiphysics. Ao longo do mesmo sao também feitas abordagens a forma
como o software funciona e como foram implementadas certas condi¢oes necessarias

para o funcionamento do modelo.

A.1 Introducao

A aplicagao é capaz de calcular a propagagao do potencial transmembranar (Vj;), a
variavel de recuperacao/excitagao (U) e os tempos de ativagao ao longo da geometria
do modelo. O tempo de ativacao foi definido como sendo o tempo a que um certo

ponto da geometria alcanca o valor de 0 mV pela primeira vez.

Sao realizados estudos acerca da influéncia na escolha da resolucao temporal e es-

pacial na obtencao de resultados numéricos viaveis.

Os resultados obtidos sao por ultimo comparados com os resultados obtidos em

(Jilberto and Hurtado, 2018).
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A.2 Definicao do modelo

Para o desenvolvimento deste trabalho de dissertagao foram elaborados diversos
modelos em geometrias simplificadas culminando num estudo com o uso de um
modelo mais complexo 3D. Contudo, este anexo serve de base a construgao do
modelo de benchmark usado na validacao do software. Neste modelo a representacao
da geometria do tecido ¢é efetuada através de um cubdide de dimensoes 7x20x3 mm,
representado pelo volume B na figura A.1. No canto deste cubdide encontra-se
outro de dimensoes 1,5x1,5x1,5 mm, representado pelo volume A, onde a corrente

do estimulo inicial vai ser aplicada.

Figura A.1 - Modelo fisico de benchmark

A.3 Modelacao

O estimulo aplicado é modelado através de uma fungao retangular aplicada no cu-
boide de dimensoes inferiores. Esta funcao é definida por um limite inferior de 0,5
ms e um limite superior de 2,5 ms. No cuboide de dimensoes superiores o estimulo

é definido como sendo 0, o que garante que nao ocorre estimulo nesta parte da
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geometria e que as Unicas variagoes ocorrem por influéncia da propagacao do po-
tencial transmembranar. O potencial de repouso definido para a geometria inteira

encontra-se fixo em -85,23mV.

A corrente i6nica aplicada é baseada no modelo de Rogers-McCulloch e o sistema é
simulado numa formulagao de monodominio. Para a simulacao do sistema é utilizado

o médulo “General Form PDE” .

A.3.1 Instrucoes

1) Apés abrir o COMSOL Multiphysics, iniciar um novo projeto 2D Axissymme-
tric: Model Wizard — 2D Axissymmetric,

2) Escolher médulo de estudo fisico: Mathematics — General Form PDE (g);

3) De seguida escolher o estudo: Study — Add study — Preset Studies —

Time dependent;

4) Concluidos os passos anteriores, selecionar Done.

A.3.2 Definicao de parametros gerais

Este passo corresponde a implementacao dos parametros de funcionamento do mo-
delo.

1) No menu a esquerda, em Global definitions selecionar Parameters ;

2) Na janela de edi¢ao dos parametros, completar com os dados fornecidos na tabela

Al

Em adigao aos dados fornecidos na tabela A.1 adicionar as equagoes A.1, A.2, A.3

e A 4.
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Oy = Oig + 0ep[S/m] (A.1)
Oy = Oiy + 0ey|S/m] (A2)
_ T 2
D, = S X [m=/s] (A.3)
D, = <Y —[m?/s] (A4)
Y8, xC,, '
Tabela A.1 — Parametros gerais do estudo
Variavel | Valor | Unidades | Descrigcao
Sy 1000 | 1/cm Racio superficie-volume
Cnm 1 uF /cm? Capacitancia da membrana
i 0.17 S/m Condutividade intra-longitudinal
Tiy 0.019 | S/m Condutividade intra-transversal
Oex 0.62 S/m Condutividade extra-longitudinal
Tey 0.24 | S/m Condutividade extra-transversal
A 140 mV Amplitude
B -85.23 | mV Potencial de repouso
I 50 mA /cm? Densidade de corrente
a 0.13 Parametro do sistema
cl 2.6 Parametro do sistema
c2 1 Parametro do sistema
C 0.006 Parametro do sistema

1000

Parametro do sistema
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A.3.3 Definicao de funcgoes

Este passo permite criar a funcao que vai influenciar a corrente do estimulo elétrico.

1) No menu a esquerda, em Global definitions selecionar Functions — Rec-

tangle;

2) No menu da fun¢ao em Settings selecionar Parameters, alterar Lower limit

para Ton e Upper limit para Ton+ Tdur.

A.3.4 Definicao de variaveis

Este passo permite a implementacao das variaveis nas diferentes zonas do modelo.
1) No menu superior, em Definitions selecionar Local variables;
2) Repetir o primeiro passo de modo a adicionar trés varidveis diferentes;

3) Em variables1 em Geometric Entity level selecionar Entire Model. Ainda

em vartables1 mas agora em vartables completar a tabela com os dados da tabela
A2

Tabela A.2 — Adicionar a Variablesl

Nome | Expressao Unidades
It [*rect1(t[1/s]) A/m?
Lion k*c1*(Vm-B)*((a-(Vm-B) /A))*(1-(Vm-B) /A)+k*c2*R*(Vm-B) | V

4) Em variables2 em Geometric Entity level selecionar Domain — Manual
e selecionar o dominio 1 (dominio correspondente ao cuboide mais pequeno). Ainda
em varitables2 mas em variables: Fm Name adicionar stim e em expression

completar com Ist .

5) Em variables3 em Geometric Entity level selecionar Domain — Manual
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e selecionar o dominio 2 (dominio correspondente ao cuboide maior). Ainda em va-

riables3 mas em variables: Em Name adicionar stiém e em expression completar

com O0[A/m?].

A.3.5 Geometria

1) Em Geometry — Units — Lenght — Unit selecionar mm;

2) Na barra de ferramentas: Geometry — Block. Criar dois cubdides (Block 1
e Block 2);

3) Na janela de defini¢oes do Block 1 localizar Size and Shape;

4) No campo Width inserir 20, no campo Depth inserir 7 e no campo Height

inserir 3;
5) Na seccao Position: colocar Base — Corner com z:0, y:0 e z:0;
6) Na janela de definigoes do Block 2 localizar Size and Shape;

7) No campo Width inserir 1.5, no campo Depth inserir 1.5 e no campo Height

inserir 1.5;
8) Na seccao Position: colocar Base — Corner com z:0, y:0 e z:0;

9) Em Geometry — Form Union clicar em Build all.

A.3.6 Physics

1) Na barra superior selecionar Physics — Add Physics— Mathematics —
PDE interfaces— General Form PDE;

2) Repetir o primeiro passo de modo a adicionar outro médulo de PDE (General

Form PDE (g) e General Form PDE 2 (g2)).
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General Form PDE (g)
1) Em General Form PDE (g) na seccao Domain Selection selecionar All
domains, de seguida localizar a seccao Units;

2) Na secgao Units em Dependent variable quantity selecionar Eletric po-

tential;

3) Em Source term quantity selecionar None;

4) Em Unit selecionar V/s;

5) Na seccao Dependent Variables em Field name colocar Vim;
6) Em Number of dependent variables colocar 1;

7) Em General Form PDE (g) — General Form PDE 1 localizar a sec¢ao

Conservative Flux e colocar x: -Dx*Vme, y:-Dy*Vmy e z:0;
8) Na seccao Source Term colocar f: -Iion+stim;

9) Na seccaio Damping or Mass Coeficient colocar da:1;

10) Na secgdo Mass Coeficient colocar ea:0;

11) Por ultimo, em General Form PDE (g) — Initial Values 1 localizar a

seccao Initial Values e colocar Vm: B e dVm/dt: 0.

General Form PDE (g2)

1) Em General Form PDE 2 (g2) na seccao Domain Selection selecionar

All domains;

2) De seguida localizar a secgao Units. Na seccao Units em Dependent variable

quantity selecionar Dimensionless (1);

3) Em Source term quantity selecionar None;
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4) Em Unit selecionar 1/s;
5) Na seccao Dependent Variables em Field name colocar R;
6) Em Number of dependent variables colocar 1;

7) Em General Form PDE 2 (g2) — General Form PDE 1 localizar a sec¢ao

Conservative Flux e colocar x: 0, y: 0 e z: 0,

8) Na seccao Source Term colocar f: k*e*((Vm-B)/A-R);
9) Na seccao Damping or Mass Coeficient colocar da:1;
10) Na seccao Mass Coeficient colocar ea:0;

11) Por ultimo em General Form PDE 2 (g2) — Initial Values 1 localizar a
seccao Initial Values e colocar R: 0 e dR/dt: 0.

A.3.7 Mesh

1) Em Model Builder — Component 1 (comp 1) clicar em Mesh 1;

2) Em Settings — Mesh Settings colocar em Sequence type como Physics-

controlled mesh e em Element size como Normal;

3) Ainda em Settings clicar em Build All.

A.3.8 Study

1) Na barra superior selecionar Study — Add study — Preset Studies — Time

Dependent;

2) Na barra lateral em Model Builder clicar em Study 1 — Step 1: Time
Dependent;

3) Em Settings localizar a secgdo Study Settings;



A.3. Modelacdo 129

4) Em Times colocar range(0,0.5,1) ¢ em Tolerance selecionar User controlled

e introduzir 0.01;
5) Ainda em Settings localizar a seccao Physics and Variables Selection;
6) Selecionar General Form PDE (g) e General Form PDE 2 (g2);

7) Por ultimo clicar em Compute.






Segmentacdo do coracdo

através de imagens CT

Este anexo tem por objetivo mostrar os passos envolvidos na segmentacao de um
coracao através de imagens CT. Através do software 3D-Doctor foi possivel a seg-
mentacao manual de imagens CT do torax adquiridas em (Archive, 2020). Apds
segmentacao e geracao do modelo 3D do coracao procedeu-se ao tratamento do mo-
delo através do MeshLab e posteriormente no Meshmizer. Este modelo apesar de
nao ter sido implementado nesta dissertacao possui o potencial necessario para um

posterior estudo nesta area.

B.1 Aquisicao de imagens

A aquisi¢ao de imagens médicas de tomografia computorizada (CT) foi feita através
de

1) Fazer o download das imagens DICOM escolhidas.

131



132 B. Segmentacao do coragao através de imagens CT

B.2 Segmentacao de imagens

Para a segmentacao das imagens médicas o software de escolha, como ja foi referido

anteriormente, foi o 3D-doctor.
1) Abrir o 3D-doctor;

2) Selecionar Multiple image slices stored in separated files (DICOM,
TIF, BMP, JPEG, HDR, etc) — create a list file to stack them to-
gether;

3) Selecionar Add Files;

4) Localizar a pasta onde as imagens se encontram e selecionar todas as imagens a

segmentar;
5) Clicar em Open;

Neste caso, a pasta de imagens correspondentes ao exame e paciente selecionado

possui 371 imagens.
6) Na barra de ferramentas superior selecionar 3D Rendering — 3D Wizard;

7) Em 3D Wizard clicar em Define Objects e definir os objetos a segmentar

com os diferentes nomes e cores correspondentes;

Uma vez que o posicionamento e aparéncia das estruturas definidas variam bastante
consoante o método de aquisicao das imagens e até de acordo com o paciente, a
definicao das fronteiras das estruturas a segmentar nao é uma tarefa facil. Durante
a segmentacao efetuada neste estudo fomos capazes de definir corretamente 13 das
16 estruturas totais. 3 destas estruturas, identificadas como “veia 17, “veia 2”e
“6!”nao fomos capazes de identificar. As estruturas definidas neste trabalho podem

ser observadas na figura B.1.
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W Object managem

Object Status _ On ‘
Aorta off Off
veial Off Current l
veia2 Off i Color ‘
Veia cava off Tioih ’
Arteria Pulmon... Off

) LineType ‘
atrio esq Off . e
Veia pulmonar Off &
6 off Aot |
auricula esq off
aur direita
Veia cava inferi... off
Ventr esq Oft
Conus arterios... off
Sino coronatio off
Pericardio Off
vasos auricula

Open Save I\ oK ’

Figura B.1 - Estruturas definidas.

Para a orientagao na segmentacgao das estruturas do coracgao a bibliografia de escolha
foi (Torsten Bert Moeller, 2007), pois possui planos de corte de imagens de CT do
térax com as diferentes estruturas do coracao bem delineadas. De seguida, foi feita
entao a segmentacao das estruturas. Apesar de ter sido feita a segmentacao das
16 estruturas acima mencionadas, neste guia vao ser apenas referidos os passos
correspondentes a aorta. Para as restantes estruturas o procedimento, no software,

¢ similar.
8) Em 8D Wizard — draw regions of interest (ROI);

9) De seguida proceder a defini¢ao da regiao de interesse, isto é, circundar a estrutura
a segmentar de modo a que fique incluida dentro do circulo/poligono que se desenha

como pode ser visto na figura B.2;
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Figura B.2 — Definicao da regiao de interesse num segmento de aorta.

Apés definicao do ROI estd na altura da segmentagao da estrutura.

10) Em 3D Wizard clicar em interactive segmentation to generate object

boundaries;

Na segmentacao, é necessario assegurar que a estrutura a segmentar se encontra
com as fronteiras bem definidas. A boa segmentagao pode ser alcancada através de
diversas ferramentas incluidas no software, no entanto, esta varia muito de acordo
com a qualidade das imagens e estruturas a segmentar. A segmentacao de um
segmento de aorta correspondente a um plano de corte pode ser observada na figura

B.3.
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Figura B.3 — Segmentacao interativa de

um plano de corte da aorta.

Estes passos tém de ser repetidos para as diferentes imagens e estruturas o que re-

sulta num trabalho extensivo e demorado. Depois de identificar as imagens onde

as estruturas do coragao comecam a aparecer e onde comegam a desaparecer, bem

como, a segmentacao de todas as estruturas entre elas foi possivel obter a seg-

mentacao total das estruturas do coracao.

Neste trabalho foram segmentadas todas as imagens entre a imagem 18 e 288, o que

corresponde a um total de 270 imagens. Um exemplo do resultado final pode ser

observado na figura B.4.
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Figura B.4 — Resultado final da segmentacao. A esquerda pode ser observada uma
imagem com as diferentes estruturas ja segmentadas e a direita uma visao geral do

total de imagens segmentadas.

Apoés todas as imagens se encontrarem segmentadas é possivel observar o resultado
da segmentacao numa imagem 3D com as diferentes estruturas a diferentes cores.

Para isso:
11) Na barra de ferramentas superior clicar em Surface Rendering;
12) Clicar em Ok;

O resultado 3D da segmentacao efetuada pode ser observado na figura B.5.
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Figura B.5 — Resultado 3D final com as diferentes estruturas segmentadas repre-
sentadas a diferentes cores.

Para uma representacao mais realista do resultado obtido:

13) Na barra de ferramentas superior clicar em Volume Rendering e selecionar
Color e Opaque;

14) Clicar em Ok.

O resultado obtido pode ser observado na figura B.6.
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Figura B.6 — Resultado 3D final realista.

B.3 Tratamento do modelo

Para o tratamento do modelo, os softwares escolhidos foram o Meshlab e o Meshmi-
xer. Estes dois programas permitem o tratamento de modelos importados de modo a
garantir certas caracteristicas necessarias para posterior utilizacao em outros progra-
mas bem como uma simplificacao da malha 3D, reduzindo o esforco computacional

no posterior processamento com o modelo.

B.3.1 MeshLab

O primeiro passo no tratamento do modelo foi a importacao das diferentes estru-
turas segmentadas para o Meshlab. Este programa permite nao s a eliminagao de
pequenos satélites derivados de pequenas falhas na segmentacao das estruturas como
uma filtracao e limpeza geral do modelo, de modo a garantir a sua multiplicidade.
Este programa permite também uma diminuicao no nimero de faces do modelo, o

que resulta numa diminuicao do seu peso computacional.
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1) Abrir o MeshLab;
2) Na barra superior localizar Filters;

3) Filters — Remeshing, Simplification and Reconstruction — Quadratic
Edge Collapse Decimation (este passo torna o ficheiro mais leve através da

eliminagao de faces desnecessarias);
4) Filters — Cleaning and Repairing — Remove Duplicated faces;
5) Filters — Cleaning and Repairing — Remove Duplicated Vertex;

6) Filters — Cleaning and Repairing — Remove faces from Non Mani-

fold Edges de modo a garantir a multiplicidade do modelo;
7) Repetir o procedimento para todas as estruturas segmentadas.

Um exemplo de uma estrutura antes e depois da aplicacao dos filtros pode ser

observada na figura B.7.

Figura B.7 — Aplicacao de filtros no MeshLab. A esquerda encontra-se uma imagem
do ventriculo esquerdo antes da aplicagao dos filtros e a direita apds a aplicacao.

Com a aplicagao destes filtros foi possivel reduzir o nimero de faces do modelo de

211540 para 79967 e o ntmero de vértices de 105792 para 39922.
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B.3.2 Meshmixzer

Este software foi utlizado para ajustar os valores de ““Precisao do solido”e “"Den-

sidade de malha”de modo a tornar o aspeto do modelo muito mais suave e limpo.
1) Abrir o software = Meshmizer”,;

2) Localizar File — Import;

3) Importar uma das estruturas a tratar;

4) No menu do lado esquerdo localizar Edit — Make a solid;

5) Ajustar os campos *“Solid Accuracy”e ~*Mesh Density”, clicar em Update

até ao modelo ter um aspeto mais suave e realista.

Uma vez que esta operagao produz um sélido com uns milhoes de polignos e com
um tamanho de ficheiro muito grande é necessario regressar ao MeshLab de modo a
reduzir o numero de faces e tamanho do ficheiro bem como garantir a multiplicidade

do modelo.



Modelo 3D eletromecanico

Este apéndice serve como complemento do modelo 3D eletromecanico introduzido
na seccao 6.2. Neste anexo ¢ feita uma descricao complementar da geometria do
sistema e apresenta-se a tabela dos parametros necessarios ao funcionamento do

modelo.

C.1 Descricao

Na construcao do modelo foram diferenciadas e incluidas trés estruturas do sistema
de condugao cardiaco como pode ser observado na figura . O SAN presente no
septo, as fibras de Purkinje (uma camada com 1 mm espessura no interior das duas

camaras ventriculares) e os ventriculos.
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Fibras de Purkinje

SAN

Ventriculos

Figura C.1 - Modelo eletromecanico 3D com incorporagao das estruturas do CCS.

A modelacao eletrofisiolégica do modelo é feita através das equacgoes de FHN numa
formulagao de bidominio (equagoes 4.8, 4.9 e 4.10). O SAN, a semelhanga dos
modelos anteriormente construidos é capaz de ativagao espontanea (equacao 4.4).
As restantes estruturas sao modeladas recorrendo a equacao 4.5. Os parametros es-
pecificos de cada estrutura para a modelacao eletrofisioldgica ja foram anteriormente

dados e podem ser consultados na tabela 5.1.

Para a modelacao da componente mecanica os parametros de funcionamento do mo-
delo sao dados na tabela C.1, com excepgao do valor inicial de T}, que correspondente
a 0 kPa. E de notar que as propriedades da parede do miocardio sao anisotropicas
nas trés direcoes principais do material: na direcao da fibra, na direcao plano da
fibra, normalmente designada como direcao da superficie e na direcao normal ao
plano da fibra. Assim, o comportamento mecanico da parede tem de ser descrito

como nao linear e anisotrépico com maior rigidez e condutancia na direcao das fibras
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musculares (Dokos et al., 2002).

Tabela C.1 - Parametros de funcionamento do modelo

Parametros Valores
€0 28 [s71]
€00 5,7 [s7Y]
3 7.6 V7]
A 0,1 [V]

B -0,08 [V]

V ihreshold -0,03 [V]
ko, 135 [kPal
k 250 [kPa
a; 2,280 [kPal
b; 9,726 [kPal
af 1,685 [kPal
b 15,799 [kPa]
J 7,747 5 kg.m?]

O SAN;, local de origem do PA despolariza espontaneamente e da origem a pro-
pagacao do sinal. A frente de onda de despolarizacao com inicio no SAN percorre
o septo alcancando as fibras de Purkinje e posteriormente os ventriculos. Através
do acoplamento alcancado neste modelo, a medida que a onda de despolarizagao
percorre as diferentes estruturas ativa a contracao dos midcitos que resulta na de-

formagao da geometria ventricular.



