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RESUMO

As doencgas cardiovasculares sao as principais causas de morte no mundo e muitas
dessas enfermidades requerem um entendimento profundo e detalhado das alteragoes
eletrofisiol6gicas, para o estudo de novos farmacos e dispositivos clinicos para auxi-
liar no tratamento. Consequentemente, as simula¢ées numéricas surgem como uma
ferramenta relevante na investigacao dessas alteracoes eletrofisiologicas em doencas
cardiacas, mas uma das principais complexidades da aplicagao de modelos matemati-
cos da eletrofisiologia cardiaca é recair em sistemas de equagoes diferenciais parciais
(EDPs) e de equagoes diferenciais ordinarias (EDOs) de elevado namero de incog-
nitas. O trabalho aqui desenvolvido consistiu na implementacido de uma versao da
solugao das EDOs em memoria distribuida e multi-GPU (Graphics Processing Unit),
de um simulador da eletrofisiologia cardiaca jé existente, como forma de acelerar a
solucao de modelos dessa classe. Para isso, foi adotado o modelo monodominio de
membrana celular e modelo de dinmica celular Bondarenko, juntamente com passos
de tempo adaptativos. O simulador foi executado em um dominio benchmark. Para
realizacao dos testes, foram utilizadas placas de video de diferentes desempenho. A
combinagao de duas placas de video de menor desempenho possibilitou aceleragao
superior a 1,5 vezes para casos onde foi utilizada a malha mais refinada e, um balan-
ceamento de carga entre placas de diferentes desempenhos foi o que proporcionou
os melhores resultados. Os resultados mostraram que a implementacao proposta foi
capaz de acelerar a solucdo das EDOs em diferentes cenarios, demonstrando ser
uma ferramenta importante para simulagdes numéricas de problemas complexos de

eletrofisiologia cardiaca.

Palavras-chaves: Memoria distribuida; multi-GPU; eletrofisiologia cardiaca; simu-

lagdo numérica; computagao de alto desempenho.



ABSTRACT

Cardiovascular diseases are the main causes of death on the world. Many of these
diseases require a deep and detailed understanding of electrophysiological changes
for to the study of new drugs and clinical devices to aid in the treatment. Conse-
quently, numerical simulations emerge as a relevant tool in the investigation of these
electrophysiological changes in heart disease. However, the complexity of applying
mathematical models of cardiac electrophysiology falls into systems of differential
equations with a high number of unknowns, demanding great computational effort.
The work developed here consisted of the implementation of a distributed memory
parallelization and multi-GPU (Graphics Processing Unit) version of an existing car-
diac electrophysiology simulator with the aim of accelerate the solution of models
of this class. The monodomain cell membrane model and Bondarenko cell dynamics
model were adopted, together with adaptive time steps. The simulator was run in a
benchmark domain. Graphics cards of different performance were used to carry out
the tests. The combination of two lower performance graphics cards allowed acceler-
ation of more than 1.5 times for cases where the most refined mesh was used. Load
balancing between graphics cards of different performance provided the best results.
The results showed that the proposed implementation was able to accelerate the so-
lution of ODEs in different scenarios, proving to be an important tool for numerical

simulations of complex cardiac electrophysiology problems.

Key-words: Distributed computing; multi-GPU; cardiac electrophysiology; numer-

ical simulation; high performance computing.
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1 INTRODUCAO

Mais pessoas morrem anualmente de doengas cardiovasculares (DCV) do que de
qualquer outra causa, sendo estimado que 17,9 milhoes de pessoas morreram de DCV em
2016, representando 31% de todas as mortes globais (WHO, 2020). Um subgrupo das DCV
sao as doengas isquémicas do coragdo, as quais segundo a Global Health Metrics (JAMES
et al., 2018), em 2017, tiveram incidéncia de 10.636.500 e prevaléncia de 126.451.500, no
mundo. Entende-se por incidéncia a ocorréncia de novos casos, enquanto a prevaléncia se

refere a casos novos e casos existentes da doenca.

O infarto, também chamado de ataque cardiaco, ocorre quando o fluxo de sangue é
interrompido e nao hé recepgao de sangue e oxigénio no coracao suficientes para manté-lo
em atividade, ocorrendo necrose onde o fluxo foi interrompido. A principal causa de morte
devido ao infarto do miocardio é a fibrilacao e, consequentemente, o desenvolvimento de
arritmias, que ocorre ap6s a isquemia cardiaca. O desenvolvimento de procedimentos
terapéuticos, para um possivel decréscimo na tendéncia de mortalidade, requer um enten-

dimento profundo e detalhado das alteragoes eletrofisiologicas.

Nesse contexto, as simulagoes numéricas sao uma importante ferramenta na inves-
tigagao dessas alteragoes eletrofisiologicas em doengas cardiacas. Mais que isso, a crescente
disponibilidade de dados clinicos possibilita uma melhor compreensao dos mecanismos fi-
siologicos e patologicos do sistema cardiovascular, de forma que os modelos matemaéticos e
numéricos fornecem uma ferramenta complementar relevante, capaz nao apenas de repro-
duzir indicadores clinicos, mas também de prever e explorar cenarios nao vistos (PAGANI
et al., 2021).

O desenvolvimento de técnicas que permitam a integracao da computacao de
alto desempenho a simulacao numérica da eletrofisiologia cardiaca em dominios paciente-
especifico é uma necessidade. Técnicas recentes de terapias e diagnosticos personalizados
em tempo real, tais como gémeos digitais (digital twins) e medicina de precisdo. Os con-
ceitos de gémeos digitais e medicina de precisao sao interligados. Enquanto a medicina de
precisao usa métodos cientificos para personalizar o tratamento médico de acordo com os
genes, anatomia, fisiologia e estilo de vida, os gémeos digitais cardiacos sao réplicas digitais
de coragoes que integram continuamente dados clinicos do paciente adquiridos ao longo
do tempo (PEIRLINCK et al., 2021; GILLETTE et al., 2021). Os gémeos digitais podem
auxiliar na tomada de decisao clinica, planejamento e diagnoéstico, além de elevar o custo-
beneficio, seguranca e ética em testes de novas terapias e dispositivos de eletrofisiologia
cardiaca (GILLETTE et al., 2021). No entanto, o desenvolvimento de gémeos digitais de
alta fidelidade totalmente personalizados em termos de anatomia e eletrofisiologia para

construcao de coortes virtuais em escala ainda estdo em fase inicial (NIEDERER et al.,
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2020).

Modelos matemaéticos de eletrofisiologia cardiaca sao sistemas dinamicos que des-
crevem 08 processos elétricos que ocorrem no tecido cardiaco, em diferentes escalas, desde
o nivel celular até o tecidual. A variagao do potencial elétrico através da membrana celular
se deve ao desequilibrio da concentragao i6nica entre os meios extracelular e intracelular. A
troca dessas espécies, que causa a sucessiva despolarizacao e repolarizacao das células sao
possibilitadas pelos canais i6nicos (PAGANTI et al., 2021). Os modelos atuais de eletrofisi-
ologia cardiaca incluem informagoes detalhadas sobre os processos idnicos subjacentes ao
potencial de agao, como as correntes idnicas de sédio, potassio e célcio, trocadores, como
o de Na/Ca e bombas, como a de Na/K. Embora incompleto, esse conhecimento tem sido
usado para construir modelos computacionais que representam a atividade do coracao
como um todo, e de suas camaras individuais (4trios e ventriculos), tecidos e células. Es-
ses modelos também comegam a ser usados para orientar as decisoes sobre o tratamento

de pacientes e o desenvolvimento de novos medicamentos pela indistria farmacéutica.

Os modelos celulares recentes que descrevem o comportamento da eletrofisiologia
cardiaca exigem grande esfor¢co computacional, devido principalmente ao grande ntimero
de varidveis de estado. Além disso, a utilizacao de dominios computacionais realisticos,
obtidos por meio de tomografias computadorizadas, necessitam de malhas refinadas para
obtencao de resultados confidveis, estabilidade e convergéncia dos modelos numérico, o

que contribui para o aumento do esfor¢o computacional.

1.1 Objetivos e Contribuicoes

A complexidade da execugao de simulagoes numéricas cardiacas em malhas com
um grande nimero de nos e a aplicagao de complexos modelos matematicos de eletrofi-
siologia cardiaca cada vez mais realisticos, recaem em sistemas de equagoes diferenciais
de elevado ntiimero de incognitas demandando forte esforco computacional. Além disso,
para uma melhor anélise do problema, podem ser necesséarias diversas simulagoes, sobre
diferentes cenéarios (OLIVEIRA et al., 2018). Por fim, os requisitos de memoria das si-
mulacoes também representam um problema, pois tornam-se cada vez maiores. Aliado a
esses fatores, tem sido verificado que as solugoes das EDOs podem representar o consumo
de mais de 80% do tempo de execucao das simulagoes de eletrofisiologia cardiaca (OLI-
VEIRA et al., 2018b; OLIVEIRA, 2013). Dessa forma, a pesquisa aqui desenvolvida se
propoe a reduzir o tempo de resolucao das EDOs e, consequentemente, o tempo global, de
forma a contribuir com uma ferramenta mais eficiente para simulagao da eletrofisiologia

cardiaca.

Assim, o objetivo principal dessa pesquisa consiste em implementar a paralelizagao

em memoria distribuida e multi-GPU (Graphics Processing Unit) da solu¢ao das EDOs
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de um simulador de eletrofisiologia cardiaca ja implementado - MONOALGS3D - o qual
por sua vez combina estratégias de unidade de processamento grafico, passos de tempo

adaptativos e paralelizagao em memoria compartilhada.

Os objetivos especificos sao:

1. Utilizar da computacao distribuida visando reduzir o tempo global da solugao de
problemas de eletrofisiologia cardiaca e, com isso, possibilitar a resolugao de proble-

mas mais complexos.

2. Analisar a aceleragao obtida na solucao das EDOs pela paralelizacao em memoria

distribuida com a utilizacao de multi-GPUs.

3. Usar simultaneamente diferentes modelos de placas de video para executar a solugao

das EDOs, e analisar seus desempenhos.

1.2 Organizacao do Texto

O restante desta dissertacao esta organizado da seguinte forma: no préximo ca-
pitulo é apresentado uma revisao bibliografica sobre os aspectos teéricos da modelagem
da eletrofisiologia cardiaca. No Capitulo 3, além dos métodos numeéricos utilizados para
a resolucao dos modelos matematicos empregados nas simulagoes da eletrofisiologia car-
diaca, é descrito a proposta de um ambiente distribuido e multi-GPU para a simulacao
da eletrofisiologia cardiaca e, no Capitulo 4, sao mostrado os resultados obtidos com a
implementagao da proposta e sua discussao. Finalmente, as conclusoes e trabalhos futuros

sao apresentadas no Capitulo 5.



21

2 REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1 Eletrofisiologia cardiaca

Potenciais de acao sao rapidas mudancas que ocorrem no potencial de membrana
que se propagam por toda membrana celular. Um potencial de agdo (PA) ocorre como
resultado da concentragao relativa de fons (predominantemente potassio, sodio e célcio) e
forgas eletrostaticas através da membrana (GLOVER; BRUGADA, 2016). O PA cardiaco
¢ ilustrado na Figura 1 para os atrios e ventriculos, e pode ser dividido em cinco fases
principais, descritas a seguir, baseado em Hall (2017), Silverthorn (2010), Zipes et al.
(2017), Andrade et al. (2016).

Fase 0: despolarizacao. Quando os potenciais de membrana se tornam mais positivos,
eles provocam alterac¢ao conformacional nas comportas dos canais réapidos de sodio (Ina)
ativados por voltagem abrindo-os rapidamente, tornando a membrana muito permeéavel a

Na™, levando o potencial de membrana a aproximadamente +20 mV.

Fase 1: repolarizagao inicial. O mesmo aumento de voltagem também faz com que a
comporta de inativacao dos canais rapidos de Na™ se fecharem por alteragao conforma-
cional. A célula inicia-se o processo de repolarizagao devido a saida de ions de potéassio
(K™) causada pela rapida abertura de canais de potéssio (canais transientes de efluxo Iyg)

ativado pela despolarizacao.

Fase 2: platd. A repolarizacao inicial é breve, de forma que um platé é formado. O platd
presente no PA cardiaco dura de 0,2 a 0,3 s, fazendo com que a contracao dos misculos
do coracao dure esse mesmo periodo. O plato é formado por dois motivos: aumento da
permeabilidade do Ca?" e diminuicdo da permeabilidade ao K'. Durante as fases 0 e
1, canais de célcio controlados por voltagem (canais de calcio tipo L (Icay)), também
chamados de canais lentos, sao abertos lentamente, permitindo a entrada de Ca?". Além
disso, canais rapidos de potéssio sao fechados, diminuindo a saida de K*, impedindo o

retorno do PA ao nivel basal, formando-se assim o plato.

Fase 3: repolarizagao rapida. Os canais lentos de calcio sao lentos para abrir e também
permanecem abertos por mais tempo. Quando finalmente se fecham e cessam o fluxo
de Ca?", a permeabilidade ao K* aumenta rapidamente, devido a completa abertura
dos canais retificadores de potéssio (canais de ativagao ultra rapida (Iky,), rapida (Ik,)
e lenta (Iks)). A abertura dos canais de potassio é lenta, se inicia no final da fase 0
e s6 ¢ completada no fim do platoé (inicio da fase 3). Com a abertura dos canais de
potassio, os fons K rapidamente deixam o interior, e a célula retorna ao seu potencial
de repouso, encerrando o PA (fase 4). Além disso, ao final da fase 3 ocorre a abertura dos

canais da corrente retificadora de influxo (Ik;), responsavel por atuar nessa fase final de
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repolarizagao e manter o potencial de repouso (fase 4).

Fase 4: potencial de membrana em repouso. As células miocardicas tém um potencial de

repouso de aproximadamente -90 mV.

Figura 1 — Forma representativa do PA ao longo do tempo, mostrando as cinco fases, para
o atrio e ventriculo. Densidade de corrente interna em azul (despolarizante) e densidade
de corrente externa em vermelho (repolarizante)
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A Figura 1 mostra que o PA nos ventriculos possui platdé mais duradouro, o que
é explicado pela presenga da corrente retificadora ultra-rapida (Ik,,;) nos miocitos atriais,
inexistente nos ventriculos, de forma a acelerar a repolarizacao nos atrios. A Figura 1
também mostra que os ventriculos possuem potencial de repouso mais eletronegativo
(fase 4), pois a corrente retificadora de influxo (Ik;) é maior nos mesmos, permitindo uma

saida maior de K", o que deixa a membrana mais eletronegativa.

E importante citar que a corrente de troca sédio-calcio (INa/ca) € a corrente bomba
de sodio-potéassio (Ina/x) desempenham papéis relevantes na manutencao das concentra-

oes fisiologicas intracelulares de sodio, potassio e calcio (ANDRADE et al., 2016).

As células cardiacas sao capazes de gerar PA espontaneamente, sem a necessidade
de sinal do sistema nervoso, ou seja, sao autoexcitaveis. Antes de analisar a autoexcitacao
e 0 mecanismo de ritmicidade cardiaca, é imprescindivel conhecer o sistema especializado

condutor e excitatorio do coracao que controla as contragoes.

A conducao da corrente elétrica se inicia com a despolarizacao do nodo sinusal, que
é uma faixa pequena de musculo cardiaco especializado, sendo considerado o marca-passo
normal do coragao, pois é quem garante a geracao do PA cardiaco e ritmicidade do mesmo.
O nodo sinusal se conecta as vias intermodais, que por sua vez conduz a atividade elétrica

até o nodo atrio-ventricular (A-V). O estimulo elétrico ao percorrer as vias intermodais,

despolariza os atrios (SILVERTHORN, 2010).

Na proxima etapa, o impulso é atrasado no nodo A-V devido ao reduzido ntumero
de jungoes comunicantes (gap junctions), entre as células das vias de condugao, criando
resisténcia a passagem de fons excitatorios. Esse retardo é fundamental, pois possibilita os
atrios se contrairem e esvaziarem seu contetido nos ventriculos antes do inicio da contracao
ventricular (SHERWOOD; WARD, 2018). A seguir, os impulsos atingem o feixe A-V (feixe
de His), levando o sinal até os ventriculos, por meio das fibras de Purkinje. O feixe A-V,
possui caracteristica que impede a reentrada do impulso dos ventriculos para os atrios.
Os atrios e ventriculos sao separados por barreiras fibrosas, funcionando como isolante,
impedindo a passagem do impulso por qualquer outra via. A passagem do impulso por
outras vias ou a reentrada do sinal, pode causar arritmias graves (WIDMAIER et al.,
2018).

As fibras de Purkinje, tem caracteristicas funcionais opostas as fibras do nodo A-V,
ou seja, sao muito calibrosas e conduzem o PA rapidamente (com velocidades até 150 vezes
maior que algumas fibras do nodo A-V). Isso permite que o impulso atinja todo restante
do musculo ventricular quase instantaneamente (WIDMAIER et al., 2018; SHERWOOD;
WARD, 2018). As fibras de Purkinje, contém poucas miofibrilas, fazendo com que se
contraiam pouco ou nada na transmissao do sinal. Quando a extremidade das fibras de
Purkinje é atingida, o impulso é transmitido pela massa ventricular pelas proprias fibras

musculares, de forma que a onda de despolarizagao segue o sentido base-apice do coracao
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(WIDMAIER et al., 2018; SHERWOOD; WARD, 2018).

A Figura 2 mostra o sistema condutor elétrico do coragao, bem como o tempo de

aparecimento do impulso elétrico em diferentes partes do érgao.

Figura 2 — (a) Sistema condutor cardiaco; (b) Tempo de aparecimento do impulso elétrico
nas diferentes partes do coracdo (em fracdes de segundo, ap6s o aparecimento no nodo
sinoatrial). A-V: atrioventricular; S-A: sinoatrial
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Fonte: Adaptado de Hall (2017)

Como foi dito anteriormente, o responséavel por gerar a frequéncia dos batimentos
de todo o coragdo ¢ o nodo sinusal (sinoatrial). Diferentemente de outras fibras miocér-
dicas, que possuem potencial de repouso entre -85 a -90 mV (fibras ventriculares, por
exemplo), o nodo sinusal apresenta potencial de repouso de aproximadamente -55 a -60
mV (HALL, 2017). O que confere esse comportamento ao nodo sinoatrial é a presenca de
canais do tipo I (controlados por nucleotideos ciclicos estimulados por hiperpolarizagao),
que sao canais permeéveis tanto ao K quanto ao Na', sendo que durante o potencial
de repouso ¢ mais permeéavel ao Na' em relacao ao K', de forma que o influxo liquido
de carga positiva despolariza as células autoexcitaveis. Quando o potencial de membrana
se torna mais positivo, os canais Iy sdo gradualmente fechados e alguns canais de Ca?"
se abrem, permitindo a continuacdo da despolarizacao. Mais canais de Ca?" sao aber-
tos quando o limiar do potencial de membrana (aproximadamente -40 mV) é atingido,
ocorrendo a fase de despolarizacao rapida do PA. E importante notar que esse processo
¢ diferente das outras células excitaveis, pois ocorre devido aos canais de Ca?" e nao aos
canais de Na' controlados por voltagem. A fase de repolarizacao ¢ parecida com a de

outras células excitaveis, pois se da devido ao fechamento dos canais de célcio e abertura
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lenta dos de potassio (SILVERTHORN, 2010; WIDMAIER et al., 2018; SHERWOOD;
WARD, 2018).

Perto do término de cada PA e por mais um breve periodo, a membrana se torna
mais permeavel ao K', de forma que o efluxo de potassio garante a eletronegatividade
maior do que deveria ocorrer, deslocando o potencial de membrana para um valor mais
proximo do potencial de Nernst do potassio. Esse estado é chamado de hiperpolarizacao
e é importante pois garante que a membrana nao se despolarize logo ap6s ser polarizada.
Entretanto, a condutancia de K™ desaparece gradualmente, permitindo o aumento do
potencial de membrana até o limiar de excitacdo (HALL, 2017; WIDMAIER et al., 2018;
SHERWOOD; WARD, 2018).

A Figura 3 mostra a descarga ritmica do nodo sinusal e a comparagao do seu
potencial de agao com o da fibra muscular ventricular. Observa-se o rapido PA em ponta
nos ventriculos, que ocorre devido a abertura dos canais rapidos de sédio, além disso, a
repolarizacao é mais rapida. A Figura 3 mostra também que o "potencial de repouso",
também chamado de potencial de marcapasso no nodo sinusal é menos eletronegativo e

ascendente, garantindo a ritmicidade dessas fibras.

Figura 3 — Descarga ritmica do nodo sinusal. Comparagao do potencial de agao do nodo
sinusal com o da fibra muscular ventricular
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A velocidade na qual o nodo sinusal se despolariza determina a frequéncia cardiaca.
Se a permeabilidade das células excitaveis muda, a frequéncia cardiaca é alterada. Um

aumento na permeabilidade ao K* ou diminuicao ao Ca?", diminui a frequéncia cardiaca,
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pois retarda a despolarizacao, por outro lado o aumento da permeabilidade ao Na® e
Ca2?" acelera a despolarizacao e aumenta a frequéncia cardfaca (SILVERTHORN, 2010).

Outros locais do coracao também podem apresentar autoexcitacao, como o nodo
A-V ou as fibras de Purkinje, porém a frequéncia normal do nodo sinusal é maior, de forma
que o nodo sinoatrial atinge seu limiar primeiro. Se outras partes do coragao desenvolver
frequéncia ritmica maior que a do nodo sinusal, o mesmo deixa de ser o marca-passo
natural do coracgao, ao passo que esse novo local passa a ser o marca-passo, chamado

marca-passo ectopico (HALL, 2017).
2.2 Exemplos de patologias cardiacas

2.2.1 Arritmias cardiacas

A alteracao na frequéncia cardiaca é chamada de arritmia. As arritmias podem
se dividir em dois grupos, a braquicardias (< 60 bpm), quando a frequéncia é abaixo da
normal e a taquicardia quando a frequéncia é acima do normal (> 100 bpm no adulto).
A mais grave das arritmias é a fibrilagdo ventricular, que consiste na contragao descoor-
denada do musculo decorrente de impulsos frenéticos que excitam primeiro uma parte do
ventriculo e depois outra (FOX, 2019).

A base para fibrilagao é o fenémeno denominado reentrada. Em uma sequéncia
normal de impulsos, as ondas fisioldgicas de excitacao desaparecem espontaneamente apos
a ativagao de todo o coragao, pois o musculo ja se encontra todo em estado refratario,
sendo impossibilitado de conduzir o sinal, de forma que o impulso cessa. A reentrada ocorre
quando um impulso de propagacao persiste em re-excité-lo apos o periodo refratario. Em
situagoes patologicas, as ondas de excitagao podem ser bloqueadas em areas circunscritas,
girar em torno dessas zonas de bloqueio e entrar novamente no local da excitacao original
em ciclos repetitivos. A frente de onda nao se apaga, mas propaga-se continuamente e,
portanto, continua a excitar o cora¢ao, porque sempre encontra tecidos excitaveis (ISSA
et al., 2018).

Para que a reentrada ocorra, é necessario cumprir as seguintes condigoes: (i) Haver
dois ou mais caminhos para a condugao; (ii) Bloqueio unidirecional em uma via; (iii)
Conducao alternativa ao longo da outra via com atraso suficiente para invadir a via
anteriormente bloqueada. Assim, uma das caracteristicas mais importantes da fibrilagao
é a divisao de impulsos, de maneira a formar um ciclo vicioso, pois esses impulsos fazem
surgir mais areas de musculo refratario, e essas areas produzem cada vez mais a divisao

dos impulsos (GLOVER; BRUGADA, 2016).

Da mesma forma que ocorre a fibrilacao ventricular, pode ocorrer a fibrilacao

atrial. Porém em comparacao com a letalidade da fibrilagao ventricular, a fibrilacao atrial
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¢ menos prejudicial. Da mesma forma que os ventriculos nao bombearao sangue durante
a fibrilacao ventricular, os atrios também nao o fazem na fibrilacao atrial, porém ainda

assim o sangue flui passivamente dos &atrios e vai para os ventriculos (HALL, 2017).

2.2.2 Infarto do miocardio

O infarto do miocéardio consiste na necrose (morte) de células do musculo cardiaco
devido ao suprimento inadequado de sangue na area afetada. O infarto do miocéardio é
causado principalmente devido ao acimulo de placas aterosclerdticas, levando a formacao
de codgulo que bloqueia o fluxo sanguineo. As placas aterosclerdticas, sao resultado da
deposicao de colesterol no endotélio das artérias coronarias, de forma que essas areas sao
invadidas por tecidos fibrosos, sendo calcificadas. O infarto também pode ocorrer devido
a ruptura do vaso, compressao mecanica ou vasoconstri¢ao (contra¢ao do vaso sanguineo)

(FOX, 2019).

A principal causa de morte devido a oclusao coronariana ocorrem devido a fibrila-
¢ao que se desenvolve apos o infarto (WIDMAIER et al., 2018). A insuficiéncia cardiaca
isquémica consequente do infarto do miocardio é caracterizada por uma remodelagao es-
trutural e funcional que leva a uma alteracao do do perfil e duracao do PA. Porém, a

compreensao das alteragoes que ocorrem nas correntes idnicas permanece incompletas

(TOMASELLI; MARBAN, 1999; HEGYT et al., 2018).

A remodelacao cardiaca é o conjunto de alteragoes moleculares, celulares e inters-
ticiais, que se manifestam clinicamente por mudancas no tamanho, forma e fungao do
coragao, em resposta a determinada lesao cardiaca. A remodelagao cardiaca é o processo
fisiologico e patologico que tipicamente ocorre apos o infarto do miocardio (COHN et al.,

2000).

Na fase aguda do infarto do miocardio desencadeia-se os processos de isquemia e
necrose na regiao onde ocorreu a lesao. J4 durante a fase de cicatrizacao dessa regiao,
ocorre o processo de formacao de fibrose, que substitui as células necroticas. A fibrose
esta relacionada ao aumento de colageno, sintetizados pela hiperativacao de fibroblasto,
como reposta reparativa ou reativa a lesdo (CHIONG et al., 2011; SHI et al., 2017).
Com o aumento do coldgeno, essas regioes se tornam nao condutoras e nao excitantes,
podendo ocorrer bloqueios na conducao elétrica, favorecendo o aparecimento de arritmias
por reentrada (AZEVEDO et al., 2016). Assim, o tecido cardiaco lesionado ¢ altamente
heterogéneo, composto de fibrose e necrose, além das regioes proximas ainda compostas

de midcitos saudaveis.

Outro processo desencadeado na remodelacao cardiaca pés infarto é a hipoxia, que
é a oxigenacao deficiente do tecido, que pode alterar significativamente a eletrofisiologia

cardiaca, estando relacionada também com a arritmia poés infarto (SACHETTO et al.,
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2018).

Além do surgimento de arritmias, todas essas alteragdes anatdmicas que ocorrem
no tecido cardiaco podem re-excitar o tecido cardiaco vizinho, agindo como fontes de
batimentos ectopicos (SACHETTO et al., 2018).

Hegyi et al. (2018) realizaram um experimento para estudar a remodelagao da
insuficiéncia cardiaca (IC) apés o infarto em um miocardio suino adulto. A analise do
estudo foi feita apds cinco meses da indugao do infarto. Foram analisados dois locais
diferentes da regiao infartada, o primeiro em uma zona proxima a fronteira da lesao e a
segunda em uma zona remota. A Figura 4 mostra resultados encontrados para o PA para

as zonas estudadas bem como para o grupo de controle que possuia miocardio saudavel.

Figura 4 — Alteracao do PA pos infarto. (a) PA do grupo de controle e das areas de
fronteira e remotas da regido infartada; (b) Plators e Triangulagdo do PA; (c) Potencial de
repouso e pico do PA; (d) Taxa de despolarizagao e repolarizagio. V,,: potencial de
membrana. V,ep: potencial de repouso. Vpico: pico do PA. dV /dtmax: taxa de variagao do
potencial de membrana. DPA: duracao do PA. nimero de amostras = 19-26 células/5-7
animais. ANOVA com po6s teste Bonferroni. n.s.: nao significativo. *P<0,05, **P<0,01,

***P <0,001
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A Figura 4(a) mostra o comportamento dos perfis do PA. Na fronteira, os valores
do potencial de membrana foram menores que do grupo de controle, ao passo que em
zonas remotas no estagio de repolarizacao, o potencial foi maior do que no grupo de
controle. Além disso a duracao do potencial de agdo (DPA) foi encurtada na fronteira do
infarto e prolongada em zonas remotas. Os potenciais de plato até 75% do PA (Platdrs)
diminuiram na fronteira da IC, mas permaneceram inalterados na zona remota do IC
(Figura 4(b)). Isso fez com que o fator de triangulagdo do PA, mensurado como a relagao
entre a DPA com 95% de repolarizacao (DPAgs) e a DPA com 50% de repolarizacao
(DPA;), fosse elevado na fronteira. Tanto o potencial de repouso (V,ep), quanto o pico do
potencial (Vyieo) foram menores na fronteira do infarto, ao passo que em zonas remotas,
permaneceu estatisticamente inalterado (Figura 4(c)). Por fim, a Figura 4(d) exibe a taxa
de variagdo do potencial de membrana (dV/dt) na despolarizacdo e na repolarizagao. A
velocidade maxima de avango do PA das areas remotas foi insignificante em relagdo ao
grupo de controle, ao passo que da fronteira foi insignificante em relagao a areas remotas,
porém significante em relagao aos individuos de controle, exibindo menores valores em
relagao a esse grupo. Por outro lado, a taxa de despolarizagao mostrou-se estatisticamente
significante para todos casos analisados, de forma que tanto da fronteira quanto em areas

remotas, a variagao do potencial de membrana foi menor do que do grupo de controle.

Apesar do perfil do PA na fronteira epicardial da zona infartada ter aparéncia
normalizada apo6s dois meses da obstrucao, a conducgao de frente de ondas parecem ter
permanecido anormais. Para melhor compreender as variagoes nas correntes ionicas que
entram e saem da célula ao longo do PA | para os casos analisados por Hegyi et al. (2018), os
mesmos mediram os valores das principais correntes que deram origem aos PA visualizados

na Figura 4. Os resultados encontrados por esses autores sao mostrados na Figura 5.

Analisando as correntes de entrada, segundo Hegyi et al. (2018), a corrente nos
canais de sodio do tipo L (In,, ) aumentou durante a fase de despolarizagdo. Nas células
IC-Remotas e nas IC-Fronteira, houve aumento também durante o platd, porém, no caso
da IC em areas remotas, houve aumento no ntimero de Na™ totais que entram na célula
durante o PA, diferentemente do caso da IC em areas da fronteira, onde nao houve dife-
renca significativa em relagao ao grupo de controle. A corrente de fons, Incx nas células
de controle no inicio do PA foi direcionada para fora da célula e posteriormente mudou de
sentido, sendo direcionada para o meio interno, atingindo o pico durante a repolarizacao.
Ja nas células IC-Fronteira e IC-Remota, essa tendéncia de corrente no sentido exterior,
embora mostrada no grafico, nao existiu, pois na verdade, a corrente foi instantaneamente

direcionada para dentro da célula.
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Figura 5 — PA ventricular e as principais correntes idnicas para os grupos de controle,
IC-Remota e IC-Fronteira. (a) Correntes idnicas de influxo; (b) Correntes idonicas de
efluxo. Niimero de amostras = 6-16 células/4—6 animais. Ina,, : corrente de NaT por canais
do tipo L. Incx: corrente de troca de Nat /Ca?T. Ic,: corrente de Ca?T por canais do
tipo L. Ikq: corrente retificadora de influxo de K+. Iks: corrente de KT por canais lentos.
Ik.: corrente de KT por canais rapidos
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Fonte: Adaptado de Hegyi et al. (2018)

Analisando as correntes de saida, ainda segundo Hegyi et al. (2018), a corrente
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de potéassio pelos canais réapidos (Ik,) foi pequena durante o platé e aumentou durante a
repolarizacao (fase 3). A corrente dos canais lentos do retificadores K (Iks) aumentou
gradualmente durante o plato e caiu durante a repolarizagao, mas sua densidade foi menor
que a do Ik,. A corrente Ix; aumentou rapidamente no fim da repolarizacao, sendo que
sua densidade e carga total nao foi alterada no caso IC-Remota, mas foi diminuida no

caso [C-Fronteira.

E interessante notar que as correntes mensuradas por Hegyi et al. (2018) sao
coincidentes com a tendéncia das curvas teorizadas, mostradas na Figura 1. Apenas as
curvas de corrente de saida dos canais lentos Ik apresentam densidade menor que a curva
da Figura 1. E a curva de corrente de Iy, é diferente porque aqui foi mensurado canais
lentos, enquanto a Figura 1 mostra os canais rapidos (que sao os principais responséaveis

pela despolarizagao).
2.3 Modelagem da eletrofisiologia cardiaca

2.3.1 Modelo matemaéatico para membrana celular

O comportamento elétrico da membrana celular, pode ser aproximado por uma
analogia a um circuito elétrico resistor-capacitor em paralelo. Nessa analogia, um capa-
citor C,, representa a separacao de cargas entre os meios intracelular e extracelular pela
membrana isolante e um resistor nao linear R,, modela a passagem de corrente I;,, pelos
canais idonicos (SACHSE, 2004). A Figura 6 ilustra essa estratégia.

Figura 6 — Analogia do comportamento elétrico da membrana celular com um circuito
elétrico resistor-capacitor em paralelo

Meio extracelular T ¢,

Il’on] (L
Meio intracelular ¢'i

Fonte: Adaptado de Sachse (2004)

O potencial sobre a membrana V,, é definido pela diferenga entre o potencial
extracelular ¢, e intracelular ¢;. Para modelar o capacitor a partir dessa estratégia, o

potencial de membrana V,, proporcional a carga Q, é dado por:

Vi = = (2.1)
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onde C,, é a capacitancia da membrana.

O fluxo i6nico muda o potencial da membrana, de forma que a corrente capaci-
tiva I (variagdo da carga em rela¢do ao tempo) pode ser calculada pela Equagao 2.2,

assumindo que a capacitancia da membrana é constante ao longo do tempo.

de d Q o [C dvm
(2)- 2 o2

— = — = lc=0Ch——
at — dt Cu dt
A corrente transmembranica (I,,,) é a soma da contribui¢do da corrente i6nica com

a corrente capacitiva:

In=Iin+1Ic=1c=1n— Iin (2.3)

Em uma célula isolada, como nao ha actimulo de carga em nenhum dos lados da
membrana, a corrente total através da membrana deve ser zero, logo, combinando as

Equagoes 2.2 e 2.3:

de dvm Il’on
C’m? + Iion =0= =

dt Oy

(2.4)

O desafio a partir de entao, é modelar a corrente idnica uma vez que diferentes
células possuem diferentes tipos de canais i6nicos, que podem possuir diferentes relagoes de
corrente-voltagem. Além disso, I;,, pode ser dependente do tempo e do proprio potencial

de membrana, V.

2.3.2 Modelos para corrente idnica

Antes de descrever os modelos de corrente i6nica mais utilizados, é necessario
definir o potencial de Nernst. A diferenca entre as concentragoes intracelular e extracelular,
faz com que os fons se movam no sentido oposto ao do gradiente, porém a for¢a do campo
elétrico gerada pela diferenca de potencial entre os meios, faz com que os fons se movam
no sentido oposto ao da difusao. O equilibrio seré atingido quando os fluxos se igualarem,
de forma que o potencial para que haja esse equilibrio (fluxo nulo) para um ion qualquer,
é chamado potencial de equilibrio de Nernst, E;, e é dado por (SACHSE, 2004; HALL,
2017):

g =y, ([C"]“t) (2.5)

% F [Cz} int

onde R ¢ a constante universal dos gases (8,31 J/Kmol), T é a temperatura absoluta, z;
¢ a valéncia do fon i, F é a constate de Faraday (9,648x10* C/mol), c;_, e ¢, denotam

as concentracgoes externa e interna do fon i, respectivamente.
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O potencial de Nernst so se aplica no caso da membrana ser permeéavel a apenas
um tipo de fon, de forma que se ela é permeéavel a mais tipos, é necessario adotar a
equagao de Goldman-Hodgkin-Katz (GHK), que é uma extensao da equagao de Nernst.
A equacao de GHK para os ions de potéassio, sédio e cloro, por exemplo, toma a seguinte
forma (KEENER; SNEYD, 2009):

RT (PK[CK+]int+PNa[CNa+]int+PCZ[CCZ+]ext) (2 6)

E.=——In
F PK[CK+]e:ct + PNa[CNa+]e;tt + PCl[cCl+]int

sendo E, o potencial resultante e P; a permeabilidade da membrana ao ifon i, a qual é
expressa por (SACHSE, 2004):

D;p;
h

P = (2.7)

sendo Dj o coeficiente de difusao do fon i na membrana, [3; o coeficiente de particao agua-
membrana e h a espessura da membrana. D; e 3; sao dependentes do tipo de membrana

e do fon i.

Quando o potencial transmembranico é diferente do potencial de Nernst, ha uma
corrente através do canal. O modelo mais simples para descrever essa corrente idnica ¢é o

modelo linear (SACHSE, 2004; KEENER; SNEYD, 2009), dado por:

I = gi(Vm - Ei)? (2~8)

onde g; é a condutancia do fon i.

Outro modelo de corrente iénica, conhecido como Goldman-Hodgkin-Katz (GHK),
pode ser obtido por simplificacao da equacao de Nernst-Planck para eletrodifusao, conside-
rando o campo elétrico constante na membrana (KEENER; SNEYD, 2009). Esse modelo

é nao-linear, e para um determinado ion i é dado por:

22 F? [i)int — [Cilext <e‘%>
li=Fpp ¥ =i 2.9
RT 1-— e’% (2.9)

E importante ressaltar que esses modelos descrevem a relagao corrente-voltagem
instantanea. Porém, a corrente total depende da corrente instantanea e da quantidade
de canais abertos, que por sua vez varia com o tempo e depende do estado elétrico da

membrana. Logo, pode ser necesséario considerar modelos adicionais.



Capitulo 2. REVISAO BIBLIOGRAFICA 34

2.3.3 Modelos para o tecido

Como dito anteriormente, as células cardiacas conectam-se por junc¢oes do tipo
gap, o que lhes permite comunicagao instantanea entre células vizinhas, permitindo a

transmissao do sinal elétrico em forma de fons.

Os modelos bidominio e monodominio sao modelos que descrevem essa conexao
das células pela qual a onda elétrica se propaga. Sao modelos continuos de forma que suas
equacoes descrevem o comportamento elétrico de forma macroscopica, onde as células do
tecido sao tratadas de forma homogénea, o que é adequado para maioria das situacoes
(SACHSE, 2004; KEENER; SNEYD, 2009).

2.3.3.1 Modelo bidominio

Considere que cada ponto espacial do tecido é composto por uma fracao dos es-
pacos intracelular e extracelular. Considere também que os pontos possuem os potenciais
elétricos Vey (externo) e Vi, (interno), e as correntes oy, (externa) e Iy, (interna). A

relacao entre o potencial e a corrente é dado pela lei de Ohm:

Iint = _o'intvv;nt

(2.10)
[ext = _o'ewtv‘/ezt
onde Oint € Text Sa0 tensores de condutividade.
Se nao houver forgas externas, a corrente total (I;) é conservada, logo:
VL =V (0intVVipt + Ot VVieg) = 0 (2.11)

Considerando que a corrente transmembréanica é igual a variacao das correntes que
entra ou sai, e considerando o sentido da corrente transmembranica de dentro para fora,

tem-se:

[m =V. (aintv‘/int) =—-V- (o-ewtv‘/ea:t) (212)

Como mostrado anteriormente na Equacao 2.3, a corrente transmembranica é a
soma da corrente idnica com a capacitiva, sendo a corrente capacitiva expressa na Equacao

2.2, logo:

ot + [ion) =V- (Uzntv‘/znt) (213)
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onde § é uma constante utilizada para converter a corrente transmembranica de unidade
de area para unidade de volume. Essa constante é necessaria pois tanto a corrente ionica,
Iion, como a capacitancia, C,,, sao convenientemente medidas por unidade de area da

membrana.

Sabe-se também que o potencial da membrana é a diferenga dos potenciais intra-

celular e extracelular:

Vm = Vint — Vvezt = V:int = Vm + Vvegct (214)

Assim, utilizando a Equacao 2.14, rearranjando as Equacoes 2.11 e 2.13 e, por fim,

combinando essas trés equagoes, obtém-se:

V. (Uzntvvm) + V. (o-intv‘/e;tt) = 6 (Omaa% + ]ion)

V- (0intVVia) + V- ((Oint + Oeat) VVert) =0 em Q

(2.15)

As Equagoes em 2.15 sao a formulagao padrao do modelo bidominio, proposta por
Tung (1978), Miller e Geselowitz (1978).

2.3.3.2 Modelo monodominio

O modelo monodominio é uma redugao do bidominio, que vem do pressuposto de
que os dominios intracelular e extracelular tém proporc¢oes iguais de anisotropia. Assim,

considere que as condutividades intra e extracelular sao proporcionais:

Oext = )\Uint (216)

onde A\ é uma constante de proporcionalidade.

Assim, combinando as Equagoes 2.15 e 2.16 e simplificando, tem-se:

A oV,
<mv . (amtVVm)> = 6 (me -+ Iion) s (217)
fazendo o = ‘(’1113\))‘ obtém-se:
VoVV,, =5 <C’maa% + [ion) (2.18)

O modelo monodominio é matematicamente e computacionalmente mais simples.



Capitulo 2. REVISAO BIBLIOGRAFICA 36

Potse et al. (2006) investigaram a diferenga entre assumir o modelo monodominio
em comparac¢ao ao bidominio em um coragao humano e concluiram que as diferencas entre
ambos foram insignificantes. Bourgault e Pierre (2010) também investigaram numerica-
mente os dois métodos sobre dois aspectos diferentes: (i) discrepancia entre os modelos no
nivel continuo (e ndo apenas entre as equagoes discretizadas); (ii) estimativa do erro de
discretizacao, fornecendo a resolucao da malha necesséria para executar uma simulagao
precisa. Os autores também concluiram que as diferencas entres os métodos foi muito
pequena, menor que 1%, de forma que o erro entre os métodos foi menor que o erro de

discretizacao das proprias malhas comumente utilizadas.

2.3.4 Modelos para canais i6nicos

Existem diversos tipos de canais i6nicos na membrana celular, de forma que seu
comportamento pode ser modelado sob o ponto de vista em que sua condutividade é
considerada constante ou variavel. A condutividade dos canais i6nicos muda ao longo do
tempo devido a variacao do potencial na membrana, pois essas variagoes influenciam nas
proteinas que compoem o canal idnico, permitindo o canal alterar sua forma, como foi

descrito anteriormente.

Os modelos mais utilizados que preveem esse comportamento sao o de dois estados,

o de subunidade e os baseados em cadeias de Markov, descritos nas subsegoes seguintes.

2.3.4.1 Modelo de dois estados

E o modelo mais simples de canal i6nico, o qual assume que o canal pode assumir
dois estados: aberto (O) ou fechado (C). Seja n a proporgao de canais abertos (n pertence

[0,1]), pode-se se escrever a seguinte equagao para a variagao de n com o tempo (KEENER;
SNEYD, 2009):

C;—;L = a,(1 —n) — Bun, (2.19)
onde os fatores «;, e 5, sao chamados de constantes de taxa de transicao, e sao dependentes
do potencial transmembranico, do tipo de canal idnico, da concentracao ionica, entre
outros fatores, mas nao do tempo. «, é o nimero de vezes por segundo que um canal que
estd no estado fechado é aberto, enquanto 3, é o nimero de vezes por segundo que um
canal que esta no estado aberto é fechado. Em estado de equilibrio ?1—7;:0. Pode-se resumir

o comportamento do modelo de dois estados no esquema abaixo.

Bn n
C =0

1-n an
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Fazendo agora:

Moy = ———— 2.20
oy, + By, (2.20)
[SH
1
T, = 2.921

de forma que n., é o valor do equilibrio assintético de n e 7,, uma constante de tempo, a

Equacao 2.19 entao pode ser convenientemente reescrita na forma:

dn  ne —n
2 oo 2.22
dt ™ ( )

Valores para n, e 7, podem ser obtidos em testes experimentais (KEENER;
SNEYD, 2009).

A condutancia macroscopica de uma populacao de canais similares é dada por
(OLIVEIRA, 2013):

g9i = Nz * N Gimax (223)

com N; representando o nimero de canais e gj max @ condutancia maxima do canal.

2.3.4.2 Modelo de subunidades

O modelo de dois estados admite apenas uma unidade do canal i6nico, ou ainda
que o mesmo possua subunidades, porém ele s6 é considerado em um estado se todas su-
bunidades também estao nesse estado, por exemplo, um canal estara aberto quando todas
subunidades estao no estado aberto. Porém para modelar canais idnicos mais complexos

e reais, é necessario admitir que ele tenha subunidades independentes, que podem estar
abertas ou fechadas (HILLE, 2001; HODGKIN; HUXLEY, 1952).

Como visto anteriormente, os canais de s6dio exibem o processo de ativagao quando
h&a um aumento rapido de condutividade (permeabilidade) e inativagao quando a condu-
tividade retorna a zero de forma lenta. Assim, para modelar esse comportamento dos
canais, é necessario considerar a ativagao e inativagao. Considerando que o canal possua,
por exemplo, trés subunidades idénticas m associadas a ativagao e uma subunidade h
relacionada a inativagao - considerando que as subunidades m e h sao independentes -
pode-se escrever (HODGKIN; HUXLEY, 1952):

gi = mghgi,ma:r (224)
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dm
—p = (1 —m) = Bm (2.25)
dh

onde oy, fm, an € By sdo as taxas de transi¢ao. Nas condigoes iniciais de equilibrio, a
variavel de ativacao é 0 e de inativagao é 1. No momento que ocorre o processo de ativagao,
que desencadeia a despolarizacao e, consequentemente o PA, o potencial da membrana
(Vi) se afasta do de Nernst e cresce rapidamente, fazendo com que tanto m quanto
m,, se aproximem de 1. Por outro lado, ao mesmo tempo, é desencadeado o processo de
inativagao, onde h sai de 1 para 0, porém esse processo é mais lento, de forma que no pico
I; tende a gi max(Vm — E;), para o caso do modelo linear de corrente iénica. Logo, tem-se

um modelo com variagao da condutividade.

2.3.4.3 Modelo de cadeias de Markov

Os modelos anteriores sao baseados no modelo desenvolvido por Hodgkin—Huxley
(HH). Na formulagao HH, os parametros de ativagao/inativa¢do (n, m, h) ndo representam
estados cinéticos especificos dos canais idnicos. A medida que mais informacoes sobre a
ativagao e desativacao de canais i6nicos foram obtidas, tornou-se claro a necessidade de
modelos com representagao explicita de estados de canais idnicos tnicos (RUDY; SILVA,
2006).

Cadeias de Markov é um processo estocastico com estados discretos com a pro-
priedade de que a distribuicao de probabilidade do préximo estado depende apenas do
estado atual e ndao do comportamento dos estados anteriores (MARKOV, 1971). Porém,
as interagoes moleculares dos canais sao geralmente estado-dependente, assim, as transi-
¢oes do modelo de Markov normalmente representam movimentos especificos de canais

que foram caracterizados experimentalmente.

Nos modelos de cadeia de Markov, é comum assumir trés estados diferentes: aberto,
fechado e inativado. Inativacao é quando o fluxo de fons é bloqueado por um mecanismo
que nao seja o fechamento do canal. O canal fechado esta pronto para reabertura imedi-

ata, enquanto um canal inativado deve se recuperar da inativacao antes de poder abrir
(KARMAZINOVA; LACINOVA, 2010).

Tome com exemplo a Figura 7 que mostra duas cadeias de Markov. Na Figura 7(a)
sdo mostrados quatro estados hipotéticos: fechado (C) e aberto (O), mais dois estados de
inativacao, fechado/inativado I¢ e aberto/inativado Ip. As taxas de transigdo a e 3 entre

Ip e I¢ e entre C e O sao idénticas, assim como as taxas de transi¢ao v e d entre C e I¢
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Figura 7 — Exemplos de cadeias de Markov. (a) Um modelo de quatro estados com duas
transicoes independentes - C: fechado; O: aberto; Io: aberto/inativado I¢:
fechado/inativado. o e 3: taxas de transicdo entre Io e Ic e entre C e O. v e §: taxas de
transicao entre C e Ic e entre O e Ip; (b) Um modelo de trés estados com transigoes
dependentes de C para O e O para I

Ia m: probabilidade em O ou Ig I
I 3 Io |[1-h Transicoes
1 F 1 1-m: probabilidade em C ou I¢ dependentes ~.
. | TN
Yo T o \ 0
. . o
v a iy h: probabilidade em O ou C C——0
C+—3—0 ! 3
s 1-h: probabilidade em Ig ou I
1-m m

(a) (b)
Fonte: Adaptado de Rudy e Silva (2006)

e entre O e Ig. Se forem usadas equacoes diferenciais para calcular a ocupacao de cada
estado, elas assumem a seguinte forma (RUDY; SILVA, 2006):

dC

%2504‘(5[0—(064‘7)0,

dO

d—=a~C+5~Io—(ﬁ+7)-O,

d[t (2.27)
d—f:ﬁ.10+7-0—(a+5)-lc,

dl

d—f:a-lc+7-0—(ﬁ+6)-lo.

No modelo mostrado na Figura 7(a), as transi¢oes de ativagao e inativagao sao
independentes. A probabilidade de o canal estar em C ou em O é h, e a probabilidade de
o canal estar em O ou em Ip é m. Dessa maneira, como os canais sao independentes, a
probabilidade do canal estar aberto (O), por exemplo, é calculada pelo seu produto (m
- h). Essa expressao ¢ a mesma que teria sido derivada para a formulagao de Hodgkin-
Huxley. Assim, sob o pressuposto de um controle independente, o formalismo de Markov
e o formalismo de Hodgkin-Huxley sdo intercambiaveis (RUDY; SILVA, 2006).

No entanto, experimentos mostraram que normalmente os processos de ativagao
e inativagao de canais nao sao independentes. Uma versao simples do acoplamento de
ativagdo e inativagdo, em um canal hipotético, é mostrada na Figura 7(b). Nesse mo-
delo, a inativacao de canal s6 pode ocorrer a partir do estado aberto, e a ativacao e
inativacao de canal nao envolvem transicoes independentes. Portanto, a suposicao de ati-
vagao/inativagdo independente nao é mais vélida e o formalismo de Hodgkin-Huxley néo
pode ser aplicado. Na verdade, cada estado deve ser descrito individualmente por uma
equacao diferencial (RUDY; SILVA, 2006):
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dC

E—OZ C—BO,

%:a-C—l—é-I—(B—i—”y)-O, (2.28)
dl

7 v-0 =9

As cadeias de Markov abrem precedentes para modelar diferentes configuragoes de

estados.

2.3.5 Modelos Celulares

O modelo Hodgkin-Huxley (HODGKIN; HUXLEY, 1952) foi o primeiro modelo de
eletrofisiologia celular proposto, sendo a base de grande ntimero de modelos mais atuais
e complexos. Proposto para células nervosas, o modelo considera que a corrente i6nica é
dividida em ions de sodio e potéssio (In, € Ix) e uma pequena "corrente de fuga"(I;) com-
posta por cloretos e outros fons. Cada componente da corrente idnica é determinado por
uma for¢ga motriz que pode ser convenientemente medida como uma diferenca de poten-
cial elétrico e um coeficiente de permeabilidade que possui as dimensoes de condutancia.
Nesse modelo, as resisténcias ao sodio (Rna) € ao potéssio (Rk) sdo fungoes do tempo
e/ou do potencial de membrana, mas Ey,, Ex, Ej, Cy e g sao consideradas constantes.
A Figura 8 ilustra o circuito elétrico desse modelo, bem como mostra a representacao das

correntes idnicas.

Figura 8 — Circuito elétrico proposto por Hodgkin e Huxley representando a membrana e
representagio esquematica das correntes idnicas. Rna=1/gna; Rxk=1/gk; Ri=1/g)

Extracelular

l

f Ina Ik I

oy v v
T E Rua R SR

v T TB Tm

Intracelular

Fonte: Adaptado de Hodgkin e Huxley (1952), Physiome Project (2020a)

Baseado na Equacao 2.4, a variacao de potencial de membrana com o tempo é
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dado por:

dv,, 1
. = _C_([l’on + Lstim) (2.29)

Sendo que L, € uma corrente de estimulo. A corrente transmembréanica do modelo

HH é dada por:

Lion = Ina + Ik + 1) (2.30)

O modelo utiliza o modelo de corrente i6nica linear (Equagao 2.8), logo:

[Na == gNa(Vm - ENa)7
Ik = gx(Vim — Ex), (2.31)
Il - gl(vm - El)

Para o canal idnico, é adotado o modelo de subunidades, de forma que a condu-

tancia do sodio é, de acordo com a Equacao 2.24:

gNa = mstha,maac (232)

onde gnamax ¢ @ condutancia maxima de sodio e a variagao temporal das varidveis de

ativacao e inativacao, m e h, sao dadas pelas Equagoes 2.25 e 2.26.

A condutancia do potéssio é funcao do potencial de membrana, mas nao do tempo,

sendo dada por:

JK = gK,mamn4 (233)

onde gk max representa a condutividade méxima de potassio e a variacao de n é dada pela

Equagao 2.19.

Valores para as taxas de transicao podem ser encontrados em Hodgkin e Huxley
(1952).

Um modelo celular mais realistico e complexo foi desenvolvido por Bondarenko et
al. (2004), o qual corresponde a um modelo matematico do potencial de agdo do mibcito
ventricular esquerdo de camundongo a partir de dados de wvoltage clamp das correntes
subjacentes e transientes de Ca?'. Na técnica de voltage clamp sao utilizados pulsos de
tensao em vez de pulsos de correntes para controlar o mecanismo da geracao do potencial

de agdo. O modelo Bondarenko (BDK) é composto por 15 correntes transmembranica
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onde a maioria dos canais i6nicos sao representados por cadeias de Markov. A variacao

do potencial de membrana é dada pela Equacao 2.4 e a corrente idnica é:

Iion = Icar + Ipca) + Inajca + ooy + Ina + Doy, + Ina/x + Ikio,r + Irtg,s + Ikt + Trcst

+ -[Kur + IKss + IKT + ICl,Ca + Istim
(2.34)

onde Iy, é a corrente rapida de Na™*, Ic,y, é a corrente do tipo L de Ca?", Ikt ¢ € a corrente
de saida transitoria de rapida recuperagao de K*, Ik, s ¢ a corrente de saida transitoria
de lenta recuperacao de K', Ig, é a corrente retificadora rapida de K*, Ik, é a corrente
retificadora ultra rapida de K", Ik € a corrente ativada por tensao de estado estacionéario
nao inativante de K", I é a corrente retificadora interna independente do tempo de K+,
Iks ¢ a corrente retificadora lenta de K, Ina/ca € a corrente de troca Na®/Ca?t, Iyca) é
a corrente bomba de Ca®", I,k € a corrente bomba de Na' /K*, I ca € a corrente CI
ativada por Ca®", I, e Ly, sdo as correntes de background de Ca®" e Na™ e Iy, ¢ a

corrente externa de estimulo.

A Figura 9 mostra a representagao esquematica das correntes i6nicas do modelo
BDK.

Figura 9 — Representacao esquematica das correntes i6bnicas do modelo Bondarenko

xxxxxxxxxx

oooooooo

Calmodulina
Troponina

Buffer
intrinseco

ATPase

Citosol

xxxxxxxxxxx

Fonte: Adaptado de Bondarenko et al. (2004)

Os fluxos de Ca?" dentro da célula sao captados do Ca?" do citosol para a rede
do reticulo sarcoplasmético (RS) (Jyp), liberagao de Ca®" do RS juncional (J.), fluxo
de Ca*" da rede RS (RRS) para o RS juncional (RSJ) (Ji,), fuga de Ca®>" do RS para o
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citosol (Jieax), fluxo de Ca?* do volume do subespago para o mioplasma em massa (Jxfer)
e fluxo de Ca®" para a troponina (Jipn). O modelo inclui o buffer de Ca®" pela troponina

e calmodulina no citosol e pela calsequestrina no RS.

O modelo Bondarenko é composto por 41 EDOs. Descri¢coes completas das corren-
tes, parametros, constantes e das variaveis de estado desse modelo podem ser verificadas
em Bondarenko et al. (2004).

Outros modelos baseados no modelo Hodgkin-Huxley, como o modelo de Luo Rudy
para células do ventriculo de mamiferos e os modelos Ten Tusscher, Ten Tusscher Panfilov
e Ten Tusscher Panfilov 2 mais especificos para células do ventriculo humano podem ser

visualizados no Apéndice A.

2.4 Programacao paralela, distribuida, meméria compartilhada e GPU

Programacao paralela compreende a identificacao e reducao de dependéncias entre
as segoes de um codigo e, para que seja de fato paralela, é necessario a existéncia de
uma arquitetura paralela (por exemplo, um processador multi-core), enquanto a compu-
tagao paralela envolve o uso de bibliotecas de paralelismo para examinar essas se¢oes em
arquiteturas paralelas (SITSYLITSYN, 2020).

A programacao distribuida é uma metodologia adotada para aumentar a escalabi-
lidade da execucao de cddigo paralelo usando uma rede de comunicagoes (SITSYLITSYN,
2020). A programacao distribuida nao é necessariamente usada para concorréncia, pois
o processamento pode ser distribuido e sequencial (SITSYLITSYN, 2020). Dessa forma,
na programacao distribuida, é necessario um modelo de passagem de mensagem, onde os
processos que residem em diferentes nos de processadores possam se comunicar uns com
os outros entregando mensagens pela rede (LI; ZHANG, 2018). A comunicagao por men-
sagens pode ocorrer nao apenas em um multiprocessador com variaveis compartilhadas,
mas também em um cluster com armazenamento distribuido (LI; ZHANG, 2018). Nesse
contexto, Message Passing Interface (MPI) é um padrao para comunicac¢ao de dados em
computagao paralela que foi desenvolvido para arquitetura de memoria compartilhada, ca-
paz de fornecer portabilidade, eficiéncia, flexibilidade e disponibilidade (SITSYLITSYN,
2020).

O compartilhamento de informacoes durante a execucao esta ligado diretamente
ao tipo de arquitetura utilizado. E diferente quando usado memoria compartilhada: as
tarefas em execucao compartilham um mesmo espaco de memoria e a comunicacao é
através do acesso a uma area compartilhada realizada através de acessos do tipo load e
store a uma area de enderecamento comum. Para utilizacao correta da drea de memoria
compartilhada é necessario que os processos coordenem seus acessos utilizando primitivas

de sincronizagao.
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Nas simulac¢oes numéricas de eletrofisiologia cardiaca, a grande quantidade de va-
riaveis de estado e parametros dos modelos celulares mais recentes, juntamente com ma-
lhas muito finas, recaem em um problema onde a solucao requer o uso de algoritmos
com maior nivel de paralelismo em plataformas multi-core (MENA et al., 2015; XIA et
al., 2015). Porém, o alcance de desempenho satisfatorio depende de uma forte escalabi-
lidade, ao mesmo tempo em que o desempenho pode ser deteriorado com o aumento do
nimero de ntucleos de computagao, devido ao aumento do custo de comunicacao entre os
processos. Uma alternativa para contornar tais problemas ¢ a utilizacao de unidades de
processamento grafico de proposito geral (General Purpose Graphics Processing Unit -
GPGPU), as quais superam as arquiteturas de unidades de processamento centrais (Cen-
tral Processing Unit - CPU) multi-core em termos de largura de banda de memoria, mas

tém desempenho inferior em termos de aritmética de ponto flutuante de precisao dupla

(MENA et al., 2015).

Uma GPU é um processador unichip usado principalmente para aumentar o de-
sempenho de video e graficos (SINGH et al., 2020). Enquanto uma CPU pode trabalhar
em uma variedade de célculos diferentes, uma GPU se concentra em uma tarefa especifica
com todo o seu poder de computagao (SINGH et al., 2020). CUDA (Compute Unified
Device Architecture) é uma plataforma de computacao paralela baseada em um modelo
de programacgao chamado CUDA C, desenvolvido pela Nvidia que fornece uma extensa
estrutura de programacao adequada para GPGPU (DEHAL et al., 2018). A estrutura do
programa CUDA reflete a coexisténcia do host (CPU) e um ou mais dispositivos (GPUs)
no computador (SINGH et al., 2020; DEHAL et al., 2018).

Obter desempenho a partir do escalonamento multi-GPU, ou seja, mais de uma
placa de video trabalhando juntas, no entanto, nao ¢ trivial, principalmente porque as
GPUs atuais sao conectadas aos processadores através da interface PCI Express, a qual
limita o acesso da GPU a memoria principal do sistema. Essa banda de conexao é cerca
de quatro vezes menor que a da velocidade da propria memoria RAM (Random Access
Memory), e isso acaba sendo um gargalo toda vez que a GPU precisa de algum dado que
estd armazenado na memoria RAM principal da méquina (LI et al., 2019). O NVLink foi
desenvolvido pela NVIDIA e é baseado na arquitetura PCI Express, funcionando como
uma troca rapida de dados entre CPU e GPU, com o objetivo de eliminar os possiveis
gargalos, fazendo com que a velocidade de comunicacao seja igual & velocidade da me-
moria do sistema. Um NVLink pode ser visto como um cabo com dois plugues terminais,
enquanto cada GPU incorpora vérios slots NVLink (LI et al., 2019). A forma como esses
slots sao conectados por meio dos cabos NVLink determina a topologia e a largura de
banda da rede da GPU (LI et al., 2019). Véarios cabos podem ser agrupados para aumentar

a largura de banda quando estiverem ligando os mesmos terminais (LI et al., 2019).
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2.5 Estratégias de implementacao das simulagoes numéricas da eletrofisiolo-
gia cardiaca

Os modelos celulares (descritos na Sec¢ao 2.3.5 e Apéndice A) incluem equagoes
diferenciais ordinarias (EDO) e parciais (EDP), as quais sao discretizadas em equagoes
algébricas de forma que possam ser resolvidos numericamente de forma iterativa. A forma
de discretizagao dessas equagoes depende do método numérico empregado, por exemplo,
elementos finitos, diferencas finitas, volumes finitos, entre outros. Independentemente do
método numérico, o dominio de aplicagao de tais equagoes é subdividido em elementos

menores, formando assim a malha.

Oliveira et al. (2012) avaliaram um algoritmo numérico da eletrofisiologia cardiaca
de células ventriculares baseado em malha adaptativa e no método dos volumes finitos.
Foi proposto um modelo monodominio com modelo de corrente i6nica de Luo Rudy. O
sistema linear foi resolvido pelo método do gradiente conjugado. Os autores utilizaram o
método de malha adaptativa chamado de ALG (Autonomous Leaves Graph) (BURGA-
RELLI et al., 2006). O ALG é uma estrutura de dados que pode ser integrado ao solver
de sistema lineares para representar diferentes geometrias com refinamento adaptativo
de complexos dominios. Oliveira et al. (2012) compararam os resultados encontrados na
malha adaptativa com o mesmo problema solucionado de forma nao adaptativa. Os re-
sultados mostraram que, dependendo da configuracao minima e méxima do tamanho dos
elementos, o speed up atingiu valores superiores a 80, com um erro menor que 2,3%. Foi
mostrado também que o tempo gasto para reconstruir a matriz a cada refino ou desrefino
da malha nao foi significante, sendo menor que 5% do tempo total de solugao do sistema
linear. Ao mesmo tempo, o tempo da solucao do sistema linear pelo gradiente conjugado
foi reduzido quando adotado a metodologia com malha adaptativa, onde a menor diferencga

foi de aproximadamente 90%.

Outra estratégia adotada para acelerar as simulagoes de eletrofisiologia cardiaca é
a implementacao dos modelos por meio de computacio paralela e distribuida. E esperado
que a divisao do trabalho em um determinado ntmero de processos melhore considera-
velmente o desempenho, reduzindo o tempo de execucao da simulacao numeérica, porém
outros fatores inerentes a essas estratégias tendem a aumentar o tempo de execucao, tais

como, o tempo de comunicagao e a sincronizacdo entre os processos (QUINN, 2003).

Oliveira et al. (2016) combinaram a estratégia de malha adaptativa ALG (OLI-
VEIRA et al., 2012) com a solu¢ao das EDOs em GPU, usando CUDA, em um dominio
benchmark (NIEDERER et al., 2011) tridimensional. Além disso, para o calculo das EDPs
e montagem e remontagem da matriz adotou-se a paralelizacao em OpenMP. Na solucao da
EDP adotou-se o método do gradiente conjugado, a qual a solucao foi acelerada por meio
do pré-condicionador de Jacobi (SANTOS et al., 2005). Foram realizados dois testes: (i)
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modelo celular de Ten Tusscher-Panfilov (TT2) (TUSSCHER; PANFILOV, 2006a), onde
para soluc¢ao das EDOs adotou-se o método Rush-Larsen (RL) (RUSH; LARSEN, 1978),
com passo de tempo de 50 us para EDP e EDOs; (ii) modelo celular BDK (BONDA-
RENKO et al., 2004), onde as EDOs foram solucionadas pelo método de Euler explicito,
com passo de tempo de 50 us para EDP e 0,1 p para as EDOs. O speed up foi calculado
com base em uma malha fixa de 100 ym de comprimento caracteristico. Em (i) obteve-
se speed up de 118,17 e 51,02 para malha mais e menos refinada, respectivamente. Ja
em (ii), o speed up foi ainda maior, 626,75 e 292,70 para malha mais e menos refinada,

respectivamente.

Dando continuidade ao modelo combinado de malha adaptativa e paralelizacao,
Oliveira et al. (2018b) propuseram agregar além das estratégias de Oliveira et al. (2016),
o passo de tempo adaptativo e a paralelizacao das EDOs em threads em CPU e GPU.
Ao utilizar o passo de tempo adaptativo pelo método de Euler (CAMPOS et al., 2013),
teve-se por objetivo reduzir o passo de tempo apenas nas regioes onde fosse realmente
necessario (devido a elevados gradientes e problemas de instabilidade, por exemplo) e,
aumenta-lo em demais regices. Além disso, um terceiro teste foi realizado, o qual consistiu
na simulagao de uma geometria realistica gerada por ressonancia magnética do ventriculo
esquerdo de um camundongo adulto. Nesse teste 3, foram adotadas as mesmas condigoes
do teste 2. Como resultados, o speed up méaximo para o teste 1 foi de 51, o qual foi
atingido com a combinagdo de malha adaptativa, paralelizacdo OpenMP e GPU (nesse
teste nao foi adotado o passo de tempo adaptativo). Para o teste 2, o speed up foi de
498, o qual foi atingido nas mesmas condi¢oes do teste 1 acrescido do passo de tempo
adaptativo; e para o teste 3 com onda tnica e onda em espiral os speed ups foram 205 e
165, respectivamente, atingido nas mesmas condic¢oes do teste 2. Os valores de speed up
dos casos 1 e 2 foram proximos ao de Oliveira et al. (2016), porém aqui a malha foi mais
refinada, o que mostrou a eficiéncia da combinacao de malha adaptativa, passo de tempo
adaptativo e paralelizacao, além de ter mostrado a capacidade em simular geometrias
mais realisticas. Assim como em Oliveira et al. (2016), o speed up foi calculado com base

em uma malha fixa de 100 pm de comprimento caracteristico

As condigoes poés infarto devido ao processo isquémico, como hipdxia, surgimento
de arritmias, formagcao de fibrose, formacao de marcapassos ectopicos, remodelacao do te-
cido entre outros, também tém sido material de estudo no campo da modelagem numérica.
Tusscher e Panfilov (2007) utilizando o modelo TT2 em uma geometria tridimensional,
analisaram o papel da fibrose na propagacao de ondas e o mecanismo de arritmia no te-
cido ventricular humano. Os autores mostraram que a fibrose retardou a propagacao de
ondas e aumentou a vulnerabilidade do tecido a quebra de ondas e formagao de ondas
em espiral. Foi possivel detectar também que a fibrose aumentou o periodo de arritmias
reentrantes e pode suprimir a transicao induzida pela restituicao da taquicardia para a

fibrilacao.
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Alonso et al. (2016) propuseram um modelo tridimensional para anélise de reen-
trada e marcapassos ectopicos do tecido cardiaco. De forma geral, os autores mostraram
que uma regiao confinada com microfibrose pdde gerar microreentradas, de forma que tais
regioes ativas puderam atuar como marcapassos ectopicos para o tecido circundante. Os
resultados por eles encontrados indicaram que a probabilidade de reentrada aumentava
quando se passava de tecidos muito excitéveis (remodelagao forte) para pouco excitéveis
(remodelagao intermediaria) e diminuia quando se passava da remodelagdo pouco excité-
veis para remodelacao normal. Por fim, os autores também mostraram que a probabilidade
de reentrada depende do tamanho da regiao fibrética, de forma que é mais provéavel que

ocorram nas maiores regioes.

Oliveira et al. (2018) investigaram o mecanismo de micro-reentrada que leva a
geragao de batimentos ectdpicos proximos a areas de infarto. A geometria de paciente
especifico utilizada foi obtida por meio de ressonancia magnética, a qual incluia zonas
de cicatrizes e fronteiras ao infarto. Foram analisadas duas regioes potenciais de geracao
de batimentos ectopicos, uma regiao maior com grande cicatriz e outra regiao de tama-
nho menor. Foi utilizado um modelo celular desenvolvido nesse mesmo trabalho - modelo
Oliveira (Apéndice A.3). A regiao do infarto foi composta por células condutoras e nao
condutoras (fibrose), de forma que os padroes dos meios bifasicos foram criados por mé-
todos estocésticos. Apds a ativagao normal por varios locais na superficie endocardica, a
propagacao do PA fracionou dentro da regiao do infarto e deu origem a micro-reentradas
sustentadas. Essas micro-reentradas deixava a regiao do infarto e re-excitava o tecido
saudével circundante. As reentradas sustentadas ocorreram quando uma porcentagem de
células nao condutoras se aproximava do limiar de percolagao. Também por meio de mo-
delos computacionais de eletrofisiologia cardiaca, Sachetto et al. (2018) mostraram que
0 mecanismo por tras do inicio das batidas ectopicas foi o bloqueio unidirecional, o qual
originava micro-reentradas sustentadas dentro da regiao com fibrose difusa e hipdxia, ou
seja, hipoxia e fibrose foram suficientes para a criacao de uma regiao focal que gerava os

batimentos ectopicos.

Outro projeto para simulagoes da eletrofisiologia cardiaca, o qual abrange simu-
lagoes a niveis celular, tecidual, 6rgaos e corporal é o openCARP (PLANK et al., 2021),
implementado em linguagem C-+. Juntamente com a estrutura carputils baseada em
Python, esse projeto visa automatizar experimentos in silico, por meio de desenvolvimento
e compartilhamento de pipelines de simulagao, incluindo todas as etapas de modelagem
e simulagao com o objetivo de aumentar a reprodutibilidade e a produtividade. O open-
CARP se mostrou mais eficiente do que outro simulador cardiaco, o cbcbeat (ROGNES
et al., 2017), superando-o em 8 a 9 vezes quando executado em série o benchmark pro-
posto por Niederer et al. (2011) (JORGENSEN, 2021). Por outro lado, o cbcbeat pareceu
se beneficiar mais da paralelizagdo do que o openCARP (JORGENSEN, 2021). A maior

demanda de tempo na solugao do problema pelo cbcbeat, foi na solugao das EDOs e na



Capitulo 2. REVISAO BIBLIOGRAFICA 48

sobrecarga ao calcular as etapas de integragao (JORGENSEN, 2021). O openCARP por
sua vez, foi capaz de solucionar as EDOs quase 20 vezes mais rapido que o cbcbeat na
execugao serial (JORGENSEN, 2021). Dentre outras aplicagoes, o cbcbeat foi utilizado no
mapeamento de ativacao eletroanatémica, que é um procedimento importante no diag-
nostico de fibrilagao atrial (COSTABAL et al., 2020) e o openCARP foi utilizado, por
exemplo, para o estudo da determinacao das condi¢oes em que a estimulacao de superficie
de baixa energia desfibrila grandes ventriculos de mamiferos (MORENO et al., 2022) e
na quantificagao do efeito da espessura da parede miocardica nas amplitudes e duragao
de eletrocardiogramas (LEENKNEGT et al., 2022).
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3 MATERIAIS E METODOS

3.1 Estrutura de dados ALG

Autonomous Leaves Graph (BURGARELLI et al., 2006) é uma estrutura de da-
dos baseada em grafos que lida com a comunicacao de células em dominios discretizados
para resolver numericamente EDPs evolutivas. A estrutura ALG pode ser integrada ao
solver de sistemas lineares e representar diferentes geometrias. O tempo de processa-
mento gasto na comunicagao entre células vizinhas é independente do niimero de células
presentes na discretizagdo (ou seja, O(1) para cada célula). Essa estrutura de dados foi
favoravelmente comparada as estruturas de dados baseadas em arvore comumente usadas
(quad-tree) (BURGARELLI et al., 2006). Neste trabalho, como sera descrito a seguir, foi

implementado o ALG para geometria tridimensional.

Considere a malha da Figura 10(a), a qual é composta por 8 células. Para constru-
¢ao da estrutura de dados ALG, é necessario formar o cubo unitario mostrado na Figura
10(b) por meio da conexao dos centros de cada elemento da malha da Figura 10(a). Como
cada vértice de um cubo é ligado a outros 6 vértices (esquerda, direita, cima, baixo, frente
e tras), ao formar o cubo unitario, aqueles centros de célula que nao se ligam a outros
centros, sdo conectados a novos vértices auxiliares (representados em branco na Figura
10(b)). Cada vértice auxiliar ¢ ligado por arestas aos quatro vértices de cada face corres-
pondente. Por fim, existe ainda outra ligacao dos vértices auxiliares que aponta para um
vértice chamado de terra, a qual é um ponteiro nulo. Para complementar a notacao, as
arestas indicam uma ligacao dupla, de forma que quando a ligacao é simples, a aresta é

substituida por uma seta indicando a direcao da ligacao.

Figura 10 — Grafo resultante apés a discretizacao de um cubo unitario

sl

P

(a) (b)

Fonte: Adaptado de Burgarelli (1998)
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Dessa forma, a estrutura de dados ALG é composta por dois tipos de néds, os
nos células (pretos) que sao as células da malha propriamente dito e os nos de transigao
(brancos), que conectam células sem conexao com outras células, ou células com diferentes
niveis de refinamento. Os nos células sdo compostos por 6 ponteiros para outros nos (pretos
ou brancos) e mais dois ponteiros chamados next e previous, utilizados para ordenar os
noés células no grafo. Além disso, os noés célula armazenam suas informacgoes espaciais,
informacgao do tipo de no, nivel de refinamentos e a grandeza de interesse. Ja os noés de
transicao possuem 5 ponteiros, dos quais 4 ponteiros apontam para noés célula e o quinto
ponteiro aponta para um noé de transi¢ao ou para um vértice terra. Os nés de transicao

também armazenam informagoes do tipo de né e do nivel de refinamento.

Nesta proposta, foi implementado o ALG para geometria tridimensional sem a
utilizacao de malha adaptativa para refinamento e desrefinamento, pois como a nova
versao do ALG3D implementa também a resolucao do sistema linear associado a EDP
utilizando a GPU, verificamos que nao ha mais ganho computacional associado a utilizagao

de malhas adaptativas.

3.2 Discretizagao das equagoes governantes

Foi adotado o modelo monodominio de eletrofisiologia cardiaca, o qual é dado em
termos do potencial transmembranico acoplado a um sistema de EDOs em termo das
variaveis de estado 1. O conjunto de equagoes pode ser resumido nas Equacgoes 3.1 e 3.2.
Essas EDPs governam a cinética das variaveis de estado 1 que influenciam a geracao do
potencial de acao e geralmente incluem a concentracao intracelular de diferentes espécies

de fons (K", Na®, Cay.) e a permeabilidade de diferentes canais de fons.

BCn 4 Bl (Vi) = V- (0VV) + Luay (3.1)
on
oy 32

Para solugao das EDOs foi utilizado a técnica denominada operador de splitting
(STRIKWERDA, 2004), que é uma técnica utilizada para dividir uma expressdo com-
plexa em uma sequéncia de expressoes mais simples, de forma a facilitar a solucao da
EDO, permitindo utilizar entao diferentes métodos numéricos para cada expressao. Além
disso, a técnica do operador de splitting permite eliminar dependéncias complexas entre
varidveis. No trabalho aqui desenvolvido, a parte da reacao e difusao das equagoes do
monodominio foi dividida pelo operador de splitting Godunov (SUNDNES et al., 2007),
de forma a separar as EDOs da EDP, criando assim um sistema de EDOs nao lineares e

uma EDP parabolica linear (Equagoes 3.3, 3.4 e 3.5). Detalhes dessa metodologia podem
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ser encontrados em Oliveira (2013), Santos et al. (2005).

ov 1
E = C_m [_Iion (‘/7 771') + Istim] (33)
omn; - .
5 =1 (Vo) (34)
oV
50m§ = [V (aVV)] (3.5)

3.2.1 Meétodo dos volumes finitos aplicado ao modelo monodominio (EDP)

A discretizagao espacial da EDP (Equagao 3.5) resulta em um sistema linear de
equacoes que deve ser resolvido a cada passo de tempo. O método dos volumes finitos
(MVF) é um método matematico para discretizagao e solu¢ao de equagoes diferenciais. O
desenvolvimento do MVF esté ligado a problemas envolvendo leis de conservacao, onde
hé& o conceito de fluxo de uma grandeza, ¢, atravessando uma determinada fronteira de
um volume de controle. O MVF pode ser resumido nos seguintes passos: (i) decomposigao
do dominio em volumes de controle; (ii) integragao das equagoes que regem o fluxo de
¢ em todos os volumes de controle; (iii) discretizagao - conversao das equagoes integrais
resultantes em um sistema de equagoes algébricas; (iv) solugdo das equagoes algébricas

por um método iterativo (VERSTEEG; MALALASEKERA, 2007).

3.2.1.1 Discretizacao temporal (EDP)

A derivada temporal da Equacao 3.5 foi discretizada pelo método de Euler impli-
cito de primeira ordem, o qual é incondicionalmente estavel, o que possibilitou a utilizacao
de passos de tempo maiores, desde que esses valores nao introduzissem erros numeéricos
significativos, pois por tratar-se de um método de primeira ordem, a precisao dos resulta-
dos pode ser significativamente reduzida. A discretizacao temporal da Equagao 3.5 pelo

método implicito de Euler é computada pela Equagao 3.6.

v vy

=T S ST SV v () B

onde V" ¢é o potencial transmembranico no instante de tempo t,, e At, é o passo de tempo
para EDP.
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3.2.1.2 Discretizacao espacial (EDP)

O termo difusivo da Equacao 3.5 foi discretizado baseado em Harrild e Henriquez

(1997). Para isso, considere:

J=—oVV (3.7)

onde J (pA/cm?) ¢ a densidade do fluxo da corrente intracelular e:

V.-J=-1I, (3.8)

onde I, (1A /cm?) ¢ a corrente transmembréanica volumétrica e corresponde ao lado direito

da Equagao 3.5.

Integrando a Equagao 3.8 sobre cada volume de controle:

/ V- Jdv=— / I,dv (3.9)
Q Q
Aplicando o teorema da divergéncia (VERSTEEG; MALALASEKERA, 2007):

/ V.- Jdv=— J - nds (3.10)
Q o0

sendo n o vetor normal & superficie s. Substituindo a Equacao 3.10 na Equacao 3.5:

BC’m/Q %—Xt/dv =— /{99 Jnds (3.11)

Nesse trabalho foi adotada uma malha tridimensional formada por cubos regulares,
logo cada célula tem volume h3. Além disso, a integral de J foi discretizada pela soma
dos fluxos nas 6 faces multiplicado pela devida area da face da célula (S;). Assim tem-se

a Equacgao 3.5 discretizada espacialmente:

6
h350m88—‘; => IS (3.12)
=1

E importante destacar que no MVF, a grandeza de interesse, ¢, que no caso aqui

analisado é V, é armazenada no centro do volume de controle.
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3.2.2 MVF aplicado ao ALG

Nessa secao serd mostrado como a discretizacao espacial pelo MVF é aplicada na
estrutura de dados ALG. Essa é a mesma metodologia utilizada por Oliveira et al. (2016),
Oliveira et al. (2018b), Oliveira (2013).

Seja a célula hexaédrica centrada em (i,j,k), o somatério dos fluxos (J;) sobre as

faces (S)) é calculado por:

6
§ :JZSZ = Sl‘]%'+1/2,j,k - 52‘]%'—1/2,]',1@ + Sgin,j+1/2,k - S4in,j—l/2,k + S5in,j,k+1/2 - SGin,j,k—l/Q
=1
(3.13)
Os fluxos Jy, .00 Jymno © Jzmn. sdo calculados nas faces da célula ((mn,0) =

(1+1/2a‘]7k)7 (1_1/27J7k)7 (la‘]+1/2>k)7 (17J'1/27k)7 (la.]7k+1/2)7 (17J7k_1/2)) da Seguinte ma-

neira:

oV
Jomino = Oz (M, N,0) ——
Ox (m,n,0)
oV
Jym,n,o - Uy <m7 n, O) . (314)
ay (m,n,0)
oV
Jz = 0z PR a_
m,n,o g (m n 0) az (m,n7o)

As componentes do tensor das condutividades, o = [0y, 0y, 0,|, foram determina-
das nas faces das células (embora seus valores estejam armazenados no centro) por uma

média harmoénica, como mostra a Equacao 3.14:

204,04

1k
Ozii1/046 = — (315)
w Ozit1,j60i 5k

As demais condutividades, oy, , ., O € Oy, fOram

Yij+1/2,k? UYi,j-1/2,k7 O-Zi,j,k+1/2
calculadas de forma analoga a Equacao 3.15.

Como mostrado nas Equacoes 3.14, os célculos dos fluxos J envolvem a determi-
nacao do gradiente do potencial V nas interfaces. O calculo desses gradientes foi realizado
pelo método dos volumes finitos aplicado & malha da estrutura de dados ALG. Essa

metodologia é mostrada a seguir para a direcao x:
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1% o Vee = Vi

Oz (i+1/2.4.k) =1 h (3.16)
ov _ N Vi = Ve

O (i=1/2,4.k) =1 h

onde m; e my sao o numero de vizinhos & direita e a esquerda da célula centrada em
(i,j,k), respectivamente. V, . e V). sdo os potenciais dos vizinhos a direita e & esquerda da

célula (i,j,k), respectivamente.

Dessa forma, a discretizagao dos fluxos (Equagao 3.14), multiplicada pela area das

faces das células se torna:

mi

‘/rc - V; j
J151 = “O0zii1/250k Z 7 h J7k51
o y y (3.17)
J252 — _O-iﬂi—l/Q,j,k Z i7j7kh__l7CS2
c=1

Para o trabalho aqui desenvolvido, foi considerado uma malha hexaédrica regular,
logo as areas das faces das células sao S;=h;% e Sy—h,? de forma que pode-se simplificar

a Equacao 3.17:

Sljl = SlJ$i+1,j,k = — Z er/yc (‘/r,c - V;,j,k) h
=l (3.18)
Sody=S1Tar 1w ==Y Ony. (Vg — Vie)
c=1

As equagoes para as diregoes y e z sao analogas as da direcao x, descritas acima.
Rearranjando e substituindo as discretizacoes na Equacao 3.12 e considerando que n € o

passo de tempo atual e * um passo de tempo intermediario:

Cm ij(j,k - ‘/Zzﬂzﬁ _ (Sl:]ik — SQJQ* + S3J§ _3 S4JZ + S5Jg — S6Jg) (319)
At Bk i

Fazendo também as devidas substituicoes das Equagoes 3.18 na Equagao 3.19 e

rearranjando, tem-se a PDE discretizada:
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mi m2
Ve = 0a, (Vi = Vi) + Y 0w, (Vi — Vi)
c=1 c=1
_ — V* o * — V* _ V*
> oy (Vi = Vi) + Doy, (Ve — Vi) (3.20)
c=1 c=1
ms me
Zazm( fic myk) + Zgzbk/,c( ij.k bk,c) = Vi k@
c=1 c=1

onde o = (BCphy;?)/Atp; my, my m3, my, ms e mg correspondem ao ntmero de vizinhos a
direita, & esquerda, acima, abaixo, a frente e atras, respectivamente; V, ., Vic, Vik, Vi,
Vik e Vi k sao os potenciais dos vizinhos a direita, a esquerda, acima, abaixo, a frente e

atras, respectivamente.

Essa equacao deve ser resolvida para cada elemento da célula, formando assim,
um sistema linear (matriz), o qual foi resolvido nesse trabalho pelo método do gradiente

conjugado Apéndice B.

3.2.3 Discretizacao das EDOs

As EDOs que compoe o modelo de células cardiacas sao equagoes que envolvem
derivadas das fungoes com apenas uma variavel independente, que no caso aqui em questao

é o tempo. Dessa forma ¢é necessario apenas a discretizagao temporal dessas equagoes.

Como foi utilizado o operador de splitting separando as EDOs da EDP, foi possivel
utilizar um método de discretizacao diferente para as EDOs do que o método de Euler
implicito adotado para a EDP. Por exigir menos esforco computacional que outros mo-
delos (OLIVEIRA, 2013), o método de Euler explicito foi utilizado nesse trabalho para
discretizagao das EDOs. Segundo Oliveira (2013), em modelos complexos de eletrofisio-
logia, o passo de tempo exigido para outros modelos de discretizacao temporal, se torna
da mesma ordem do método de Euler explicito, devido a problemas de estabilidade. No
método de Euler explicito, a discretizacao temporal para uma variavel u, qualquer, se

torna:

J I
ow Uy —u

ot At,

= [ (un) (3.21)

Apesar de sua simplicidade, o método de Euler explicito nao é incondicionalmente
estavel, de forma que a utilizagao de passos de tempo muito pequenos pode ser necesséria,
o que acarreta um alto tempo de solucao. Para contornar esse problema, foi utilizada uma
metodologia para utilizacao de um passo de tempo adaptativo desenvolvida por Campos et

al. (2011). Essa metodologia mostrou-se mais eficiente até mesmo que métodos implicitos,
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como o de Euler implicito, na solucao das EDOs que descrevem a eletrofisiologia cardiaca
(OLIVEIRA, 2013), o que justifica a adogao dessa metodologia.

3.2.3.1 Passo de tempo adaptativo (EDOs)

Na metodologia desenvolvida por Campos et al. (2011), a escolha do novo passo de
tempo envolve além da discretizacao pelo método de Euler explicito, a discretizagao pelo
método de segunda ordem de Runge-Kutta (RK2) (BUTCHER, 2016). Para um sistema,

de k equacoes tem-se a seguinte forma:

wl = Aty I (b)), G =1,k

‘RK At . . ]
u‘ZLJrl :uj (fj (tnaun)+fj (tn-l—luun-‘rl)) y J = 17'”71{:
- - (3.22)
erro, = ‘uffl — )|

At, 1 = obter _novo At (erroy,, tol, At,)

onde ufj_Ul e uf;rkl sao as solugoes obtidas pelos métodos de Euler explicito e RK2, respec-
tivamente; obter mowvo At, é a funcao utilizada para computar o novo passo de tempo;
A t, é o passo de tempo para EDO; erro,, é a norma infinita (maximo) da diferenga das

solugoes obtidas pelos dois métodos, calculada da seguinte maneira:

erro, = ‘ ug_fl — ufle
P ; A, At ; .
(W At f7 (b, un)) — (== (7 (tn, ) + 7 (Eng1s Unin)) (3.23)

H_ fJ _‘>_fj (tn+1aun11))H

[e.e]

Para estimar o novo passo de tempo, foi considerado um erro, local da ordem de

At2. Assim, o novo passo de tempo deve ser limitado pela tolerancia (tol):

erron1 = aAt: < tol (3.24)
fazendo erro, ,; = tol:
erroy, alAt? tol
— s Aty = Aty (3.25)
errons1  aAtr erroy,

Se o erro obtido fosse maior do que a tolerancia preestabelecida, a solucao era
descartada e a iteragao n era recalculada com o At, ;. Caso contrario, o método obtinha

0 novo passo de tempo e seguia para a iteragao n+1.
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Para solucao do passo de tempo adaptativo, a principio é necesséario calcular o
lado direito duas vezes em cada iteragao, sendo uma para o método de Euler no instante
t, e outra para o método RK2 para t,.1, o que dobraria o custo computacional. Segundo
Campos (2011), uma maneira de contornar este problema é reutilizar {(t,,;) da iterac¢do
n como f(t,) na iteracdo seguinte n+1, de forma que o método modificado utiliza apenas
uma avaliagao do lado direito por iteracao. O Algoritmo 1 mostra o pseudocddigo do

tempo adaptativo.

Algoritmo 1 Método adaptativo no tempo

1: to = dt_inicial;

2: LD, = lado_direito(ty, 73);

3: while t,, < ¢4 do

4 Ypi1 = LD, x Aty + Y

5. LDy = lado _direito(t,s1, Yni1);

6:  tol,+1 = absTol;

7. erropy; = max(0.5 * [|[LDy — LD,])):;
8 Aty = obtem novo_ A t(erroni1, tol,i1);
9: if At,y1 > mazx dt then

10: A t,y1 = maz_dt;

11:  end if

12:  if erro, < tol,,, then

13: Yn = Ynt1;,

14: LDl = LDQ,

15: bty =t + At

16:  end if

17: A tn =A tn+l;
18: end while

Na linha 2 do Algoritmo 1, o lado direito das equagoes é computado pela primeira
vez e armazenado em LD;. Na linha 3 o lago iterativo ¢é iniciado. Na linha 4 é calculado o
método de Euler. Na linha 5 é calculado o “novo” lado direito, LD, o qual ¢ utilizado para
computar o erro e na iteracao seguinte ¢ utilizado para calcular o método de Euler. Nas
linhas 6 e 7 sdo determinados a tolerancia (tol,.1) e o erro (erro, 1), respectivamente. Na
linha 8 ¢ determinado o novo passo de tempo (At,1). Na linha 9 verifica-se se o erro é
menor que um valor méximo do passo de tempo preestabelecido e na linha 12 verifica-se
se o erro ¢ aceitavel. Se o erro for aceitavel, realizam-se as trocas de ponteiro de vetores
e a variavel do tempo é incrementada, caso contréario, os vetores e a variavel do tempo
sao descartados e computados novamente na proxima iteracao. Por fim, o passo de tempo
é atualizado, na linha 17, de At, para At,.;. Informagoes mais detalhadas do passo de
tempo adaptativo podem ser encontradas em Campos et al. (2011), Campos (2011) e

Oliveira (2013).

Resumindo, as Equacoes 3.3, 3.4 e 3.5 tomam a forma discreta mostrada nas Equa-

coes 3.26, 3.27 e 3.28. Sendo n o passo de tempo atual, * um passo de tempo intermediério
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e n+1 o passo de tempo.

cmf;i%gg—iﬁiz-—hmlmfjm7;) (3.26)
n+1 *
T’Z: /,717 ‘7 n *
e UL ) (3.27)

%%—;ﬁ:_@ﬁ—&ﬁ+&ﬁ—&ﬁ+&ﬁ—&ﬁL$
Atp BE? 4

v *
,Jk Zax,c rc_ Jk Zle/c m, l,C)
- o + o - V)
Y/ o t c ,], Y ¢ z ] k b,c

* _ n
- Z Tz e (Vf,c - Vii k + Z Ozppr e gk kac) = Vijre
c=1

Cin

(3.28)

O pseudocodigo para solugao do conjunto de equagoes para o modelo monodominio

da eletrofisiologia cardiaca é mostrado no Algoritmo 2, sendo a variavel de estado do

sistema de EDOs de cada volume finito, representado por um vetor de estado (SV).

Algoritmo 2 Soluc¢ao do modelo monodominio

configura no modelo celular as condic¢oes iniciais;
monta a matriz do monodominio (Sistema linear da EDP);
while t < tfinal do
atualiza SV para o modelo celular;
resolve o modelo celular (EDO);
atualiza SV para EDP;
resolve o sistema linear (EDP) via gradiente conjugado;
t=t+ dt;
end while

3.3 Implementagao em computagao distribuida e multi-GPU

A implementagao em computacao distribuida e multi-GPU da solugao das EDOs,
as quais nao existiam no simulador de eletrofisiologia cardiaca, foram feitas com base no
Algoritmo 2, sendo a configuracao e execugao da solugao das EDOs distribuidas em nos

de processamento usando estratégias da seguinte formas:

1. Paradigma mestre-escravo, onde Np é o nimero de processos, um niicleo de pro-

cessamento (denominado mestre) ficou responsavel por decompor o problema em
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tarefas e enviar mensagens aos demais Np-1 nticleos de processamento (denomina-
dos escravos) distribuindo as tarefas. Por sua vez, o ciclo de execugao dos escravos
consistiu em: obter por passagem de mensagem uma tarefa do mestre, processar
a tarefa e enviar o resultado de volta para o mestre. Por fim, o mestre recolhe os

resultados parciais dos escravos de modo a reunir o resultado final.

2. Somente o n6 de processamento mestre faz a configuragdo do modelo celular (linha
1) e a execugio das fungdes de montagem da matriz do monodominio (linha 2). E
feita a atualizagdo de SV (linha 6) para EDP e a solugdo da EDP pelo gradiente
conjugado (linha 7). Somente as linhas 4 e 5, responséveis por atualizar SV para as
EDOs e resolver as EDOs, foram feitas de forma distribuida para todos os nés de

processamento.

3. Para acelerar ainda mais a solucao, foi feita uma implementacao multi-GPU para
as solugoes das EDOs. A EDP também utilizou da GPU.

A estratégia 1 foi escolhida devido obtencao de bons desempenhos e um elevado
grau de escalabilidade, e foi implementada em conjunto com a estratégia 2 e 3. Como nao
hé dependéncia de dados entre as solu¢oes dos sistemas de EDOs em cada volume finito,

foi possivel realizar a execucao da solugao de tais, em diferentes nés de forma direta.

O que causa a alteracao nas variaveis de estado em cada passo de tempo é o
estimulo do PA que atravessa o tecido excitavel. O estimulo de cada volume finito foi
representado por um vetor, stim, e a variavel de estado do sistema de EDOs de cada
volume finito foi representado por um vetor de estado (SV). Para a implementagao da
estratégia 2, em cada passo de tempo, o n6 mestre atualizava o estimulo e enviava a cada n6
escravo o estimulo referente a parte do dominio em que o né era responsavel por resolver.
A seguir, os nos escravos resolviam as EDOs e enviavam ao né mestre a solucao referente
a sua parte do dominio. O algoritmo seguia sua execugao, e apos a solu¢ao da EDP (feita
em GPU e sem computacao distribuida) as variaveis de estado eram atualizadas pelo no

mestre. O passo de tempo é incrementado e todo o processo do laco se repete.

Para implementacao da estratégia 3, onde foi proposta a utilizacao de GPUs para
solucao das EDOs em conjunto com a computacgao distribuida, foi necessaria a comunica-
¢ao da CPU com a GPU para atualizagao das variaveis de estado, linha 4 do Algoritmo
2. Além disso, os resultados da solu¢ao do modelo celular (linha 5 do Algoritmo 2), foram
necessarios para solu¢ao da EDP (linha 7 do Algoritmo 2), o que também necessitou de
comunicagao da GPU para a CPU. Antes da execugao da solugao das EDOs em multi-
GPU, o algoritmo distribui os nés de processamento entre as GPUs utilizadas, de forma
que cada n6 executa seus cilculos em uma determinada GPU, dessa forma, o ntimero de

processos € igual ao numero de GPUs. A Figura 11 exemplifica por meio de um dominio
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cubico, a estratégia proposta de computacao distribuida e multi-GPU, sendo rank o ID

de cada processo criado.

Figura 11 — Exemplo da implementagao proposta da computagao em memoria distribuida
multi-GPU para solugao das EDOs

GPUOQ+rank0 GPU 1 +rank 1

—— I
l |

Solucdo
EDO

Solugdo
EDO

!

GPU 2 + rank 2

| e’
EDO

}

GPU 3 + rank 3

Solugdo
EDO

Fonte: Elaborado pelo autor

A implementagao paralela e em GPU foi realizada pela interface de programacao de
aplicagoes (Application Programming Interface - API) CUDA. A distribuigao de tarefas e
comunicagao entre os nos foi realizada pelo padrao de interface para a troca de mensagens
em méquinas paralelas com memoéria distribuida, MPI. Devido a limitagoes fisicas, foram
utilizadas somente duas GPUs nos testes, porém o algoritmo desenvolvido é genérico e
permite a utilizagao de um maior nimero de GPUs. Consequentemente, devido a essas

limitacoes, foram realizados testes com 1 e 2 processos.

Matematicamente, o fator de aceleracao a, corresponde a razao entre o tempo
gasto na computacao de um dado problema utilizando-se de apenas um processador, tg,

e o tempo gasto por um programa que utiliza p processadores de forma paralela, t,:

()

a(p) = i (3.29)

3.3.1 Especificagoes do ambiente de execucgao

Os testes foram executados no sistema operacional Manjaro Linux, kernel 5.10
em hardware composto de processador Intel® Core ™M i7-6700K com frequéncia de clock
de 4,00 GHz, 32 GB de memoria RAM e 2 TB de disco rigido. Foram utilizadas trés
placas de video, sendo duas NVIDIA GeForce GTX 960 e uma NVIDIA TITAN Xp. Para
a implementacao multi-GPU, primeiramente foram realizados testes em um ambiente
homogéneo com duas placas de video NVIDIA GeForce GTX 960 e, posteriormente, uma
placa de video NVIDIA GeForce GTX 960 foi combinada com a placa de video NVIDIA
TITAN Xbp.
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As placas de video utilizadas foram as disponiveis no laboratério de elaboragao
dessa pesquisa, sendo importante utiliza-las da melhor forma possivel, dando mais sobre-

vida aos recursos disponiveis.

3.4 Dominio e modelo celular

O dominio adotado para os testes da implementacao aqui desenvolvida, ¢ um
benchmark proposto por (NIEDERER et al., 2011), o qual pode ser visualizado na Figura
12.

Figura 12 — Dominio benchmark adotado nos testes. S: local de estimulo do potencial de
agao

el

Fonte: Adaptado de (NIEDERER et al., 2011)

Yy

O benchmark proposto por Niederer et al. (2011) adota o modelo celular TT2,
porém nesse trabalho, o benchmark foi modificado, de forma a adotar o modelo celular
Bondarenko, pelo fato de além de ser um modelo celular muito utilizado, ser um modelo
complexo, o qual exige mais poder computacional para ser resolvido e o uso de multiplas
GPUs é também justificavel. Nesse modelo, o tecido é considerado anisotrépico e as con-
dutividades sao: o, = 0,0176 S/m, o, = 0,1334 S/m e o, = 0,0176 S/m; a capacitancia
da membrana ¢ C,, = 1 uF/em?. O protocolo de estimulo externo compreende uma cor-
rente de -50.000 pA /em? aplicado durante 2 ms (NIEDERER et al., 2011). O dominio foi
discretizado espacialmente em elementos hexaédricos regulares de lado igual a 500 pm,
400 pm, 250 pm, 200 um, 125 pm e 100 pm. O tempo de simulagao adotado foi de 50
ms com passo de tempo das EDOs de 0,0001 ms e da EDP de 0,01 ms com tolerancia de
1x10715,
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO

A discretizacao do dominio benchmark em volumes finitos de comprimentos ca-
racteristicos de 500 um, 400 pm, 250 pm, 200 pm, 125 pm e 100 um, resultou em uma
quantidade de volumes iguais a 3.360, 5.950, 26.880, 52.500, 215.040 e 420.000, respecti-

vamente.

O resultado eletrofisiologico pode ser verificado na Figura 13, a qual mostra ins-

tantes da despolarizagao e repolarizacao do dominio benchmark ao longo da simulagao.

Figura 13 — Despolarizagao do dominio benchmark

0 ms 10 ms 20 ms

-85,0 -50,0 0 40,0
— j

Potencial de membrana (mV)

25 ms 50 ms

Fonte: Elaborado pelo autor

No instante de 0 ms o tecido encontrava-se totalmente em estado de repouso (apro-
ximadamente - 82 mV). No instante 10 ms ja é possivel observar a despolariza¢ao proximo
a regiao de estimulo. O potencial de membrana foi elevado até aproximadamente 25 mV.
A onda de despolarizagao seguiu por todo tecido, durante os demais instantes de tempo,
além disso, é possivel observar também a repolarizacao do tecido pos platd do estimulo
durante a passagem do mesmo. Em instantes de tempo mais avangados, como o de 50
ms, é possivel notar novamente partes do tecido ja totalmente repolarizado, em estado de
repouso. Observou-se também que a despolarizagao e repolarizagao foram mais rapida na
direcao y, devido a anisotropia do tecido cardiaco, onde a condutividade era maior nessa

direcgao.

O primeiro teste realizado correspondeu a computacao distribuida em multi-GPU
utilizando as duas placas de video NVIDIA GeForce GTX 960, de forma que ora foi

criado um processo quando utilizado uma GPU, e ora dois processos quando utilizado



Capitulo 4. RESULTADOS E DISCUSSAO 63

duas GPU, sendo cada processo executado em uma das placas. Obviamente, a linha de
base é NVIDIA GeForce GTX 960. A Figura 14 mostra os resultados comparativos do
tempo de execucao das EDOs em uma e duas GPUs para o tempo de simulagao de 50

ms, mostrando também a aceleragao (a) quando houve adogao de 2 GPUs.

Figura 14 — Tempo de execugao das EDOs em relagao a diferentes niveis de discretizagao
do dominio em computacao distribuida e multi-GPU utilizando duas placas de video
NVIDIA GeForce GTX 960. a: aceleragao
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Fonte: Elaborado pelo autor

Os resultados apresentados na Figura 14 sao referentes as médias de cinco execu-
¢oes para cada caso. Esses valores médios, bem como o desvio padrao podem ser conferidos
na Tabela 1, que mostra que em todos os casos o desvio padrao foi baixo em relacao ao
tempo de execucao da EDOs, ou seja, nao houve dispersao dos resultados em relacao ao

valor médio.

Com base na Figura 14, nota-se que o acréscimo de uma segunda GPU com as
mesmas configuracoes nao reduz pela metade o tempo de solugao das EDOs, ou seja, nao
h& uma acelerac¢ao (a) igual a 2 devido ao tempo de comunicagao entre CPU e GPU, e
também GPU com CPU. E possivel notar também que a aceleracio tendeu a ser maior
nos casos onde houveram maiores quantidades de volumes no dominio, o que mostra a
relevancia da proposta dessa pesquisa, permitindo a simulacao de grandes dominios e
malhas refinadas. Além disso, como o tempo de solucao é acelerado, o modelo permite a

adogao de um menor passo de tempo.

Com base na Figura 14 e Tabela 1 observa-se que de fato a utilizagao de multi-



Capitulo 4. RESULTADOS E DISCUSSAO 64

GPUs acelerou o tempo de solugao das EDOs e, consequentemente, reduziu o tempo global

da solucao do problema, como mostra a Tabela 2.

Tabela 1 — Média e desvio padrao de cinco testes do tempo de execugao das EDOs em
relagao a diferentes niveis de discretizacao do dominio em computagao distribuida e
multi-GPU utilizando duas placas de video NVIDIA GeForce GTX 960. Linha de base:
NVIDIA GeForce GTX 960

Volumes Quantidade de GPUs Meédia (s) Desvio padrao (s)

96.880 ; ;‘3325 8?51
52.500 ; 2@@22 833
915.040 ; ;ﬁég; 8(2)}
420.000 ; fff?@};‘ 8?3

Fonte: Elaborado pelo autor

Tabela 2 — Média e desvio padrao de cinco testes do tempo de execugao global do
algoritmo em relagao a diferentes niveis de discretizagao do dominio em computagao
distribuida e multi-GPU utilizando duas placas de video NVIDIA GeForce GTX 960.

Linha de base: NVIDIA GeForce GTX 960

Volumes Quantidade de GPUs Média (s) Desvio padrao (s)

26.880 ; §§3$§ ?31
52.500 ; 1703091’ ;5416 (2):251)
215.040 é ;fiﬁjg; 8:23
420.000 ; 2532?2 8%

Fonte: Elaborado pelo autor

A adocgao de duas placas NVIDIA GeForce GTX 960, mostra que mesmo com
hardwares de menor desempenho é possivel obter aceleracao significativa nas simulagoes
de eletrofisiologia cardiaca com modelos celulares complexos. Esse fato é mais um fator
que justifica a implementacao paralela proposta nessa pesquisa, se tornando relevante

para parques tecnologicos em ambientes de simulagao menos avancados ou ja defasados
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por questoes financeiras, por exemplo, uma vez que placas de video de ultima geracao,

com maior desempenho, necessitam de grande investimento.

Comparando o desempenho individual das placas de video NVIDIA TITAN Xp
e NVIDIA GeForce GTX 960, ou seja, quando utilizadas isoladamente em um tnico
processo, como mostra a Figura 15, é notéria a superioridade da NVIDIA TITAN Xp. Para
os casos de 420.000, 215.040 e 52.500 volumes, por exemplo, a placa NVIDIA TITAN Xp
solucionou as EDOs em 25,04% 25,40% e 29,14%, respectivamente, do tempo de solucao da
placa NVIDIA GeForce GTX 960. Mais que isso, a execuc¢ao de um processo na NVIDIA
TITAN Xp resultou em tempos de solucao das EDOs menores do que dois processos em
duas placas NVIDIA GeForce GTX 960 (Tabela 1).

Figura 15 — Comparacgao do tempo de execucao das EDOs em relagao a diferentes niveis
de discretizacao do dominio utilizando as placas NVIDIA GeForce GTX 960 e NVIDIA
TITAN Xp individualmente
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Fonte: Elaborado pelo autor

Um teste foi repetido com as mesmas configuragoes de duas placas NVIDIA Ge-
Force GTX 960, porém uma das placas de video foi substituida pela NVIDIA TITAN Xp,
sendo esta a linha de base. A Tabela 3 mostra que diferentemente do esperado, ao acres-
centar uma segunda GPU, o tempo de solu¢ao das EDOs aumentou consideravelmente.
Tal fato é justificado pela diferenca de desempenho entre as duas placas de video, citado
anteriormente. Como cada GPU ficou responséavel por metade das EDOs (vide Figura 11)
o processo executado na placa NVIDIA TITAN Xp terminava suas tarefas e ficava ociosa
esperando a finalizagao das tarefas do processo executado na placa NVIDIA GeForce GTX

960. Isso pode ser comprovado ao se observar que o tempo de execucao das duas placas
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NVIDIA GeForce GTX 960 (Tabela 1), onde cada uma executava metade das tarefas, é

proximo ao tempo de execucgao desse caso com duas placas diferentes.

Tabela 3 — Média e desvio padrao de cinco testes do tempo de execugao das EDOs em
relagao a diferentes niveis de discretizagao do dominio em computagao distribuida e
multi-GPU utilizando uma placa de video NVIDIA TITAN Xp e uma NVIDIA GeForce
GTX 960. Linha de base: NVIDIA TITAN Xp

Volumes Quantidade de GPUs Média (s) Desvio padrao (s)

5.950 ; 15095?902 8:8?
26.880 ; ;38:;71 8242;11
52.500 ; ?é‘gﬁi 8:22
915.040 ; 2814465?964 (1)(;3
420.000 ; if(f?j‘ég (2):33

Fonte: Elaborado pelo autor

Observando a Tabela 3 e sabendo da discrepancia de poder computacional das pla-
cas NVIDIA TITAN Xp e NVIDIA GeForce GTX 960 identificada anteriormente, como
forma de otimizar ainda mais o tempo de execucao, as placas de video NVIDIA GeForce
GTX 960 e NVIDIA TITAN Xp foram submetidas a um balanceamento de carga, sendo
a NVIDIA TITAN Xp linha de base, e distribuindo de forma equilibrada e eficiente as
diferentes partes da computacao, de modo que os processadores fiquem ocupados durante
a maior parte da execuc¢ao. Os resultado podem ser visualizados na Tabela 4, onde, ini-
cialmente, ao acrescentar mais uma GPU na solugao havia desaceleracao, passou a ter

aceleragao apos o balanceamento, gerando um ganho maior que 2 no tempo de solucao.

Tabela 4 — Analise do tempo de execugao das EDOs em relagao a diferentes niveis de
discretizagao do dominio em computacao distribuida e multi-GPU utilizando uma placa
de video NVIDIA GeForce GTX 960 e uma NVIDIA TITAN Xp com balanceamento de
carga. Amostra de cinco testes. Aceleracao em relagao a utilizagao de um processo com a

placa de video NVIDIA TITAN Xp FB: Fator de balanceamento

Volumes Meédia (s) Desvio padrao (s) Aceleragao FB

52.500 236,26 0,60 1,04 8,86
215.040 796,56 0,74 1,06 9,97
420.000 1487,83 0,89 1,08 9,98

Fonte: Elaborado pelo autor

Observou-se na pratica que o fator 6timo de balanceamento de carga, ou seja, a
porcentagem de processamento atribuida a cada GPU, era variavel de acordo com o nivel

de discretizacao do dominio. Para essa analise da Tabela 4, s6 foram poés-processados
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os valores referentes &s malhas mais refinadas, pois sao as de maior interesse, onde o
tempo de execugao é maior. Além disso, verificou-se na pratica também que a aceleracao
tendeu a diminuir em malhas menos refinadas, pois como sao menos elementos, o tempo de
comunicagao entre processos e GPUs se tornou mais expressivo do que o calculo das EDOs
propriamente dito. Nesses casos, a utilizagao de uma tinica GPU com melhor desempenho,

como a NVIDIA TITAN Xp, mostrou-se mais vantajoso.

A Tabela 5 mostra o tempo de solugao das EDOs em relagao ao tempo de solugao
total do algoritmo, sendo possivel notar que de fato as EDOs consomem bastante tempo
da execugao do algoritmo. Utilizando duas placas de video NVIDIA GeForce GTX 960,
a adicao da segunda placa reduz ligeiramente essa relagao dos tempos de solucao e, a
medida que a malha vai sendo refinada, essa relagao vai se tornando mais significante, ou
seja, quanto mais elementos, menor o tempo percentual de solugao das EDOs em relagao
ao tempo global. Esse fato é importante, uma vez que a implementacao em paraleliza-
cao distribuida e multi-GPU proposta nessa pesquisa tem como alvo malhas refinadas e

modelos celulares complexos.

Tabela 5 — Tempo de execugao das EDOs em relagao ao tempo de execucgao global do
algoritmo de todos os testes realizados

Ne GTX 960 e TITAN Xpe TITAN Xp e GTX 960

Volumes GPUs GTX 960 (%) GTX 960 (%) com balanceamento (%)
B0 o 055 i
90, 6.2 ?

26.880 ; gig ;ggi ]

CXUN S oo 60,34
2100y o1 1005
420.000 ; gg?g ‘7‘?% 47:65

Fonte: Elaborado pelo autor

Por outro lado, ainda de acordo com a Tabela 5, com a disposicao das duas placas
de video de diferentes desempenhos sem balanceamento de carga, fica claro que quando
a NVIDIA TITAN Xp opera isoladamente, o tempo de solu¢cao das EDOs em relacao ao
tempo global também é reduzido, mais ainda do que no caso da utilizagao de duas NVIDIA
GeForce GTX 960, sendo mais significativo também para malhas mais refinadas. Por fim,
quando o balanceamento de carga foi realizado, observou-se que o tempo da solucao
das EDOs em relagao ao tempo global forneceu os melhores resultados em termos de

tempos absolutos, sempre reduzindo essa relacao de tempo. Assim, fica demonstrado que
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a implementacao proposta nessa pesquisa foi de fato capaz de reduzir esse gargalo do

tempo de solucao das EDOs.

Também foram realizados testes levando em conta apenas a paralelizacao distri-
buida em CPUs, sem utilizacao de GPUs. O grafico da Figura 16 mostra os resultados do
tempo de execucao das EDOs para esse caso, onde so foram testadas as discretizagoes de
500 pm, 400 pm, 250 pm e 200 pum.

Figura 16 — Comparacao do tempo de execugao das EDOs em relagao a diferentes niveis
de discretizacao do dominio utilizando apenas paralelizagao distribuida em CPUs. np:
nimero de processos
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Fonte: Elaborado pelo autor

Embora o tempo de solugao das EDOs tenha aumentado sem a presenga de GPUs,
a paralelizacao em memoria distribuida se torna uma ferramenta interessante em ambien-
tes com pouco recurso computacional, onde nao é possivel a disponibilidade de placas de
video. Como mostra a Figura 16, a adicao de processos reduziu consideravelmente o tempo
de solucao das EDQOs, de forma que quanto mais processos foram adicionados, maior foi
a aceleracao, consequentemente, menor a relacao do tempo de solucao das EDOs e do
tempo de solucgao global. A Tabela 6 complementa os resultados da Figura 16, mostrando
ainda o tempo global de execugao do algoritmo, o tempo de solugao das EDOs em relagao

ao tempo de solucao global e a aceleracao para cada caso.
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Tabela 6 — Tempo de execugao da algoritmo utilizando apenas paralelizacao distribuida

em CPUs
Ne Tempo Tempo Relacao ~
Volumes processos EDOs (s) global (s) tempos (%) Aceleragao

1 955,74 1007,23 94,89 -
4360 2 514,22 572,70 89,79 1,86

3 357,68 418,30 85,51 2,67

4 292,13 356,46 81,95 3,27

1 1676,19 1729,06 96,94 -
5.950 2 1040,28 1124,74 92,49 1,61

3 715,58 803,84 89,02 2,34

4 630,97 725,10 87,02 2,66

1 8272,85 10419,77 96,94 -
96.880 2 5256,81 7558,03 92,49 1,58

3 4020,08 4577,04 89,02 2,01

4 3526,97 4101,57 87,02 2,39

1 15090,12 16704,74 90,33 -
59 500 2 9548,53 15967,09 59,80 1,57

3 7499,68 14011,45 53,93 2,06

4 6317,01 12923,72 48,88 2,35

Fonte: Elaborado pelo autor

Em relacao a Tabela 6, nota-se ainda que quanto mais refinadas foram as malhas
em conjunto com a adi¢ao de processos, mais o tempo de solucao das EDOs em relacao

ao tempo de solugao global é reduzido.
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5 CONCLUSAO E TRABALHOS FUTUROS

5.1 Conclusao

Com a simulagao de modelos celulares complexos aliados & dominios tridimensio-
nais realisticos que requerem malhas muito refinadas, torna-se necessaria a evolucao dos
algoritmos de simulagao com o auxilio da computagao de alto desempenho, como a utiliza-
¢ao de processamento paralelo e distribuido em GPGPU, visando reduzir o tempo global.
Implementagoes desse tipo podem fornecer detalhes da fisiopatologia cardiaca, como, a
remodelacao pos infarto, a analise das consequéncias causadas pelas cicatrizes formadas
devido ao infarto, a propagacao da frente de onda do potencial de acao em espiral, estudo

de arritmias, entre outros.

A paralelizacao em memoria distribuida e multi-GPU, para solucao das EDOs
em simulagoes da eletrofisiologia cardiaca, proposta nessa pesquisa, se mostrou eficiente
no ponto de vista do desempenho computacional e utilizacao de memoria. A estratégia
multi-GPU para duas placas NVIDIA GeForce GTX 960 resultou em valores de aceleragao
proximos a 1,5 quando da utilizagao de 2 GPUs em relagao a 1 GPU nos casos onde foi

exigido maior poder computacional, ou seja, em malhas mais refinadas.

Utilizando dos recursos que se tem disponivel, ou seja, a combinacao da placa
de melhor desempenho com a de desempenho inferior, foi comprovado a possibilidade de
um desbalanceamento de carga devido ao ambiente nao homogéneo, podendo ser resolvido
com um simples balanceamento estatico, gerando um ganho de mais de 2,4 vezes no tempo

de solucao do que quando esta desbalanceado.

Tal balanceamento de carga foi o que gerou os menores tempos de solucao das
EDOs. Por outro lado, para malhas menos refinadas, foi mostrado que a placa de video
com melhor desempenho possibilitou um tempo menor de solucao do que a utilizacao de
duas placas de menor desempenho, mesmo apés balanceamento de carga, pois, com poucos
elementos, a comunicagao entre CPUs e GPUs passou a ser mais significativo do que a
solucao das EDOs propriamente dito, ou seja, a troca de mensagens e as diversas copias
realizadas entre uma memoria e outra fez com que o tempo de resposta fosse aumentado,

causando impacto no desempenho geral nessas malhas.

Por fim, a escalabilidade do algoritmo proposto, permite a adigao CPUs e GPUs,
por meio de arquiteturas de clusters, de forma a acelerar ainda mais as simulagoes eletrofi-
siologicas. Dessa forma, a distribuicao de tarefas em noés permite realizar uma quantidade
maior de simulagoes do que a possivel atualmente pelo estado da arte para um deter-
minado intervalo de tempo. Além disso, a paralelizacao também permite simulagdes que

utilizem mais memoria, uma vez que as EDOs sao distribuidas entre as GPUs. Assim, a



Capitulo 5. CONCLUSAO E TRABALHOS FUTUROS 71

implementagao multi-GPU aqui proposta torna-se uma ferramenta importante no estudo
numérico de problemas complexos e realisticos de eletrofisiologia cardiaca, reduzindo o

tempo global.

5.2 Trabalhos futuros

Ao longo da pesquisa, foram detectados alguns pontos para aprofundamento e

continuidade do trabalho, os quais sao sugeridos como trabalhos futuros:

e Realizar o balanceamento de carga entre as diferentes placas de video em tempo de

execucao, ou seja, de forma dinamica.
e Paralelizar a solucao da EDP em memoéria distribuida e multi-GPU.

e Implementar e avaliar a paralelizacao hibrida.
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A MODELAGEM DA ELETROFISIOLOGIA CARDIACA

A.1 Modelo Luo Rudy

O modelo de Luo Rudy (LUO; RUDY, 1991) foi desenvolvido baseado em células
do ventriculo de mamiferos. A variacao do potencial de membrana é dada pela mesma
Equagao 2.29 do modelo de Hodkin-Huxley, porém sao consideradas 6 correntes ionicas.
Sendo quatro de efluxo: corrente de potassio dependente do tempo (Ik), corrente de po-
tassio independente do tempo (Iki), corrente de potéssio de plato (Ik,) e, uma “corrente
de fuga” chamada de background (I,,) de potassio. Além de duas correntes de influxo:
corrente rapida de sodio (In,) € uma corrente lenta de calcio (Igar). A Equagao A.1 mos-
tra a corrente ionica total do modelo Luo Rudy e a Figura 17 mostra a representagao

esquemaética das correntes idnicas através da membrana para esse modelo.

Iion = Ing + Ica + Ik + Iy + Igp + 1 (A.1)

Figura 17 — Representagao esquematica das correntes i6énicas do modelo Luo Rudy

L O
COOOO00 OOOOOOOOOC

Fonte: Adaptado de Physiome Project (2020b)

Todas correntes idnicas do modelo sao controladas por variaveis de ativacao da

forma:

dy Yoo — Y
—= = A2
dt Ty ( )

onde y é a variavel de ativac@o/inativacdo em questao e os termos yo e 7y sdo definidos
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Ccomao:

Qy 1
_ N — A3
oy + By Y ay + By (4-3)

Yoo

sendo ay, e By funcoes de V,,. Expressoes completas para oy, 3y e correntes iénicas podem

ser encontradas em Luo e Rudy (1991).

A.2 Modelos Ten Tusscher, Ten Tusscher-Panfilov (TT2) e Ten Tusscher-
Panfilov 2 (TT3)

O modelo de Ten Tusscher (TUSSCHER et al., 2004), representado na Figura 18
foi desenvolvido para modelar células do ventriculo humano. O modelo inclui 11 correntes

ibnicas e duas correntes de trocadores e bombas.

Figura 18 — Representacao esquematica das correntes idénicas do modelo Ten Tusscher.
RS: Reticulo sarcoplasmatico

[Na,(!a
INa [Na,b ll:a,L cat CaZt lCa,b

AN

Na*

\?J

Fonte: Adaptado de Physiome Project (2020c)

A variagao do potencial de membrana é dada pela Equagao 2.29 (mesma do modelo

HH) e a corrente ibnica é:

[ion = INa + IKl + [tO + IKT + [Ks + ICaL + INaCa + INaK + [pCa + [pK + [bCa + IbNa (A4)
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sendo Iy, a corrente de sodio, Ik, a corrente retificadora de influxo, I;y a corrente transiente
de efluxo, Ik, a corrente rapida de potéssio, Ik a corrente lenta de potéassio, I¢,r, a corrente
lenta de calcio, Inajca a corrente do trocador Na'/Ca®", In.x a corrente da bomba
Na® /K", I,c. e Ipk s@o correntes de platé de calcio e potéssio respectivamente, Ic, €

I,na correntes de background de célcio e sodio.

As correntes idnicas no modelo Ten Tusscher sao controladas por variaveis de
ativacao e inativagdo da mesma maneira que o modelo de Luo Rudy (Equagdes A.2 e A.3).
O modelo considera ainda correntes intracelulares para modelar a dindmica do calcio. Sao
elas: (i) Ijeax: uma "corrente de fuga'"do reticulo sarcoplasmatico (RS) para o citoplasma;
(ii) I,p: uma bomba inserindo calcio no RS; (iii) Le: uma corrente de liberacao de célcio
induzida por célcio. Por fim, o modelo considera também o armazenamento de calcio no
citoplasma e no RS, por meio de um buffer. Expressoes completas para oy, 3y e correntes
ionicas, incluindo as correntes intracelulares, podem ser encontradas em Tusscher et al.

(2004).

Posteriormente, Tusscher e Panfilov (2006a) desenvolveram uma nova versao para
seu modelo de células ventriculares humanas, baseando-se em medigoes experimentais da
restituicao da DPA humano como potencial para estudar a fibrilacao ventricular. Além
disso, essa versao do modelo inclui uma descricao mais extensa da dinamica intracelular
do célcio. Isso foi feito, pela inclusao da dindmica do calcio no subespaco, que controla a
corrente de célcio do tipo L e a liberacao de calcio induzida por calcio (calcium-induced
calcium release - CICR). A corrente CICR foi modelado por uma cadeia de Markov de
quatro estados para o receptor de rianodina e incorporando tanto a inativagao rapida,

quanto a lenta da corrente de calcio do tipo L dependente da voltagem.

O modelo de Ten Tusscher-Panfilov (TT2) possui 19 variaveis de estado descritas
pelas EDOs, além de descrever a concentracao intracelular de célcio e as condutancias
dos canais i6nicos. Com base no modelo original, além da modelagem da corrente CICR,
apenas as correntes I, e Ixs s@o modificadas. Expressoes completas para as correntes

ionicas podem ser encontradas em Tusscher e Panfilov (2006a), Tusscher et al. (2004).

O modelo TT3 é baseado nos modelos Ten Tusscher e Ten Tusscher-Panfilov 2
(TT2), os quais sao apresentados anteriormente. Tusscher e Panfilov (2006b) expandiram
o modelo TT2 para formular um modelo de arritmia para células ventriculares humanas,
capaz de simular arritmia de 6rgaos inteiros, e detalhado o suficiente para capturar os
efeitos de processos no nivel celular, como bloqueios de corrente e canalopatias (doengas
que se desenvolvem devido a defeitos nos canais idnicos). O modelo foi capaz ainda de

reproduzir corretamente os efeitos das ondas em espiral, tipicas de arritmias.

A influéncia da dindmica do célcio na excitagao cardiaca (presentes no modelo
TT2) é removida no modelo TT3, sem prejudicar a eficicia do modelo. Na verdade, a

dindmica do célcio é importante em estudos especifico, tais como sobrecarga de célcio,
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liberagao espontanea de célcio e liberacao de calcio induzida por calcio. Assim, a corrente
ionica Ig,y, foi alterada de maneira a permitir a reducao do modelo. Para reduzir ainda
mais o namero de variaveis, os autores propoem utilizar aproximacoes de estado quase
estacionario para algumas das variaveis de ativagdo/inativa¢ao de corrente que mudam
rapidamente. Essas varidveis sao relacionadas as correntes Iy, Ik, € Icar,. Por fim, valores
de parametros da condutancia das correntes Icar,, Ik, Iks € I,k também sao alterados para
adequar o modelo. Expressoes completas para as correntes idnicas podem ser encontradas
em Tusscher e Panfilov (2006b), Tusscher e Panfilov (2006a) e Tusscher et al. (2004).

A.3 Modelo Oliveira (MONOALG3D)

Embora o modelo T'T3 seja capaz de simular o efeito de uma condi¢ao desenvolvida
de isquemia ou hipercalemia (alta concentracao de potéassio no sangue), ele nao é capaz de
investigar o desenvolvimento de condigoes de isquemia e hipercalemia, devido a auséncia

da dinamica de s6dio e potéssio.

Baseado em estudos prévios (SHAW; RUDY, 1997; CAMPOS et al., 2012), para
incluir os efeitos de isquemia, Oliveira et al. (2018) propuseram a modificagdo do modelo
TT3 para reproduzir hipoxia, hipercalemia e acidose (diminui¢ao do pH sanguineo, ou seja,
excesso de acido no sangue). No modelo de Oliveira, a hipoxia é modelada por incluséo
da corrente de K ativada por adenosina trifosfato (ATP), Ix(arp), € pela modificagao da
condutividade do canal i6nico do tipo L de calcio Pcyr) que também ¢ dependente da

ATP. A corrente i6nica para esse modelo se torna:

Iion = Ina+Ix1+ Lo+ Irr + Ixs+Lcar + INajcat INay k + Tpca+ Dpi + o, + Loy, + Ik (ATP)
(A.5)

onde Iy é a corrente que atravessa o canal transiente de efluxo, I,c, é a corrente de plato

de fons de calcio, Ik ¢ a corrente de platod de fons de potassio, Iy, ¢ a corrente background

de fons de célcio, I, € a corrente background de fons de sédio e Ixarp) € a corrente de
a

fons de potassio ativada por adenosina trifosfato.

A formulacao para Igarp) € Pcagr) sao expressados nas Equagoes A.6 e A.7:

Ixarpy = 9 arp (V = E)s 9k spp = G i ppp Parp (K o/ [Konormar)"
GKATP =195 x 10_6/Ni0h015ar6a(n5/cm2>’
1
P =
ATP 1_+_<[ATP]1‘>H7

ko5

onde Ey; é o potencial de reversao de potéssio, Nichols,ea— 5 x 103, n—=0,24, H=2,
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ko5=0,250 uM (SHAW:; RUDY, 1997).

1

k
L+ (i)

Peoar,arp = (A.7)
sendo H=2,6, ko 5—1,4 mM.

Por fim, a hipercalemia ¢é introduzida pelo aumento da concentracao de potéssio
extracelular (K,) e a acidose é modelada pela reducao das condutancias das correntes de

célcio do tipo L (gcaL) e de sodio (gna)-

Expressoes completas para as demais correntes ionicas podem ser encontradas em
Tusscher e Panfilov (2006b), Tusscher e Panfilov (2006a), Tusscher et al. (2004).
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B METODO DO GRADIENTE CONJUGADO (GC)

Originalmente proposto por Hestenes et al. (1952) para solucionar um sistema
linear no formato Ax = b de ordem n x m, sendo A uma matriz simétrica e positiva
definida. Considerando xy um vetor arbitrario como estimativa inicial e p;=ry, 0 método
do gradiente conjugado constréi duas sequéncias de vetores: ry= ri.1- @ Apk € pr= Ic1+

BxPx-1, para k=1,2,... n.
Os vetores devem satisfazer as condi¢oes de ortogonalidade e conjugacao.

Os escalares a e 3 sao dados por:
t t
I L R T L

i— >Bi
pZAPk

(B.1)

=1
T—2oTk—2

Assim, o algoritmo do gradiente conjugado, como proposto por Reid (1971), fica

da forma mostrada no Algoritmo 3.

Algoritmo 3 Método do gradiente conjugado

o estimativa inicial

ro = b — Axg

k=1

b1 =To

oy = (rgro)/ (piAp:)

T1 = To + 1Py

r1 =710 — a1 Ap;

while r, # 0 do
k=k+1
Br = (11 Th-1)/ (T2 ATy—2)
Pk = Th—1 + BePr—1
ap = (r_y me—1)/(PLAD)
Tk = Tp—1 + Pk
Th = Th—1 — QpApy

15: end while

16: X = T,

e e e
Ll N
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Como forma de consolidar os resultados anteriores, as Tabelas A1 e A2 apresentam

os resultados de todos os testes realizados para o tempo de solucao das EDOs e para o

tempo de solugao global do algoritmo, respectivamente.

Tabela A1 — Resumo do tempo de execugao das EDOs de todos os testes realizados. BC:
Balanceamento de carga

TITAN Xp e TITAN Xp e

Volumes Q;eargif()rlége GGT’I}‘?QZ?)O (2) GTX 960 GTX 960
sem BC (s) com BC (s)
3.360 ; ;iéi ggg? :
5.950 ; }fﬁﬁ? 15095?902 :
26.880 ; §§§§Z 338;71 :
52.500 ; ié‘éi? ?Z?Si? 236,26
215.040 ; ‘;’i’iégi 2814463’?964 796,56
420.000 ; ii’i’@};‘ if(fgég 1487,83

Fonte: Elaborado pelo autor

Tabela A2 — Resumo do tempo de execucgao global do algoritmo de todos os testes

realizados. BC: Balanceamento de carga

TITAN Xp e TITAN Xp e

Volumes Q&leargigltajie GGT¥9%%O (2) GTX 960 GTX 960
sem BC (s) com BC (s)
TR A
5.950 é }2222 17246,2406 :
ww ) WE o ommo
52.500 ; 1703091,’6416 igi% 391,53
T O
420,000 ; §§S§?§ ???233 312272

Fonte: Elaborado pelo autor
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