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Resumo da Tese apresentada ao LNCC/MCT como parte dos requisitos necessé-

rios para a obtengao do grau de Doutor em Ciéncias (D.Sc.)

MODELAGEM COMPUTACIONAL DOS SISTEMAS
CARDIOVASCULAR, RESPIRATORIO E AUTONOMICO

Paulo Roberto Trenhago
Julho , 2013

Orientador: Pablo Javier Blanco, D.Sc

Co-orientador: Raul Antonino Feijéo, D.Sc.

O objetivo do presente trabalho é desenvolver um modelo mateméatico para
simular computacionalmente os sistemas cardiovascular e respiratorio e alguns de
seus principais mecanismos de controle. A motivacao para abordar este problema
foi aumentar o espectro de cendrios cardiovasculares que podem ser simulados,
visando uma possivel andlise da variabilidade hemodinamica em modelos multi-
escala. A tese apresenta dois modelos do sistema cardiovascular autorregulado.
O primeiro modelo que apresentaremos é uma descricao completa a parametros
condensados dos sistemas cardiovascular, respiratério e pulmonar acoplados aos
modelos de controle local do fluxo sanguineo, controle da pressao arterial e con-
trole dos niveis de diéxido de carbono e oxigénio dissolvidos no sangue. O segundo
modelo é uma formulacao multiescala do sistema cardiovascular, o qual emprega:
modelos a parametros condensados para os componentes: veias, coragao, circula-
¢ao pulmonar e circulagao periférica; uma descricao unidimensional do escoamento
de sangue na arvore arterial e, ainda, uma pequena regiao do cérebro a qual tem
o escoamento modelado no espaco tridimensional. Com o modelo a parametros
condensados estudamos o comportamento geral dos sistemas através das seguintes
simulagoes numéricas: reducao do volume de sangue, alteracoes na composicao

dos gases atmosféricos e pratica de exercicios leves a moderados. O modelo mul-
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tiescala foi empregado para a simulagao de insuficiéncia na valva adrtica junto
com a presen¢a de um aneurisma cerebral. Os dados obtidos das simulac¢oes nu-
méricas com o modelo a parametros condensados mostraram-se qualitativamente
coerentes quando comparados com dados publicados provenientes de experimentos
com animais e humanos. Por fim, o modelo multiescala autorregulado revelou que
a variabilidade hemodinamica proveniente da acao do mecanismo de controle da
pressao arterial apresenta papel importante no estabelecimento do ambiente hemo-
dinamico local. Este é o primeiro trabalho a levar em consideragao os mecanismos
de controle na definicao das condi¢oes hemodinamicas no contexto de simulacoes

computacionais do escoamento em pacientes especificos.
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Abstract of Thesis presented to LNCC/MCT as a partial fulfillment of the

requirements for the degree of Doctor of Sciences (D.Sc.)

COMPUTATIONAL MODELING OF THE CARDIOVASCULAR,
RESPIRATORY AND AUTONOMIC SYSTEMS

Paulo Roberto Trenhago
July, 2013

Advisor: Pablo Javier Blanco, D.Sc

Co-advisor: Raul Antonino Feijéo, D.Sc.

The purpose of this study is to build a mathematical model to simulate
computationally the in human cardiovascular and respiratory systems taking into
account some control mecanisms. The motivation to work in this field is to incre-
ase the range of cardiovascular scenarios able to be reproduced through models,
and also to analyze the hemodynamic variability in multiscale models. This thesis
presents two models of the cardiovascular system with self-regulation. The first
model is a full lumped parameter model coupling the following the following sys-
tems: cardiovascular, pulmonary and respiratory together with local control blood
flow, blood pressure control and control of the levels of carbon dioxide and oxygen
dissolved in blood. The second model is a multiscale formulation of the cardiovas-
cular system with baroreflex mechanism. Lumped models for components: veins,
heart, pulmonary and peripheral circulation and one-dimensional description of
blood flow in the arterial tree and a three-dimensional description for one small
region of the brain. With the lumped parameters model we study the general
behavior in numerical simulations by means of the following disturbances: blood
volume reduction, changes of gases composition in atmospheric and run physical
exercise like submaximal cycle ergometer exercise test. The multiscale model was

used to simulate aortic valve failure together with the presence of a brain aneurysm.
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The data obtained from numerical simulations with the lumped parameter model
is qualitatively consistent when compared with published data from experiments
with animals and humans. Finally, the multiscale model, with self-regulation re-
vealed that hemodynamic variability due to the action of control mechanisms has
important role in the definition of local hemodynamics. This thesis is the first
work to demonstrate the importance of the control mechanisms in the definition
of hemodynamic conditions in the context of computational patient-specific blood

flow simulations.
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tantes de tempo para os tres casos de interesse. O corte em azul

considera o plano transversal no corpo do aneurisma enquanto o

corte destacado em vermelho é um plano longitudinal do aneurisma.
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Lista de Siglas e Abreviaturas

e «: coeficiente viscoelastico da parede das camaras cardiacas

® aco,: coeficiente de solubilidade do COy

® ap,: coeficiente de solubilidade do Oq

e A: drea do lume do vaso sanguineo ou tubo de condugao de ar
e Aov: valva adrtica

e 7, quociente respiratério ( Vo, /Veo, )

e (' complacéncia dos vasos sanguineos (compliance em inglés)

e (Cy: complacéncia para o compartimento de transporte de ar relativo ao modelo do

pulmao
e (1: complacéncia para o compartimento dos alvéolos
® ¢, co,: concentracao de todas as formas de diéxido de carbono no sangue arterial
® c,.0,: concentracao de todas as formas de oxigénio no sangue arterial

e c;: vetor concentragao total das espécies diéxido de carbono e oxigénio no sangue no

compartimento de interesse
e Cy, ou Cbp: complacéncia das arteriolas/capilares do cérebro
e ()}, ou Cbv: complacéncia das veias da circulacao cerebral
e cppg: concentragao no sangue de 2,3-difosfoglicerato
e C,, ou Cep: complacéncia das arteriolas/capilares circulagao extra-esplancnica
e (., ou Cev: complacéncia das veias da circulagao extra-esplancnica
e cpyp: concentracao total de hemoglobina monomérica no sangue
e (), ou Chp: complacéncia das artérias coronarianas

e (C}, ou Chv: complacéncia das veias coronarianas

XXX1



CLR: ambiente de execugao independente de linguagem (Common Language Runtime

em inglés)

[COs]: concentragao de didxido de carbono na forma de géds dissolvido
Chnp ou Cmp: complacéncia das arteriolas/capilares dos musculos

Ciny ou Cmv: complacéncia das veias da circulagao muscular

Cpe ou Cpa: complacéncia das artérias pulmonares

Cpp ou Cpp: complacéncia dos capilares pulmonares

Cpy ou Cpv: complacéncia das veias pulmonares

Csq ou Csa: complacéncia das artérias sistémicas

Csp ou Csp: complacéncia das arteriolas/capilares circulagdo esplancnica
Cs, ou Csv: complacéncia das veias da circulagao esplancnica

c;: vetor concentragao das espécies diéxido de carbono e oxigénio no tecido biolégico

no compartimento de interesse

Cye ou Cve: complacéncia nas veias cavas inferior/superior

Cv,c0o,: concentragao de todas as formas de diéxido de carbono no sangue venoso
Cy,0,: concentracao de todas as formas de oxigénio no sangue venoso

At: espacamento no tempo utilizado para discretizagao temporal

DC: débito cardiaco

DPG: composto quimico 2,3-difosfoglicerato

FE: médulo da elasticidade de Young

Ey: elastancias para o modelo das cAmaras cardiacas, N € {ra,rv,la,lv}
F 4: elastancia méxima da camara cardiaca

FEpg: nivel de elastancia basal

EDO ou EDOs: equagoes diferencias ordinarias

EDP ou EDPs: equagées diferencias parciais

EF: fragao de volume ejetado

E;, ou Ela: elastancia do atrio esquerdo

E;, ou Elv: elastancia do ventriculo esquerdo
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FEo,: coeficiente de extracao de oxigénio para um determinado tipo de tecido biolégico
E,., ou Era: elastancia do atrio direito
E.,., ou Erv: elastancia do ventriculo direito

fy: fracoes dos gases diéxido de carbono e oxigénio no compartimento de transporte no

modelo do pulmao

f1: fracoes dos gases didxido de carbono e oxigénio no compartimento dos alvéolos
fap: frequéncias de disparo na fibra aferente dos barorreceptores

fae: frequéncias de disparo nos quimiorreceptores periféricos

fap: frequéncias de disparo na fibra aferente do receptor de estiramento pulmonar
FC: frequéncia cardiaca

f.: fracoes dos gases didxido de carbono e oxigénio na atmosfera padrao

fsn: frequéncia de ativacao na fibra simpéatica eferente que inerva o coragao

fsp: frequéncias de ativacao na fibra eferente simpética que inervam os vasos periféricos:

circulagoes esplancnica, extra-esplancnica e muscular

fsv: frequéncias de ativagao fibra nervosa simpéatica eferente para os vasos venosos:

circulagoes esplancnica, extra-esplancnica e muscular

Fuzzy: 1égica difusa ou logica nebulosa

fv: frequéncia de ativacao na fibra parassimpatica eferente que inerva o coragao
H: frequéncia cardiaca

H™: quantidade de fons de hidrogénio livres no sangue

h: espessura da parede do vaso sanguineo

Hb: hemoglobina monomérica

k: matriz diagonal contendo os coeficientes de permeabilidade para membrana hemato

pulmonar

Kco,: coeficiente de permeabilidade da membrana hemato pulmonar para o COq
Ko,: coeficiente de permeabilidade da membrana hemato pulmonar para o Og

£: comprimento de um vaso sanguineo ou soma de segmentos de vasos

L: indutancia hidraulica de um segmento de vaso ou conjunto de vasos

LAov ou L 4,,: indutancia hidrdulica valva adrtica
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LCK: lei das correntes de Kirchhoff

Lrin ou LMiv: indutancia hidraulica valva mitral

Ly, ou Lpa: indutancia das artérias pulmonares

Lpyy ou LPuv: indutancia hidraulica valva pulmonar
Ly, ou Lpv: indutancia das veias pulmonares

L, ou Lsa: indutancia nas artérias sistémicas

LTK: lei das tensoes de Kirchhoff

L., ou LTrv: indutancia hidraulica valva tricispide
L, ou Lvc: indutancia nas veias cavas inferior/superior
w: viscosidade do sangue

usna: ponto de operagao (set point em inglés) para o modelo do barorreflexo do Capi-

tulo 6

M: vetor fonte das espécies de diéxido de carbono e oxigénio

Miv: valva mitral

My,.co,: producao de diéxido de carbono por unidade de tempo no tecido muscular
Mp,,0,: consumo de oxigénio por unidade de tempo no tecido muscular

OSI: oscilagoes nas tensoes de cisalhamento na parede interna do vaso sanguineo

p: densidade do sangue

pw: fator de conversao linear entre poténcia do exercicio aerébico e consumo de oxigénio
P: pressao de sangue, ar ou gas

Py: pressao no compartimento de transporte referente ao pulmao

P;: pressao no compartimento dos alvéolos no modelo do pulmao

P 4: vetor pressao parcial dos gases no compartimento dos alvéolos

PAM ou PAM: pressao arterial média

P,: valor da pressao do sangue mensurado pelos barorreceptores igual a P,

Py, ou Pbp: pressao nas arteriolas/capilares do cérebro

Py, 0,: pressao parcial de oxigénio no sangue do compartimento dos capilares da circu-

lacao do cérebro
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Py, ou Pbv: pressao nas veias da circulagao cerebral

P.: pressao na entrada dos capilares sistémicos

P, vetor pressao parcial dos gases no compartimento dos capilares pulmonares
P.,, ou Pep: pressao nas arterfolas/capilares circulacdo extra-esplancnica

P., ou Pev: pressao nas veias da circulacao extra-esplancnica

P..: pressao de referéncia ou pressao no exterior dos vasos, coragao ou pulmao
pH: cologaritmo de base 10 de H™ (pH = —log,,[H*])

Py, ou Php: pressao nas corondrias

P, ou Phv: pressao nas veias coronarianas

P;: vetor pressao parcial dos gases didéxido de carbono e oxigénio no fluxo de sangue

que entra no compartimento

PID: controlador proporcional integral derivativo

P, ou Pla: pressao do sangue no atrio esquerdo

P, ou Prv: pressao do sangue no ventriculo esquerdo

P,,, ou Pmp: pressao nas arterfolas/capilares dos musculos
P, ou Pmv: pressao nas veias da circulacao muscular

P,: nivel de pressao arterial considerada adequada pelo barorreflexo (set point em
inglés)

P,: vetor pressao parcial dos gases didxido de carbono e oxigénio no compartimento de

interesse

P, ou Ppa: pressao do sangue nas artérias pulmonares
P, ou Ppp: pressao do sangue nos capilares pulmonares
Py, ou Ppv: pressao do sangue nas veias pulmonares
P,, ou Pra: pressao do sangue no atrio direito

P,, ou Prv: pressao do sangue no ventriculo direito

P,, ou Psa: pressao do sangue nas artérias sistémicas

Pso.co,: pressao parcial de diéxido de carbono no sangue do compartimento artérias

sistémicas
Psq,0,: pressao parcial de oxigénio no sangue do compartimento artérias sistémicas
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P, ou Psp: pressao nas arteriolas/capilares circulacdo esplancnica

P, ou Psv: pressao nas veias da circulagao esplancnica

Puv: valva pulmonar

P,. ou Pve: pressao do sangue nas veias cavas inferior/superior

Q: fluxo ou vazédo de sangue, ar ou gés (flow em inglés)

Q A0y 0u QAov: fluxo de sangue pela valva adrtica

Qpp ou Qbp: fluxo de sangue para fora das arteriolas/capilares do cérebro
Qupi ou Qbpi: fluxo de sangue para dentro das arteriolas/capilares do cérebro
Qpy ou Qbv: fluxo de sangue pelas veias da circulacao cerebral

Qep ou Qep: fluxo de sangue para fora das arteriolas/capilares circulagao extra-esplancnica
Qe ou Qev: fluxo de sangue pelas veias da circulagao extra-esplancnica

Qepi ou Qepi: fluxo de sangue para dentro das arteriolas/capilares circulagdo extra-

esplancnica
Qpe: fluxo hemorragico
Qhrp ou Qhp: fluxo de sangue para fora das corondrias
Qhnpi ou Qhpi: fluxo de sangue para dentro das corondrias
Qny ou Qhv: fluxo de sangue pelas veias coronarianas
Q@;: fluxo de sangue para dentro de um determinado compartimento
Qurriv ou QMiv: fluxo de sangue pela valva mitral
Qmp ou Qmp: fluxo de sangue para fora das arteriolas/capilares dos musculos
Qmpi ou Qmpi: fluxo de sangue para dentro das arteriolas/capilares dos musculos
Qmvy ou Qmv: fluxo de sangue pelas veias da circulagao muscular
Q,: fluxo de sangue para fora do compartimento
Qp: fluxo de sangue através dos pulmoes regido de troca gasosa @ < Q
. ou Qpa: fluxo de sangue na saida das artérias pulmonares

P
Qpp ou Qpp: fluxo de sangue na saida dos capilares pulmonares
Qps ou Qps: fluxo de sangue no desvio pulmonar

@ puy ou QPuv: fluxo de sangue pela valva pulmonar
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Qpy ou Qpv: fluxo de sangue na saida das veias pulmonares

Qsq ou Qsa: fluxo de sangue para fora das artérias sistémicas

Qsp ou Qsp: fluxo de sangue para fora das arteriolas/capilares circulagdo esplancnica
Qspi ou Qspi: fluxo de sangue para dentro das arteriolas/capilares circulagdo esplancnica
Qsy ou Qsv: fluxo de sangue pelas veias da circulacao esplancnica

Qrrp ou QTrv: fluxo de sangue pela valva tricuspide

Qe ou Qve: fluxo de sangue pelas veias cavas inferior /superior

R: resisténcia hidraulica para um compartimento genérico ou resisténcia periférica total
R,: resisténcia periférica total

R: constante para os gases perfeitos

r: raio do lume do vaso sanguineo

Ry: resisténcia a passagem do ar no pulmao, compartimento de transporte

R;: resisténcia a passagem do ar no pulmao, compartimento dos alvéolos

R 40, ou RAov: resisténcia na valva adrtica

Ry, ou Rbp: resisténcia das arteriolas/capilares do cérebro

Ryy: resisténcia a passagem do sangue relativa & circulacao cerebral

Ry, ou Rbv: resisténcia nas veias da circulagao cerebral

R, ou Rep: resisténcia nas arteriolas/capilares relativa & circulagao extra-esplancnica
R.p: resisténcia a passagem do sangue relativa a circulagao extra-esplancnica

R, ou Rev: resisténcia nas veias da circulacao extra-esplancnica

Ry, ou Rhp: resisténcia da circulacao coronariana

Rpyp: resisténcia a passagem do sangue relativa a circulagao coronariana

Ry, ou Rhv: resisténcia nas veias coronarianas

RLC: esquema de um circuito elétrico ou hidraulico com os componentes R, L e C'
Ry ou RMiv: resisténcia na valva mitral

R,,p: tesisténcia a passagem do sangue relativa a circulacao muscular

R, ou Rmv: resisténcia nas veias da circulagao muscular

R, ou Rpa: resisténcia nas artérias pulmonares
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R,, ou Rpp: resisténcia nos capilares pulmonares

R, ou Rps: resisténcia nos vasos para desvio pulmonar

Rpy, ou RPuv: resisténcia na valva pulmonar

R, ou Rpv: resisténcia nas veias pulmonares

R, ou Rsa: resisténcia nas artérias sistémicas

R, ou Rsp: resisténcia nas arteriolas/capilares da circulagdo esplancnica
R, ou Rsv: resisténcia nas veias da circulagao esplancnica

Rryy ou RTrv: resisténcia na valva tricuspide

R,. ou Rvc: resisténcia nas veias cavas inferior /superior

S: forca de contragao dos ventriculos

sl: sensor que monitora a pressao parcial de oxigénio no fluxo de sangue para dentro

do compartimento das veias do cérebro

s2: sensor que monitora o volume de ar méaximo do pulmao na inspiragao
s3: sensor que monitora a pressao do sangue

s4: sensor que monitora a pressao parcial de didxido de carbono no sangue arterial
sH: sensor que monitora a pressao parcial de oxigénio no sangue arterial
SCV': sistema cardiovascular

SNC': sistema nervoso central

So,: saturagao da hemoglobina por oxigénio

sVr: sensor de estiramento pulmonar igual a Vp

T periodo cardiaco

t: tempo a contar do inicio do teste de execicio

Tyr: temperatura do ar em Kelvin

Ty: temperatura do sangue em graus Celsius

Tgr: periodo respiratério

Trv: valva trictspide

U,,: gerador de pressao externa no modelo do pulmao

Uy: gerador de pressao interna no modelo do pulmao
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V': volume de sangue ou ar

V: ventilagao pulmonar ( fluxo de ar/unidade de tempo )

Vp: volume de sangue no compartimento de interesse

Vip ou Vbp: volume de sangue nas arteriolas/capilares do cérebro

Viw ou Vbv: volume de sangue nas veias circulacao cerebral

V002: produgao total de diéxido de carbono por unidade de tempo

V4: volume do ventriculo no final da didstole

Vi: volume de ar expirado por unidade de tempo

Veq: volume no final da didstole

Vep ou Vep: volume de sangue nas arteriolas/capilares da circulagio extra-esplancnica
Vey ou Vev: volume de sangue nas veias da circulagao extra-esplancnica
Vip ou Vhp: volume de sangue nas corondrias

Vo ou Vhv: volume de sangue nas veias coronarianas

Viq ou Vla: volume de sangue no atrio esquerdo

Vi» ou Vrv: volume de sangue no ventriculo esquerdo

Vimp ou Vmp: volume de sangue nas arteriolas/capilares dos musculos
Ve ou Vmv: volume de sangue nas veias circulagao muscular

Vozz consumo total de oxigénio por unidade de tempo

Vpa ou Vpa: volume de sangue nas artérias pulmonares

Vpp ou Vpp: volume de sangue nos capilares pulmonares

Vv ou Vpv: volume de sangue nas veias pulmonares

Ve ou Vra: volume de sangue no atrio direito

V,» ou Vrv: volume de sangue no ventriculo direito

Vy: débito sistdlico

Vsq ou Vsa: volume de sangue nas artérias sistémicas

Vsp ou Vsp: volume de sangue nas arteriolas/capilares da circulacdo esplancnica
Vs, ou Vsv: volume de sangue nas veias da circulagao esplancnica

V;: volume de tecido bioldgico no compartimento de interesse
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Vr: volume total de ar deslocado pelo pulmao na inspiragao ou espiragao, e esta rela-

cionado com o estiramento do maximo do pulmao
Vr: volume de ar total, inspirado ou expirado por unidade de tempo

Vunbp ou Vunbp: volume de sangue nas arteriolas/capilares do cérebro na pressao de

referéncia
Vunbe ou Vunbv: volume de sangue nas veias circulacao cerebral na pressao de referéncia

Viunep ou Vunep: volume de sangue nas arterfolas/capilares da circulagio extra-esplancnica

na pressao de referéncia

Vunev 0 Vunev: volume de sangue nas veias da circulagao extra-esplancnica na pressao

de referéncia

Viunhp ot Vunhp: volume de sangue nas coronarias na pressao de referéncia

Vunhe ou Vunhv: volume de sangue nas veias coronarianas na pressao de referéncia
Vunia ou Vunla: volume de sangue no atrio esquerdo na pressao de referéncia

Vuniv ou Vunlv: volume de sangue no ventriculo esquerdo na pressao de referéncia

Vunmp ou Vunmp: volume de sangue nas arterfolas/capilares dos musculos na pressao

de referéncia

Vunme ou Vunmv: volume de sangue nas veias circulagao muscular na pressao de refe-
réncia

Viunpe ou Vunpa: volume do sangue nas artérias pulmonares na pressao de referéncia

Vinpp ou Vunpp: volume de sangue nos capilares pulmonares pulmonares na pressao de

referéncia

Viunpy ou Vunpv: volume de sangue nas veias pulmonares na pressao de referéncia
Vunre ou Vunra: volume de sangue no atrio direito na pressao de referéncia

Vunrv ou Vunrv: volume de sangue no ventriculo direito na pressao de referéncia
Vunsa Ou Vunsa: volume de sangue nas artérias sistémicas na pressao de referéncia

Vaunsp ou Vunsp: volume de sangue nas arteriolas/capilares da circulacdo esplancnica

na pressao de referéncia

Vunse ou Vunsv: volume de sangue nas veias da circulagao esplancnica na pressao de

referéncia
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Viunve ou Vunve: volume de sangue nas veias cavas inferior/superior na pressao de

referéncia

Ve ou Vve: volume de sangue nas veias cavas inferior/superior
W: poténcia (trabalho realizado por unidade de tempo)

WSS: tensao de cisalhamento na parede interna do vaso

x: vetor quantidade das massas de diéxido de carbono e oxigénio para um determinado

compartimento do modelo do sistema respiratorio
THpoo: fracdo de hemoglobina ligada a monéxido de carbono
zmyy: fracdo de hemoglobina fetal

xp;: hemoglobina glicada ou glicosilada (HbAlc)
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Capitulo 1

Introducao

A seguir serao introduzidos conceitos basicos relacionados ao problema que
desejamos abordar assim como a contextualizacao da literatura relacionada com
a modelagem computacional e simulacao numérica de sistemas fisiolégicos. Em
particular, citaremos alguns dos desenvolvimentos na area da modelagem dos me-
canismos de controle de agao rapida dos sistemas cardiovasculares e respiratorio de
forma a apresentar claramente qual a contribuicao desta tese neste contexto. Por
ultimo, serao abordados os pontos em aberto da literatura nos quais o presente

trabalho pretende contribuir.

1.1 Acerca do sistema cardiovascular e respiratdério e seu controle

Iniciaremos realizando uma breve introducao ao funcionamento dos sistemas
cardiovascular, respiratério e a importancia dos mecanismos de controle de acao
rapida sobre estes sistemas.

O sistema cardiovascular ¢é a via de transporte para levar os nutrientes neces-
sarios a todas as células e remover os subprodutos gerados nos processos metabdli-
cos. O veiculo de transporte é o sangue composto de duas fases principais: o plasma
e os globulos vermelhos chamados de eritrocitos. O plasma tem grande capacidade
para transportar com eficiéncia quase todas as substancias menos o oxigénio o qual
necessita de um transportador especifico: a hemoglobina. No sangue temos ainda

elementos que estao relacionadas com o reparo de pequenas rupturas nas proprias



vias de transporte, os vasos, e também h& elementos com a funcao de defender o
organismo contra microrganismos invasores. A via de transporte é composta de
uma rede de canais complacentes ao longo de todo o corpo, e de uma bomba capaz
de gerar pressao para que o sangue circule pelo organismo continuamente auxiliado
pela elasticidade dos vasos arteriais.

A via de transporte composta de vasos sanguineos exibe primariamente um
arranjo em série composto de dois ramos, a circulagoes sistémicas e a circulagao
pulmonar, onde os dois extremos sao conectados por duas bombas com regimes
de trabalhos sincronizado que mantém o fluxo dominantemente em apenas um dos
sentidos. A circulacao sistémica opera em um nivel de pressao maior do que a cir-
culacao pulmonar sendo a responsavel pela perfusao de todos os érgaos inclusive o
pulmao por meio das artérias bronquicas. Esta caracteristica da circulagao sisteé-
mica exige muitas ramificacoes dispostas em paralelo para otimizar a distribuicao
dos nutrientes. Por sua vez, a circulacao pulmonar é responsavel por manter o
fluxo de sangue através dos pulmoes para que neles ocorra a troca de didéxido de
carbono por oxigénio com o ar atmosférico. A rede de vasos sistémicos é mais
extensa do que a rede de vasos pulmonares exigindo uma poténcia diferenciada das
respectivas bombas. Neste trabalho nés nao consideramos a existéncia do sistema
linfdtico que é um sistema circulatorio secundario encontrado em todos os érgaos
exceto o cérebro, medula e tecidos nao vascularizados.

Em ambos os circuitos ou circulacoes, sistémica e pulmonar, ha pelo menos
trés tipos de vasos segundo a estrutura constitutiva e a fungao desempenhada,
artérias, capilares e veias. As artérias sao vasos de grande calibre constituidos de
trés camadas de tecido bioldgico: interna, média e externa. Esses vasos tém como
funcao levar o sangue até os capilares continuamente mesmo que a bomba apresente
um regime pulsatil. Para desempenharem essa funcao as artérias possuem na
camada média grande quantidade de musculo liso além de uma lamina de fibras
elasticas que amortecem as oscilagoes no fluxo. Os capilares sao vasos muito finos

constituidos de uma tnica camada de tecido, a tunica interna, onde um eritrécito



para passar sofre pequenas deformacoes. Entre os capilares e o tecido biolégico,
ou entre os capilares e o ar dos alvéolos ocorrem as trocas gasosas envolvendo o
diéxido de carbono e o oxigénio. O intercambio de substancias entre os capilares e
os tecidos nao estd limitado aos gases mencionados, na pratica muitas substancias
precisam ser transportadas ou removidas dos tecidos. Por fim, temos as veias que
sao vasos também com trés camadas de tecido porém a camada de miusculo liso é
delgada e nao apresentam lamina elastica. A funcao desses vasos é fechar o circuito
hidraulico até a bomba. Devido ao baixo nivel de pressao venosa, diversas veias
localizadas em pontos estratégicos possuem valvulas para impedir o refluxo.

O coragao é o elemento central do sistema cardiovascular responséavel pelo
trabalho de movimentar o sangue. Ele é constituido de quatro camaras ou cavida-
des, divididas em duas metades: o lado direito e o lado esquerdo. O lado direito
bombeia sangue para o pulmao e o lado esquerdo impulsiona o sangue para todos
os outros tecidos. No coracao o sangue venoso nao se mistura com o sangue arte-
rial. Cada lado do coracao possui um atrio e um ventriculo. Os &atrios recebem o
sangue das veias e auxiliam no enchimento dos ventriculos, os ventriculos possuem
espessas paredes de musculo cardiaco que ao se contrairem ejetam o sangue para
a rede de vasos arteriais. As valvas cardiacas (conjunto de véalvulas), localizadas
nas saidas dos atrios e dos ventriculos, evitam que o sangue retorne aos atrios ou
ventriculos em ambos os lados do coracao. O regime de bombeamento de sangue é
pulsatil, pois se trata de um musculo que contrai e estende em fungao da ativagao
elétrica das células que o compoem.

O sistema respiratorio é composto por varios subsistemas que permitem a
todas as células do organismo extrair grandes quantidades de energia da glicose
através de um complicado processo bioquimico de oxidagao que produz didxido de
carbono e agua. Nos mamiferos, caso o oxigénio nao alcance uma determinada
porcao de tecido suas células inevitavelmente irao a morte. Para suprir adequa-
damente todas as células do organismo existe um complexo sistema que extrai

oxigenio do ar atmosférico e, com o auxilio do sistema cardiovascular, distribui



por todos os tecidos esse nutriente. KEsse mesmo sistema também se encarrega
de transportar para fora do organismo o diéxido de carbono gerado no processo
de oxidacao, pois seu acumulo também ¢ letal para o organismo. Portanto, para
manter o bom funcionamento do organismo em diferentes condigoes fisiolégicas, o
sistema respiratorio deve operar coordenadamente com o sistema cardiovascular.
Isto é garantido, em parte, pelas agoes do sistema nervoso autonomo sobre esses
dois sistemas.

A taxa de consumo de oxigénio, e consequentemente a producao de didxido
de carbono, depende do tipo de tecido, da fungao que ele desempenha e da condicao
fisiolégica a qual ele esta submetido, isto é, uma porcao de misculo consome mais
oxigenio quando contrai e distende do que quando se encontra em repouso. Na
maioria dos 6rgaos o fluxo de perfusao de sangue é ajustado segundo a necessidade
metabdlica de oxigénio e outros nutrientes e/ou controlado pelo actimulo de diéxido
de carbono. Se as demandas de oxigénio nao puderem ser mantidas com o aumento
da perfusao ou pelos ajustes do sistema nervoso autonomo, a atividade metabdlica
serd reduzida para manter o equilibrio entre o fluxo de entrada de oxigénio e o
consumo do mesmo.

O oxigeénio fisicamente dissolvido no sangue nao ¢ suficiente para satisfa-
zer as demandas metabdlicas, mesmo na condi¢ao de repouso, e a quantidade de
dioxido de carbono produzida é maior que a capacidade de dissociagao fisica no
sangue. Para contornar essas limitagoes existem substancias no sangue, como a
hemoglobina, a qual reage quimicamente, e de forma reversivel, com o oxigénio
formando oxi-hemoglobina e aumentado assim a quantidade de oxigénio que pode
ser transportada pelo sangue. A hemoglobina também promove as reagoes qui-
micas que convertem o dioxido de carbono em ions bicarbonato que possui maior
solubilidade no plasma, outra porcao de diéxido de carbono se combina com as
proteinas dissolvidas no sangue e uma fracao de hemoglobina livre pode se com-
binar com o diéxido de carbono formando a desoxi-hemoglobina. Para o oxigénio,

o percentual fisicamente dissolvido no sangue é somente de 0,3% e para o diéxido



de carbono temos 5%. Logo é evidente que para transportar oxigénio e diéxido de
carbono pelo sangue de forma eficiente sao necessarios subsistemas bioquimicos ou
proteinas transportadoras.

Além da respiracao celular e dos mecanismos de transporte, o sistema res-
piratorio em grandes organismos deve ter uma extensa superficie para realizar as
trocas dos gases entre o sangue e o ar atmosférico. Em humanos adultos essa su-
perficie pode alcangar uma drea equivalente a 100 m? [152], mas apresenta um
volume compacto localizado dentro do organismo, o que reduz a perda de dgua por
evaporacao e apresenta um ambiente seguro, livre de particulas e microrganismos
nocivos. Esta estrutura é o pulmao, o qual pode ser dividido funcionalmente em
uma regiao de conducdo de ar (nariz, laringe, traqueia e bronquiolos) e outra re-
giao de intercambio gasoso (os alvéolos). O ar entra e sai dos pulmoes devido ao
gradiente de pressao imposto por um miusculo abdominal que pode ser controlado
conscientemente. O ritmo respiratério e a capacidade de estiramento maxima do
pulmao sao ajustados pelo sistema nervoso autonomo para manter uma relagao
adequada entre o fluxo de ar e o fluxo de sangue.

O sistema cardiovascular e respiratério sao controlados principalmente pelo
sistema nervoso autonomo. A integracao de um comado central permite que o
sistema cardiorrespiratdrio (sistemas cardiovascular e respiratério acoplados) possa
adaptar-se rapidamente as mudancas de demanda do organismo. Por exemplo,
quando uma pessoa se exercita, os musculos consomem mais nutrientes (oxigénio
e glicose) e produzem mais residuos metabdlicos que precisam ser removidos (i.e.
di6éxido de carbono e acido lactico). O sistema nervoso pode ajustar a frequéncia
cardiaca e a forga de contracao do coragao, contrair ou dilatar os vasos arteriais ou
venosos e ajustar a ventilagao nos pulmoes ou forcar os rins a aumentar ou diminuir
o volume de sangue por alteracao da fracao de agua. As acoes de comando podem
alcangar seus alvos através de informagoes codificadas em pulsos de ativacao (i.e.
impulsos elétricos) nas vias nervosas eferentes que inervam o coragdo, 0s vasos

sanguineos e os rins, ou através de substancias liberadas na corrente sanguinea



por células especiais, reunidas ou nao em glandulas, comandadas também pelo
sistema nervoso através de pulsos de ativacao. A primeira via é em geral de acao
mais rapida e melhor localizada. Por fim, para que o sistema nervoso controle
o sistema cardiovascular sao necessarios sensores e fibras nervosas aferentes que
monitoram o estado do sistema cardiovascular, o estado do pulmao e de outros
sistemas associados e as transmitem ao cérebro. Em resumo, o sistema autonomo
tem por funcao prover condi¢oes de funcionamento tais que os objetivos fisiologicos
dos sistemas cardiovascular e respiratério sejam alcancados.

Os mecanismos de controle do sistema cardiovascular de acao rapida repre-
sentam um dos focos desta tese. Nos consideramos que um determinado mecanismo
¢é de acao rapida quando o tempo para inicio de uma resposta nao ultrapassa um
minuto. Exemplos de alguns desses mecanismos sao: o barorreflexo, o quimiorre-
flexo, o reflexo cardiopulmonar e o controle local de fluxo de sangue. O barorreflexo
é responsavel por manter o controle da pressao arterial média. Ja o quimiorreflexo
opera de modo a manter as concentragoes de oxigénio e diéxido de carbono dentro
dos valores adequados através de um ajuste global nos sistemas cardiovascular e
respiratorio. O controle local do fluxo de sangue é um mecanismo auxiliar que
ajusta o fluxo de perfusao em locais especificos. Por fim, o estiramento pulmonar
é responsavel por manter uma relacao adequada entre o fluxo de ar nos pulmoes e

o fluxo de sangue nos capilares pulmonares.

1.2 Modelagem computacional

A modelagem computacional e a simulacao numérica, no sentido dado ao
longo deste trabalho, é um ramo da ciéncia que complementa a fisica, a mate-
matica e a computagao, e esta voltado primariamente a solucao de problemas em
engenharia. Porém a utilidade de suas técnicas nao é limitada a engenharia, de
fato, estas podem ser 1iteis para o estudo da fenomenologia de problemas complexos
em areas tao distintas como as ciéncias exatas, bioldgicas, humanas, economicas

e climaticas. Basicamente, a modelagem computacional e a simulagao numérica



consistem na transformacao de um problema real, cujo comportamento desejamos
estudar e compreender, em outro problema aproximado que pode ser transferido
ao computador para que ele encontre uma solugao. Para avaliar a qualidade de
um dado modelo é necessario conhecer o problema original e todas as hipdéteses
e consideragoes realizadas na construcao do modelo matematico e computacional
em questao. Finalmente, a validacao ocorre quando se contrastam os resultados
do modelo com medigoes experimentais. Entretanto, na propria construcao de um
modelo encontram-se muitos desafios cientificos a serem contornados antes de se
efetuar uma validacao final.

Para a obtencao da solucao de um determinado problema via modelagem
computacional e simulacao numérica é necessario uma sequéncia de trabalho in-
telectual que exige envolvimento de uma equipe multidisciplinar. Inicialmente é
necessario entender o problema e escrever um conjunto de equagoes que descreva
a dinamica do sistema formulado como relacoes matematicas entre as variaveis do
problema e parametros que caracterizam o sistema em questao. Na maioria das
vezes ¢ necessario analisar a luz da matematica o sistema de equagoes, a fim de
determinar se existe solucao para o problema e se esta solucao € inica. Por sua vez,
o sistema de equacoes deve ser transformado, através de um processo denominado
discretizacao, em outro sistema composto de relacoes algébricas entre as variaveis
e os parametros que aproxime o problema original de forma consistente. Além
de consistente o novo sistema precisa ser robusto o suficiente para contornar as
limitagoes da representagao dos niimeros e equagoes no computador. Logo, deve-se
codificar o sistema de equacgoes algébricas no computador através de linguagens de
programacao especificas. Por fim, os dados gerados pelo computador precisam ser

analisados através de algum mecanismo de visualizacao.

1.3 Modelagem do sistema cardiorrespiratorio com controle

Semelhante a todos os problemas da mecanica dos fluidos, o escoamento de

sangue no sistema cardiovascular é governado pelas leis da conservacao da massa



e da conservacao do momento. Diferentemente das redes de tubulagoes rigidas
comumente utilizadas na engenharia hidraulica, os vasos sanguineos devem ser
considerados como estruturas complacentes (i.e. tubos flexiveis). Essa caracteris-
tica peculiar influencia significativamente a dinamica do fluxo de sangue, e exige a
utilizagao de equagoes adicionais denominadas de equacoes constitutivas obtidas a
partir do conhecimento das propriedades biomecanicas dos tecidos biolégicos que
compoem 0s vasos.

A primeira classificacao que podemos realizar sobre os modelos do sistema
cardiovascular é acerca da capacidade de predizer comportamentos instantaneos ou
médios. Isto é, o modelo pode representar a dinamica do sistema na escala do ciclo
cardiaco, sendo capaz de prover informacao do que ocorre ao longo das mudancas
continuas dos estados sistélico para diastoélico, ou pode representar escalas maiores
no tempo o que implica em homogenizar o que acontece em um ciclo cardiaco
e dar atencao somente aos fenomenos dinamicos do sistema que representam as
alteragoes ao longo de varias dezenas ou centenas de ciclos cardiacos. Devido
a0 nosso interesse em simular o carater pulsatil do sistema, vamos nos deter aos
modelos que sao capazes de representar os fenomenos nas escalas de tempo menores
ao tempo relativo ao batimento do coragao.

Considerando o problema da modelagem do sistema cardiovascular no domi-
nio do tempo, podemos classificar os modelos segundo a descricao espacial empre-
gada para o escoamento do sangue. Segundo esse critério, uma primeira divisao
encontrada na literatura considera a existéncia, ou nao, de uma descricao espa-
cial das quantidades de interesse. Os modelos que nao consideram as variacoes
no espaco sao chamados de modelos de compartimentos, ou modelos a parametros
condensados ou ainda modelos zero dimensionais (0D). Nestes modelos, onde as
variaveis fundamentais (pressdo, fluxo e volume) assumem distribuicao uniforme
dentro de um compartimento particular, objetivando simular o comportamento de
tais varidveis hemodinamicas em uma dada entidade vascular (6rgao, vaso ou um

segmento de vaso) ao longo do tempo. Em contrapartida, a classe de modelos a pa-



rametros distribuidos fornece uma caracterizacao tanto no espaco como no tempo
das varidveis de interesse e sao modelos subdivididos nas categorias 1D, 2D e 3D
conforme a dimensao do dominio onde o modelo estara matematicamente definido,

segundo as ilustracoes da Figura 1.1.
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Figura 1.1: Modelos do sistema cardiovascular humanos com diferente grau de
detalhe quanto a caracterizacao espacial das quantidades de interesse, adaptado
de [122].

Os modelos 0D sao formulados matematicamente como um conjunto de equa-
goes diferenciais ordinarias (EDOs). Para cada entidade vascular considerada (um
unico segmento arterial, um arranjo de vasos ou inclusive uma camera cardiaca) sao
atribuidas duas equacoes diferencias: uma que representa a conservagao da massa
e a outra relacionada com a conservagao do momento linear. Estas equagoes sao es-
critas como relagoes entre as varidveis pressao P(t) e fluxo Q(¢). Essas duas EDOs
sao complementadas por uma equacao algébrica (as vezes pode ser uma EDO) que
relaciona o volume de sangue com a pressao em um determinado compartimento.
Como dito, outra denominacao para os modelos do sistema cardiovascular 0D é
modelos a parametros condensados devido a representacao simplificada das pro-
priedades hidraulicas que caracterizam a um vaso, ou segmento dele, em fungao
dos parametros: resisténcia R, complacéncia C' e indutancia hidraulica L. Estes

conceitos serao revistos em detalhes ao longo desse texto.



Por outro lado, a propagacao de ondas de pressao e fluxo na rede de va-
sos sanguineos é um dos problemas mais desafiadores e motivadores no estudo da
modelagem do sistema cardiovascular. Para isto, os modelos 1D sao formulados
através de um conjunto de equagoes diferenciais parciais onde as variaveis de inte-
resse descrevem as variagdes da pressao do fluido P(¢, x), o fluxo de sangue Q(¢, x)
e a drea transversal dos vasos A(t, z), tanto do tempo, ¢, como no espaco tomado na
direcao axial do vaso, que identificamos por x. Para isso sao necessarias trés equa-
¢oes diferencias a derivadas parciais (EDPs): duas equagoes derivam das equagoes
que descrevem a conservagao da massa e conservacao do momento e, novamente,
uma equacao constitutiva que relaciona a area do vaso com a pressao do fluido.
Os detalhes sobre estas equagoes juntamente com a descricao geométrica da rede
vascular associada serao tratados na parte final deste trabalho. Os modelos 2D
e 3D fornecem informacgoes muito detalhadas sobre o escoamento no espacgo e as
interacoes de forcas entre o fluido e as paredes do vaso. Porém, o custo envolvido
nestas simulagoes faz com que sua utilizagao esteja restrita a pequenas regices do
sistema cardiovascular. Esta visao corresponde a uma decomposi¢ao do problema
em multiplas escalas, e sera empregada na parte final desta tese.

A respeito dos modelos para o transporte dos gases, pode-se tracar um pa-
ralelo com os modelos hemodinamicos. Neste caso, temos as equagoes de balanco
de massa que descrevem o transporte das substancias de interesse (no presente
trabalho diéxido de carbono e oxigénio) e as equagoes de dissocia¢ao para obter as
correspondentes pressoes parciais. Dependendo do modelo, mais equagoes podem
ser necessarias para relacionar quantidades de interesse adicionais (glicose, pH,
etc.). No caso dos modelos 0D, temos EDOs que descrevem as transferéncias de
massa entre os compartimentos, enquanto que para modelos 1D temos EDPs que
descrevem o transporte de massa no dominio considerado. Neste trabalho, quando
utilizarmos modelos 0D para o sistema cardiovascular também serao empregados
modelos 0D para o sistema respiratorio. Ja no caso de modelos 1D do sistema

respiratério, este topico ainda é um tema em aberto na literatura e também escapa
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ao escopo deste trabalho. Em todos os casos, os modelos do sistema cardiovascular
fornecem aos modelos do sistema respiratorio o mecanismo de transporte convec-
tivo através de quantidades como o fluxo de sangue (modelos 0D) ou a velocidade
do sangue (modelos 1D e 3D).

Quando consideramos uma integragao de um modelo do sistema respiratorio
a um modelo do sistema cardiovascular alguns requisitos devem ser atendidos. Em
relagao ao modelo do sistema cardiovascular é necessario que este seja um modelo
fechado, isto é, o sangue deve ser transportado do pulmao até os tecidos e dos
tecidos ele deve retornar ao pulmao sempre passando pelo coracao. Ha, a neces-
sidade de descrever tanto os capilares sistémicos quanto os capilares pulmonares
e ainda para modelos a parametros condensados é necessario uma variavel de es-
tado para descrever o comportamento do volume de sangue em todos os capilares
sanguineos, vasos sanguineos e coracao. No caso da representacao 0D o modelo do
sistema cardiovascular deve definir as variaveis de estado pressao P, fluxo de san-
gue (), e volume de sangue V' em todos os compartimentos. O modelo do sistema
respiratério deve conter um modelo para o pulmao capaz de descrever o compor-
tamento das variaveis de estado pressao parcial de gas carbonico P4 co, € pressao
parcial de gés oxigenio P4 o, no interior dos alvéolos pulmonares, e fungoes para
calcular a dissociagao destes gases no sangue e suas respectivas inversas, assim
como também um modelo para descrever tanto o consumo de oxigénio quanto a
producao de diéxido de carbono nos tecidos biologicos. Em algumas abordagens,
como a do presente trabalho, o pH do sangue também é uma variavel de estado.
Ainda, pela inclusao do pulmao o sistema a parametros condensados necessita de
pelo menos mais dois compartimentos: o compartimento dos alvéolos pulmonares
e o compartimento de transporte responsavel por transferir o ar atmosférico para
dentro e para fora do compartimento dos alvéolos.

Os mecanismos de controle para o sistema cardiorrespiratério podem ser
modelados através técnicas de identificacao de sistemas ou pela engenharia de con-

trole. A identificacao de sistemas é a maneira mais usual para a modelagem de
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mecanismos de controle do sistema cardiovascular que consiste em encontrar uma
funcao que relaciona a dinamica do sinal de entrada com a dinamica do sinal de
saida em um bloco de interesse. Os blocos podem ser um sensor, um atuador ou
um bloco intermediario relacionado com o controle de uma quantidade especifica
do sistema cardiorrespiratério, como por exemplo a pressao arterial. Os meca-
nismos de controle obtidos por essa técnica sao, em geral, uma composicao entre
uma relagao estatica do tipo sigmoide, logaritmica ou exponencial em série com
uma dinamica de primeira ordem. O grande inconveniente de se trabalhar com a
identificacao de sistemas é a necessidade do acesso ao sistema real para a obten-
¢ao de leituras dos sinais de entrada e dos sinais de saida de forma simultanea, o
que nem sempre é possivel realizar. Alternativamente é possivel desenvolver um
controlador especifico para cada tipo de perturbacao sobre o sistema (hemorragia,
hipéxia, hipercapnia, exercicio, etc) apenas com as informagoes de equilibrio dos
estados das quantidades para o estado “normal” e “perturbado”. Nestes casos a
trajetoria do sistema entre os estados de equilibrio segue uma regra fisiologica, por
exemplo, minimizando um critério como o gasto de energia para ir de um estado
a outro. Também é possivel incorporar um controlador do tipo PID (i.e. pro-
porcional, integral e derivativo) que poderd atender bem as demandas para niveis
leves de perturbacoes mas pode se apresentar insatisfatério quando as perturba-
¢oOes sao mais severas pois, em geral, ele traz o sistema para o ponto de equilibrio
original custe o que custar (i.e. saturando os atuadores se necessario). Esse tipo
de controlador é a opgao mais artificial do ponto de vista fisioldgico, porém seu
desempenho pode ser melhorado quando adicionam-se regras de controle baseadas
em conhecimento fisioldgico tornando o controlador mais complexo, exemplos sao
os controladores PID dotados de uma légica Fuzzy ou os controladores PID de

ganho escalonado.
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1.4 Breve revisao historica

Em 1628 William Harvey [57] descreve a anatomia e o funcionamento dos
atrios, ventriculos, artérias, veias e valvulas. Ele afirmava que a tnica funcao
do coracao era bombear sangue e demonstrou a partir de experimentos que o
trajeto do sangue no corpo é circular. No final do século XVIII Antoine Laurent
Lavoisier teve a intuicao de que o calor animal resultava de uma combustao interna
e lenta consumindo o oxigénio do ar inspirado e liberando gas carbonico [42, 107].
Lavoisier atribuiu a cor vermelha do sangue arterial a presenca de oxigénio e a
cor escura do sangue venoso ao gas carbonico. Porém, Lavoisier acreditava que
a combustao se desse nos pulmoes. Joseph Louis Lagrange, um contemporaneo
de Lavoisier, demonstrou com base em célculos matematicos que se a combustao
ocorresse somente nos pulmoes, a producao de calor seria tao intensa que danificaria
o parénquima pulmonar e defendeu a ideia de que o consumo de oxigénio e a
producao de gés carbonico se daria em todos os 6rgaos, realizando-se nos pulmoes
apenas a troca de gases [42].

Stephen Hales em 1733 observou que apesar da agao pulsatil do coracao o
fluxo de sangue ¢ relativamente suave nas artérias sistémicas [55]. Em 1899 Otto
Frank formulou matematicamente esse principio introduzindo o modelo Windkes-
sel [45]. Esse modelo é a base para toda uma série de modelos a parametros
condensados (i.e. modelos 0D) em que as propriedades distribuidas das artérias
sao condensadas em um pequeno numero de parametros com um significado fisico
especifico. Uma formulagao através de equacoes matematicas de um modelo para
o sistema circulatério humano foi introduzido por [49], onde o efeito do coracao é
descrito pela lei de Starling [130] na forma linear W = SV, onde W é o trabalho
do ventriculo, S é a forca de contracao e V; é o volume do ventriculo no final da
diastole, e as equacoes para os vasos sao formuladas segundo as hipdteses de Otto
Frank, porém a natureza pulsatil da circulacao foi ignorada. O fenomeno pulsatil
foi incluido no trabalho de [151] o qual apresentava circulacao fechada incluido os

efeitos viscosos e inerciais do sangue, assim como o efeito complacente dos vasos,
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possuia dois ventriculos modelados por fungoes variantes no tempo para descrever
a complacéncia dessas camaras cardiacas, incorporava também a descricao parcial
do mecanismo de regulacao da pressao arterial e as simulagoes eram realizadas
através de um computador analdgico.

Um registro de simulacao do sistema respiratério com mecanismo de controle
através de um computador digital é o trabalho de [50]. Nesse trabalho o autor apre-
senta um modelo de transporte para o oxigénio, dioxido de carbono e nitrogénio
que inclui as fungoes de dissociacao dos gases e a dependéncia do pH do sangue.
Tanto os fluxos de sangue quanto os fluxos de ar no sistema nao apresentam carac-
teristica pulsatil e sao autorregulados pelo modelo de controle incorporado. O fluxo
ventilatério depende da concentracao de fons de hidrogénio H™ no fluido cérebro-
espinhal, os niveis de H™ e a pressao parcial de oxigénio Pp, no sangue arterial,
mensurados pelos quimiorreceptores das cardtidas e o fluxo de sangue depende
da diferenga nas concentragoes de oxigénio e diéxido de carbonico arterial /venoso.
Esse modelo foi reformulado por [139] que apresentou um modelo global para os
sistemas cardiovascular e respiratério, incluindo testes com controladores lineares
e nao lineares, desenvolvido a luz da teoria de controle 6timo.

Segundo o texto [56] da Associacao Americana de Fisiologia, Guyton, Lind-
sey e Kaufmann [53] sdo considerados os pioneiros a aplicarem os principios da
engenharia e andlise de sistemas para entender os mecanismos de regulacao do sis-
tema cardiovascular. Esses autores nao estavam limitados ao campo tedrico, pois
paralelamente desenvolviam trabalhos experimentais com caes a fim de verificarem
suas hipdteses. Sua contribuicao mais expressiva no ambito da modelagem compu-
tacional dos mecanismos de controle do sistema cardiovascular foi o trabalho [52],
sendo conhecido também como o primeiro modelo de grande escala computacional.
Basicamente o trabalho é um diagrama composto de diversos blocos multiplicado-
res, divisores, somadores, integradores entre outros blocos funcionais. As conexoes
entre os blocos representam, em geral, as quantidades fisiologicas. Existe neste mo-

delo uma descri¢ao da dinamica pulmonar e um rudimentar sistema respiratorio.
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Ainda, o modelo integra muitos dos fatores responsaveis pela regulacao da pressao
arterial e do fluxo de sangue no organismo. Os agentes reguladores incluem os me-
canismos relacionados aos hormonios (renina, angiotensina, aldosterona e hormonio
diurético), parametros do coracao (efeito cronotrépico e efeito inotrépico), eletréli-
tos e controle local do fluxo de sangue. Porém, nao temos informacoes claras sobre
os métodos usados por Guyton para executar suas simulagoes, a pesar do traba-
lho [59] mencionar a existéncia de um c6digo em Fortran no laboratério de Guyton.
Possivelmente por volta de 1966 ele deveria utilizar computadores analégicos mi-
grando para os sistemas digitais a medida que os computadores tornaram-se mais
populares. A publicacao mais recente de uma alteracao de Guyton nesse trabalho
é datada de 1990 [51].

Dando continuidade a cronologia do desenvolvimento dos modelos para o
sistema cardiovascular humano, vamos destacar o trabalho de [119]. Este trabalho
apresentava um modelo a parametros distribuidos com 47 regioes vasculares, capaz
de descreve as variaveis de interesse P(t,z), Q(t,x) e A(t,z). Essas varidveis sdo
registradas em 14 pontos diferentes e a solucao do sistema é feita através de um
esquema de diferencas finitas com auxilio de um computador digital. A contribui-
¢ao deste trabalho foi resolver a simulacao incluido o termo area transversal dos
vasos A(t,x) como uma varidvel dependente e introduzir uma aproximagao para os
termos convectivos tornando, assim o sistema nao linear. Os parametros fisicos e
geométricos para os vasos foram obtidos da literatura e os vasos foram considerados
como constituidos por uma membrana eldstica. Os resultados obtidos apresenta-
vam uma melhor consisténcia com dados experimentais quando comparado com
trabalhos anteriores tais como [97, 105, 128, 153] que utilizavam modelos lineares
para escoamento pulsatil e computadores analdgicos.

Outro trabalho de relevancia na modelagem do sistema cardiovascular empre-
gando modelos a parametros distribuidos foi [1]. Nesse trabalho o sistema arterial
é composto de 128 segmentos uniformes e elasticos com dimensoes anatomicamente

realisticas. O arranjo da rede de vasos é estruturado segundo critérios observados
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na arquitetura da arvore arterial humana. A contribuigao desse trabalho é o deta-
lhamento da rede arterial e a simulagao das condicoes fisiopatologicas semelhantes
a arteriosclerose e uma estenose na artéria femoral. Na parte final deste trabalho,
este modelo de 128 segmentos artérias é empregado como base para construir o
modelo de sistema cardiorrespiratério a parametros distribuidos com mecanismos
de controle da pressao arterial média.

Outra categoria de modelos do sistema cardiovascular sao os modelos multi-
escala. Tipicamente a hemodinamica local de interesse é estudada empregando-se
segmentos de vasos arteriais provenientes de pacientes especificos por meio do pro-
cessamento de imagens. Esses segmentos no espaco 3D sao entao conectados, atra-
vés de regras matematicas de acoplamento, com modelos 1D ou 0D. A motivacao
para o desenvolvimento de modelos multiescala é o elevado custo computacional
envolvido na solu¢ao da hemodinamica no espaco 3D. Para resolver um sistema
multiescala é necessario obter simultaneamente a solucao do conjunto de equacoes
diferenciais ordinarias correspondente aos compartimentos do modelo e do con-
junto de equacoes diferenciais parciais correspondentes aos modelos 1D e modelos
3D (caso houver). Modelos computacionais multiescala sdo recentes, pois requerem
computadores de grande porte além de um tratamento numérico mais sofisticado.
Os trabalhos pioneiros desta classe de modelos sdo [44] que introduziu o acopla-
mento de modelos 1D e 3D e posteriormente [140] que foi o primeiro trabalho a
publicar simulacoes com acoplamento de um modelo 3D em uma rede arterial 1D
completa do sistema cardiovascular.

No tema da modelagem dos modelos de controle dos sistemas cardiovascular
e respiratério. Franz Kappel influenciado pela hipétese da otimizagao evolutiva
dos sistemas biolégicos apresenta no trabalho [63] um controlador 6timo linear
quadratico para um modelo do sistema cardiovascular com fluxo nao pulsatil que
emulava o efeito do barorreflexo, detalhes sobre controladores 6timos para siste-
mas bioldgicos podem ser encontrados em [135]. Posteriormente, uma aluna de

Franz Kappel estende esse modelo incluindo o sistema respiratorio e reformula o
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controlador étimo para influir as acoes do quimiorreceptor sem desenvolver um
modelo para os pulmoes [139]. Neste trabalho ainda mantém-se o regime nao pul-
satil da pressao e do escoamento do sangue. Recentemente, outra tese orientada
por F. Kappel propoe e desenvolve um modelo do sistema cardiovascular humano
a fluxo pulsatil com um modelo de controle 6timo linear quadratico apenas para o
barorreflexo [34].

Exemplos de outros controladores, formulados segundo critérios da engenha-
ria, como os sistemas PID e PID Fuzzy aplicados em modelos do sistema cardio-
vascular s@o [19, 155], respectivamente. Esse tipo de controlador, utilizado muito
na industria, é simples, eficiente e facil de implementar. O controlador do tipo
PID nao apresenta relacao alguma com os sistemas fisiologicos mas nos sistemas
PID Fuzzy é possivel adicionar regras conhecidas forgando assim o controlador a se
comportar de forma semelhante ao controlador fisiolégico real. Neste trabalho, nao
se pode deixar de citar o trabalho [99] que estudou o comportamento da pressao
arterial e seus mecanismos de controle durante a mudanga de postura, e o traba-
lTho [101] que apresenta uma formulacao alternativa, nao linear, para os sensores
do barorreflexo.

Outro pesquisador que contribuiu significativamente para a modelagem dos
mecanismos de controle do sistema cardiovascular foi o Professor Mauro Ursino
da Universidade de Bologna na Italia. Por mais de uma década ele publicou for-
mulacoes matematicas para varios dos mecanismos de controle do sistema cardio-
vasculares como barorreflexo, quimiorreflexo periférico e central, controle local do
fluxo de sangue, sensores de estiramento pulmonar e depressao ventilatéria central.
Todos esses trabalhos formam a base para esta tese e a descricao detalhada sobre
os sistemas sera abordado ao longo do trabalho, e as referéncias correspondentes

serao dadas ao longo do curso deste trabalho.
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1.5 Motivacao

A motivacao principal para o desenvolvimento deste trabalho é a possibili-
dade de se obter respostas mais realistas nas simulacoes computacionais do sistema
cardiovascular diante de perturbacoes internas e externas ao sistema. Entre as per-
turbacoes podemos citar as hemorragias, estenoses, alteracoes nas valvas cardiacas,
variacoes na composicao dos gases atmosféricos, mudancas na postura corporal e
alteracoes nas taxas metabodlicas dos musculos, dentre outros. Os modelos do siste-
mas cardiovascular sem modelos de autorregulagao nao sao capazes de predizerem
satisfatoriamente o comportamento do sistema real nas condigoes acima mencio-
nadas, mesmo os modelos multiescalas complexos. Isto limita a aplicabilidade dos
modelos do sistema cardiovascular sem mecanismos de autorregulagao a simulagoes
onde o paciente apresenta uma situacao estatica, em geral a situagao de repouso.
Dessa forma, a inclusao dos mecanismos de controle nos modelos computacionais
do sistema cardiovascular permite estender as situagoes fisiologicas e fisiopatologi-
cas que podem ser abordadas através de simulagoes numéricas.

Ao incluirmos a abordagem multiescala (empregando, por exemplo modelos
1D, ou modelos 1D e 3D) é possivel conhecer como se modificam as condigoes de
fluxo sanguineo de forma diferenciada em todo o corpo humano. Sem duvidas,
isto abre possibilidades para se estudar, por exemplo, as mudancas que ocorrem
no escoamento sanguineo em artérias de interesse detalhado no espaco tridimensi-
onal, ou mudancas em indices cardiovasculares de interesse quando a condicao de
repouso é perturbada. Por exemplo, a possibilidade de se estudar as interacoes de
forgas entre o sangue e as paredes do vaso em aneurismas cerebrais ou abdominais,
durante os ajustes nas variaveis controladas do modelo para compensar os efeitos
das perturbacoes. As perturbacoes podem ser simulacoes de exercicio fisicos ou
uma rapida mudanca de postura corporal. As aplicacoes vao além destes exem-
plos, porém estes dois casos representam situagoes na qual os modelos existentes e
descritos na literatura forneceriam predigoes pouco coerentes com as respostas do

sistema real. Assim, desenvolver um modelo suficientemente detalhado com um
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ou mais mecanismos de autorregulacao é a principal motivagao do presente traba-

lho. visando a melhora da capacidade de predicao do modelo acerca das variaveis

cardiovasculares.

1.6

Objetivos

O objetivo geral desta tese é desenvolver e implementar um modelo do sis-

tema cardiorrespiratério em circuito fechado que descreve os fenomenos hemodina-

micos na escala de tempo do ciclo cardiaco com um sistema de autorregulacao que

simula as a¢oes dos mecanismos de controle fisiolégicos barorreflexo, quimiorreflexo

periférico, quimiorreflexo central, controle local do fluxo de sangue nos musculos e

no cérebro, controle da ventilacao pulmonar, reflexo por estiramento pulmonar e

depressao ventilatéria central.

Em relagao aos objetivos especificos os mesmos sao:

(1)

Desenvolver e testar um modelo do sistema cardiovascular humano a para-
metros condensados multicompartimento que descreva o caracter pulsatil
da circulacao tendo como incégnitas: pressao do sangue P, fluxo de sangue

@ e volume de sangue V.

Desenvolver um modelo do sistema respiratorio multicompartimento com
as seguintes incégnitas: pressao parcial de didéxido de carbono Prp, € pres-
sao parcial de oxigénio Pp,, além das varidveis respectivas as concentragoes
desses gases e ao pH do sangue. Acoplar esse modelo ao modelo do sis-
tema cardiovascular do item anterior, compartimento a compartimento e
comparar a solucao do sistema cardiorrespiratorio proposto com os dados

de um modelo do sistema respiratério encontrado na literatura.

Desenvolver um modelo simplificado dos pulmoes com mecanica ventilaté-
ria e modelo de transporte de gds. Acoplar o modelo mecanico do pulmao
ao modelo mecanico da circulagao, item 1, a nivel de capilares pulmonares

e acoplar o modelo de transporte de gés do pulmao ao modelo do sistema
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respiratorio, item 2, também a nivel de capilares pulmonares. Confrontar o
comportamento desse modelo quando comparado com o modelo do item 2

que nao apresenta modelo de pulmao.

(4) Desenvolver e acoplar aos modelos descritos nos itens anteriores um modelo
de autorregulacao capaz de simular algumas das acoes dos mecanismos de
controle fisioldégicos presentes no sistema cardiorrespiratério humano tais
como: controle da pressao arterial média, controle do fluxo de sangue e

controle dos niveis dos gases didxido de carbono e oxigénio no modelo.

(5) Verificar o comportamento do sistema cardiorrespiratério autorregulado
diante das perturbagoes de redugao do volume de sangue, alteragoes na
composicao dos gases atmosféricos e elevagoes nas taxas metabdlicas no

compartimento relacionado com a circulagao muscular periférica.

(6) Incorporar um modelo de controle para a pressao arterial e acoplé-lo ele a
um modelo multiescala 0D-1D-3D de circulagao fechada e verificar como
a presenca desse controlador interfere na hemodinamica local de um vaso

arterial no espaco 3D quando se produzem perturbagoes globais no sistema.

1.7 Contribuicoes desta tese

Uma das contribuicoes cientificas é o desenvolvimento de um sistema cardi-
orrespiratério autorregulado a parametros condensados de fluxo de sangue e ar pul-
satil, com circulagao de sangue fechada, sistema respiratério multi-compartimento
que inclui um modelo de pulmao e modelo para as fungoes de dissociacao dos ga-
ses. A outra contribuicao diz respeito ao estudo da influéncia do barorreflexo no
comportamento das tensoes de cisalhamento na parede de um aneurisma cerebral
durante a insuficiéncia da valva adrtica. Até o presente momento estes dois pontos
estavam em aberto na literatura, sendo que os modelos que iremos apresentar sao

0s primeiros a incorporar tais capacidades.
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1.8 Organizacao do texto da tese

Este texto estd dividido em sete capitulos e mais quatro apéndices. Os Ca-
pitulos 2, 3 e 4 descrevem os aspectos tedricos e os detalhes da construcao de
um modelo a parametros condensados para o sistema cardiorrespiratorio humano
incluindo os mecanismos de controle como o barorreflexo, o quimiorreflexo, o con-
trole da ventilagao e o ajuste dos fluxos de sangue nos musculos e tecido cerebral.
Os resultados do modelo do sistema cardiorrespiratério a parametros condensados
sao apresentados no Capitulo 5. No Capitulo 6 apresentamos um modelo alterna-
tivo para o barorreflexo e seu acoplamento a um modelo cardiovascular multiescala
0D-1D-3D com circulagao fechada. O Capitulo 7 é dedicado a conclusao. A orga-

nizacao do conteudo dos capitulos e apéndices ¢ descrita a seguir.

1.8.1 Descricao dos capitulos

Capitulo 1: Esta introducao.

Capitulo 2: Neste capitulo sao detalhados todos os aspectos relevantes a modela-
gem do sistema cardiovascular humano a parametros condensados. Iniciando por
uma descrigao fisiologica passando pela formulagao das equacoes matematicas e a
transformacao do problema para uma forma discreta possivel de ser resolvida por
um computador. Além disso, sao apresentados resultados numéricos comparando-

os com resultados encontrados na literatura.

Capitulo 3: Este capitulo contém uma descricao completa de um modelo a para-
metros condensados para o sistema respiratério humano que inclui um modelo de
pulmao além de descrever o acoplamento ao sistema cardiovascular do Capitulo 2,
formando assim um modelo cardiorrespiratério. Serao apresentadas a formulagao
matematica e a correspondente discretizacao temporal de todas as equagoes en-
volvidas. Na parte de resultados numéricos sao comparados os resultados obtidos

através das simulagoes numéricas com um modelo de referéncia mais simples que
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constituiu a base para o sistema respiratério desta tese. Também sao apresentados
resultados sobre a convergéncia do método numeérico escolhido e o custo computa-
cional para resolver o sistema cardiovascular do Capitulo 2 acoplado com o modelo

do sistema respiratorio deste capitulo.

Capitulo 4: Neste capitulo apresentamos as bases fisiologicas e mateméaticas que
adotamos para modelar os mecanismos autonomicos e locais que controlam a cir-
culagao de sangue e o fluxo de ar nos pulmoes. O controlador que é integrado aos
modelos apresentados no Capitulo 2 e no Capitulo 3 é construido com base em tra-
balhos ja publicados. Os mecanismos de controle contemplados sao: barorreflexo,
reflexo por estiramento pulmonar, quimiorreflexo central e periférico, controle local

da circulagao e depressao ventilatéria central.

Capitulo 5: Neste capitulo expoem-se os resultados do modelo cardiorrespira-
torio com mecanismos de autorregulacao resultante da combinagao de todos os
modelos descritos nos Capitulos 2, 3 e 4. Os resultados analisados, derivados de
simulagoes numeéricas, visam estudar o impacto de perturbagoes externas e inter-
nas no sistema. Entre as perturbagoes consideradas temos hipovolemia, hipéxia,
hipercapnia e exercicio fisico. Em cada um dos casos estudados os dados das si-

mulacgoes sao comparadas com dados extraidos da literatura.

Capitulo 6: Este capitulo apresenta resumidamente um modelo multiescala 0D-
1D-3D com circulagao fechada e em detalhes um outro modelo para o barorreflexo.
Esse novo modelo do barorreflexo é acoplado ao modelo do sistema cardiovascular
multiescala permitindo a simulacao de perturbagoes como hipovolemia, estenoses
e insuficiéncia nas valvas cardiacas. O desempenho desse conjunto de modelos é
comparado com o modelo cardiorrespiratorio com controlador multivariaveis de-
talhado nos capitulos 2, 3 e 4 em simulacoes de hemorragias. Uma analise da

hemodinamica em um aneurisma cerebral obtido das imagens médicas de um pa-
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ciente especifico diante da condicao patoldgica de insuficiéncia na valva aodrtica é
realizada empregando-se o modelo do sistema cardiovascular multiescala 0D-1D-

3D.

Capitulo 7: Este capitulo destina-se a conclusao da tese.

1.8.2 Estruturagao dos apéndices

Apéndice A: Listagem dos parametros, de todas as equagoes na forma discreta e

da condic¢ao inicial para o sistema cardiovascular descrito no Capitulo 2.

Apéndice B: Listagem dos parametros, de todas as equacoes na forma discreta e
a condicao inicial para o sistema respiratério, incluindo pulmao, descrito no Capi-

tulo 3.

Apéndice C: Listagem dos parametros, de todas as equacoes na forma discreta

dos mecanismos de controle descritos no Capitulo 4.

Apéndice D: Caracterizagao dos segmentos arteriais e outros parametros envol-
vidos na modelagem 3D-1D-0D do sistema cardiovascular apresentado no Capitulo

6.

1.9 Producgao cientifica desta tese

Ao longo do desenvolvimento deste trabalho parte dos resultados obtidos
foram publicagoes em periddicos internacionais, capitulos de livros, e ainda di-
vulgados através de apresentacoes em congressos dentro da comunidade cientifica.
Finalmente estao sendo preparados dois manuscritos para serem submetidos em

periddicos de renome.

(1) Blanco, P.J., Trenhago, P.R., Fernandes, L.G. and Feijéo, R.A. (2012),

On the integration of the baroreflex control mechanism in a heterogene-
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ous model of the cardiovascular system. Int. J. Numer. Meth. Bio-
med. Engng., Volume 28, Numero 4, Paginas 412-433, Abril de 2012. doi:
10.1002/cnm.1474;

Blanco, P.J., Maranhao, S.W., Queiroz, R.A.B., Trenhago, P.R., Fernan-
des, L.G. and Feijoo, R.A.. Trends in the computational modeling and
numerical simulatioin of the cardiovascular system. In: Raul A. Feijoo;
Artur Ziviani; Pablo J. Blanco. (Org.). Scientific Computing Applied
to Medicine and Healthcare. Current State and Future Trends at the
INCT-MACC the National Institute of Science and Technology for Medi-
cine Assisted by Scientific Computing, led. Petrépolis: Instituto Nacional
de Computacao Cientifica, 2012, v. 1, p. 29-78. ISBN 978-85-99961-17-9;

Trenhago, P.R., Blanco, P.J., Fernandes, L..G. and Feij6o, R.A. (2012), Mo-
delagem Computacional dos Mecanismos Neurais de Controle do Sistema
Cardiovascular Humano, XVI Simpdsio Brasileiro de Fisiologia Cardiovas-

cular, Goiania-GO;

Fernandes, L.G., Trenhago, P.R., Blanco, P.J. and Feijéo, R.A., Integra-
tion of the baroreflex control mechanism in a heterogeneous model of the
cardiovascular system, Meeting Abstracts, The Journal of the Federation

of Americam Societies for Experimental Biology, March 29, 2012 26:905.14;
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Capitulo 2

Modelo do sistema cardiovascular a

parametros condensados

Todas as células vivas necessitam de energia para desenvolverem suas ativi-
dades biolégicas. Para obterem energia as células requerem aporte de substratos
metabdlicos e algum mecanismo capaz de remover os produtos originados pelo me-
tabolismo celular, gas carbonico e acido latico. Os organismos compostos apenas
de uma célula podem realizar o intercambio de substancias diretamente com o
ambiente através dos processos de difusao e transporte celular. Em organismos
multicelulares, muitas de suas células possuem capacidade limitada ou nao conse-
guem realizar intercambio de substancias com o ambiente externo, simplesmente
por nao terem contato para fora do organismo. No entanto, o intercambio com o
meio externo deve ocorrer para que as células desempenhem suas fungoes. Para
contornar isso nos organismos maiores, como nos humanos, existe um sofisticado
sistema para transportar as substancias metabdlicas entre as células e o ambiente
externo. Este transporte é realizado por um fluido complexo, o sangue, mantido
em constante circulagao através de uma rede de vasos sanguineos por meio do co-
ragao, que age como uma bomba neste sistema. O conjunto formado pelo sangue,

vasos e coracao ¢ denominado como sistema cardiovascular ou sistema circulatério.
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2.1 Estrutura funcional

O sistema cardiovascular SC'V pode ser dividido didaticamente em dois com-
ponentes principais: o coragao e 0s vasos sanguineos.

O coracao pode ser visto funcionalmente como duas bombas, lado direito
e lado esquerdo, com as circulacoes pulmonar e sistémica situadas entre as duas
bombas, como mostrado no circuito fechado da Figura 2.1. A circulacao pulmonar
constitui o fluxo de sangue nos vasos limitado entre o coragao e o pulmao cuja
funcao esta relacionada com as trocas dos gases dissolvidos no sangue e no ambiente
externo. A circulacao sistémica é constituida de todos os outros vasos relacionados
com o transporte de nutrientes a todos os érgaos e a correspondente remocao dos
produtos resultantes do metabolismo. O lado direito do coragao esta dividido em
dois compartimentos ou camaras cardiacas: o atrio direito e o ventriculo direito. O
atrio direito recebe sangue pobre em oxigénio (O3) e rico em gés carbonico (COy)
(i.e. sangue venoso) da circulagdo sistémica e o ventriculo direito bombeia este
sangue através do pulmao onde acontecem as trocas de COy e Oy entre o sangue
e o ar contido nos alvéolos. O lado esquerdo também é composto de um &trio e
um ventriculo. O sangue que vem do pulmao através das veias pulmonares entra
no atrio esquerdo e através deste é levado até o ventriculo esquerdo. O ventriculo
esquerdo ejeta o sangue para dentro da aorta, um vaso de grosso calibre, que
distribui o sangue rico em Oy (i.e. sangue arterial) para todos os érgaos via um
sistema de vasos arteriais. Nos érgaos, estes vasos se ramificam em pequenos
vasos até formar os denominados capilares sanguineos, ou capilares sistémicos, que
sao os constituintes das redes microcirculatérias onde acontece o intercambio de
substancias entre o sangue e as células. Por fim, o fluxo de sangue vindo dos
capilares sistémicos desemboca nas veias sistémicas que retornam o sangue para o
atrio direito, fechando o circuito.

Ao se analisar mais detalhadamente o arranjo dos componentes do sistema
cardiovascular humano percebemos dois pontos importantes. Primeiro, os lados

direito e esquerdo do coracao separados pelas circulagao pulmonar e circulagao sis-
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Figura 2.1: Visao simplificada do sistema cardiovascular humano: RA/RV atrio e
ventriculo direito e LA/LV &trio e ventriculo esquerdo. Adaptado de [71].

témica, estao em série um com outro, veja a Figura 2.1. Esta configuracao exige
que o volume de sangue ejetado por unidade de tempo seja igual para os dois lados
do coracao. A existéncia de diferencas, por menor que seja, deslocara a relagao
de volume de sangue entre a circulacao pulmonar e a sistémica causando danos ao
sistema organico. Porém, existe um mecanismo intrinseco ao coracao que garante
desempenho uniforme aos dois ventriculos, o mecanismo Frank-Starling [71]. Por
outro lado, a maioria dos érgaos recebe sangue da aorta, portanto podemos enten-
der a circulagao através destes leitos vasculares como um sistema de interconexoes
em paralelo conforme a ilustragao da Figura 2.2. Esta organizacao em paralelo tem
implicacoes hemodinamicas significativas, pois previne que mudancas no fluxo de

sangue em um orgao afetem significativamente o fluxo de sangue em outros 6rgaos.

O coragao é composto de um tecido biolégico especializado denominado mts-
culo cardiaco que impoe um regime pulsatil ao fluxo de sangue bombeado para os
vasos arteriais. Ja a parede das artérias é formada de uma espessa camada de tecido
que é capaz de amortecer parte das oscilagoes na pressao e no fluxo imposto pelo
coracao garantindo assim um escoamento uniforme através dos capilares sangui-
neos. Essa capacidade de deformagao dos vasos e acumulacao de sangue é definida
como complacéncia, que é a propriedade dos vasos que mantém o fluxo para os

capilares sanguineos mesmo nos periodos de diastole. Outro fenomeno fisico que
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Figura 2.2: Arranjo série e paralelo da circulagao: GI circulagdo gastro intestinal,
VC'S veia cava superior e VI veia cava inferior. Adaptado de [71].

se manifesta a partir do carater pulsatil do fluxo, é o efeito da inércia do sangue
que afeta o escoamento, contribuindo na determinacao das caracteristicas na pro-
pagacao das ondas de pressao e fluxo ao longo da rede de vasos arteriais, e portanto

tendo implicagoes no aspecto destas curvas em fungao do tempo.

2.2 Modelo matematico

Como em qualquer processo de modelagem, é essencial determinar clara-
mente qual parte ou quais aspectos do sistema real queremos representar pelo
modelo. Esse principio nos guiard na escolha da estrutura do modelo e da mate-
matica associada na caracterizacao do sistema. O objetivo do nosso processo de
modelagem ¢ a descrigao das reacgoes do sistema cardiovascular e respiratorio sobre

um periodo de 2 a 3 horas, sendo que para a maioria dos casos um periodo de 3 a
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5 minutos € suficiente para analisarmos o comportamento dos mecanismos de con-
trole de acao rapida do sistema cardiovascular. Para nossos propdsitos é necessario
que o modelo do sistema cardiovascular nos forneca os valores de pressao P, volume
V' e fluxo de sangue () no coragao, nas artérias pulmonares, capilares pulmonares,
veias pulmonares, artérias sistémicas, circulacao periférica e veias sistémicas. A

Figura 2.3 ilustra um diagrama em blocos do modelo proposto.

circulagdo pulmonar
PP |
PA PV

RALA(——I_
RVLVﬂ

= circulacdo periférica ——

corondrias |

esplancnica

A

extra-esplancnical€

musculos <

cérebro €

Figura 2.3: Diagrama de blocos do modelo do sistema cardiovascular humano: RA
atrio direito, RV ventriculo direito, LA atrio esquerdo, LV ventriculo esquerdo, PA
artérias pulmonares, PP capilares pulmonares, PV veias pulmonares, SA artérias
sistémicas e V(' veia cava.

2.2.1 Representagao condensada do sistema

Conforme a introdugao no Capitulo 1, existem distintas formas de modelar o
escoamento do sangue em tubos deformaveis, a qual é uma abordagem para mode-
lar a circulacao em vasos arteriais e venosos. O tratamento mais simples consiste
em condensar a fenomenologia que tem lugar em um segmento ou em um arranjo

de vasos em uma entidade definida como compartimento. Esta estratégia tem sido
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largamente utilizada na literatura devido a simplicidade no tratamento matema-
tico e numérico do problema [2, 52, 58, 96, 106, 113, 141]. A desvantagem desta
forma de representagao é que muitos dos parametros nao possuem um significado
fisico direto, ou nao estao relacionados com um determinado fenomeno de forma
bem definida. Esta discussao sera adiada para o Capitulo 6 onde apresentaremos
uma melhora do modelo da rede arterial que permite uma modelagem mais deta-
lhada da circulacao sanguinea na rede de vasos arteriais. Na Figura 2.3 temos uma
das possiveis representacoes em bloco de distintas partes do sistema cardiovascular
humano, onde por meio de um tunico bloco se pode representar a arvore arterial
dedicada ao transporte do sangue até os 6rgaos (bloco SA), assim como também
os capilares pulmonares (bloco PP). As propriedades biomecanicas resultantes
do agrupamento dos vasos que formam um compartimento podem ser caracteriza-
das por alguns poucos parametros como resisténcia hidraulica R, inertancia que
¢é analoga a indutancia elétrica L e a complacéncia, andloga a capacitancia elé-
trica C'. Através desta abordagem podemos criar um modelo de todo o sistema
cardiovascular humano, descrevendo-o inteiramente por uma rede de resisténcias,
capacitancias e indutancias interligados que representam as principais proprieda-
des hidraulicas do sistema cardiovascular bioldgico. Os modelos a compartimentos
também sdo chamados de modelos zero dimensionais (0D) por nao proverem uma
descrigao espacial das quantidades de interesse [122] e consequentemente a modela-
gem matemaética do sistema ser feita por equagoes diferencias ordinarias (EDOs).
Um exemplo de rede RLC para representar um modelo do sistema cardiovascular
pode ser vista na Figura 2.4, desenhada com base nos trabalhos de [10, 17, 144]
onde cada bloco (retangulos em amarelo) representa um compartimento. O texto
abreviado na cor preta representa os parametros e em vermelho as variaveis de
estado que descrevem o comportamento do modelo como fungao do tempo. Com
efeito, estamos interessados em reproduzir os aspectos pulsateis que as quantida-
des fisiologicas de relevancia possuem devido a que varias doengas cardiovasculares

estao relacionadas as caracteristicas locais do escoamento na escala de tempo do
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ciclo cardiaco. Portanto, nos modelos que apresentaremos levaremos isto em consi-

deracao. Esse tipo de modelo é capaz de predizer com razodavel grau de acuracia o

veias pulmonares capilares pulmonares artérias pulmonares
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Figura 2.4: Um modelo do sistema cardiovascular humano representado através de
um circuito com analogia elétrica RLC'. Modificado e estendido de [144].

comportamento médio observado a partir de medicoes realizadas em uma popula-
¢ao, além de responder adequadamente elevando a pressao em reposta ao aumento
da resisténcia ou do volume nos compartimentos, possibilitando assim o estudo
dos mecanismos de controle do sistema cardiovascular. De fato, qualquer modelo

do sistema cardiovascular, por exemplo aquele ilustrado na Figura 2.4, pode ser

31



acoplado a uma descri¢io matemética do sistema nervoso central (SNC') para o
estudo dos efeitos do SNC' no sistema circulatorio. Neste caso podemos estudar
os distintos pontos de conexao entre os modelos do SNC e do SC'V, e investigar
os efeitos locais e globais das interagoes entre eles. Como dito na introdugao, um
dos objetivos deste trabalho é acoplar os modelos dos sistemas cardiovascular, res-
piratorio, pulmonar e alguns de seus mecanismos de controle bem estabelecidos e
analisar os impactos destas interagoes na circulagao quando o sistema for subme-
tido a perturbacoes. Com efeito, e como salientado na introducao, o intuito da
integracao destes sistemas ¢ aumentar a capacidade de predicao dos modelos do
sistema cardiovascular, permitindo a possibilidade de simular cenérios cardiovas-
culares mais gerais e realistas além da condicao fisiologia de repouso.

O modelo ilustrado na Figura 2.4 é matematicamente formulado em termos
de um circuito elétrico equivalente. A pressao do fluido P é caracterizada pela
tensao elétrica, o fluxo de sangue @) pela corrente elétrica e o volume de sangue V
pela carga elétrica. A complacéncia dos vasos sanguineos C' desempenha o papel
do capacitor elétrico, a resisténcia hidraulica R € a resisténcia elétrica, os efeitos
devido a inércia do escoamento sanguineo L ¢é a indutancia elétrica, as valvas
cardiacas sao modeladas por meio de diodos e a elastancia varidavel Ey pode ser
vista como o um gerador de tensao pulsatil relacionado a caracteristica pulsatil da

circulacao sanguinea.

2.2.2 Equacgoes para descrever os fluxos de sangue

Através da lei das tensoes de Kirchhoff (LTK) é possivel deduzir uma expres-
sao matematica geral para os fluxos de sangue em cada um dos 19 compartimentos
do diagrama da Figura 2.4. Segundo a LTK “para qualquer rede de parametros
concentrados, para qualquer de seus percursos fechados, e a qualquer instante, a
soma algébrica das tensoes de brago ao longo de qualquer percurso fechado é zero”.
Vamos tomar entao um segmento genérico do diagrama da Figura 2.4 ilustrado

na Figura 2.5. Note que o segmento escolhido apresenta maior semelhanca com
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os compartimentos 3, 5, 8 e 19 sendo que os demais compartimentos podem ser

entendidos como casos particulares destes.

Figura 2.5: Um segmento do diagrama que representa um percurso fechado.

Aplicando-se a LTK a malha da Figura 2.5 onde P representa a pressao do
fluido e respeitando-se as convengoes para os sinais, obtemos a seguinte relagao

entre as pressoes em cada componente da malha.

PL+PR+PC2+Pex2_Pex1_PCl = 0 (21)

Pela teoria basica de circuitos elétricos podemos escrever a relagao acima em termos

dos fluxos e dos potenciais de modo que:

d
Ld—?—l-RQ—i-Pcz—l-Per—Pexl—Pm:0 (2.2)

Uma escolha que adotamos para a modelagem foi representar os valores de
pressao do sangue em cada compartimento como sendo a soma entre a pressao
externa P,, e a diferenca de pressao das extremidades do vaso P, logo a variavel
de estado P para pode ser escrita como P, = Poy + P e Py = Pog + Poyo.
Substituindo-se estas expressoes na equacao (2.2) e rearranjando os termos obtemos
a expressao que relaciona o fluxo de sangue () com o gradiente de pressao AP para

um compartimento genérico

d
LN% + RyQNn = Pn— Py (2.3)
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onde N é o indice para o compartimento sob anélise e N + 1 representa o compar-
timento imediatamente a seguir.

Os compartimentos 4 ¢ 9 a 18 e a variavel de estado @),s sao casos parti-
culares da equagao (2.3) onde o parametro Ly é igual a zero. Por simplicidade,
nos incluimos os efeitos de inércia do sangue apenas nos compartimentos onde a
aceleracao do sangue é significante como ocorre nas camaras do coragao e nos vasos
de maior calibre.

Para as camaras do coracao, compartimentos 1, 2, 6 e 7, ha uma restricao
sobre o sentido do fluxo de sangue imposto pelas valvas tricispide (Trv), pulmonar
(Puv), mitral (Miv) e adrtica (Aov) respectivamente. No diagrama da Figura 2.4
elas estao representadas pelos simbolos de diodos elétricos. A funcao de um diodo
ideal é permitir o fluxo em um dos sentido e bloquea-lo totalmente no sentido in-
verso. Incluindo-se essa restrigao ao fluxo () na equagao (2.3) obtemos a seguinte

expressao para os fluxos das camaras cardiacas compartimentos (1,2,6,7)

LyiQNn+ RyQn =Py — Pyy1 se Py > Py
Qn =0 se Py < Py

(2.4)

O leitor com experiéncia em mecanica pode notar que existe uma outra forma de
chegarmos na equagao (2.3), que é através do tratamento da equagao de conserva-

¢ao do momento linear [32] através de uma discretizacao espacial.

2.2.3 Equacoes para descrever o volume de sangue

As equacoes que descrevem as variacoes dos volumes de sangue, em qualquer
compartimento do diagrama da Figura 2.4, sao obtidas através da Lei das Correntes
de Kirchhoff (LCK) e do principio de conservagao local da carga elétrica. Segundo
a LCK temos “para qualquer circuito elétrico condensado, para qualquer de seus
nos, e a qualquer instante a soma algébrica de todas as correntes de brago entrando
e saindo de um né é zero”. Vamos tomar um né qualquer do diagrama da Figura 2.4

interno a um dos compartimentos. Conforme a Figura 2.6, usando a LCK para o
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Figura 2.6: Um segmento genérico do diagrama que representacao um no.

P

né representado nesta figura, obtemos a expressao

Qe - Qs - Qc = O; (25)

onde (). é a corrente de entrada no né que pode ser entendido como o fluxo de
entrada no compartimento, ()5 é o fluxo de saida do compartimento e (). é o fluxo
no capacitor C.

O principio de conservagao local da carga elétrica estabelece uma relagao
entre a taxa de variacao da carga elétrica de um capacitor e a corrente elétrica que

0 atravessa como segue

av

= Q. (2.6

onde V' é a carga elétrica sobre o capacitor C' da Figura 2.6. Usando a equagao (2.6)

em (2.5) e generalizando para todos os compartimentos temos

AV

o = Qn-1—QnN. (2.7)

Por analogia temos que Vy ¢é o volume total de sangue para cada compartimento,
(Qn_1 representa o fluxo de sangue que entra no compartimento e Q) é o fluxo
de sangue que sai. Em outras palavras, a variacao do volume de sangue em um
compartimento é igual ao fluxo de sangue que entra menos o fluxo de sangue que

sal (lei da conservagao da massa).
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2.2.4 Equacoes para descrever a pressao do sangue

Utilizando a definicao de capacitancia elétrica é possivel deduzir uma ex-
pressao que relaciona o potencial elétrico com a quantidade de cargas elétricas
armazenadas em um capacitor. Analogamente, podemos relacionar a pressao do
sangue com o volume de sangue para cada um dos compartimentos ilustrados no

diagrama da Figura 2.4, exceto para as camaras cardiacas, como indicado a seguir

‘/str - CPC (28)
V—Vun = C(P—-PF.,) (2.9)
1
Py — P, — (Vv — Vinn) (2.10)
Cn

onde Vi, é o volume de sangue sob pressao, P, é a diferenca de pressao nos terminais
do capacitor C e V,,, é o volume do compartimento N na pressao de referéncia P.,.

Para as camaras cardiacas (compartimentos 1, 2, 6 e 7) uma abordagem
usual, ver por exemplo [32], consiste em assumir que a relagdo entre a pressao
isomérica e o volume da camara cardiaca é linear tanto na sistole quanto na diéastole.
Usado a mesma estrutura da equagao (2.10) e substituindo-se o termo capacitancia

Cy pelo inverso da elastancia Ey = 1/Cy obtemos a seguinte expressao
Py —P., = Ex(Vn—Vian), N=1,2,6,7. (2.11)

onde Fy é uma funcdo do tempo a ser definida e que caracteriza a contracao
e relaxacao das correspondentes camaras cardiacas. Outros autores consideram
que a relacao entre a pressao isomérica e o volume é uma funcao linear na sistole e
exponencial na didstole [141]. Porém, neste trabalho optamos pela relagao proposta
por [89], que adiciona um termo na equacdo que depende da taxa de variagdo do
volume, e que estd relacionado com a propriedade de dissipacao viscosa da parede

da camara cardiaca [103], como segue

dV;
Py—P., = Ex(Vx—Vin)+ 05N|PN|d_;V7 (2.12)
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ou seja

Py —P., = Ex(Vn—Viun)+an|Pn| (Qn-1—Qn). (2.13)

onde ay é um parametro relativo ao comportamento viscoelastico da camara car-
diaca. Juntando-se as equagoes (2.10) e (2.13) obtemos todas as fungées que des-
crevem o comportamento da pressao do sangue em todos os compartimentos exceto
P, que ¢é a pressao na entrada dos capilares sistémicos, faltando assim apenas mais
uma equacao para completar a descricao do sistema.

Para os compartimentos 9,10, 11,12 e 13 a equagao (2.10) também é vélida,
mas a variavel de estado associada é o volume do respectivo compartimento e nao a
pressao. A pressao na entrada destes compartimentos é a mesma P,.(t) que para os
compartimentos 9,10, 11,12 e 13, e uma outra equagao pode ser derivada a partir
da equacao (2.10), se considerarmos tais compartimentos como sendo uma tnica

entidade, assim sendo temos que

P-P, = % (V = Vi), (2.14)
d d (1
% (P - Pea:) = % (E(V - Vun)) (215)

supondo ainda que V,,, ¢ invariante no tempo para estes compartimentos, logo

dP dP,, 1dV
- = —— 2.1
dt dt C dt (2.16)
e usando a lei de conservacao local das cargas, equacao (2.7), obtemos
dP 1 dP.
= — i 2.1
L AT R (2.17)

onde C é a capacitancia total, @), é o fluxo de entrada total de cargas e @), é
o fluxo total de saida de cargas. Utilizando a lei de associacao de capacitores

em paralelo e a LCK na equagao (2.17) temos que a complacéncia total para os
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compartimento 9,10,11,12 e 13 é Cr = Cyp + C¢p + Cpyp + Cpy + Chy, € pela
LCK temos que o fluxo total de saida para os cinco compartimentos em questao é

Qs = Qsp + Qep + Qp + Qup + Qrp. Com as devidas substituicoes temos que

dcgc = Z]:J c <Qsa — Qhe — ]26; Qj) + %7 J = {sp,ep, mp, bp, hp} (2.18)
onde o indice sp representa a circulacao periférica esplancnica, ep a extra-esplancnica,
mp a muscular, bp a circulacao cerebral e hp a circulacao coronariana. A quanti-
dade Q. descreve um fluxo dos compartimentos sem retorno para qualquer outro
compartimento, caracterizando uma possivel hemorragia ou infusao de sangue no
sistema. Com a equacgao (2.18) concluimos o conjunto das 59 equagoes necessarias

para a simulacao computacional do modelo ilustrado pelo diagrama da Figura 2.4.

2.2.5 Modelo do coragao de elastancia variavel

Além do conjunto de equacoes descrito acima precisamos descrever o fun-
cionamento das contragoes do coracao. Para a funcao de ativacao do coracao
usaremos um modelo de elastancia varidvel proposto em [89]. A elastancia é o
termo relacionado com o inverso da capacitancia ou complacéncia Exy = 1/Cly, e é
um parametro do modelo que depende do tempo. Este tipo de abordagem ¢é uma
alternativa largamente utilizada na modelagem do sistema cardiovascular, como
visto em [32, 113, 131, 141]. Estes trabalhos também reportam resultados con-
tra os quais serao realizadas comparacoes e verificacoes do modelo aqui proposto.
A funcao de elastancia de cada camara, denominada de E.,(t), é uma fungao do

tempo dada por
E.(t) = FEgue(t) + Ep, ch € {ra,la,rv,lv}. (2.19)

onde F4 e Eg sao respectivamente os valores maximos e minimos para a elastancia
e e(t) é uma fun¢ao normalizada, denominada funcao de ativacao. O indice ch

refere-se a cada uma das camaras, atrio direito ra, atrio esquerdo la, ventriculo
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direito rv e ventriculo esquerdo lv. Os valores de F4 e Ep sao diferentes para as
quatro camaras. Para os ventriculos a funcao e(t), denominada e,(t), é definida

CcOomo

Hi-cos(rrt)]  0<t<T
nll) =0 L14cos (7)) T <t< Tt T (220
0 Tive + Ty <t <T
\

onde z € {l,r}, | faz referéncia ao ventriculo esquerdo e r ao ventriculo direito.
O parametro T;,. é a duracao da contracao, Tj,. é o tempo de relaxamento do
ventriculo e T' é o tempo de duragao do ciclo cardiaco. Ja para os atrios a fungao

e(t), denominada e,(t), esta definida por

%[1"‘008(71'%)] Ogtgtiar'f'ﬂar_T

o

tiar ﬂar -7 t S tiac
eral(t) = * < (2.21)

[1 — CoS (W(t;—“)ﬂ tice <t < tine + Tiae

1ac

D=

[1 + cos <7T(t;t$’“)>} tive + Tige <t < T

ar

N =

\

onde z € {l,r}, | é o indice para o dtrio esquerdo e r para o direito. Os parametros
T;ac € Tiqr sao respectivamente o tempo de duracao da contracao e do relaxamento
do atrio. O parametro t;,. é o instante em que o atrio inicia a contracao e t,, € o
inicio do relaxamento. A periodicidade da fungdo normalizada e(t) é o elemento

que proporcionara o carater pulsatil da circulagao em nosso modelo.

2.2.6 Estimacao dos parametros do modelo

Os parametros R, C' e L, no caso dos segmentos, sao estimados através das
propriedades biomecanicas dos vasos sanguineos e do sangue. A resisténcia R
mede o quanto os vasos se opoem a passagem do sangue, devido principalmente a
dissipacao viscosa, sendo proporcional ao comprimento do vaso ¢ e inversamente

proporcional & quarta poténcia do raio do vaso, isto é, 1/r?, vamos supor também
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que a viscosidade do sangue p é constante. Assim a resisténcia hidrodinamica
R para um vaso arterial é dada pela lei de Poiseuille [46] ou equagdo de Hagen-

Poiseuille [35],

sy
mrd’

R = (2.22)

Entretanto, quando se deseja determinar o valor de R em um compartimento que
representa um conjunto de vasos, nao ha um comprimento bem definido, nem
um raio fixo. Nestes casos, o parametro R perde relacao com as propriedades
fisicas da entidade que esta sendo modelada, e devemos recorrer ao conhecimento
fisiologico e a dados previamente publicados na literatura da drea para determinar
este parametro.

Em mecanica dos fluidos, o uso do termo complacéncia é mais comum do
que capacitancia. A complacéncia é uma medida relacionada com a capacidade de
deformagao e acumulacao de sangue no sistema devido a deformagao dos vasos. A

3

complaceéncia é proporcional ao raio r°, e responde, para um tnico vaso, a seguinte

expressao [154]

303
- = (2.23)

onde E é o médulo de Young, ou médulo de elasticidade efetivo da parede do vaso
e h é a espessura da parede do vaso. Novamente, neste caso a relacao entre o
parametro e as caracteristicas dos vasos se perde quando estamos analisando um
arranjo de segmentos arteriais ou venosos, e é onde o conhecimento fisioldgico e os
dados retirados da literatura nos ajudarao na calibragao do modelo.

A indutancia L é um termo que representa a inércia do sangue [154]. Ela
mede a variagao da resisténcia dos vasos as mudancas no fluxo de sangue. Para

um tnico segmento, esta ¢ proporcional a 1/r?, e proporcional ao comprimento £
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do vaso, mais especificamente tem-se

L= 2 (2.24)

T2

onde p é a densidade do sangue. Um comentario analogo aos realizados anterior-
mente vale neste caso.

Os parametros de R, L e C' para o modelo ilustrado na Figura 2.4 foram
extraidos de modelos previamente publicados na literatura da area, sendo que
seus valores nominais juntamente com as correspondentes referéncias bibliograficas

estao reportados no Apéndice A, nas Tabelas A.1 e A.2.

2.2.7 Ajuste da condigao inicial

A condigao inicial para o modelo foi ajustada seguindo um critério simples.
Esse foi: distribuir o volume de sangue total de acordo com dados da literatura [32],
e ajustar as pressoes e os fluxos em cada compartimento com valores médios obtidos
também da literatura [2, 32, 144]. Note que o volume de sangue se conserva e que
o valor da pressao arterial média (PAM) depende do volume total de sangue, o que
requer cuidado no ajuste do volume inicial. Uma condic¢ao inicial consistente para

o modelo pode ser encontrada no Apéndice A, Tabela A.3.

2.3 Aproximacao numérica do modelo

O conjunto de 59 equacao foi numericamente resolvido através de um mé-
todo de discretizagao temporal implicito com convergéncia linear. Em particular,
as equagoes diferencias ordinarias foram aproximadas pelo método de diferencas
finitas Euler implicito de primeira ordem e as rela¢oes nao lineares sao resolvidas
através de um método iterativo de ponto fixo. O sistema de equagoes algébricas
resultante é resolvido mediante um método direto. Por fim, implementamos um
codigo computacional capaz de executar em um computador pessoal permitindo
a simulagoes e a coleta de dados de longos periodos de tempo (i.e. dezenas de

milhares de ciclos cardiacos).
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2.3.1 Discretizagao temporal das equacoes lineares

Aplicando um esquema de diferencas finitas de primeira ordem e implicito

na equagao (2.3) obtemos a seguinte relagao algébrica

N - Q%

L
NTTTAE

+ RyQy = Pyt — PRl (2.25)

onde o indice n representa o instante de tempo anterior, no qual conhecemos os
valores de todas as variaveis de estado do sistema, e o indice n + 1 é o instante de
tempo seguinte no qual queremos encontrar a solugao para o sistema. Para se obter
uma representacao matricial das equagoes que compoem o sistema, rearranjamos
a equacao (2.25) conforme a equagdo (2.26). Repetindo-se o processo para as

equagoes (2.7), (2.10) e (2.18) obtemos o conjunto de relagoes abaixo

LN LN
N R n+1 Pn+1 PnJrl — ZNnn 296
1
_~ yntl n+1 n+l
VAT - QR+ QR AtVN (2.27)
C’NP”Jrl — V”+1 = ONPp — Vinn (2.28)
1 1 1
_Pn+1 n+1 n+1 — Pn . . tn
At © Q e ZEJQ Ale T e (tns1)
d
+ Epex(tn—kl) (229)

onde CT = ZjGJ Cja J = {8p7 €p, mp, bp? h‘p}

2.3.2 Equacgoes nao lineares

Os compartimentos relativos as camaras cardiacas concentram as equagoes
nao lineares que descrevem o comportamento das pressoes e dos fluxos de san-
gue. Para a equacao (2.13) obtemos a seguinte relagao algébrica ao aplicarmos a

discretizacao pelo método de Euler implicito

PJ?\IT-H EN( n+1)vn+1 —ay ’Pn-i-l‘Qn-H + CYN‘Pn+1|Qn+1

= Pe:p - EN<tn+1)Vun,N (23())
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resultando em uma expressao nao linear. A linearizagdao destes termos foi obtida
através da técnica de ponto fixo, que consiste em uma sequéncia de iteracoes k
para cada instante de tempo n + 1 até que um critério de convergéncia seja al-
cancado. Aplicando uma técnica de ponto fixo no terceiro e no quarto termo da
equagao (2.30), utilizando o valor da pressao da iteracdo anterior, as relagoes nao
lineares em n + 1 tornam-se lineares na iteragao corrente, denominada pelo indice

k + 1, conforme

Lk+1 1k+1 Lk Lk+1 1k 1k+1
Py — En () VT — an | PYTIQNTTT 4 an | PRTRIQNTT

= Legx — EN(thrl)Vun,N (231>

onde n+1, k+1 indicam a iteracao corrente no passo de tempo atual, k é a iteracao

n+1,k+1 _ l.n+1,k| <, onde z é

anterior e o critério de convergéncia tem a forma |z
o vetor de variaveis de estado e € é uma tolerancia pré-definida.

As relacoes algébricas para as valvas do coracao apresentam também carac-
teristicas nao lineares. Porém de natureza distinta das equagoes acima, pois a
funcao que descreve o fluxo é definida por partes o que exige a troca permanente
dos coeficientes relativos as equagoes dos fluxos das camaras cardiacas na matriz do
sistema, conforme esquema da equagao (2.32). Aplicando novamente um método

de ponto fixo, avaliando a desigualdade das pressoes na iteragao anterior, obtemos

a seguinte equacao linearizada

Ly n+1,k+1 n+1,k+1 n+1,k+1 _ Ly n n+1,k n-+1,k
(R + Ry) Qy — Py P = A0y se Py > Py

(2.32)
nN+1,k+1 —0 se P;\L[Jrl,k < PJT\I}illk
2.3.3 Solucao do sistema nao linear

As equacoes acima formam um sistema nao linear composto de 59 equagoes

e 59 varidveis de estado (i.e. incégnitas). Tomando-se as expressoes na formulagao
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discreta final temos o sistema linear equivalente

APHLEnHLEL (2.33)

onde para cada passo de tempo n, sucessivas iteragoes de ponto-fixo sao avaliadas
até que o critério de convergéncia satisfaga [x" 1% — x" LA < ¢ Detalhes das
estruturas de ATtLF x1HLEFL o b estao no Apéndice A, Segao A.3.1, Segao A.3.2
e Segao A.3.3 respectivamente. Para a resolugao deste sistema de equacoes empre-
gamos um método direto de eliminacao de Gauss.

Para lidar com as nao linearidades da mecanica das valvas cardiacas é neces-
sario reajustar os valores para os fluxos das valvulas entre uma e outra iteragao do
sistema (2.33). Apds resolver o sistema, deve ser feita uma verificagdo nos valores
das varidveis de estado que representam o fluxo nas valvas tricuspide, pulmonar,

mitral e adrtica. Aquela que apresentar um valor do gradiente de pressao menor

do que zero o fluxo é ajustado para zero.

2.4 Resultados numéricos

Nesta secao apresentaremos alguns resultados obtidos com este modelo, dando
evidéncias do correto funcionamento do mesmo por meio da comparagao dos re-
sultados com o conhecimento do dominio. Ainda, apresentaremos resultados rela-

cionados com a aproximacao numérica e a implementacao computacional.

2.4.1 Tracados tedricos do ciclo cardiaco

Em primeiro lugar, contrastaremos o modelo com os resultados mais basicos
que se encontram nos textos de fisiologia classicos. Estes textos costumam trazer
um diagrama que ilustra os eventos de cardter global que tém lugar durante um
ciclo cardiaco completo [35, 71, 86]. Na Figura 2.7(a) temos os resultados de uma
simulagao realizada com o modelo apresentado acima e que podem ser confrontadas
com os dados obtidos por um modelo de referéncia bem aceito na literatura [141],

os quais estao ilustrados na Figura 2.7(b). Os tragados da figura abaixo também
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sao consistentes com o atlas de fisiologia [35] pagina 191.
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Figura 2.7: Simulacao de um ciclo cardiaco: Py, pressao arterial sistémica, P,
pressao no ventriculo esquerdo, P, pressao no atrio esquerdo, P,. pressao venosa
central, V},, volume no ventriculo esquerdo, Q 4., fluxo na raiz da aorta. (a) Modelo
descrito neste capitulo; (b) Modelo de [141].

Comparando os resultados obtidos da simula¢ao Figura 2.7(a) com os tra-
cados encontrados em [35], assim como também de outras publicacoes clédssicas
da drea como por exemplo [86], percebemos que o modelo proposto é capaz de
predizer o comportamento das principais varidveis do sistema com um alto grau
de acuracia. Aqui vale a pena frisar que a grande variabilidade inter-individuo
impede total ajuste entre os resultados. O objetivo aqui é observar a evolucao das
quantidades fisiologicas de interesse e estar em condicoes de predizer a sensibili-

dade do sistema perante perturbacoes, sejam as mesmas causadas por doencas ou
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por outras perturbacoes, tais como variacao das condicoes externas do ambiente,
perturbagoes internas, ou produzidas por procedimentos cirirgicos. Em referéncia
as limitagoes do presente modelo, observe-se que o tragado da pressao P,, nao
demonstra a existéncia da incisura dicrética. Isto é devido a que no modelo da
vélvula adrtica nao se permite refluxo no momento do fechamento da valva (veja
o gréfico de @ 40,), € ainda os fenomenos de propagagao de ondas no sistema car-
diovascular sao lineares. Isto serd retomado no Capitulo 6 onde trabalharemos
com um modelo mais sofisticado de valva e de circulacao sistémica no qual estes
fenomenos serao contemplados. Com uma comparacao entre os dois tracados de
P, da Figura 2.7 percebemos que préoximo da marca de 0,1 segundos ha um atraso
em Py, em relacao a P, no grafico da esquerda. Esta diferenca é, em parte, devido
a reatancia indutiva introduzida pelo parametros L 4., no caso do nosso modelo e
pela diferenga entre os dois modelos de coracdo. Em [35], pdgina 191, é possivel
verificar a existéncia de um pequeno atraso no tempo no pulso de pressao da raiz
da aorta quando comparado a curva de pressao do ventriculo esquerdo. Esse atraso
¢é também capturado pelo modelo proposto neste capitulo o que nao acontece com
o modelo [141]. De qualquer forma, isso nao afeta significantemente o desempenho
geral do sistema em termos do débito cardiaco e a média das pressoes sistolica e
diastolica na raiz da aorta.

No segundo grafico da Figura 2.7(a), de cima para baixo, o tragado da pres-
sao venosa central P,. parece estar acima do valor esperado se comparado com o
tragado reportado em [35], porém devemos considerar que este valor corresponde
ao valor de pressao no final das veias e inicio da veia cava, e mais, este valor de-
pende também da média da pressao no atrio direito, que por sua vez depende do
modelo de elastancia utilizado no coragao. Entretanto também em [35], pagina 204,
descreve-se que a pressao venosa central pode varia entre 0 e 9 mmHg sendo consi-
derado uma anomalia quando este valor ultrapassa 15 mmHg. Por ultimo, quando
comparados o modelo apresentado neste capitulo e o modelo apresentado em [141]

com [35], o modelo que apresenta maior coeréncia é o aqui desenvolvido, devido a
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que este modelo é um modelo de dtrios ativos, enquanto que em [141] os atrios sao
modelados por meio de compartimentos passivos (elastancias constantes).

Os tracado dos volumes Vj, na Figura 2.7 diferem sutilmente no volume
maximo e no perfil da curva no intervalo 0,5 a 0,9 segundos. Em relacao ao volume
maximo, a diferenca recai na escolha de determinados parametros e no modelos
de elastancias. Ja a diferenca no perfil, aproximadamente entre 0,8 e 0,9 segundos
acontece devido a contracao do atrio esquerdo causando elevagao no volume do
ventriculo esquerdo. Pelo fato de termos empregado um modelo de atrio ativo,
nosso modelo apresenta um grafico de volume mais consistente com [35]. Para os
dois modelos, as curvas de fluxo na raiz da aorta () 4., sao equivalentes, lembrando
que em nenhum dos modelos ha uma descricao de refluxo nas valvas. A inclusao
do efeito de refluxo é relativamente simples porém tornaria a modelagem de um
sistema respiratorio associado mais complexa. Como dito, isto é adiado para o
Capitulo 6.

As curvas pressao-volume (PV) cldssicas para os ventriculos esquerdo e di-
reito, geradas a partir dos resultados das simulagoes sao apresentados na Figura 2.8.
O débito sistélico (Vi) é de 80,13 ml e a frequéncia cardiaca é de 1,0 Hz, fornecendo
um débito cardiaco de 4.8078 L/min. A fracdo de volume ejetado (EF = V/V,)
pelo ventriculo esquerdo é de 0,67, onde V; é o volume do ventriculo no fim da
didstole. O valor E'F estda um pouco acima daquele encontrado em [32], onde
EF =0,57, e no modelo de referéncia 2.8(b), onde temos um EF =0,6, porém
o debito sistdlico é praticamente idéntico. H& uma outra diferenca no compor-
tamento do diagrama PV do ventriculo esquerdo na fase de abertura da valva
adrtica entre os gréficos (a) e (b) da Figura 2.8 devido a diferen¢a do modelo de
coragdo empregado. Em [141] se propoe uma fungao linear do volume na sistole
e exponencial na diastole além da resisténcia variavel para a valva aortica. Neste
caso o modelo de [141] tem um comportamento mais préximo a curva tipica PV
encontrada nos textos de fisiologia, porém a diferenca é pouco significativa e entra

largamente dentro da variabilidade das quantidades fisiologicas encontrada entre
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diferentes individuos.
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Figura 2.8: Diagrama de pressao e volume dos ventriculos: (a) Modelo descrito
neste capitulo; (b) Resultados do modelo de [141].

2.4.2 Erro de discretizacao

A qualidade das aproximagOes numéricas para um sistema de equacoes di-
ferenciais ordinarias nao lineares depende, em nosso caso, do passo de tempo At
escolhido para discretizar a evolugao temporal do sistema e da tolerancia de con-
vergéncia das iteracoes de ponto fixo. Considerando que temos fixado a toleran-
cia de convergéncia para um valor suficientemente pequeno, o tnico parametro
numérico que resta é o passo de tempo. Reduzir o passo de tempo implica re-
duzir o erro por um lado e aumentar o custo computacional por outro. Em
referéncia a convergéncia, devido ao método empregado espera-se uma conver-
geéncia linear da solugao para alguma solucao de referéncia, assim como um au-
mento linear do custo computacional a medida que At for reduzido. Para estu-
dar estes aspectos de indole numérica e pratica, realizamos cinco simulagoes com
At € {1072,1073,107%,107°,107%}. Assumimos como referéncia a solucao obtida
com At = 107% e confrontamos contra esta os outros resultados. Como métrica

foi utilizada a norma do méaximo para a diferenca encontrada entre as matrizes
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que armazenam em cada vetor coluna a solu¢ao em cada instante de tempo, entao
errog = ||(X$t:10_k — X@tZIO_G)HOO/HXl?t:lO_S||oo, k=-2-3,—4,—5,onde i e j
representam respectivamente a linha e coluna nas matrizes de solucoes X2*=* el éo
instante de tempo da variavel de estado equivalente na matriz solucao de referéncia
XA=107 A curva que relaciona o erro de discretizagao com o passo de tempo, para
as trés varidveis relativas ao atrio direito, encontra-se na Figura 2.9(a) juntamente

com os respectivos custos computacionais para cada caso, na Figura 2.9(b). Na

obtencao destes resultados a tolerancia de convergeéncia foi escolhida como sendo

€. = 1076,
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Figura 2.9: Comportamento da aproximagao numérica: (a) erro relativo e conver-
géncia linear; (b) tempo de simulagao para um ciclo cardiaco, ambiente de execugao
baseado em software livre (trago azul) e ambiente proprietario (trago vermelha).

Com o auxilio dos experimentos constatou-se que os erros se concentram nas
variaveis de estado relativas aos fluxos de sangue nas valvas cardiacas, tracado verde
na Figura 2.9. Com base nos resultados do grafico da Figura 2.9(a) foi escolhido
At = 1073 que proporciona um erro na norma do méximo de 1,8% em relacao a
solucao de referéncia. Além disso experimentamos dois ambientes computacionais
para compilar e executar o cédigo. Um dos compiladores é uma solugao baseada

em software livre! que executa todas as operacoes necessarias para obter a solucao

I Compilador e maquina virtual Mono http://www.mono-project.com
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de um ciclo cardfaco em 0,31 segundos enquanto utilizando a solucao comercial?® as
mesmas operacoes sao realizadas em 0,18 segundos. Essas marcas incluem também
o tempo gasto para a realizagao das tarefas de gravacao em disco e outras fungoes
que informam ao usudario o estado do andamento da simulacao.

Os resultados numéricos ilustrados na Figura 2.9 nos mostram que o erro cai
linearmente na mesma ordem que reduzimos o passo de tempo At. Se voltarmos a
Secao 2.3 podemos comprovar que as formas discretas para as equacoes diferenciais
sao todas de primeira ordem, e que os erros obtidos nos experimentos numéricos
possuem comportamento tipico de uma aproximacao de primeira ordem. Embora
outros métodos de mais alta ordem possam ser empregados na pratica, adotamos o
método implicito de primeira ordem pois o mesmo é o que exige menos regularidade
da solugao e ao mesmo tempo é robusto devido a discretizacao temporal pelo
método implicito. Métodos de mais alta ordem, explicitos ou implicitos, requerem
maior regularidade, enquanto que no modelo sob estudo tal regularidade pode ser
um fator critico devido ao comportamento nao diferencidvel das valvas cardiacas.

Esta é de fato a justificativa para o dito acima a respeito do maior erro encontrado

no fluxo das valvas.

2 Microsoft Visual Studio e Microsoft .NET http://www.microsoft.com /net
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Capitulo 3

Modelo do sistema respiratorio a

parametros condensados

O sistema respiratorio é também responsavel, junto com o sistema cardiovas-
cular, pela transferéncia dos gases oxigénio e diéxido de carbono entre os tecidos
biolégicos e o ar atmosférico. O gas carbonico COy que é produzido pelo metabo-
lismo celular é transportado através do sangue até os pulmoes, onde ele é expelido
para a atmosfera, e o oxigénio Og, necessario aos processos bioquimicos de geragao
de energia, é extraido do ar atmosférico no pulmao e carregado pelo sangue até os
tecidos biologicos. Didaticamente podemos dividir o sistema respiratério em trés
partes: a parte pulmonar onde acontece o intercambio dos gases entre sangue e ar
atmosférico, os mecanismos de transporte dos gases via o sangue e o metabolismo

celular.

3.1 Aspectos fisiolégicos basicos

Nesta secao apresentaremos algumas das nogoes basicas sobre os principais
aspectos da fisiologia do sistema respiratorio dando énfase aos detalhes relevantes

a modelagem matematica do ponto de vista abordado no presente trabalho.

3.1.1 Pulmoes

A principal funcao do pulmao é prover uma grande superficie de contato

entre o sangue e o ar atmosférico em um volume relativamente compacto e de
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forma segura. Em termos funcionais, o pulmao pode ser dividido em duas regioes
com fungoes distintas: uma regiao responsavel pelo transporte (as vias aéreas) do ar
entre o meio externo e uma regiao de intercambio gasoso (compartimento de troca
ou alvéolos), que é uma zona onde ocorrem as trocas dos gases entre o ar contido
nos alvéolos e o sangue dos capilares pulmonares através de uma barreira biologica
seletiva. Um esquema simplificado do pulmao pode ser visto na Figura 3.1, junto

com alguns valores tipicos para os volumes e fluxos de ar [152].

Yolumes Fluxos
volurne tidal ou corrente Uentilagén total
0.5 L 7.5 Lfmin

d

Ventilag&o alveolar

Espago morto 0,15 L

5,25 Ljmin
volume alveolar 3 L
Sangue nos capilares b
pulmonares 0,07 L
—= Fluxo de sangue

_'_.'E:L_.fmin

Figura 3.1: Esquema simplificado do pulmao: (a) regiao de conducéo e (b) regiao
de intercambio gasoso.

O ciclo respiratorio ¢ divido nas fases de inspiragao e expiracao. Durante a
inspiracao as vias aéreas conduzem para dentro do pulmao, através de um gradiente
de pressao gerado pelo diafragma, cerca de 0,5 litros de ar por ciclo respiratorio,
cujo periodo denominamos de Tg, e a expiragao constitui o processo inverso quando
o ar é expelido para fora do organismo. Esta quantidade de ar inspirada ou expirada
por unidade de tempo é denominada de ventilacao total ou volume minuto, que
é denotada por V4 podendo ser expressa como o volume expirado por unidade de
tempo, que ¢ denotado por V. Durante o repouso, em humanos Vi é mantido
abaixo de 8 L/min, sendo que a ventila¢do alveolar é aproximadamente 2/3 da
ventilagao total. O consumo de oxigénio em repouso é de 0,3 L/min e a eliminacao

de gés carbonico 0,25 L/min. A manutencdo do ciclo respiratério é garantida
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pela variacao no gradiente de pressao, que possui um padrao oscilatorio especifico
controlado pelo cérebro. Em humanos, a pressao interna do compartimento de
troca é controlada pelo diafragma, que ¢ um musculo abdominal capaz de gerar nos
alvéolos diferencas de pressao negativa e positiva em relagao a pressao atmosférica.
Segundo [152] o gradiente de pressao pulmonar necessario para manter um fluxo
de ar de 1,0 /s é de apenas 2,2 mmHg.

No compartimento de troca o oxigénio e o gas carbonico se movimentam do
ar para o sangue e do sangue para o ar respectivamente, por meio de um fenémeno
de difusdo passiva de uma regidao de alta pressao parcial®> para uma outra de
baixa pressao parcial. Considera-se que este fenomeno de difusao dos gases através
da membrana alvéolo/capilar segue a lei de Fick. Esta barreira é extremamente
delgada, sua espessura ¢ menor que 0,3 um e com uma area de superficie de troca
na faixa de 50 a 100 m? alocada em um espaco volumétrico de aproximadamente
4 L. [152]. Esta proeza é alcancada pelo modo como o compartimento de troca
¢é estruturado, existem mais de 300 milhoes de pequenos sacos, os alvéolos, com
diametro de 0,33 mm envoltos em uma rede de capilares sanguineos com diametros
tipicos de 10 pum que é o suficiente apenas para passar um eritrécito por vez. O
equilibrio entre as pressoes parciais de O, entre o interior dos alvéolos e o sangue
dos capilares pulmonares é alcangado em 1/3 do tempo em que o eritrécito fica
exposto, e a pressao parcial de equilibrio é de Pp, = 100 mmHg que promove
uma saturagao de até 99% da hemoglobina (Hb). Para o COy o equilibrio entre
as pressoes parciais é de Ppp, = 40 mmHg e ocorre mais rapido. A difusao dos
gases nos tecidos bioldgicos é medida pelo coeficiente de Krogh que para o CO4 é
Koo, ~2,5-1071% m?. s Pa~! [35], enquanto que para o O, é aproximadamente

23 vezes menor, [35].

3 A pressao parcial de um gds no ar é obtida pela multiplicacio de sua concentraciao pela
pressao a qual estd submetido. Por exemplo: pressao parcial de Oy na atmosfera padrao é de
159 mmHg, onde a concentragdo de oxigénio no ar é 20,93% e a pressdo atmosférica ao nivel do
mar é 760 mmHg.
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3.1.2 Transporte de CO, via sangue

O dioxido de carbono COy é um produto final do metabolismo energético
das células. O CO, é produzido no interior das células e através da difusao atinge
os capilares sanguineos adjacentes. No sangue, uma pequena por¢ao do CO, per-
manece dissolvida na forma de gas seguindo a lei de Henry, enquanto o resto é
convertido em fons bicarbonato HCOj3 e residuos de carbonato de hemoglobina
Hb — NH — COO™ através de reacoes quimicas catalizadas pela enzima anidrase
carbonica (Corbonic anhydrase). O sangue circulante carregado com as formas de
COg chega aos capilares pulmonares através do atrio direito e das artérias pulmo-
nares, e entao o COy nas formas combinadas é convertido em gas que difunde para
dentro dos alvéolos pulmonares, sendo posteriormente expirado para a atmosfera.

Tons H* séio liberados quando o CO, é convertido em HCO; e Hb — NH — COO~
pelos eritrécitos na periferia o que reduz o pH do sangue e consequentemente dos

tecidos. A formacao do bicarbonato segue a reagao quimica a baixo:

CO, + H,0 S H,CO; = HCO; + HY (3.1)

Esta reagao ocorre dentro do eritrdcito e cerca de trés-quartos dos ions HCO3
formados sao trasportados para fora das células por transportadores ativos secun-
darios. A formagao do carbonato de hemoglobina também ocorre nos eritrécito e

segue a expressao:

Hb — NH, + CO; — Hb — NH — COO™ + H*. (3.2)

Para evitar que as reagoes quimicas (3.1) e (3.2) alcancem rapidamente o equilibrio,
os fons H" devem ser removidos por algum mecanismo. Com efeito, a hemoglobina
possui maior afinidade aos fons HT do que ao O, pelo que ela funciona como um
tampao (buffer) que absorve os H em excesso promovendo a liberagao de mais
O, nos capilares sistémicos. O mecanismo de captura/liberagao de HT em troca

do Oy pela hemoglobina é chamado de efeito Haldane.

o4



A Tabela 3.1 a seguir resume as formas e as quantidades de CO5 encontrados

no sangue arterial e venoso.

Tabela 3.1: Distribuigdo de CO4 no sangue, segundo [35]

Unidades em mmol/L, ( 1 mmol = 22,26 mL CO, )
CO, dissolvido HCO; Carbonato Total
Sangue arterial:

Plasma* 0,7 13,2 0,1 14,0
Eritrécito** 0,5 6,5 1,1 8,1
Sangue 1,2 19,7 1,2 221
Sangue venoso misturado
Plasma* 0,8 14,3 ca. 0,1 15,2
Eritrécito** 0,6 7,2 1,4 9,2
Sangue 1,4 21,5 1,5 24,4
Diferencgas artério-venosa de CO, no sangue

0,2 1,8 0,3 2,3
Porcentagem da diferenca artério-venosa total

9% 78% 13% 100%

*Aprox. 0,55 L plasma/L de sangue ; ** ca. 0,45 L eritrécito/L de sangue

Nos capilares pulmonares os ions HCOj3 dissolvidos no plasma sao trans-
portados para dentro dos eritrécitos e as reagdes quimicas (3.1) e (3.2) sofrem
reversao e o CO, na forma de gés difunde para os alvéolos através da barreira
hemato capilar. Como as reagoes (3.1) e (3.2) ocorrem de forma reversa elas usam
como substrato o HT que é suprido pela hemoglobina que consequentemente se
transforma em oxi-hemoglobina.

A pressao parcial de COy, (Pgo,), é o principal fator que determina a con-
centracao de COy no sangue em condigoes fisiologicas normais. A fracao de COq
denominada [COy] é a quantidade de gas carbonico dissolvido no plasma, sendo
diretamente proporcional a Prp,, € pode ser calculada pela lei de Henry como
segue

[COQ] = aCOQPCO2 [ IIlIIlOl/L pasma ], (33)

onde agp, € o coeficiente de solubilidade. Ja a relagao entre a concentracao de
COs e a Prp, nos eritrocitos exibe um comportamento complexo nao linear pois

a capacidade de formacao de bicarbonato e carbonato é limitada, entre outros
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fatores, pela quantidade de hemoglobina nao saturada com Os. A relagao entre
a concentracao total de COy e Prp, € conhecida como curva de dissociagao do
CO,. A Figura 3.5 na Secao 3.4.1 ilustra uma curva tedérica que relaciona o total
de diéxido de carbonico presente no sangue, denominado cco,, em funcao da Pgo,

obtida a partir de alguns modelos matematicos propostos.

3.1.3 Transporte de O, via sangue

O transporte de Oy através do sangue é feito quase exclusivamente pela
hemoglobina (Hb), cerca de 98,6%, e o restante é carregado dissolvido no plasma.
A Hb é uma proteina tetramérica e cada uma destas subunidades sdo chamadas
de grupo Heme. Cada uma das subunidades Heme pode ligar-se reversivelmente a
uma molécula de Os,.

A quantidade de grupos Heme ligados ao oxigénio depende da pressao parcial
de O, (Po,), € a relacao entre a saturacdo da Hb e os valores de Pp, ¢é descrita
através de uma curva de saturagao da Hb. A quantidade total de O, dissolvida
no sangue em funcao da Pp, é chamada de curva de dissociacao do oxigénio. Essa
relagao entre Pp, e concentracao de Oy no sangue depende em parte do pH que
por sua vez depende da pressao parcial de gas carbonico FPro,, da temperatura do
sangue T, da concentracao de Hb no sangue e da quantidade de 2,3-difosfoglicerato
(DPG). O DPG ¢é um composto organico produzido pelo organismo que exerce
efeito sobre a afinidade da Hb ao oxigénio, acelerando a liberagao de O, pela
hemoglobina ao passar pelos capilares sistémicos. O deslocamento da curva de
dissociacao do O, devido a variacao do pH por conta da Prp, ¢ chamado de efeito
Bohr. Na Secao 3.4.1, a Figura 3.6 ilustra os graficos para as curvas tedricas de
dissociacao do oxigénio no sangue e saturacao da hemoglobina em funcao do pH

do sangue.
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3.1.4 Metabolismo celular

Uma outra parte importante para o modelo do sistema respiratério é o en-
tendimento da respiracao celular que ocorre em todos os tecidos bioldgicos. De ma-
neira simplificada, a respiragao celular consiste em um processo metabdlico para
aquisicao de energia que consome oxigénio e carboidratos e produz energia, gas
carbonico, dgua e outras substancias. No sistema cardiorrespiratorio o pulmao for-
nece uma fonte de O, e um sorvedouro para o CO, enquanto os tecidos biologicos
do organismo consomem O, e produzem COs.

Através da lei de Fick o consumo de oxigénio de um dado 6rgao, V02 em
L/min, pode ser calculado como a diferenga entre a massa de O no sangue arterial,
isto é, Qcq,0,, € 0 volume restante de Oy no sangue venoso por unidade de tempo,
ou seja ¢y 0,, onde @ é o fluxo de sangue no érgao (L/min), c¢,0, € ¢,0, S80 as

concentragoes de oxigénio (L Oy /L sangue), e portanto resulta

VOQ = Q[Ca,Og - Cv,02]7 (34)

onde os indices a e v referem-se as concentracoes nas arteriolas e nas vénulas respec-
tivamente. Podemos manipular a equagao (3.4) dividindo-a por Qc, 0, obtendo-se
uma equagao mais simples que mede a fracao de oxigénio extraido denominado

(Eo,), a qual depende de cada 6rgao em particular, isto é

Eoz - (Ca,Oz - CU,O2)/CG,O2' (35)

Como informado, o coeficiente Ep, varia de acordo com o tipo de 6rgao, da fungao
que ele desempenha e do regime fisiologico a ele imposto. Valores tipicos para
uma condic¢do de repouso sao: pele 0,04 (4%), rim 0,07; cérebro, figado e misculo
esquelético 0,3 (calculado) e miocardio 0,6 [35]. Durante uma condigao de exercicio
extremo os musculos esqueléticos podem alcancar um coeficiente de extracao de
oxigénio de 0,9 [35]. O consumo total de oxigénio Vp, depende de muitos fatores

e uma estimativa para um adulto ndo atleta em repouso é de Vo, =0,3 L/min
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podendo alcancar facilmente o valor de V02 =28 L/min para uma condi¢ao de
exercicio extremo [35].

A relacao entre a taxa de consumo total de oxigénio V02 e a producao de
gas carbonico V002 ¢ denominada de quociente respiratério v, = VO2/ V(;02 que
depende do tipo de dieta ingerida pelo individuo. Para uma dieta a base de glicose

pura temos um 7y, =1,0, ilustrado pela equagao de oxidacao da glicose
C6H1206 +6 OQ — 6 COQ +6 HQO, (36)

e para um dieta exclusiva de gorduras, como por exemplo o tripalmitato de glicerol

ou tripalmitina, terfamos um ~,, =0,7, oxidado segundo a reacao quimica
2 C51H9806 — 102 COQ + 98 HQO (37)

Para um dieta balanceada composta de proteinas, carboidratos e gordura poderia

se esperar um 7, na faixa 0,8 a 0,9. O valor tipico é 0,84 conforme [35].

3.2 Modelo matematico

3.2.1 Mecanica pulmonar

Este modelo descreve o comportamento da pressao do ar P, volume de ar V
e fluxo de ar () no compartimento de transporte (laringe, traqueia e bronquiolos),
indexado pelo indice subscrito 0, e no compartimento de trocas gasosas (alvéolos)
indexado por 1. De modo equivalente ao feito no Capitulo 2 para o sistema car-
diovascular, o modelo mecanico para o pulmao pode ser derivado através de um
esquema de circuito elétrico equivalente sob as hipoteses de fluxo de ar laminar e
fluido incompressivel. Embora o regime faga com que a hipdtese de incompressibili-
dade seja adequada, o escoamento no pulmao tende a ser turbulento devido ao alto
nimero de Reynolds. Porém, por simplicidade vamos assumir que a turbuléncia
nao influi no desempenho final do pulmao. Modelos mais complexos levando em

conta os efeitos da turbuléncia poderiam ser introduzidos no modelo aqui proposto
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em uma etapa posterior, porém esse nao é um dos objetivos deste trabalho. Com
estas consideracoes vamos construir um modelo mecanico seguindo o diagrama
ilustrado na Figura 3.2 capaz de fornecer os valores médios de pressao, volume e

fluxo para as duas regioes de interesse do pulmao relacionados ao ar.

RO R1
1Y) AA
W—®—W

cl

Um(t) co ut(t)

Transporte Alveolos

Figura 3.2: Diagrama do circuito elétrico equivalente para o modelo mecanico do
pulmao.

O modelo do pulmao estd dividido em dois compartimentos: o comparti-
mento de transporte e o de trocas gasosas. No compartimento de transporte temos
os componentes Ry e Cy que caracterizam respectivamente a resisténcia imposta a
passagem do ar e a complacéncia das vias aéreas, mais uma fonte de pressao U,,
que pode ser usada para simular o comportamento de um respirador externo ou
alteracoes na pressao externa. No compartimento de trocas gasosas, R; mede a
resisténcia ao fluxo de ar para dentro dos alvéolos e C; a complacéncia total dos
alvéolos. Nesse compartimento U, é o gerador de pressao responsavel pela variacao
no gradiente de pressao entre os dois compartimentos e esta, relacionado com a
pressao pleural.

Através da teoria de circuitos elétricos e algumas manipulacgoes algébricas po-
demos chegar ao sistema de equagoes que governa as pressoes nos compartimentos

de transporte P, e de troca P; escritas a seguir

dPy 1 Ry
“0 - |y, -pP-2(p—P - , .
dt RoCl U 0 Rl( o= P =T (3.8)
dP, 1

il Py — P — .
dt RlCl( b= =), (3.9)
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e os volumes e fluxos podem ser obtidos com auxilio das expressoes algébricas
Vi=C/AP, +Vy,; e Q; = AP,/R;, com i =0,1, e sendo Vj; o volume na pressao de

referéncia P, = 760 mmHg para cada um dos compartimentos, ¢ =0,1.

3.2.2 Transporte e difusao dos gases no pulmao

Para uma completa descricao do pulmao, mesmo para um modelo simples,
¢é necessario que o mesmo fornega as pressoes parciais dos gases Pgo, € Pp, nas
diferentes regioes do pulmao mapeadas no modelo. Por um lado, considere que as
transferéncias das massas dos gases CO5 e Oy entre a atmosfera, compartimento
de transporte e compartimento de troca se da exclusivamente por conveccao. Por
outro lado, assumimos que o intercambio das massas de gases entre o ar dos alvéolos
do compartimento de troca e o sangue contido no compartimento dos capilares
pulmonares (veja o bloco 4 na Figura 2.4 e na Figura 3.4) é realizado por difuséo.
Se tratarmos separadamente esses fenomenos, e recorrendo a lei da conservacao da
massa, da teoria dos gases perfeitos e a primeira lei da difusao de Fick é possivel

construir um modelo simples para descrever o comportamento dos gases no pulmao.

3.2.2.1 Fenomeno de convecgao

A massa total de um determinado gés, denotada por x, em um dado reci-
piente pode ser expressa como o produto da fragao do espaco que o gés ocupa,
denotada por f, pela quantidade de moléculas do gas n para uma unidade de
volume

x =fn (3.10)

onde x e f sao vetores em R? cuja primeira coordenada representa o gds carbonico
e a segunda o oxigeénio, isto é x = (zco,, To,)-
Derivando a equacao (3.10) em fun¢ao do tempo obtemos a seguinte relagao

dx df fdn

dx _dt = .dn 11
a —a (3.11)
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Quando um compartimento, contendo uma determinada mistura de gases COs,
Oy e Ny é conectado a um outro compartimento j com diferentes composigoes
desses mesmos gases, conforme ilustrado na Figura 3.3, na presenca de conveccao,
ocorrem fendmenos fisicos que afetam as fragoes dos gases contidos em pelo menos

um dos compartimentos.

Pj>P

Figura 3.3: Modelo de dois compartimentos para explicar a conveccao.

O fluxo de ar para fora de um compartimento j nao altera a mistura de gas

deste compartimento j, assim a composi¢ao quimica do volume de ar ali é sempre
df; .

a mesma, e portanto nesse caso -/ = 0. No compartimento que recebe o fluxo de

ar, com uma mistura distinta de gases, ocorrem variagoes nas massas dos gases X

que seguem a relagao
dx dn

o fj% (3.12)
onde f; é o vetor das fracoes nos gases no fluxo de entrada. Usando a equacao (3.12)
e a lei de conservacao da massa podemos relacionar as taxas de variagao na quan-
tidade de moléculas dos gases com a vazao de entada. Assim sendo, considerando

que a vazao esta relacionada com a pressao através de uma relagao linear dada por

uma resisténcia hidrodinamica R, temos

dn P, —P

Inserindo % e ¥ das equagdes (3.12) e (3.13) na equagao (3.11), e isolando

0 termo j—f obtemos
af (£, —f)(P, — P)
- — J nR] (3.14)
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onde a quantidade de moléculas n dos gases segue a teoria dos gases perfeitos

PV =nRT. (3.15)

Substituindo n na equagao (3.14), e generalizando para os dois compartimentos,

temos
df _ (RT)I.(P; — P)(f; — )
dt RPV

(3.16)

onde I, (+) é uma fungao definida por partes como indicado abaixo, que mantém
fixos os valores das fracoes dos gases quando hé apenas fluxo de saida do compar-

timento, ou seja.

x sex >0
I.(x)= (3.17)
0 sex <0

3.2.2.2 Difusao na membrana hemato pulmonar

No modelo proposto para o sistema respiratéorio ha uma interface entre os
compartimentos 4 e 21, ver Figura 3.4, onde ocorrem as transferéncias de massa dos
gases COy e O, entre o sangue e o ar exclusivamente por difusao através de uma
interface de difusao. O intercambio de gas é governado pela primeira lei da difusao

de Fick onde o fluxo de massa é proporcional ao gradiente de pressao parcial

dx

- K(Pey —Pa) (3.18)

onde x representa as massas dos gases no ar dentro dos alvéolos, P4 = (Pa.co,, Pa.o,)
é a pressao parcial dos respectivos gases no ar dos alvéolos, P, = (Pep,co,, Pep,0,) €
a pressao parcial dos gases dissolvidos no sangue do lado dos capilares pulmonares
e k € uma matriz diagonal com coeficientes que representam a permeabilidade da

membrana hemato pulmonar koo, € ko,, isto é

K= (3.19)
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3.2.2.3 Equacoes de trasporte dos gases no pulmao

Consideramos que as fragoes de gés carbonico e oxigénio no ar f. = (fe.co,, fe.0,)
permanecam inalteradas, e desprezamos os efeitos de difusao dos gases durante o
transporte do ar entre os compartimentos dos alvéolos e o compartimento de trans-
porte (laringe, traqueia e bronquiolos) e deste para a atmosfera. Ainda, conside-
rando fluxo laminar e regime de escoamento incompressivel para o ar nas condi¢oes

impostas no modelo de pressao, ver Secao 3.2.1, temos que

dfy RT (I+(Um — Ry)(f. — fy)
dt Po(CoPy + Vio) Iy
+I+(P1 — Ry)(f — fo))) (3.20)
R,
df RT ([+(P0 — P —=U)(fy— f1)
dt PL(CL Py + Vi) i
(P, — (Pt Ut>f1>), (3.21)

ondef’0:P0+Patme]51:P1+Patm.

3.2.3 Transporte dos gases via sangue

Uma das contribuicoes desse trabalho é representar através das varidveis de
estado do modelo o transporte das massas dos gases COy e Oy no sangue para
todas as regioes vasculares descritas no modelo cardiovascular associado, conforme
ilustracao na Figura 3.4.

O modelo de transporte é todo descrito em termos das pressoes parciais dos
gases CO5 e O nos 21 compartimentos. Isto é representado pelo vetor de estados do
sistema respiratorio y(t) = (Pr.coy; P1.oy; - Po1.c0y; Po1.0,) € R*2. Nos comparti-
mentos relativos ao pulmao, 20 e 21, onde o fluido de transporte é o ar, os valores
de pressao parcial dos gases sao obtidos por meio das equagoes (3.8), (3.9), (3.20)
e (3.21). Para os demais compartimentos, 1 a 20, onde o fluido que transporta as
espécies de gases é o sangue, a relagao entre as pressoes parciais e as respectivas

concentragoes ¢ mais complexa exigindo um modelo para descrever esse mapea-
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Figura 3.4: Diagrama dos compartimentos do sistema respiratério: conexdes em
vermelho: sangue rico em oxigénio e pobre em gas carbonico, e em azul: sangue
pobre em oxigénio e rico em gas carbonico.

mento.

Funcionalmente os compartimentos 1 a 19 podem ser divididos em trés tipos
distintos: transporte puro, transporte e difusao nos capilares sanguineos sistémicos
e transporte e difusao nos capilares pulmonares. As equacoes para os trés tipos

sao descritas na sequéncia desse texto.

3.2.3.1 Transporte dos gases no coragao, artérias e veias

Para os compartimentos camaras cardiacas, 1, 2, 6 e 7, veias pulmonares,
3, artérias pulmonares, 5, artérias sistémicas, 8, e veias sistémicas, 10, 12, 14, 16,
18 e 19 ilustrados na Figura 3.4 assumimos transporte puro desprezando qualquer
efeito de difusao.

A equacao vetorial para esse tipo de transporte é derivada com auxilio do
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principio fisico da conservacao da massa. Supondo que os gases sao transporta-
dos conjuntamente e de forma independente, temos que as taxas de variagao das
massas, representado por x, no compartimento sao iguais aos fluxos de massa que
entram no compartimento ();c; menos os fluxos de massa que saem do comparti-

mento (Q,C,.

d
d_)t( = Qici - roo (322)

onde i e o0 s@o os indices respectivos as quantidades na entrada (input) e na saida
(output) do compartimento analisado, @ é o fluxo de sangue, e os vetores massa
e concentragao sao definidos por x = [rco,,Z0,]T € ¢ = [cco,, co,]’, Tespectiva-
mente.

A quantidade de massa x pode ser escrita como o produto entre o volume de

sangue V} e as concentracoes c

%(Vbco) = QiCi — QuC,. (3.23)

Aplicando a regra do produto na equagao (3.23) obtemos

dc, avy,

%E = Qic; — Q,Cco — COE; (324)
dce
%E = Qici - roo — Co (Qz - Qo) ) (325)
dCo Q’L
— X ) 2
o v (ci —¢,) (3.26)

Porém a concentragao dos gases ¢ no fluxo de sangue que entra (indice subscrito
i) ou no fluxo de sangue que sai do compartimento (indice subscrito o) sdo fungoes
que dependem das pressoes parciais P = [Pco,, Po,]”. Logo o vetor que representa
a concentragao se apresenta na forma ¢ = [cco,(P), co,(P)]*. Também devemos
observar que existe uma fungao c para descrever a concentragao dos gases no sangue
¢, e outra para calcular a concentracao dos gases nos tecidos ¢;. Essas funcoes serao
apresentadas na Segao 3.2.5.

Utilizando a regra da cadeia na equagao (3.26) obtemos uma expressao que
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descreve o comportamento das pressoes parciais dos gases em funcao do fluxo de

sangue e da concentracao na entrada do compartimento

acb,o dPo Qz

— - i o) 327
oP, dt v, (Coi = Cbo) (3.27)
dP, dcy ]
- V y— i i o) 328
it [ ”aP] pup, 10 0] 2
e na forma expandida temos
dP, o o -
i | _ Qi | 9Peo, oo, .00, (Pi) = ¢.00,(Po) (3.29)
dp,, Vi Ocy, Jcy, ’
—i " dre aRet pop. L O (Pi) = ¢4,0,(Po)

onde ¢ co, € €0, sa0 fungoes para o célculo das concentragoes dos gases dissolvidos

no sangue em funcao das pressoes parciais dos gases.

3.2.3.2 Transporte e difusao dos gases nos capilares pulmonares

O compartimento relativo aos capilares pulmonares possui, além da funcao
de transportar o sangue, também a funcao de executar as trocas gasosas entre o
modelo de transporte e o modelo pulmonar. A equacao para esse compartimento
¢ facilmente obtida, de maneira andloga a (3.28), pela inclusao de um termo de

difusao segundo a lei de Fick

Qi (co(Pi) — cy(Po)) + k(P4 — P,)] (3.30)

dP, [ 9c,]7"
dt [VI’G_P]

P=P,
onde P; é o vetor que contém os valores das pressoes parciais dos gases no sangue
dos capilares pulmonares, P, representa as pressoes parciais na saida do compar-
timento, V}, é o volume de sangue no compartimento, (); é o fluxo de sangue na
entrada nos capilares, P4 é o vetor de pressoes parciais dos gases no ar dos alvéolos

e k é a mesma matriz utilizada na Equagao (3.19).
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3.2.3.3 Transporte e difusao dos gases nos capilares sistémicos

Os compartimentos dos capilares sanguineos sistémicos relativos aos 6rgaos
sao, 9, 11, 13, 15 e 17, ilustrados na Figura 3.4. Tais compartimentos sao consti-
tuidos por dois compostos diferentes ou duas fases distintas: tecido e sangue. O
volume de tecido, denominado V;, em cada compartimento é considerado constante
enquanto para o volume de sangue, denominado Vj, admitem-se variacoes. A fim
de simplificar o modelo vamos assumir a existéncia de um equilibrio instantaneo
entre as pressoes parciais dos gases CO, e O, entre as fases tecido e sangue dentro
de um mesmo compartimento.

Em um compartimento contendo duas fases, a quantidade total de massa
de uma determinada substancia é a soma das massas dissolvidas em cada uma
das fases, isto é x = V,c; + Vjc,. Aplicando esse principio de homogenizacao
a equagao (3.22), adicionado-se o termo que representa as fontes dos gases M e

manipulando-a adequadamente, temos a seguinte expressao na forma vetorial

P, dc,  dcy| !
= vim vty Py -a®) M @3

P=P,

onde P; representa as pressoes parciais dos gases no sangue arterial, P, representa
as pressoes parciais na saida do compartimento, (); é o fluxo de sangue através
do leito periférico e ¢; é uma funcao vetorial para o calculo das concentracoes dos
gases COy e Oy dissolvidos no tecido biolégico. O vetor M descreve a taxa de
producao de COq, M¢o,, € a taxa de consumo de Oq, Mp,, que sao parametros do

modelo, isto é

M 2
M=| . (3.32)
_M02

3.2.4 Calculo do pH no sangue

O modelo para realizar o cdlculo do pH utilizado neste trabalho é baseado em

quatro reagdes quimicas reversiveis todas envolvendo o dtomos de hidrogénio [18].

67



As reagoes quimicas que constituem o modelo sao:

CO,+H, S H' +HCO;, (3.33)
HPr < H* +Pr, (3.34)

NaOH + CO, < Na' + HCOy, (3.35)
NaOH + HPr < Nat + Pr- + Hy0, (3.36)

as quais descrevem as relagoes de equilibrio entre [HCO3 ], Poo, € o pH além de
suas dependéncias acido-base com os tampdes (buffer). Pr representa a quantidade
total de proteinas dissolvidas no sangue.

Para caracterizar completamente o sistema, é necessario relacionar as con-
centracoes das espécies quimicas em funcao das constantes de equilibrio para os
acidos fracos, equacionar a conservacao das cargas e realizar o balango de massa

no espaco de estados. Portanto, temos as seguintes relagoes

Ko = 0L s
Ko pr %, (3.38)
[H*]+[Na*] = [HCO3]+ [Pr], (3.39)
hco, = [CO4 + [HCO;], (3.40)
[NaOH], = [Na], (3.41)
[Pty = [Pr7]+ [HPy, (3.42)

onde K, co e K, p, representam as constantes de dissociagao do acido carbonico e
do acido proteico, respectivamente.

As equagoes acima definem o sistema algébrico nao linear onde temos seis
incognitas, quatro concentracoes iniciais e duas constantes de equilibrio. Este
sistema pode ser reduzido a um polinémio de terceiro grau em [H*] se combinarmos

as condicOes iniciais e as constantes de equilibrio, conforme [20], e assim chegamos
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ao seguinte

0 = [H]? +ap[HT)? +a;[H"] + ag, (3.43)
Ay = Ka,Pr + [NaOH]Q + Ka7(j(), (344)
a; = Kayco([NaOH]o — Cb,COg) + Ka,Pr(Ka,CO + [NaOH]O — [HPI‘]O), (345)

ap — Ka7coKa7pr<[NaOH]0 — [HPI}O — Cb,COg)- (346)

O polinomio (3.43) admite trés solugdes para um dado valor de entrada ¢, co,,
que podem estar no plano complexo, entretanto é possivel provar a existéncia de

uma Unica solugao real positiva admissivel na faixa fisiologica [20].

3.2.5 Funcoes de dissociagao dos gases no sangue

Os modelos escolhidos para representar os comportamentos das curvas de
dissociacao do gas carbonico e do oxigénio no sangue derivam originalmente dos
trabalhos de [126, 127] utilizados por [20]. Embora este seja um modelo com
uma complexidade alta, os parametros envolvidos possuem sentido fisiologico, ao

contrario das formulagdes de [94] ou as fungoes simples propostas por [2].

3.2.5.1 Funcao de dissociagao para o gas carbodnico

De acordo com [20], a concentracao total de COy no sangue, ¢, co,, ¢ uma

soma ponderada entre as concentragoes de CO, nos eritrécitos chOZQ e no plasma

Pla
Cco,

— _ Eri CHb Pla CHb
Cb,CO2 = Pb,CO2 <P7 pH<Cb,C'Oz)) = Cco, cEri + Cco, <1 - CEM) ) (347>
Hb Hb

onde cyp, € um parametro que determina a concentracao de hemoglobina. A con-

centragao total de CO, nos eritrocitos, c¢&g, , ¢ a soma das concentragoes de bicar-

bonato [HCO3 ] e do COs dissolvido nos eritrécitos, isto é

céo, = [HCO3] + agg, Peo,, (3.48)
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onde aggg é o coeficiente de dissociacao de Henry para o COq nos eritrécitos. Se

K, é a constante de equilibrio da reacao (3.1) e [COs] = aco,Pco,, entao temos

que

- K(l i
[HCO3] = magngcoz' (349)

Usando a igualdade K,/[HT] = 10P2~PK na equacio acima obtemos
[HCO3] = aég, Poo, 10°7PK, (3.50)

E combinando as equagoes (3.50) e (3.48) obtemos a concentragao total de CO,

nos eritrocitos

&, = a5, Poo, (14 10017 7K"Y, (3.51)

e de forma andaloga, é possivel calcular a concentracao de CO, no plasma

ol = abs Peo, (1 + 10PH*1°K”“) (3.52)

onde ozgl(‘)g é a constante de dissociacao de Henry do CO5 no plasma. E os valores

de pH e pK (cologaritmo da constante de dissocia¢do) nos eritrécitos e no plasma

sao dados por:

PR = 6,125 — log (1 + 10°17 78100050, ) (3.53)
pHE™ = 7,194 0,77(pH — 7,4) + 0,035(1 — So,), (3.54)
pK™* = 6,125 — logy, (1 + 10°P"57) | (3.55)

e So, € a saturacao do oxigénio na hemoglobina tratado em detalhes a seguir.

3.2.5.2 Funcao de dissociacao para o oxigénio

O modelo matematico que descreve a curva de dissociagao do oxigénio foi

obtida dos trabalhos [20, 21, 127] obtida empiricamente. Nesse modelo a concen-
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tragao total de oxigénio no sangue, ¢, 0,, ¢ a soma do oxigénio dissolvido com a

quantidade de hemoglobina saturada com oxigénio ou oxi-hemoglobina:

b0, = ¢,0,(P,pH(ch.c0,)) = ao,Po, + cupSo, (3.56)

onde ap, é a constante de solubilidade, Py, é pressao parcial de Os, cpyp € a
concentracao de hemoglobina no sangue e Sp, € a fragao de hemoglobina saturada
com oxigenio.

A saturacao da hemoglobina é expressa como uma funcao do espaco de pa-
rametros: pressao dos gases Pco, € Pp,, da temperatura do sangue 7', do pH
do sangue, da concentragao de 2,3-fosfoglicerato cppe e das fragoes de hemoglo-
bina fetal x ¢, hemoglobina glicada xg; além da fragao de carbonil-hemoglobina
Trpco que é a Hb ligada de forma irreversivel ao monodxido de carbono. Assim, o
modelo estda composto pelas seguintes expressoes para o cdlculo da saturacao da

hemoglobina

1
So,(P) = TT oo™ (3.57)

y(P) = 1,875+ z(P) — 2(P) + h(P) tanh(0, 5343(z(P) — 20(P))(3.58)

hP) = 3,5+a(P) (3.59)
2(P) = logy(Po,/kPa) (3.60)

20(P) = 1,946 + a(P) + 0,055(T/°C — 37) (3.61)
a(P) = —0,72(pH(cyc0,(P) — 7,4) 4+ 0,0910g,, (Peo, /5, 33kPa)

+ (O, 07 — O, O3bef)(chg/m0l/l — 5)

— O, 3687)[{1,00 — 0, 1741‘[{@' — 0, 28$Hbf (362)

onde P é o vetor das pressoes parciais dos gases CO5 e Os.
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3.3 Aproximacgao numérica do modelo

3.3.1 Discretizacao temporal das equagoes do pulmao

As equacgoes da mecanica pulmonar e do modelo de trocas gasosas no pul-
mao sao discretizadas pelo esquema de Euler implicito, idéntico ao utilizado nas
equacoes diferenciais ordindrias apresentadas no Capitulo 2, desde que as incogni-
tas relativas ao sistema de pressoes de ar sejam resolvidas anteriormente em cada
passo de tempo. Assim o seguinte esquema geral pode ser aplicado nas equacoes

(3.8), (3.9), (3.20) e (3.21)

n+1 n

du U —u

i — n+l | n+l

onde u € {P07 P17 fO,C’Oga f0,0Q’ fl,COQa fl,Oz} eh= h(pa g, U) ¢ uma fungéo do espago
de parametros p, das fontes de pressao externas g = (U,,, U;), e da prépria incognita

u, de acordo com o lado direito das equagoes (3.8), (3.9), (3.20) e (3.21).

3.3.2 Equacoes de transporte no sangue

As equagoes de transporte dos gases no sangue apresentam caracteristicas
nao lineares e a utilizacao do esquema implicito na discretizagao também implica
na utilizacdo de um método de ponto fixo para levar o sistema nao linear a um

equilibrio.

3.3.2.1 Transporte puro

As equacgoes de governo para os compartimentos 1,2,3,5,6,7,8,10,12, 14,

18,16, 19 foram discretizadas como segue

V;) Atb PZ+1,]€+1 — V;? A—tb PZ + Q?+1 (Cb(P?Jrl’k) . Cb(PZJrl,k)) : (364)

onde P"TFL & o vetor que contém os valores para as pressoes de COq e Oy a ser

. 1k . . . - . -
determinado, P?+ é o valor conhecido, da iteracao anterior, do vetor das pressoes
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parciais dos gases no sangue que entram no compartimento através do fluxo Q7!
Vb”Jrl é o volume de sangue no compartimento para o instante de tempo n+ 1. As

quantidades Q7' e V;”“ sao conhecidos apods ter resolvido o sistema cardiovascular

. ’ 1.k -, . . ~
em um passo anterior (ver Capitulo 2). J7™"" é a matriz jacobiana das fungao de

dissociacao dos gases avaliada na iteragao anterior do passo de tempo atual

Ocp.co,  Och,co,
0P, OP,
J,= | %o 0o | (3.65)
8cb,02 Bcb,oz
8P002 aPo2

3.3.2.2 Capilares pulmonares

Para o compartimento dos capilares pulmonares, bloco 4 da Figura 3.4, temos

a seguinte forma discreta

1,k 1,k
‘/bn+1J2+ , ‘/;)n+1JZ+ ,

Pn+1,k+1 . Pn+1,k+1 _ P
At + K o kP, At o T
QI (eI —ey(PEFH))  (3.60)

onde P"T1*! representa o vetor com as pressoes parciais dos gases COq e Og 10
compartimento dos capilares pulmonares a serem determinadas, P4 é o vetor das
pressoes parciais dos gases no ar dos alvéolos, e P;, Q;, V, foram introduzidos
anteriormente e xk é a matriz dos coeficientes de difusao para a membrana hemato

alveolar da (3.19).

3.3.2.3 Capilares sistémicos

No modelo aqui construido, os capilares sistémicos sao descritos pelos com-
partimentos 9, 11,12, 15,17, de acordo com a Figura 3.4. Nesses compartimentos

0 esquema para a discretizacao das equagoes é o seguinte

jn—I—Lk jn+1,k

Sy S P QL (o(PI) < (P M, (3.67)
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onde P"THEHL & o vetor de pressoes parciais de COy e Oy nos compartimentos rela-
tivos aos capilares sistémicos, jbt = VpJp + ViJy, sendo J, dada pela equagao (3.65)

e J; como segue

Oct,coy  Oct,cOq
OP, OP,
J = | OFcor 0P, | (3.68)
8Ct702 8Ct702
(‘913002 8P02

3.3.3 Calculo do pH, curvas de dissociagao e tangentes

Nesta se¢ao detalharemos o calculo do pH no sangue, das pressoes parciais dos

gases a partir das curvas de dissociacao e das derivadas destas curvas de dissociagao.

3.3.3.1 Calculo do pH

O pH é o logaritmo negativo da concentracao de fons de hidrogénio, e seu
valor é necessario para o calculo das concentracoes de CO, e Oy no sangue em
funcao das pressoes parciais desses gases. No modelo, o pH do sangue é obtido a

partir da concentracao total de diéxido de carbono no sangue:

pH(Cb,COQ) = — 10g([H+]), (369)

e a concentracao de fons de hidrogénio [H*] é obtida pela solu¢ao do polindmio
0= [H+]3 + as [H+]2 + a3 (C[LCOQ)[HJ'_] + aO(Cb’Coz). (370)

Se fixamos a concentracao de CO, podemos definir uma nova funcao que depende
apenas de [H7]

g(H]) = [H']? + ax[H]* + a3 [H'] + ap. (3.71)

Aplicando-se o método de Newton-Raphson podemos encontrar as raizes do po-

linomio g([HT]) = 0, por sucessivas aproximagoes através da expressao

[ ggl(([;]]";)) (3.72)
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até que |g([HT]™ ") — g([H*]™)| < epn. Onde €, é o critério de convergéncia e o
valor inicial da concentracdo de fons [H*], [H*]°, é escolhido préximo ou dentro da
faixa fisiologica. Detalhes da implementagao estao dados no Apéndice B, Segao B.7,

linhas 75 e 649.

3.3.3.2 Calculo da concentracao de CO,

Um dos problemas do modelo para as curvas de dissociacao é encontrar o
valor de ¢, c0,. Segundo [20], pag. 80, a solugdo existe e uma aproximacao pode

ser obtida pela seguinte equacao implicita

Cb,c0s = Pv,c0,(P,PH(ch,c0,)), P = (Pco,, Po,). (3.73)

Aplicando-se 0 método de Newton-Raphson para um P fixo obtemos a sequéncia

de iteracoes

cm+1 — Cm o gpb:COZ (pH(CZZCOg)) - C’I’;}COQ (3 74)
b0 beo: ©h.COs (pH<C7b7,LCO2>> -1

até que |cZ‘5LéQ — C'co,| < €co,- Onde o termo ¢y, o, (PH(c}'cp,)) ¢ obtido nume-
ricamente conforme codigo linha 387, Apéndice B, Secao B.7. A condigao inicial
pode ser 027002 = 22 mmol/L, ou qualquer valor na faixa fisiol6gica pode ser usado.

Com o valor de ¢, co, € do pH as concentracoes de CO2 nos eritrécitos,
no plasma e nos tecidos podem ser obtidas explicitamente. A concentragao de
diéxido de carbono nos eritrécitos é calculada pela equacao (3.51) e no plasma
pela equacao (3.52). Para os tecidos assumimos o mesmo valor da concentragao

no plasma sanguineo.

3.3.3.3 Calculo da concentragao de O,

As concentragoes de oxigénio nos eritrocitos e no plasma sao obtidas direta-
mente quando conhecemos o valor do pH. No plasma e nos tecidos a concentragao é
obtida pela lei de Henry da solubilidade dos gases, a concentragao total no sangue

é calculada pela equagao (3.56). Para os eritrdcitos a concentragao é calculada
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através da saturacao (3.57). Assumimos também para o oxigénio o equilibrio entre

a concentracao do plasma sanguineo e dos tecido bioldogicos.

3.3.34 Calculo da tangente J,

O outro problema relacionado com as curvas de dissociagao é encontrar as

derivadas parciais, %. Mesmo sem uma funcao explicita para ¢, co,, podemos

encontrar estas derivadas analiticamente através da diferenciagao de uma funcao

implicita. Generalizando e reordenando a equagao (3.73) para os dois gases temos

F(P,cy(P)) =0, (3.75)
e na forma expandida
_ F _ b0, (P, pH(ch,c0,)) — bco, _ 0 ‘ (3.76)
F, ©5,0,(P, PH(ch,00,)) — b0, 0
A diferenciacao é dada por
OF  OF Oc,
— + ——=0. 3.77
op ' dc, oP (3:77)

Isolando o termo 2% quando 2£ ¢ avaliado em (P, c;) temos
oP dcy ’

o, _ (OF )7 (_oF
oP N aCb oP )

As derivadas de F' com respeito ¢, sao

—~

3.78)

9¢p,coy  OpH 1 Opp,co, OpH
OF o OpH  Ocy,co, OpH  Ocp,0,
dcy, dpb,0,  OpH 8,0, OpH
L OpH  Ocp,co, OpH  Ocp,0,
8@b,COz 8pH _ 1 0
OpH Oc
= | % Fco , (3.79)
aWb,Og OpH -1
L OpH 50!;,6‘02
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e a inversa tem a seguinte forma

oF) o ’ (3.80)
dey| | dvno, apH A 1 ’ ‘
8pH 8beco2
onde
0 dpH -
Ay = ( £6,002 9P _ 1) . (3.81)
BpH 801)7002
Inserindo a equagao (3.80) em (3.78) temos
i 9 d
o, [ o] e
oP Ovp,0, OpH 1 b0, 9¢p,0,
| OpH dep,c0, P dPco, dPo,
i 0vp,co Opy,co
= - o, ooy (3.82)
O¢b,coy 9,0,  O¥b,cOy B_— 9¢b,0, ’
| OPco, 0Pco, dPFo, 0Po,
onde
_ pno, OpH (3.83)
8pH 8cb7002

Por fim, todas as derivadas dessa secao sao obtidas analiticamente e detalhes

sobre a sua forma estao no cédigo do Apéndice B, Secao B.7.

3.3.3.5 Calculo da tangente J;

As técnicas utilizadas na secao anterior também se aplicam ao cédlculo de J;.
Porém, nos tecidos a dissociagao do oxigénio independe do diéxido de carbono e
do pH. Além disso, a dissociagao do COs é independente do O,. Logo a matriz g‘;

é

O,
o _ | o, 0 (3.84)
aP O _6(’Dt7o2 ’ .
OPo,
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onde ¢ co, € Y10, sa0 as funcoes de dissociagao de COy e O2 nos tecidos e A; é

definida como segue

0 opH -
A = ( P00, OB 1) . (3.85)
3pH 8615,002
3.3.4 Solucao do problema da mecanica pulmonar

As equacgoes que descrevem o comportamento da pressao do ar no pulmao,
equagoes (3.8) e (3.9) discretizadas segundo o esquema numérico equagao (3.63),
resultam no seguinte sistema linear

AT =, (3.86)

P

Onde o indice subscrito p indica que o sistema linear corresponde ao pulmao, n+ 1
é o passo de tempo atual e n o passo de tempo anterior. Mais detalhes sobre as

estruturas de A,, XZ“ e by podem ser vistos no Apéndice B, Segao B.6.1.

3.3.5 Solugao do problema de transporte de gases

O sistema nao linear que descreve as pressoes parciais dos gases nos 21 com-
partimentos é formado por 42 equacoes: 10 equagoes do tipo transporte e difusao
nos tecidos (equagao (3.67)), 2 expressoes de transporte e difusdo no pulmao (ex-
pressao (3.66)), 26 equagdes de transporte puro (equacao (3.64)) e 4 para descrever
os gases nos compartimentos pulmonares (versao discretizada das equagoes (3.20)
e (3.21)). A solugao é via iteragoes de ponto-fixo até que um critério de conver-
geéncia seja satisfeito, repetindo-se o processo para cada instante de tempo n. Com
essa técnica numérica o problema nao linear é transformado em uma forma linear
como segue

Arthkgn il — pn (3.87)

Para maiores detalhes sobre as estruturas de A"T1F xn+LE+L ¢ b consulte

o Apéndice B, Secao B.6.2.

78



3.4 Resultados numéricos

3.4.1 Tracados tedricos das curvas de dissociacao e pH

Nesta se¢ao mostraremos os resultados numéricos gerados pela implementa-
¢ao computacional dos modelos para as curvas de dissociagao. Parte dos resultados
sao comparados com os resultados de outros modelos tedricos propostos por [2] e
[129], no ultimo caso o modelo foi empregado também em [146].

Na Figura 3.5(a) temos o comportamento da dissociacdo do gas carbonico
no sangue em funcao da pressao parcial desse gas para distintos modelos incluindo
detalhes sobre o efeito Haldane. A Figura 3.5(b) ilustra o comportamento do pH

do sangue em funcao da concentracao de COs.

40 T T T T T T T T T 15 T T T T T T T
35
30

<
S 25 F
£
E 20t 5
< (Spencer,1979) - 0% Oy, ———
S 100% O,

10 (Christensen, 1996) — 0% Oy ——— |

100% O,
ST (Batzel,2007) - 0 a 100% O ——— ]
oL 0 5 10 15 20 25 30 35

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Pressao [ mmHg ]

(a) (b)

Figura 3.5: Curvas de dissociagdo do gds carbonico no sangue e pH: (a) curvas
tedricas de dissociagao do COy; (b) variagao do pH do sangue em fungao do COs.

concentragdo de CO, [ mmol/L |

As curvas da dissociagdo de COs no sangue obtidas pelo modelo empirico
de [129] (linhas vermelha e magenta), reproduzem melhor o efeito Haldane porém
os tragados obtidos nao representam solugoes de um modelo com sentido fisiolégico,
pois sdo apenas regressoes nao lineares de dados fornecidos por outro modelo [98].
Os tragados em azul e ciano, [20], foram obtidos pela solu¢ao das equagdes da
Secao 3.2.5.1 e apresentam um modesto efeito Haldane. Por ltimo, o tracado na
cor preta corresponde ao trabalho de [2], e representa uma regressao linear das
curvas de dissociacao do CO».

Para as curvas de dissociacao do oxigénio no sangue ha um melhor consenso
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entre os modelos conforme ilustra a Figura 3.6(a). Os modelos de [129], linhas
vermelha e magenta, e de [20], linhas azul e ciano, sdo muito préximas e ambos
reproduzem bem o efeito Bohr* . J4 o modelo de [2] nao contempla esse fenomeno.
A figura 3.6(b) ilustra o comportamento da saturagao da Hb em funcao da pressao

parcial de Os.

T T T T T T T T 1 T T T T T T T T
(Spencer,1979),PCO2=40 mmHg ——
1 F ) 60 mmHg 1 09 | 1
(Chrlstensen,1996),PCOZ=40 mmHg —— .
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(Batzel,2007) —— 0.8 pH7.4 ——1
9r — pH7.8 ——
0.7 i
— 8r Q
I
%‘ 7F s 06 )
el
€ o
E 6} € 05| 1
o c
33. St 2 04} 1
4+ [%]
03 i
3 -
0.2 i
2 -
1F 0.1 i
£ ol
0O 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 0O 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Press&o de O, [ mmHg | Pressé&o de O, [ mmHg |

(a) (b)

Figura 3.6: Dissociagao do géds oxigénio no sangue: (a) curvas tedricas de dissoci-
acao do Oo; (b) saturagao da hemoglobina por Oz, modelo de [20].

3.4.2 Tracados do modelo cardiorrespiratério sem pulmao

Nesta secao ilustraremos alguns graficos que representam a solugao do modelo
respiratério aqui proposto acoplado ao modelo do sistema cardiovascular humano
descrito no capitulo anterior. Os resultados obtidos aqui sao comparados com
aqueles reportados em [20], salientando que neste tltimo trabalho os fluxos de
sangue e volumes de sangue sao parametros fixos, nao havendo acoplamento a um
modelo do sistema cardiovascular que apresente o carater pulsatil da circulagao
como feito neste trabalho.

Antes de apresentarmos os resultados é necessario detalhar as condicoes si-

muladas. Nestes primeiros testes removemos a influéncia do modelo do pulmao

4 Aumento da tendéncia do oxigénio deixar a hemoglobina devido ao aumento da concentracao
do didxido de carbonico.
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no modelo do sistema respiratorio e cardiovascular. Para isso foram fixados os
valores de pressao parcial de COy e Og no ar dos alvéolos em Prp, = 40mmHg e
Po, = 100mmHg, elevando os coeficientes de permeabilidades da membrana he-
mato pulmonar £ = 75000 mmol/s/mmHg forgando assim a condigao de equilibrio
fisiolégico para os gases na circulacao arterial. As taxas metabdlicas para os teci-
dos foram calculadas em funcao dos coeficientes de extracao de oxigénio. Para o
coracao utilizamos Ej, o, = 0,6 e para os demais tecidos £, o, = 0,3, e o coeficiente
respiratério é Vcog/ Vo2 = 0,84. A condicao inicial para as pressoes dos gases, em
todos os compartimentos contendo sangue, foi de 75 mmHg para ambos os gases
COs e Os, 0 que representa um ponto distante da condigao fisioldgica de equilibrio.

Os objetivos destas simulagoes sao os seguintes: (a) verificar possiveis di-
ferencas entre a implementagao de referéncia do sistema respiratorio e o modelo
cardiorrespiratorio acoplado aqui construido, (b) determinar a condi¢ao de equili-
brio do modelo e (c) relacionar os valores obtidos com o estado fisiol6gico real do
sistema cardiorrespiratério humano.

Na Figura 3.7(a) temos o comportamento do modelo do sistema respiratério
em relacao ao CO, nos compartimentos pulmonares, camaras do coracao, sistema
arterial e veia cava obtido pelo modelo de [20] e na Figura 3.7(b) os valores relativos
ao modelo cardiorrespiratorio proposto aqui. Para a notacao empregada nos indices
veja a Figura 2.4 ou a Tabela B.5 no Apéndice B.

Analisando a Figura 3.7 é possivel observar a existéncia de diferencas princi-
palmente nos perfis das curvas de pressao parcial de CO2 no étrio esquerdo FPiq co,,
no ventriculo esquerdo P, co, € nas artérias sistémicas P, co,. As flutuacoes
nessas curvas estao relacionadas com a pulsatilidade do escoamento de sangue.
Quando o fluxo de sangue é zero a concentragao de COy se mantém inalterada
dentro do compartimento, e quando hd fluxo de sangue com uma concentracao
de CO, diferente da concentracao dentro do compartimento ha variagoes na con-
centracao interna até que a mesma se iguale a concentracao no fluxo de entrada.

Logo, se o fluxo de entrada é pulsatil a variacao da concentracao também serd.
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Figura 3.7: Curvas das pressoes parciais de CO5 nos compartimentos de transporte
e capilares pulmonares: (a) modelo respiratério de [20]; (b) modelo cardiorrespira-
torio com fluxo de sangue pulsatil aqui proposto.

Em relacao ao comportamento geral, incluido o ponto de estabilidade alcancado
para os dois modelos, nao temos diferencas significativas e os valores de equilibrio
estdao muito préximos da condigdo fisiologica de repouso reportada em [35], que
corresponde a um valor de pressao parcial de CO5 arterial de 40 mmHg e venosa
de 53 mmHg. Note que a concentracao de equilibrio para as varidveis com os indi-
ces ve,ra,rv e pa € um valor mais alto pois os capilares sistémicos se comportam
como uma fonte de CO,.

Na Figura 3.8 esta ilustrado o comportamento do CO, nos compartimentos
arteriolas/capilares (linhas cheias) e nas veias dos tecidos biolégicos (linha trace-
jada). A diferenca visual se concentra nos tragados correspondentes ao coragao
(curva com indice hp) que apresenta oscilagbes na Figura 3.8(b) ausentes na Fi-
gura 3.8(a). Esse comportamento pode ser explicado pela alta taxa de producao de
CO4 imposto no compartimento das coronarias e os volumes relativamente baixos
de tecido quanto de sangue aliado a um fluxo de sangue proporcionalmente baixo e
com caracteristica pulsatil. Note o efeito semelhante, porém de menor intensidade,
nos tecidos biolégicos do cérebro (curva com indice bp) na marca de 10 segundos.
Quanto aos pontos de equilibrio temos que a pressao parcial de CO5 no coragao, na

condicao de repouso, ¢ de aproximadamente 68 mmHg e nos demais tecidos é de
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Figura 3.8: Curvas de pressao parcial de COg nos compartimentos dos 6rgaos: (a)
modelo respiratério de [20]; (b) modelo cardiorrespiratério com fluxo de sangue
pulsatil aqui proposto.

aproximadamente 53 mmHg. Esses dois valores sao consequéncias de dois valores
distintos para o coeficiente de extracao de oxigénio utilizado no modelo.

As Figuras 3.9 e 3.10 ilustram o comportamento para os dois modelos que
estamos comparando, em relagdo ao oxigénio, e para os mesmos compartimentos

arteriais e venosos discutidos no paragrafo anterior. Na Figura 3.9 se apresentam

(a)

(b)
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Figura 3.9: Curvas das pressoes parciais de Oy nos compartimentos de trasporte e
capilares pulmonares: (a) modelo respiratério de [20]; (b) modelo cardiorrespira-
torio com fluxo de sangue pulsatil aqui proposto.

as trajetorias para os dois sistemas até atingirem o estado estacionario. Os pontos

de equilibrio para a pressao parcial de oxigénio no sangue arterial é de aproxima-
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damente 92 mmHg e para a circulacao venosa é de 37 mmHg, lembrando que o
consumo total de oxigénio é de 304 mL/min. Estes valores estdo um pouco abaixo
do esperado segundo o Atlas de Fisiologia [35] pagina 107 que informa um valor
de 95 mmHg para o oxigénio no sangue arterial e de 40 mmHg no sangue venoso.
As oscilacoes nos tragados Pi,.0,, Piv.0o, € Psa,0, seguem a mesma hipdtese para o
dioxido de carbono nesses compartimentos.

Por fim, a Figura 3.10 traz o comportamento das variaveis de estado para
o oxigénio nos compartimentos relativos aos tecidos bioldgicos. Ali podemos per-
ceber dois pontos distintos de equilibrio para os valores de pressao parcial de O,
relacionados diretamente aos dois valores para os coeficientes de extracao de oxigeé-
nio, 0,6 para o coracao e 0,3 para os demais érgaos o que demonstra uma resposta

consistente dos modelos. No grafico da Figura 3.10(b) percebemos que existem
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Figura 3.10: Curvas de pressao parcial de O nos compartimentos dos érgaos: (a)
modelo respiratério de [20]; (b) modelo cardiorrespiratério com fluxo de sangue
pulsatil aqui proposto.

oscilacoes proporcionalmente maiores nas pressoes parciais de O, em relagao as
existentes nas de COy em todos os compartimentos relativos as arteriolas/capi-
lares e que aparecem muito atenuadas nos respectivos compartimentos venosos.
Para uma referéncia sobre os indices veja a Figura 3.4. Isso se deve ao fato da
concentragao total de Oy no sangue ser aproximadamente 1/3 da concentragao

molar de CO, e do fluxo de sangue apresentar elevada pulsatilidade na entrada dos
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compartimentos arteriolas/capilares.

3.4.3 Tracados do modelo cardiorrespiratério com pulmao

Os resultados desta se¢ao foram obtidos com trés sistemas acoplados: o mo-
delo do sistema cardiovascular, o modelo do sistema respiratério e o modelo do
pulmao. As condigoes do experimento numérico sao iguais aos da simulacao que
gerou os resultados da Se¢ao 3.4.2 porém o valor da membrana hemato pulmonar
assume um valor padrao com significado fisico mais realista que no caso anterior
(Apéndice B, Segao B.4). A principal diferenca é a presenga do pulmao o qual é
responsavel por estabelecer o equilibrio entre os gases COq e Oy dissolvidos no ar
dos alvéolos e no volume de sangue no compartimento dos capilares pulmonares.

A Figura 3.11(a) apresenta os tragados para o diéxido de carbono nos vasos
arteriais sistémicos, vasos venosos sistémicos e circulacao pulmonar obtidos com
o modelo cardiorrespiratorio acoplado ao modelo do pulmao. Esses tragados sao
comparaveis aos dados ilustrados nas Figuras 3.7(a) e 3.7(b). As diferencas mais
significativas sao que no modelo com pulmao temos uma caracteristica pulsatil na
pressao parcial de CO5 no compartimento dos capilares pulmonares imposta pelo
fenomeno de inspiracao e expiracao. Temos também uma dinamica mais lenta em
todos as curvas de CO5 devido a presenca da barreira hemato pulmonar que limita
a saida do diéxido de carbono do sistema. O modelo prediz um comportamento
coerente pois o valor de equilibrio para o CO5 na circula¢ao venosa é muito préximo
ao valor encontrado nos tracados da Figura 3.7. Nos tecidos, o comportamento do
diéxido de carbono (Figura 3.11(b)) apresenta uma dinamica mais lenta, porém
compativel com os dados das Figuras 3.8(a) e 3.8(b).

Os tragados dos niveis de oxigénio correspondentes aos vasos arteriais siste-
micos, vasos venosos sistémicos e circulagdo pulmonar estdo na Figura 3.12(a) e
para os capilares sistémicos na Figura 3.12(b). Comparando esses dados com as
Figuras 3.9(a) e 3.9(b) percebemos novamente a pulsatilidade na pressao parcial

de O, nos capilares pulmonares devido a periodicidade da inspiracao e expiracao e
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Figura 3.11: Curvas de pressao parcial de CO, do modelo com pulméo: (a) va-
sos arteriais sistémicos, venosos sistémicos e circulagdo pulmonar; (b) capilares
sistémicos.

uma dinamica um pouco mais lenta em todas as outras variaveis. Porém, o com-

portamento dos sistemas em relacao ao Oy nos vasos nao difere qualitativamente

entre os modelos, e o comportamento do O, na circulagao periférica é muito si-

milar ao encontrado na Figura 3.10 mesmo com o modelo do pulmao acoplado,

pois a barreira hemato pulmonar nao constitui um limitante para a saturagao da

hemoglobina por oxigénio no compartimento dos capilares pulmonares.
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Figura 3.12: Curvas de pressao parcial de O, do modelo com pulmao: (a) vasos
arteriais sistémicos, venosos sistémicos e circulagado pulmonar; (b) capilares sisté-
micos.

Na Figura 3.13 temos em detalhes o comportamento dos gases COy e Oq
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nos capilares pulmonares, artérias sistémicas, tecido muscular e veia cava para os

modelos cardiorrespiratérios com e sem sistema pulmonar. A diferenca mais ex-
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Figura 3.13: Curvas de pressao parcial de CO5 e O, para os capilares pulmonares
P,,, artérias sistémicas P,;, tecido muscular P, e veia cava P,. dos modelos com
pulméo (linha continua) e sem pulméo (linha tracejada): (a) comportamento do
COs; (b) comportamento do Os.

pressiva esta nos tragados dos capilares pulmonares para ambos os gases P, co,
e P,,0,. Para os dois modelos é esperado um equilibrio das pressoes parciais de
CO4 e Oq entre o compartimento dos capilares pulmonares e o compartimento dos
alvéolos. Porém no modelo sem pulmao as pressoes dos gases sao mantidas inalte-
radas e o compartimento dos capilares pulmonares equilibra com o valor prescrito.
J& no modelo com pulmao as pressoes parciais dos dois gases nos compartimentos
alvéolos e pulmao dependem tanto das pressoes parciais dos gases na atmosfera
quanto das pressoes desses mesmos gases no sangue do compartimento dos capila-
res pulmonares. Isso também explica por que a dinamica, no modelo com pulmao,
sofre um retardo, assim como as oscilagoes em F,, co, € P,p.0,, as quais sao devidas
aos periodos de inspiracao e expiracao.

Detalhes das pressoes parciais para o gas carbonico e o oxigénio nos dois
compartimentos do pulmao e o estado do oxigénio nos capilares pulmonares e
nas veis pulmonares estao nos tracados da Figura 3.14. No compartimento de
transporte do pulmao as pressoes dos gases oscilam entre os valores encontrados

na atmosfera e dentro dos alvéolos, tragados vermelho (CO,) e verde (Oy) com
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transicoes suaves no inicio da expiracao e inicio da inspiragao. Na Figura 3.15
estao ilustradas as correspondentes variacoes dos volumes do compartimento de

transporte V e do compartimento alveolar V.
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Figura 3.14: Perfil das pressoes COy e Oy no modelo do pulmao e os correspon-
dentes tragados de Oy nos capilares pulmonares e nas veias pulmonares no sangue
para o modelo do sistema cardiovascular e respiratorio.
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Figura 3.15: Comportamento dos volumes de ar no modelo do pulmao, comparti-
mentos de transporte V; e difusao V.

Voltando a Figura 3.13, vemos os tragados em azul, P, co,, e magenta P o,
que representam a pressao parcial do COs e Oy no interior dos alvéolos do modelo,
respectivamente. Note que as oscilagoes sao muito atenuadas, comportamento ti-

pico esperado. O tragado em ciano, P, o, representa a pressao parcial do oxigénio
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no sangue dos capilares pulmonares. Observe que esse tracado apresenta duas
componentes oscilatorias: uma relacionada com o periodo respiratério e a outra
apresenta uma pulsatilidade igual a do periodo cardiaco. Se tomarmos um periodo
dessa oscilagao constatamos que a perturbagao dura aproximadamente 1/3 do pe-
riodo, o que indica que este é o tempo necessario para que as pressoes de oxigénio

no ar dos alvéolos e no sangue dos capilares se equilibrem.

3.4.4 Erro de discretizagao e custo computacional

O estudo do erro de discretizacao e os respectivos custos computacionais po-
dem ser vistos na Figura 3.16. Na Figura 3.16(a) temos o comportamento do erro
para quatro escolhas de At no cédlculo das pressoes parciais dos gases no sistema
respiratorio e no pulméo. E na Figura 3.16(b) o tempo necessério requerido para
calcular um ciclo cardiaco completo (i.e. a quinta parte de um ciclo respiratério)
para uma implementacao na linguagem C# executando em dois ambientes compu-
tacionais distintos: software livre e ambiente proprietério .NET Framework®. A
metodologia para a obtencao destes resultados ¢ andloga a apresentada no capitulo

anterior e consiste em avaliar o erro relativo maximo de cada sistema.
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Figura 3.16: Comportamento da aproximagao numérica: (a) erro relativo e conver-
géncia linear; (b) tempo de simulagao para 1 ciclo cardiaco, ambiente de execucao
baseado em software livre (trago azul) e ambiente proprietario (trago vermelha).
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Para o sistema respiratorio os erros se concentraram na variavel de estado
Pp.0, € no pulmao na varidvel fy co,. Em relagao a Py, 0,, a explicagao pode estar
no fato de que o compartimento do coragao apresenta um volume de tecido e san-
gue relativamente baixo quando comparado com os outros compartimentos e além
disso ele apresenta proporcionalmente alta taxa de consumo de Oq. Para fyco, a
explicacao é a mesma, pois o compartimento de transporte do ar no pulmao é o que
apresenta um menor volume quando comparado com o compartimento dos alvéolos.
Esses volumes maiores de sangue ou ar é que determinam as constantes de tempo
das equagoes e consequentemente o comportamento suave da solugao. Também é
observado que os maiores erros foram encontrados na variavel que representa o gas
com menor concentragao.

Os custos computacionais ilustrados nos graficos da Figura 3.16(b) mostram
que a solucao do sistema cardiorrespiratorio é cerca de 10 vezes mais cara do
que a solucao apenas do sistema cardiovascular. Adotamos o valor At = 1073,
sendo o mesmo utilizado para os trés modelos: modelo do pulmao, do sistema
cardiovascular e sistema respiratério. Por fim, temos que a utilizacao do ambiente
.NET Framework® reduz o tempo total de cdlculo em 50% quando comparado

com com o ambiente Mono CLR.
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Capitulo 4

Modelagem dos mecanismos de controle

Neste capitulo abordaremos a modelagem de alguns dos mecanismos au-
tonomicos neurais de controle do sistema cardiovascular e respiratério de resposta
rapida mais conhecidos do ponto de vista fisioldgico, e os mecanismos de acao local
de controle do fluxo de sangue para o cérebro, misculos e coracao dependentes das

concentragoes de Oy e CO5 no sangue.

4.1 Controle do sistema cardiorrespiratério

Nos organismos podem ocorrer mudangas das condigoes internas, ambien-
tais ou alteragoes nas demandas metabdlicas exigindo ajustes no desempenho dos
sistemas cardiovascular e respiratério de maneira a continuar atendendo as necessi-
dades fisiolégicas. Alguns exemplos dessas perturbacoes sao: variacoes no volume
de sangue, envelhecimento, enfermidades, alteracoes na composicao dos gases at-
mosféricos, oscilacoes na temperatura ambiente, mudancas rapidas de postura,
sono ou repouso, aumento nas taxas metabolicas para a realizacao de trabalho ou
exercicios fisicos, dentre outros. O controle dos sistemas cardiovascular e respirato-
rio é de responsabilidade do sistema nervoso autonomo, podendo ser auxiliado por
mecanismos locais de controle distribuidos ao longo de todo o corpo e que operam

independentemente e de forma especifica a cada tipo de érgao.
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4.1.1 Sistema nervoso autonomo

O sistema nervoso autonomo consiste de trés partes principais, a saber: a
parte dos sensores (parte aferente), o sistema nervoso central, e a parte motora ou
atuadores (parte eferente). A funcao dos sensores é detectar alteragoes nos estados
do organismo ou alteracoes nas quantidades biolégicas monitoradas, por exemplo,
o nivel da pressao do sangue arterial, e enviar continuamente essas informacoes
ao centro de comando. O sistema nervoso central estd formado em parte por
uma regiao do cérebro e da medula espinhal. O cérebro é capaz de interpretar as
informacgoes vindas dos sensores, armazend-las e processa-las, e determinar para
cada um dos 6rgaos qual a melhor acao em resposta aos estimulos detectados
pelos sensores. Por fim temos os atuadores que geralmente sao porgoes de tecido
muscular ou glandulas aptas a receberem os sinais transmitidos pelas vias eferentes
do sistema nervoso e ajustar seus estados em resposta aos comandos codificados
pelas frequéncias de ativagao nas fibras nervosas.

O sistema nervoso autonomico é formado por duas partes distintas segundo
diferencas anatomicas e funcionais: o sistema simpatico e o sistema parassimpa-
tico. Esses sistemas operam em um nivel de subconsciéncia sendo influenciados
constantemente pela atividade consciente do sistema nervoso central. A maioria
dos orgaos recebe inervagao de ambos os sistemas, exceto os vasos sanguineos, e
em geral onde o simpatico é estimulador, o parassimpético tem acgao inibitéria,
e vice-versa. Por exemplo, a estimulacao do simpéatico acelera o ritmo cardiaco,
a0 passo que a estimulacao das fibras parassimpaticas diminui esse ritmo. Outra
diferenca aqui relevante, entre esses sistemas, é que as acoes do parassimpatico sao
mais breves e mais localizadas do que os estimulos do sistema simpético.

A maioria dos vasos sanguineos esta restrita aos estimulos do sistema sim-
patico. Nas pequenas artérias e arteriolas a estimulagao das fibras simpaticas pro-
voca vasoconstricao o que aumenta a resisténcia hidraulica de toda a rede arterial
e consequentemente reduz o fluxo de sangue através desses vasos. A estimulacao

simpatica nas veias promove uma vasoconstricao que provoca o deslocamento de
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parte do volume de sangue armazenado nos vasos venoso para a circulagao arterial.
Combinando os efeitos do aumento das resisténcias periféricas e o deslocamento
de parte do volume venoso para o coragao e sistema arterial, ocorre um acentuado
aumento da pressao arterial média, fendmeno que se da em condigoes de desloca-
mento do sistema a hipotensao devido a perturbagoes. O sistema parassimpatico
tem pouca ou nenhuma influéncia sobre os vasos sanguineos afetando apenas na
dilatacao de alguns vasos da face e do abdome

Por sua vez, o ritmo respiratorio é gerado por grupos de neuronios locali-
zados na medula oblongada e na medula cervical, local também denominado de
centro respiratério. Nestes locais grupos de neuronios inspiratérios e expirato-
rios separados espacialmente atuam alternadamente, resultando na determinacao
dos periodos de inspiracao e expiragao. Desses grupos de neuronios se estendem
fibras nervosas que inervam os musculos respiratorios localizados no abdome, o
diafragma. Sensores respiratérios ou receptores envolvidos no circuito de controle
respiratorio monitoram constantemente os niveis das pressoes parciais dos gases
no ar inspirado, no fluido cérebro espinhal e no sangue, enquanto que sensores
mecanicos registram as atividades dos musculos respiratorios e o estiramento do

pulmao.

4.1.2 Controle de curto prazo da pressao arterial

A pressao arterial sistémica é controlada por um mecanismo denominado de
barorreflexo. Corpos de neuronios sensiveis ao estiramento das paredes dos vasos
sanguineos, causado pelas variagoes na pressao transmural, estao localizados em
ambas as artérias carétidas e no arco adrtico. Esses sensores mensuram o valor e a
taxa de variagao da pressao arterial e enviam tais informacoes codificadas em trens
de pulsos através dos nervos vago X e glossofaringeos IX até o ntcleo do trato
solitario localizado no cérebro. O nticleo do trato solitario, a medula ventrolateral
caudal e a medula ventrolateral rostral determinam a resposta eferente simpatica

que seguird pela medula espinhal até o coracao e vasos sanguineos. Além disso,
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o nucleo do trato solitario juntamente com o nticleo ambiguo ajustam o nivel de
ativacao das fibras eferentes parassimpaticas que inervam o cora¢ao também via
nervo X.

Desvios na pressao arterial provocam estimulos nos circuitos neurais do ba-
rorreflexo que responde rapidamente através de um mecanismo de realimentagao
negativa que tenta restituir imediatamente o valor da pressao arterial a um nivel
normal de operacao. Por exemplo, uma queda no valor da pressao arterial, de-
vido a fatores internos ou externos, reduz o nivel de ativacao das fibras aferentes
nos sensores das carétidas e na aorta acendente. A reducao no nivel de ativacao
dos sensores é processada no cérebro que aumenta o nivel de ativagao nas fibras
eferentes simpaticas e reduz a frequeéncia de ativagao da via eferente parassimpa-
tica. Primeiramente ocorre um rapido aumento na frequéncia cardiaca devido a
reducao da excitagao do sistema parassimpatico e na sequéncia um novo aumento
da frequéncia cardiaca e da forca de contracao do coracao causado pelo aumento
da atividade simpatica eferente no coracao. Por suas vez o aumento da atividade
simpatica causa vasoconstricao nas pequenas artérias e veias aumentando assim a
resisténcia periférica total e deslocando para a circulagao arterial parte do sangue
armazenado nas veias. Todos esses efeitos combinados provocam o aumento da
pressao arterial restituindo seu valor para um ponto normal de operagao que pode
ser o mesmo valor antes da perturbacao ou um valor préximo. Se a pressao au-
mentar os fenomenos listados acima ocorrem ao reverso a fim de reduzirem o valor

da pressao arterial.

4.1.3 Controle da pressao parcial dos gases no sangue

As pressoes parciais de dioxido de carbono e de oxigénio, e a concentracao
de H* no sangue sao monitorados por células especializadas, denominadas de qui-
miorreceptores periféricos, as quais estao localizadas nas artérias. Essas mesmas
quantidades também sao monitoradas pelos quimiorreceptores centrais localizados

no bulbo, a parte mais antiga do cérebro. A funcao primaria dos circuitos neurais
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de controle envolvidos com esses sensores € o ajuste das atividades cardiovasculares
e respiratorias a fim de manter os valores da pressao parcial de diéxido de carbono,
da pressao parcial de oxigénio e o pH no sangue arterial em uma faixa fisiologica
admissivel.

Os quimiorreceptores periféricos estao localizados nas artérias cardtidas e
no arco adrtico e desempenham fungoes semelhantes. Os receptores nas carotidas
exibem aumento da atividade quando ha redugao da pressao parcial de oxigénio,
elevacao da pressao parcial de diéxido de carbono ou reducao do pH. O limiar
inferior para uma ativacao dos quimiorreceptores, via redugao do teor de oxigénio,
¢ um valor de pressao parcial de oxigénio no sangue esta abaixo de 80 mmHg [71].
Qualquer valor de pressao parcial didxido de carbono acima de 40 mmHg ou pH
abaixo de 7,4 [71] também provoca aumento da atividade nas fibras aferentes qui-
miorreceptoras. O sinal das fibras aferentes do quimiorreflexo é levado até o nticleo
do trato solitario, localizado no bulbo pelos nervos vago e glossofaringeo.

Os quimiorreceptores centrais sao encontrados no bulbo nas regioes responsa-
veis pelo controle dos sistemas cardiovascular e respiratorio. Esses sensores tornam-
se mais ativos quando a pressao de dioxido de carbono aumenta no tecido nervoso
ou quando o pH se reduz. Em geral, esses sensores nao respondem diretamente a
queda da pressao parcial de oxigénio.

Como mencionado na literatura [35, 71|, a resposta do sistema de controle
ao aumento da atividade dos quimiorreceptores quando ocorre uma redugao, por
exemplo, de 21% para 10% da concentracao de oxigénio no ar atmosférico provoca
aumento da atividade respiratoria e aumento da pressao arterial causado pelo au-
mento da frequéncia cardiaca e vasoconstricao. Entretanto, se por algum motivo
as mudancas na amplitude e na frequéncia respiratéria estiverem bloqueadas, a
resposta simpatica sera acompanhada de uma ativacao do parassimpatico que re-

5

duzird a frequéncia cardiaca. No caso da hipercapnia ° a influéncia deste controle

sobre o sistema cardiovascular manifesta-se através de mudancas nas condicoes de

5 Aumento do teor de diéxido de carbono no ar ou no sangue.
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ventilacao pulmonar.

4.1.4 Controle local do fluxo sanguineo

Os tecidos e os 6rgaos possuem a habilidade de regular seu préprio fluxo
de sangue. Essa capacidade intrinseca para controlar o fluxo de sangue é denomi-
nada de “regulacao local” e pode ocorrer independentemente de qualquer influéncia
neuro-humoral.

Os mecanismos responsaveis pela regulacao local do fluxo podem se originar
dos proprios vasos sanguineos, dos tecidos no entorno dos vasos ou podem ser de-
sencadeados por fatores mecanicos. Os tecidos biologicos podem produzir substan-
cias capazes de atuar nos vasos sanguineos provocando relaxamento ou contragao
nas camadas de musculos lisos desses vasos. Entre essas substancias vasoativas
produzidas pelos tecidos temos o CO,, produzido pelo metabolismo celular que
possui acao vasodilatadora. O Oy também tem papel importante na regulacao do
fluxo sanguineo local. Reducoes na concentracao de oxigénio no tecido provocam
também a vasodilatacao o que aumenta o fluxo de sangue. Outros exemplos de
substancias vasoativas sao: adenosina, acido lactico, fosfato inorganico, fons potés-
sio, fons de hidrogeénio e oxido nitrico. Nesse trabalho nos concentraremos apenas

nos efeitos provocados pelos gases CO4y e Os.

4.2 Modelo matematico

Modelos matematicos dos mecanismos de controle para os sistemas cardi-
ovascular e respiratério com sentido fisioldgico e que operem em malha fechada
requerem um grande esforco numérico e computacional para a integracao efetiva
dos mesmos. Um dos primeiros modelos a contemplar, mesmo que de forma muito
simplificada, interagoes entre os trés sistemas operando em malha fechada foi o tra-
balho de [50] que incluia detalhes quimicos do transporte de COq e Oy, regulacao
do fluxo de sangue e controle simplificado da ventilagao em resposta as variagoes

nas pressoes parciais de COs e O no sangue. Posteriormente seguiram-se os tra-
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balhos de [69, 136] que adicionaram ao controlador outras nao linearidades e o
efeito da depressao ventilatéria central. Porém o intuito do trabalho era estudar
as propriedades de estabilidades da modelagem do sistema e nao avaliar a capa-
cidade preditiva do modelo diante de perturbacoes nas quantidades das variaveis
relacionadas aos gases COy e Oy. Outros esforgos importantes nesse tema foram
os trabalhos dos pesquisadores [2, 95, 118].

O controlador, e parte do sistema cardiovascular, utilizado neste capitulo
foram adotados e adaptados aos nossos propdsitos com base nos trabalhos de [94,
141, 144, 145, 146, 147]. Uma visao geral dos mecanismos contemplados est4 ilus-
trada na Figura 4.1. Esse conjunto de mecanismos foi desenvolvido com o objetivo
de reproduzir um comportamento préximo do observado nos sistemas fisiologicos
humanos quando sujeitos as perturbacoes de hipovolemia, hipéxia, hipercapnia e

exercicio aerdbicos.

Baror- Coragao
receptores
Parassim-

patico

Estiramento Vasos

pulmonar Artérias

)2 .
RLRAPEs £ Quimiorrec. Vasos

Venosos

Depressao
ventilatoria
central

Psa,COZ
Rbp' th» Rmp

CU,OZ

Figura 4.1: Visao geral dos mecanismos de controle do sistema cardiorrespiratorio.

Na Figura 4.1 a cor azul indica que o bloco é um modelo para os sensores,
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azul escuro é o sistema nervoso autonomo, em vermelho temos os atuadores e em
magenta o controle local do fluxo sanguineo. Esse modelo exibe multiplas vias
independentes de controle por retroalimentagao que inclui os circuitos fechados:
barorreflexo, estiramento pulmonar - fibras A, quimiorreflexo periférico e quimior-
reflexo central. Nesta figura, P,, é a pressao arterial pulsatil, Vi é o incremento
maximo do volume pulmonar, Py, co, € Psq0, Sa0 as pressoes parciais dos gases
na circulagao arterial, ¢, o, é a concentragao de Oy na entrada das venulas, 1" é
o periodo cardiaco, E,,., ¢ a forca de contragao maxima do coracao, R, ¢ a re-
sisténcia periférica, V, é o volume de referéncia nas vénulas, V é a ventilacio do
pulmao (volume de ar inspirado ou expirado por minuto). Finalmente, Ry,, Rp,
e R,,, sdo as resisténcias relativas aos compartimentos das arteriolas/capilares do

cérebro, coracao e musculos, respectivamente.

4.2.1 Sensores ou vias aferentes
4.2.1.1 Barorreceptores

O modelo matematico para os sensores do barorreflexo usado no presente
trabalho foi publicado em [141, 144] que foi desenvolvido através de técnicas para
a identificac@o de sistemas com base nos dados experimentais de [16]. Basicamente
o modelo é descrito como um arranjo de elementos que apresenta uma dinamica
linear de primeira ordem composto por dois filtros, Figura 4.2, em série com uma
relacao estatica representada por uma funcao sigmoide, ilustrada na mesma Figura.

Note que este modelo de barorreceptor inclui as respostas fisiologicas estaticas e

filtro
passa-altas

filtro relacdo

somador . R
passa-baixas sigméide

sensor

~

P Jap
by —» /[ >

Figura 4.2: Diagrama de blocos dos barorreceptores carotideos.

dinamicas dos sensores de pressao localizados nos seios carotideos. Em outras
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palavras, ele é sensivel tanto ao valor pressao quanto a taxa de variacao da mesma.
A composicao entre as respostas estdtica e dinamica é realizada pelo somador
ilustrado na Figura 4.2. Outro trabalho importante que deu suporte a esse modelo
foi o trabalho de [79] que descobriu como codificar o estado da pressao arterial em
pulsos de ativacao da fibra aferente e invocou o barorreflexo.

A equacao que descreve o comportamento dos quatro primeiros blocos da

Figura 4.2 se encontra abaixo

dP - dP,
& i P=p+r, 11
oo g T bt Teb (4.1)

onde 7, e T, sao as constantes de tempo para os polos e zeros do bloco linear,
P, é a pressao arterial medida pelo sensor, P é a variavel de saida do bloco da
dinamica linear com a mesma dimensao da pressao. E para o bloco estatico temos

a seguinte expressao matematica

P-P,
fab,min + fab,max exp (’C—ab>

fab - =
P—P,
1 + exp <’C_u.b>

, (4.2)

onde f, é a frequéncia de ativacdo (ou frequéncia dos picos) na fibra aferente,
fabmaz € fabmin Sa0 respectivamente os niveis de saturacao maximos e minimos
para a frequéncia de disparos da fibra, P, é o valor da pressao no ponto central
da funcao sigmoide que representa a média do valor normal e Iy, é um parametro
com a mesma dimensao da pressao relativo a inclinagao da curva sigmoide no ponto
central.

Os valores adotados no modelo proposto nesta tese para os parametros en-

volvidos estao dados no Apéndice C, Tabela C.1.

4.2.1.2 Receptores de estiramento pulmonar

Neste modelo, a atividade dos receptores de estiramento ¢ uma funcao linear
da variagao no volume do pulmao, também chamado de volume corrente ou volume

tidal Vr. O comportamento destes sensores é modelado através de uma relagao
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linear de Vp, Figura 4.3, em série com uma dinamica linear de primeira ordem
conforme Figura 4.3 representado pelo filtro passa-baixas. As equagdes correspon-

fator filtro

sensor constante > 1 passa-baixas

QY fap
Dl [ 5[ THs

Figura 4.3: Diagrama de blocos do modelo para os receptores de estiramento pul-
monar.

dentes aos blocos sao respectivamente

Y = GapVTa (43)
dfep 1
o~ Lo, (4.4

onde Vp é o incremento do volume do pulmao, G, é um fator de ganho constante,
7, ¢ a constante de tempo para a resposta aferente dos sensores de estiramento e
fap ¢ a atividade da fibra aferente desses sensores que é enviada ao cérebro para o
processamento.

Com base nos trabalhos experimentais de [67, 102] foi possivel estimar o valor
para o ganho G,, do modelo e os dados obtidos por [54, 115] combinados com o
trabalho de [141] forneceram o valor para a constante de tempo 7,. Segundo essa
abordagem, moderados niveis de estiramento pulmonar provocam taquicardia e
vasodilatacao. Os valores estimados dos parametros estao descritos na Tabela C.2

no, Apéndice C.

4.2.1.3 Quimiorreceptores periféricos

As expressoes matematicas para os receptores periféricos situados nas artérias
carotidas, os quais sao sensiveis aos niveis das pressoes parciais de COy e Og,
foram retiradas do trabalho de [94]. Esse modelo inclui uma fungao estatica nao

linear das quantidades Prp, € Pp, arranjado em série com uma dinamica linear
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de primeira ordem. A Figura 4.4 ilustra o diagrama de blocos do modelo para os

quimiorreceptores periféricos.

relagdo L filtro
sensor 1 sigméide multiplicador 1 passa-baixas
Qpac f(lC
Po, —
somador
censor 2 Irelag?o _ relagéo
ogaritmica linear por partes

K

multiplicador 2 +

Figura 4.4: Diagrama de blocos do modelo para os quimiorreceptores periféricos.

PCOQ _> In

O modelo apresenta uma composi¢ao nao linear entre as quantidades Pco, €
Po,. A niveis constantes de Prp, a atividade estatica dos quimiorreceptores exibe
uma tendéncia semelhante a uma funcao sigmoide com um nivel de saturagao ele-
vado [4], e que pode ser reproduzido com uma combinagao de fun¢oes exponenciais
da variavel Pp,. A resposta estatica as variagoes de Pro,, para valores fixos de Pp,,
segue um comportamento semelhante a uma curva logaritmica com baixo limiar.
De acordo com os experimentos de [43, 82| esse valor de limiar aumenta quando
a hipéxia aumenta. Por fim, a resposta estatica composta dos quimiorreceptores
periféricos exibe um comportamento multiplicativo entre as fungoes de CO5 e O,

conforme [43, 81, 82, 83]. As equagoes para descrever a a¢ao deste mecanismo sao

Psa,OQ 7Pa,c,02

fac,maz + fac,min exXp (—> P,
Pac = = Foc |:K In (L%> + f:| ) (45)

]_ + exp <M) PSCL,COQ’IL

101



onde o fator K é definido como

Ky se Pyy.0, > 80
K=1 Kp—12-(22%=0) 540 < Pyo, <80 (4.6)
Ky+1.6 se Psq.0, <40

e para o bloco dinamico do filtro passa-baixas temos,

dfac _ 1
df - ;‘c (_fac + @ac) ’ (47)

onde f,. é a frequéncia de disparo da fibra aferente dos quimiorreceptores que leva
as informacoes sobre o estado das variaveis Ps, co, € Psq0, de forma codificada
ao cérebro, focmaz € facmin 580 niveis de saturagao méximo e minimo, f)ac,og é a
pressao parcial de O, no ponto central da curva sigmoide, K,. é um parametro
com a mesma dimensao da pressao relativo a inclinagao da curva no ponto central,
Pyo,co,n € 0 valor basal da pressao parcial de CO3 no sangue arterial, e f e Ky sao
parametros constantes. Por ultimo, 7,. é a constante de tempo para os sensores. Os

valores estimados para estes parametros estao descritos no Apéndice C, Tabela C.3.

4.2.1.4 Quimiorreceptores centrais

O modelo para a resposta do sistema nervoso central também ¢é originéaria do
trabalho [94]. O presente modelo assume que alteragoes nas pressoes parciais de
CO4 e O3 no cérebro podem afetar a atividade simpatica através da modulacao da
resposta eferente por meio do deslocamento no ponto de operacao, ou simplesmente
ajuste do offset, na equacao que descreve o nivel de ativacao eferente do sistema
simpatico, ver Segao 4.2.2 a seguir. A resposta deste mecanismo de controle pode
ser decomposta em uma componente estatica e uma dinamica linear de primeira
ordem.

Varios resultados experimentais sugerem que o efeito da hipdxia no sistema
nervoso central, na unidade simpética, é insignificante. Entretanto [72] apresenta

indicios de que quando esta pressao parcial no tecido cerebral é reduzida abaixo de
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um determinado valor e, em seguida a mesma aumenta, ocorre uma resposta que
afeta a atividade eferente simpatica que regula o sistema cardiorrespiratério. De
acordo com os dados do trabalho mencionado e os experimentos de [38], o limiar
para este valor de pressao parcial que afeta a atividade simpatica cardiaca é alto,
ficando entre 50 mmHg e 60 mmHg, e para o controle dos vasos periféricos o limiar
¢ mais baixo, cerca de 35 mmHg a 40 mmHg. Através de uma fungao sigmoide em
série com um filtro passa-baixas é possivel representar bem os dados experimentais
citados acima.

A resposta tipica do sistema nervoso central é, via de regra, que a hipocapnia
pode reduzir a pressao arterial e a resisténcia periférica total independentemente
da leitura dos barorreceptores ou quimiorreceptores periféricos, e o efeito oposto
ocorre durante a hipercapnia. Experimentos sugerem que o termo de offset da
atividade simpética, o valor de 6 na equagao (4.12) abaixo, depende linearmente
das variagoes de Prp,. Os fatores que relacionam os niveis de Pop, com os estados
das arterfolas, vénulas e coragao escolhidos por [94] foram obtidos pela andlise dos
dados experimentais de [38, 90]. As constantes de tempo para esse mecanismo de
controle que responde aos niveis de COs foram determinadas através dos dados
publicados por [92].

A Figura 4.5 apresenta um diagrama de blocos que ilustra o funcionamento
dos quimiorreceptores centrais. O diagrama representa uma construgao genérica
e na pratica nés utilizamos trés desses arranjos: um para modular a resposta
eferente do simpético para o coragao, indice subscrito h nas equagoes (4.8) e (4.9);
e dois para os vasos sendo um para as vénulas, indice subscrito v, e outro para as
resisténcias periféricas, indice subscrito p.

Para modelar a resposta em relagao ao oxigénio temos as seguintes equacoes:

Wsj = ;fsj “p ) j =pbv, h7 (48)
1+ exp <—sa’o? 3.1’02>
i5¢C,8]
dAb; 1
dtLOQ - 7-_ (_Aesj,OQ + wsj) ) ] =pv, h’ (49)
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relacdo filtro somar subtraindo a

sensor 1 sigmoéide passa-baixas somador entrada da esquerda
w AQOQ
Po, > s
S
somar subtraindo AHCOQ 9
. . n

sensor 2 a entrada inferior

00-15 gCC
Feo, — >

fator filtro

constante passa-baixas

FPooun

Figura 4.5: Diagrama de blocos da estrutura dos quimiorreceptores centrais.

onde w descreve o comportamento estatico, o subindice s denota que a resposta é
parte do sistema autoénomo simpatico, o subindice j especifica qual canal eferente
é afetado: p - resisténcias periféricas, v - volume venoso e h - contratilidade e
frequéncia cardiaca. Cada canal eferente tem um conjunto distinto parametros:
Xsj € o nivel de saturacao da resposta a hipdxia, ]55]-,02 é o valor de Pp, no ponto
central da funcao sigmoide, K5 s; ¢ um parametro com a mesma dimensao da
pressao parcial relativo ao grau de inclinagao da funcao estatica no ponto central,
e T;sc ¢ a constante de tempo do mecanismo. Finalmente, Af,; 0, representa as
mudangas no termo de offset da equagao (4.12) causadas pela hipéxia no sistema
nervoso central.

A dependéncia do temo de offset em relacao a Pop, também inclui uma
resposta estatica linear em série com um filtro passa-baixas conforme a equacgao

abaixo, que reproduz bem os dados experimentais obtidos por [90, 91, 92]

dAbj.co, 1

dt = 7__ [_Aesj,COg + gccsj : (Pa,COg - Pa,COgn)] ; ] =D, h7 (410)

onde o subindice j = {p,v,h} tem o mesmo significado que nas equagoes (4.8)
e (4.9), Psa,coon € 0 valor basal de Py, co,, Tec € a constante de tempo, e Ab; co,

representa a contribuicao nas variagoes do offset dos quimiorreceptores centrais
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quando hé variagoes em P, co, no sistema nervoso central.
Por fim, o offset é calculado por uma combinacao linear entre as duas res-

postas, como segue

st = esjn — (A98j702 + Aesj,COg) ) J = p; U7 h7 (411>

onde 6, representa o valor do termo de offset na condicao basal, isto é, na condicao
normal (normocapnia e norméxia).
Os valores adotados para todos os parametros que governam o modelo dos

quimiorreceptores centrais estao descritos no Apéndice C, Tabela C.4.

4.2.2 Sistema nervoso auténomo simpatico

A via simpatica eferente neste modelo compreende as fibras simpaticas que
inervam os vasos periféricos arteriais, as vénulas e o coracao. Neste modelo assume-
se que as atividades eferentes simpaticas sao funcoes de decaimento mono expo-
nenciais da soma ponderada das informacoes aferentes dos barorreceptores, quimi-
orreceptores periféricos e receptores de estiramento pulmonar e, além disso, que as
respostas do simpatico podem ser moduladas pelos quimiorreceptores centrais. A
Figura 4.6 ilustra o diagrama em blocos para descrever a resposta desse sistema.

Para uma completa descrigao do sistema simpatico sao necessarias trés equa-
¢oes, uma para cada canal simpético eferente tratado separadamente (i.e., inerva-
¢oes das arteriolas, vénulas e coragao). Na figura abaixo o indice subscrito s denota
que a resposta é do simpatico e j = h, p,v, onde h, p e v sao usados para distinguir
as atividades simpdticas para o coragao, resisténcias periféricas e veias, respectiva-
mente.

Segundo [94] o peso da contribuigao W), 4; foi obtido da andlise do trabalho
de [150]. Os valores para os pesos W, g, € W, g, derivam dos experimentos publica-
dos [29, 30, 62|, os quais relatam que a ativagdo dos quimiorreceptores adrticos e
carotideos por hipdéxia causa aumento de 60% a 70% na resisténcia sistémica total.

Ao passo que o trabalho de [65] constatou um aumento médio de 11 batimentos
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entrada 1 —1 < fator <0 somar subtraindo

a entrada da direita
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somar subtraindo relagdo
entrada 2 fator > 1 a entrada de baixo 0 < fator <1 exponencial somador 2
- somador 1
f{lc — — _» exp
Wesi K.,
multiplicador
entrada 3 — .
L< fator <0 entrada 4
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fap — 0
W, s s
D,SJ]

Figura 4.6: Diagrama de blocos do modelo do sistema simpatico central.

por minuto quando os quimiorreceptores adrticos foram estimulados, fornecendo
assim uma estimativa para W.g,. Entretanto, os dados de [28, 29] sao contradi-
torios, exibindo primariamente uma reducao da frequéncia cardiaca mediada pelo
nervo vago quando os quimiorreceptores carotideos foram estimulados, sendo ado-
tado nesse trabalho a hipétese de que a ativacao dos sensores pela hipéxia causa
taquicardia e aumento da resisténcia periférica. Os pesos para as conexoes dos re-
ceptores de estiramento pulmonar que afetam as vias simpaticas eferentes para os
vasos W), s, € W), 5, foram obtidos dos dados de [27] que mostraram uma progressiva
diminuicao da resisténcia sistémica total quando o volume tidal aumenta. O valor
para W), o, é zero pois muitos autores relatam que a acao do estiramento pulmonar
sobre o coracao é devido principalmente a atividade da via eferente parassimpatica.

Com estas consideragoes, o modelo da atividade simpética resulta em

fes,oo + (feS,O - fes,oo) X

fsj - X eXp{lCes[Wb,sjfab + Wc,ijac + W, ,ijap - esj]} S€ fsj < fesvma"’:
fes,maa: s€ fsj Z fes,maxa
(4.12)

para j = p,v,h. Ainda, fs; é a frequéncia de ativacao da via eferente do sim-
patico, denotado pelo indice subscrito s, para cada canal eferente j (5 = h,p,v,
onde h, p e v sao usados para distinguir as atividades simpaticas para o cora-

cao, resisténcias periféricas e veias, respectivamente); fop, foc € fop s80 as ativi-
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dades das fibras aferentes do barorreceptores, quimiorreceptores periféricos e es-
tiramento pulmonar dadas pelos respectivos modelos das vias aferentes descritos
nas Secoes 4.2.1.1, 4.2.1.2 e 4.2.1.3. Os parametros Wy s;, Wes;, W, 5; sao os pe-
sos sindpticos correspondentes, e 6y; (j = h,p,v) sdo os termos de offset cujos
valores sao oriundos dos quimiorreceptores centrais, conforme descrito no modelo
da Secao 4.2.1.4. Finalmente, Kcs, fesoos fes,0 € fesmar 80 parametros constantes
(fesoo < feso < fesimaz); fesimax € 0 nivel de saturagao para a atividade simpética.

Os valores dos parametros para as expressoes acima estao apresentados no

Apéndice C, Tabela C.5.

4.2.3 Sistema nervoso auténomo parassimpatico

A atividade parassimpatica eferente cresce exponencialmente de forma mo-
notonica até atingir um nivel de saturacao em resposta ao aumento da atividade
aferente dos barorreceptores [66]. Na literatura fisioldgica ha relatos que a esti-
mulagao dos quimiorreceptores provoca reducao na frequéncia cardiaca (i.e. bra-
dicardia) a niveis de 20% a 30% [29, 65], enquanto que [54] reporta que receptores
de estiramento pulmonares, quando estimulados, provocam aumento na frequéncia
cardiaca (i.e. taquicardia). Assumindo que a atividade parassimpdtica aumenta
linearmente com os quimiorreceptores periféricos e diminui linearmente com a ativi-
dade dos receptores de estiramentos entao podemos modelar a resposta do sistema
parassimpatico como descrito pelo diagrama da Figura 4.7.

Note que ha apenas uma equacao para descrever o comportamento do sis-
tema parassimpatico pois a atividade do parassimpatico afeta apenas o periodo
cardiaco em nosso modelo. Desta maneira, o modelo da atividade parassimpatica

é o seguinte

Feso  fusoo xp (0

1+ exp <fablzfab,0>

) —+ Wcﬂ, X fac - Wpﬂ, X fap — 0., (413)

onde f, ¢ a frequéncia de disparos na fibra eferente do nervo vago, Key, fev.co € fev0
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somar subtraindo
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,8

Figura 4.7: Diagrama de blocos do controlador parassimpatico central.

sao parametros constantes com fe, o0 > fev0, favo € 0 valor médio de fu, obtido
pela equacao (4.2) para um pressao arterial média na condi¢ao normal, W, e W,
sao os pesos sinapticos de valores constantes, ajustados para reproduzir dados
experimentais, e 0, é o nivel basal que é fixo para esse componente.

Novamente, os valores adotados para os parametros existentes nestas expres-

soes estao apresentados no Apéndice C, Tabela C.6.

4.2.4 Vias eferentes ou atuadores

O modelo de controle inclui cinco diferentes pontos de interagao do contro-
lador com os sistemas cardiovascular e respiratorio. Sao quatro conjuntos de pa-
rametros ajustaveis para o sistema cardiovascular: resisténcias periféricas, volume
venoso na pressao de referéncia, contratilidade do coracgao e periodo cardiaco. Por
sua vez, no sistema respiratorio temos o ajuste da ventilagao por meio do controle

da amplitude e da frequéncia respiratéria.

4.2.4.1 Resisténcias, volumes venosos e contratilidade do coragao

Segundo [141] as respostas dos atuadores para controle das resisténcias, volu-
mes venosos de referéncia, e as elastancias das camaras cardiacas comandadas pelo

sistema simpético incluem laténcia, uma fungao logaritmica monotonica estatica,
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e um filtro passa-baixas. A Figura 4.8 ilustra em um diagrama de blocos o com-
portamento desses atuadores. Para controlar o sistema cardiovascular detalhado
no Capitulo 2 sao necessarios oito destes blocos de comando.

nivel basal

1 On
via eferente

atrasador relagdo fator filtro
simpatica logaritmica constante passa-baixas

. AL m—»/—»ﬂ ,

somador

fes,mm

Figura 4.8: Diagrama de blocos do modelo dos atuadores: controle das resisténcias
periféricas R,, volumes venosos V,,, e contratilidade do coracao E,,q,.

O modelo matematico correspondente é o seguinte

G9 111 [fsj (t - DQ) - fes,min + 1] se fsj Z fes,mm

Op — (414)
0 s€ fsj < fes,min
A 1
A0 L Ao+ oy) (4.15)
dt To
0(t) = AO(t)+ 06, (4.16)

onde fy; ¢ o sinal de comando vindo das fibras eferentes do sistema simpatico
(subindice s) para cada canal eferente (indice subscrito j = h, p,v); Dy é o tempo de
atraso caracteristico de cada atuador indicado pelo indice 0 = Ry, Rep, Rinp, Vinso,
Vinevs Vinmuvs Emazro, Emazio; Go € Tp sao parametros que determinam os ganhos dos
blocos estaticos e as constantes de tempo dos blocos dinamicos, respectivamente;
fes.min € 0 limite inferior da atividade simpética eferente; e 6 sao os valores basais
para cada parametro controlado.

Os parametros para cada atuador sao considerados separadamente e obtidos
por analise dos dados obtidos de trabalhos experimentais citados a seguir.

Contratilidade. O parametro Gy foi obtido com base nos trabalhos de [116,

134] que sugerem um deslocamento de aproximadamente 33% na fungao (pressao
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no final da diastole)/(volume do ventriculo esquerdo) quando a pressdo, a nivel
das cardtidas, baixa de 200 mmHg para 50 mmHg em cao vagotomizado. Uma
porcentagem igual foi assumida para o ventriculo direito. Os parametros Dy e 7y
foram estimados por [78] através da formulagdo de uma fungao de transferéncia,
operando em malha aberta, que reproduzisse os dados experimentais também em
cao vagotomizado.

Resisténcias. O fator de ganho do bloco estatico Gy foi calibrado segundo
os dados experimentais de [108, 124] que reportaram aumento de 200% a 210%
na resisténcia sistémica total quando a pressao arterial nas carétidas baixa de 200
mmHg para 50 mmHg em animais vagotomizados. Porém, os autores [12, 64]
sugerem que a faixa de variacao das resisténcias esplancnicas sao de apenas 70%, e
portanto os ganho dos atuadores das resisténcias esplancnicas é menor. A constante
de tempo 7y foi obtida do trabalho de [142] e a laténcia pura Dy da andlise dos
experimentos de [37].

Volume venoso. Os trabalhos [123, 124, 125] reportam que as variagoes totais
no volume venoso sistémico sao de aproximadamente 15 ml/Kg. E dados experi-
mentais obtidos por [12, 36] sugerem que a ativagao do barorreflexo provoca a
reducao de 10 ml/Kg no volume venoso da circulacao esplancnica. Assumindo-se
que o controle do volume esplancnico é mais efetivo entao podemos considerar que
o ganho do fator na funcao logaritmica GGy para a circulagao extra-esplancnica é
metade do ganho da relagao para a circulagao esplancnica. Conforme relato dos
autores [114, 125] o tempo de atraso e a constante de tempo para esse mecanismo
sao aproximadamente de duas a trés vezes maiores do que os exibidos pelo controle
das resisténcias.

Os valores adotados para os parametros dos atuadores estao apresentados no

Apéndice C, Tabelas C.7 a C.9.

110



4.2.4.2

O controle do periodo cardiaco é mais complexo do que o controle dos va-
sos ou da propria contratilidade do coracao porque envolve uma combinacao entre
as atividades eferentes dos sistemas simpatico e parassimpatico. O modelo utili-
zado que descreve o balanco entre as vias eferentes esta ilustrado no diagrama da
Figura 4.9. Se assume, na condi¢ao de equilibrio ou estacionaria, que o periodo
decresce com a frequéncia das fibras simpaticas de acordo com uma relagao logarit-
mica monotonica. Por outro lado, apoiado nos resultados apresentados em [104],
¢é assumido que o periodo cardiaco aumenta linearmente com a frequéncia de ati-
vacao nas fibras eferentes do parassimpatico. Além disso, essas duas vias eferentes

de controle do periodo cardiaco sao caracterizadas por uma laténcia pura e uma

Periodo cardiaco

dinamica de primeira ordem.

via eferente
simpatica

fsh

fo

via eferente
parassimpatica

Figura 4.9: Diagrama de blocos do mecanismo eferente para controle do periodo

cardiaco.

As respostas estatica e dinamica ao comando da via eferente simpatica similar

atrasador 1

JAS

1

v

fes,min

relacdo fator filtro
logaritmica constante < 0 passa-baixas 1

JAS

atrasador 2
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aos atuadores apresentados anteriormente estao descritas pelas seguintes equacoes

GT,S In [fsh(t - DT,S) - fes,min + 1] s€ fsh 2 fes,min

UT,s = 3 (4].7)
0 se fsh < fes,min
dAT, 1
S (AT, + o, 4.1
dt TT,s ( +ors), (4.18)

onde f,, é a frequéncia de ativacao da fibra nervosa simpatica que inerva o coracao,
Dr s é alaténcia da acao do simpatico sobre o coracao, Gr s € o fator de ganho do
mecanismo, 77, é a constante de tempo para a agao do simpatico no coragao, o
é a saida do bloco estético e AT, é a saida do bloco dinamico.

A contribuicdo do sistema autonomo parassimpatico no controle do periodo
cardiaco ¢ modelado por uma resposta linear estatica e uma dinamica de primeira

ordem conforme.

OTw = GT,va (t - DT,U) ) (419)
dAT, 1
dt - ;,v (_ATU + UT,v) . (420)

Onde f, é a frequéncia de ativacao da fibra parassimpética eferente, Dp, ¢ a la-
téncia pura do mecanismo de controle através do parassimpdtico, G, é o ganho
do bloco linear, o7, é a saida do bloco linear; 77, ¢ a constante de tempo para a
acao do parassimpatico e AT, é a saida do bloco dinamico da resposta do paras-
simpatico.

Resultados experimentais indicam que a interacao entre os dois mecanismos
eferentes, simpatico e parassimpatico, para o controle da frequéncia cardiaca é
significativamente do tipo nao linear. Porém o trabalho de [141] demonstrou que
o modelo aqui apresentado reproduz bem os dados coletados por [87] quando uma
relacao linear é utilizada para combinar as respostas das vias eferentes simpatica
fsn € parassimpética f,. Segundo o autor, os efeitos da nao linearidade observados
nos dados, podem ser atribuidos meramente a uma relagado inversa semelhante a

dependéncia da frequéncia cardiaca em funcao do periodo (i.e., H = 1/T). Assim
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sendo, temos que o periodo cardiaco é obtido como segue

T = AT, + AT, + Ty (4.21)

onde T é o periodo cardiaco basal observado na auséncia de qualquer atividade

em ambas as fibras eferentes.

Os parametros adotados para o modelo de controle do periodo cardiaco estao

no Apéndice C, Tabela C.10.

4.2.4.3 Ventilacao pulmonar

A ventilagdo pulmonar no modelo proposto, denotada por V, é controlada
pela atividade dos quimiorreceptores periféricos e da pressao parcial de COy no
sangue arterial. Na maioria dos casos fisiologicos a relacao que determina a ven-
tilacao total é uma interacao linear entre as contribuicoes dos quimiorreceptores.
Esse mecanismo de controle também inclui laténcias e dinamicas de primeira ordem

passa-baixas conforme diagrama de blocos ilustrado na Figura 4.10.

somar subtraindo fator filtro relacdo volume
sensor 1 atrasador 1 a entrada de baixo 1 constante > 1 passa-baixas 1 exponencial corrente
Vr
fa,(: I , ' ' exp
f ac,n ¢ V
nivel ’
basal ‘/T

somar subtraindo
a entrada de baixo 2

%C——4>[k -*VW%——%
frequgcia
respiratéria

Psa,COg At

sensor 2 atrasador 2

fator definido

filtro divisor
por partes

passa-baixas 2

Psa7C()2n

Figura 4.10: Diagrama de blocos do controlador da ventilacao pulmonar.

O efeito aditivo citado em [94] e [24] pode ser escrito matematicamente como

V=V, +AV, + AV, (4.22)
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onde V denota a ventilacao total do pulméo, V,, é o nivel de ventilacdo normal na
condicao de repouso, AV;, esta relacionado com as mudancas na ventilacao induzi-
das pelos quimiorreceptores periféricos, e AV, é a variacio devido & contribuicdo
dos quimiorreceptores centrais especificos.

As contribuigoes dos quimiorreceptores periféricos, que incluem uma intera-
¢ao nao linear multiplicativa entre as leituras de CO5 e Oy nos sensores e seguem

a relagao
dav, 1
dt N A Vp

{ AV, + gy, [fuelt = D) = faea | (4.23)

onde f,. é a frequéncia de ativacao da fibra aferente dos quimiorreceptores peri-
féricos, gy, € o fator de ganho constante estimado através da andlise dos dados
de [111], o termo de atraso Dy, e a constante de tempo 7y, , utilizados, foram ob-
tidas dos trabalhos de [3, 25, 26, 136]. Por ultimo, fu., ¢ o valor basal na fibra
aferente dos quimiorreceptores periféricos quando nao ha perturbagoes.
Assumindo-se que as mudancas na pressao de dioxido de carbono na su-
perficie da medula sao proporcionais as variagoes de Pcp, no sangue arterial e
considerando-se resposta linear, laténcia e dinamica de primeira ordem passa-
baixas temos a seguinte formulagao para a resposta dos quimiorreceptores centrais

dAV, 1
dt N Tv,

{_A‘/c + qv, [Psa,COQ (t - DVC) - Psa,COgn]} 5 (424)

onde P, c0, ¢ a pressao parcial de CO2 no sangue arterial, Py, co,n ¢ 0 nivel
normal de CO2 no sangue arterial, gy, é o ganho linear que apresenta dois valores
distintos durante hipercapnia (gv,, se Psco, > Psaco,n) € hipocapnia (gyv,, se
Pyo.co, < Psaco,n) obtidos pelas andlises do trabalho de [41], a laténcia Dy, e a
constante de tempo 7y, foram extraidos do trabalho de [112].

O ajuste da ventilacdo, V, pode ser realizado tanto pela alteracio da am-
plitude do estiramento pulmonar, Vr, quanto pela mudanca na frequéncia respira-
téria, Fr ou ambos. Dados clinicos em humanos, [39, 60, 111, 112], sugerem que

durante niveis moderados de hipdxia ou hipercapnia a alteracao na ventilagao é
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provocada exclusivamente por mudancas em V. Entretanto, alteragoes severas nas
composigoes de COy ou Oy provocam também alteragoes em F. E possivel estabe-
lecer um relacéo entre Vi e V através de uma expressio obtida empiricamente [94],
como segue.

Ve =0.15 (V + 1)0'65 . (4.25)

E finalmente, a frequéncia respiratoria pode ser obtida pela seguinte relacao
Fr=V/Vr. (4.26)

Os valores dos parametros nas diferentes expressoes apresentadas nesta secao

podem ser vistos no Apéndice C, na Tabela C.11.

4.2.5 Depressao ventilatéria central

Uma formulagao complementar para o controle da ventilacao pulmonar inclui
o efeito da depressao ventilatéria central (DVC). De acordo com o esse fenomeno
terfamos que o ganho do quimiorreflexo periférico, parametro gy, na equagao (4.23)
¢ modulado pela hipéxia cerebral [146]. No presente modelo assumimos que a
DVC provoca atenuagoes no ganho do mecanismo dos quimiorreceptores periféricos

afetando a ventilacao V', como segue,

V= (Vn +agAV, + AVC> H [Vn +agAV, + AV, | (4.27)

onde ay é o termo que representa o efeito da DVC (definido a seguir), e H[]
¢é a funcao Heaviside incluida para evitar ventilacao negativa durante uma forte
inibicao da ventilacao pelo mecanismo de controle.

O efeito da DVC inclui uma resposta linear por partes em série com uma
dinamica de primeira ordem, um filtro passa-baixas conforme diagrama ilustrado

na Figura 4.11. E as equacoes matematicas para descrever o comportamento da
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fator definido filtro
por partes passa-baixas

Hstat ag
By o, A A—b

Figura 4.11: Diagrama de blocos para o modelo da depressao ventilatorio central.

sensor

DVC estao a seguir

14+ Gy [(Oamin — Pr0s.0)/ Py.0s.0) se B0, < Opmin

Hgay = 14+ Gu [(Pro, — Pr0s.0)/ Po.0s.0] s€ Omin < Pyoy < Ommdd-28)
1 + GH [(QHma;t - Pb,OQ,O)/Pb,Og,O] s5€ Pb,Og > QHmaac
dO./H 1
QO (Cay + Haw) | 4.2
7 TH(QH+ tat) (4.29)

onde B, 0,0 ¢ a pressao parcial de Oy no cérebro na condicao basal, P, o, é a
pressao parcial no tecido cerebral. Os demais parametros Gy, Tg, Ogmin € OHmas
sao escolhidos para reproduzir os dados experimentais observados na literatura [40,
A7, 68].

Os valores adotados para os parametros estao indicados no Apéndice C, Ta-

bela C.12.

4.2.6 Controle local do fluxo de sangue

No modelo de controle aqui utilizado as resisténcias das circulagoes do cére-
bro, corondria e musculares sao ajustadas diretamente pelas variagoes de CO5 e O,
a nivel do tecido. Qualitativamente, tanto o excesso de CO, quanto a reducao do
O5 no nivel do tecido provoca vasodilatacao que consequentemente reduz o valor
das resisténcias nos leitos citados. Efeitos de vasoconstrigao sao observados quando
os valores de CO, reduzem e a quantidade de O, aumenta.

A resposta do estado das resisténcias dos vasos em funcao do oxigénio é
modelada como uma relacao linear com fator de ganho constante em série com um
filtro passa-baixas, independentemente do territorio vascular. Os valores estimados

para os fatores de ganho e as constantes de tempo foram obtidas por [144] através
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dos trabalhos de [75]. Em relagdo as respostas dos vasos causadas pelas variagoes
locais de CO, hé uma distingao entre o comportamento estatico nao linear exibido

pelas circulagoes do cérebro e dos musculos, conforme detalhado a seguir.

4.2.6.1 Circulagao cerebral

O efeito do CO4 na resisténcia da circulacao cerebral pode ser descrito através
de uma relagao estatica nao linear, uma relacao sigmoide, e uma dinamica de
primeira ordem como um filtro passa-baixas. Em relacao ao oxigénio ¢ adotada
uma funcao linear em série com um filtro passa-baixas. Este modelo responde
satisfatoriamente quando comparado com os dados de [110]. Um diagrama de

blocos para esse mecanismo de controle pode ser visto na Figura 4.12.

relacso filtro
entrada 1 sigmoide passa-baixas 1

Dy X0
P@a CcoO / ' '
Rt 2
inversor

somador
Gy 11 B
Gy

somar subtraindo fator
a entrada inferior constante < 0

Choo: ™ [k Xoco

filtro
passa-baixas 2

entrada 2

Cb,v,Oz,n

Figura 4.12: Diagrama de blocos do controlador de fluxo local para o comparti-
mento do tecido cerebral.

As equacgoes que descrevem a dinamica do controle local na regiao do cérebro

sao as seguintes

A+ B
1 C X Dl Psa,
¥ o= rCopDloaPacon)] (4.30)
1+CeXp[D lOg(Psa,C’Ogn)]
dXs,co, 1
: = - X o 4.31
dt TCO, [ 400 ¥ b] ’ ( )

Onde Psq co, € 0 valor da pressao parcial de gas carbonico no sangue das artérias
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do cérebro e Py, co,n € 0 valor basal na condicao normal.

Dados experimentais obtidos por [75] sugerem que as variagoes na resisténcia
da circulagao cerebral em funcao da concentracao venosa de Oy podem ser descritas
por uma relagao estatica linear em série com um filtro passa-baixas da seguinte
forma

dX, b,05 1

FT 7'_02 [—Xb.05 — 96.05 (Cb0.05 — Cbw.09n)] + (4.32)

onde ¢p,.0, € a concentragao de Oy no sangue das vénulas ou veias do cérebro e
Chbw,0.n € O valor na condigao normal.

Assumindo-se uma interacao aditiva e independente dos efeitos provocados
pelo CO4 e O5 nos vasos temos que a variagao na condutancia hidraulica proposta
por [94] é

Gbp = Gbpn (1 + va,o2 + Xb,COg) s (4.33)

onde Gby, ¢ o valor nominal da condutancia hidraulica no estado fisiolégico normal.
Finalmente, a resisténcia total do conjunto arteriolas/capilares para o cérebro é

obtida pela relacao entre a condutancia e resisténcia

1
Ry, = —. 4.34
/g Gbp ( )
4.2.6.2 Circulagao coronariana e muscular

Neste modelo, o efeito do CO, nas corondrias (Rp,) € nas resisténcias pe-
riféricas musculares (R,,,) ¢ modelado através de uma relagao sigmoide estética,
distinta do controle para a circulacao do cérebro, com niveis de saturacao mini-
mos e maximos em série com uma dinamica de primeira ordem passa-baixas. E
a resposta ao Os segue as mesmas premissas que para o controlador do fluxo de
sangue para o cérebro. Um diagrama de blocos ilustrando esses componentes esta
na Figura 4.13 abaixo.

Para descrever a resposta desse controlador as possiveis variagoes de pressao
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relagdo filtro
entrada 1 sigmoide passa-baixas 1

@, X;co,
Psa,C()D_> \ _]> [k 400

Ch,uO-g,n

somador 1

1

Xj02

entrada 2 somar subtraindo fator filtro somador 2 inversor
a entrada superior constante < 0 passa-baixas 2

Figura 4.13: Diagrama de blocos do controlador de fluxo local para o comparti-
mento dos tecidos musculares e coronarias.

parcial de CO5 no sangue arterial temos,

1 —ex Psa,Cngpsa,COQn
p Kj,coq

1+ exp <Psa,c%j—clzsa,co2n>
dX; 1
7,C02 — [—Xj co, + (I)J] , j = h, m. (436)
dt TCO, ’

Para a funcao estatica das corondrias, 7 = h, os parametros foram obtidos dos
dados de [13], e para a relagao sigmoide para a circulagao muscular de [74, 109, 133].
As constantes de tempo foram extraidas do trabalho [143].
Nestes casos, as resisténcias respondem as variagoes locais de O segundo a
mesma formulagao da resposta dos vasos do cérebro, como segue
dXj0, _ 1

di = 7_02 [—Xj,oz — 34,02 (Cv,j,02 - Cv,j,Ozn)] , J=hm (4-37)

onde o valor do ganho g0, foi obtido dos trabalhos [33, 72] e o parametro g, 0,
estimado segundo dados experimentais de [73]. Para determinar a constante de
tempo 7o, foi assumido o mesmo valor atribuido ao controle do fluxo no cérebro.

Finalmente, a composicao dos efeitos causados pelo CO5 e O, é feita conforme
a seguinte equacao [94]

1+ Xj,COQ

ij = ijn 1+X—'0 )
J,U2

J=h,m, (4.38)

119



onde Ry, ¢ um parametro fixo que representa o valor basal da resisténcia das
corondrias e R,,,, ¢ o valor das resisténcias periféricas musculares imposto pelo

controle do sistema nervoso autonomo.

4.3 Aproximacao numérica do modelo

O modelo matematico que caracteriza completamente os mecanismos de con-
trole apresentados pode ser dividido em dois conjuntos de equagoes. Um conjunto
de expressoes algébricas nao lineares diretamente computaveis e outro composto
de equacoes diferenciais ordinarias que necessitam de um processo de discretizacao.
Todo o conjunto de equagoes diferencias apresentadas neste capitulo foi discreti-

zado pelo método de Euler implicito seguindo a forma geral dada abaixo

n+1 n

du U

E:f(pvuat) —

—Uu

—Ar f(p, ™ b)) (4.39)

Na equagao (4.1) a derivada do lado direito da equagao foi aproximada por dife-

rengas finitas de primeira ordem.

4.4 Integragcao com o modelo do sistema cardiorrespiratorio

A integracao do sistema de controle no modelo do sistema cardiorrespiratoério
é realizado através de conexoes com os modelos dos sensores e dos atuadores que
¢é parte do modelo de controle. Na Figura 4.14 as conexoes com 0s mecanismos
de controle sdao destacadas em cores. As linhas em cor azul sao as aferéncias do
controlador central e em vermelho as eferéncias. Os detalhes em verde indicam
que os respectivos compartimentos sao dotados de mecanismos locais de ajuste
do fluxo de sangue. Compartimentos numerados de 1 a 19 sao partes do sistema
cardiovascular e os compartimentos p0 e pl sao os compartimentos do pulmao.

Na Figura 4.14 sl representa o sensor do mecanismo de controle para a de-
pressao ventilatoria central que monitora constantemente o valor da pressao parcial
de oxigénio nas veias do cérebro e modifica o ganho dos quimiorreceptores peri-

féricos no ajuste da ventilacao pulmonar, se necessario. O sensor s2 mede cons-
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Figura 4.14: Integracao dos mecanismos de controle no modelo do sistema cardi-
orrespiratério: aferéncias em azul, eferéncias em vermelho e controladores locais

destacados em verde.

tantemente o volume de ar que entra e sai do pulmao e ajusta o periodo cardiaco
via canal eferente parassimpatico, regula as resisténcias periféricas e o volume de
referéncia das veias dos territérios vasculares esplancnicos, extra-esplancnicos e
musculares e nao interfere na contratilidade do coracao nem no fluxo de ar no
pulmao. Ja o sensor s3 afeta todo o sistema cardiovascular, ele mede o valor e a

taxa de variagao da pressao arterial média e controla o periodo cardiaco, a forca
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de contragao do coracao, as resisténcias periféricas dos leitos vasculares das circu-
lagoes esplancnicas, extra-esplancnicas e musculares e ajusta também os volumes
de referéncia do sistema venoso. Porém, s3 nao interfere no controle do fluxo de
ar no pulmao.

Os valores dos sensores s4 e sb alimentam tanto as entradas do quimiorre-
flexo periférico quanto do quimiorreflexo central. O sensor s4 monitora a pressao
parcial de diéxido de carbono e o sensor s5 mensura a pressao parcial de oxigénio
sendo que essas leituras sao realizadas no 1nico compartimento arterial existente
no modelo. Variagoes nessas quantidades monitoradas provocam alteragoes nos
parametros de funcionamento do sistema cardiovascular e respiratério. O motivo
porque o quimiorreflexo central utilize os estados dos gases dissolvidos no sangue
do compartimento arterial é seguir a formulagao proposta no trabalho [94] o que
estd de acordo com o observado, pois a pressao desses gases nos tecidos do cérebro

esta correlacionada com as concentragoes desses gases no sangue arterial.

4.5 O problema acoplado

A forma de acoplamento entre os sistemas cardiorrespiratorio, pulmonar e
controladores pode ser escrito como dois sistemas de equacgoes diferencias nas va-

ridveis x e z, e uma relacao algébrica conforme:

k:f(xapnyheawaVau)a t>0
u = h(z), (4.40)

z =R(z,p:, 9(x)).

Onde x ¢é o vetor de estados para o sistema F que inclui as variaveis de estado
dos sistemas cardiovascular, pulmonar e respiratério e que apresenta caracteristicas
nao lineares. Esse sistema é escrito também em funcao dos parametros fixos p;,
dos parametros variaveis (0. relacionado ao fluxo hemorrégico, f. é um vetor que
contém as fragoes dos gases na atmosfera e W é a taxa de exercicio a qual o sistema

estd submetido.
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O outro sistema R sobre o vetor de estados z é a formulagao geral do con-
trolador onde o vetor p, sdo os parametros do controlador e g(-) é uma fungao de
medida relacionada aos sensores que monitoram o estado de algumas das variaveis
do sistema F. As equagoes diferencias do controlador sao todas lineares e o ma-
peamento das variaveis de estado que vao afetar o sistema F é dado pela lei de
controle é u.

Para facilitar a solu¢ao do problema nés optamos por dividir o sistema aco-
plado F em trés subsistemas semi-acoplados. Foram separados as partes corres-
pondentes aos sistemas cardiovascular, mecanica pulmonar e sistema respiratorio

conforme o seguinte esquema:

x(t) = (XerXp: %), (4.41)
Xe = (Pla, Via, Qmivs - - - > Pocs Voes Que), (4.42)
x, = (Po,P), (4.43)
Xe = (Pla,coy; Pla,0s; - - 5 Po.coyi Pr0,)- (4.44)

Onde x, sao as variaveis hemodinamicas: pressao, volume e fluxo nos 19 compar-
timentos do modelo do sistema cardiovascular; x, sao as pressoes do ar nos dois
compartimentos do modelo do pulmao e x, sao as pressoes parciais dos gases nos

21 compartimentos do modelo do sistema respiratoério.

4.6 Método numeérico

Para obtermos uma solucao aproximada do modelo do sistema cardiorres-
piratério acoplado ao modelo do pulmao e a todos os mecanismos de controle é
necessario realizar uma sequéncia de operacoes que deve ser executada para cada
intervalo de tempo discreto conforme indicado a seguir.

Fornecer a condicao inicial

IC — XZZO, x"=0 x"=0 zn=0 =0 (4.45)
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Passo 1:
O estado atual do controlador, identificado por z"™! onde o indice sobrescrito

n + 1 faz referéncia a marca de tempo atual, é obtido através dos estados no passo

n

de tempo anterior n dos modelos dos sistemas pulmonar xj,

respiratorio x' e
cardiovascular x” por meio da func¢ao de medida ¢(-) além do estado anterior do

controlador z" e do estado anterior dos parametros controlados u” ou seja:

2" = R(z"u"g(x),x),x0))

n+1 — h(zn+1—Nu ) '

Onde N, é um vetor que define os atrasos caracteristicos para o inicio das agoes
de cada atuador.
Passo 2:

Resolver a mecanica pulmonar através do sistema de equagoes (3.86) sujeita
ao valor da frequéncia e amplitude respiratéria computadas pelo controlador u no
instante de tempo atual equagao (ver (4.46)), cuja dependéncia ocorre por meio
do gerador de pressao pleural U, sendo portanto:

= (AT by (U (). (4.46)

P

Passo 3:

Calcular o estado atual do sistema cardiovascular definido pela equagao (2.33)
com base na solugdo da mecanica pulmonar equagao (4.46) e das ac¢oes do contro-
lador u no instante de tempo atual de forma iterativa até alcancar a convergéncia

desejada, isto é:

xp P = TAZTR ] T B g Q). (447)
||X2+1,k+1 _ X?+1,k||oo <e (4.48)

onde @y € o parametro para simular um fluxo hemorragico quando for necessario
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um cenario de testes de reducao do volume de sangue em tempo de execucao.
Passo 4:

Encontrar a solugao do sistema respiratério definido pela equagao (3.87) atra-
vés de iteragoes até atingir o critério de convergéncia estabelecido e sujeito aos
estados atuais do modelo do sistema cardiovascular, equagao (4.47), do modelo do
pulméo equagao, (4.46), e alguns parametros que podem ser perturbados externa-

mente:

)L [ATFLE et st )] b (e (4.49)
||X?+1’k+1 _ X;LJrl,kHOO <e (450)

onde f, é o vetor com as concentracoes dos gases CO5 e Oy na atmosfera e W é a
carga de exercicio aplicada ao modelo no caso em que esta condicao exista. Para
avancar na malha do tempo basta repetir os passos 1,2,3 e 4 em cada passo de
tempo de interesse.

No proximo capitulo apresentaremos os resultados de algumas simulagoes
com a inclusao de perturbacoes no decorrer dos experimentos numéricos e os re-

sultados obtidos serao comparados com dados da literatura.
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Capitulo 5

Testes do modelo cardiorrespiratorio

autorregulado

Para estudar o comportamento do modelo computacional do sistema cardior-
respiratério acoplado com os mecanismos de controle propostos no capitulo anterior
foram realizadas simulacoes que incluem perturbacoes em alguns dos parametros
externos e internos. As perturbacoes externas sao alteracoes nas concentragoes
dos gases COy e Oy atmosféricos. Ja as perturbacoes internas sao a reducao do
volume de sangue provocada por uma situagao de hemorragia e alteragoes na taxa
metabdlica dos musculos semelhante ao que ocorre no estado de exercicio aerébico.
As simulagoes ocorrem por um prazo minimo de doze minutos. Os dois primeiros
minutos representam a condicao de repouso e apds esses dois minutos ocorre uma
perturbagao, disparada por um evento pré-programado, que dependendo do caso
pode se estender até o término da simulagao. Durante os experimentos as quan-
tidades fisiologicas de todos os modelos sao registradas continuamente. Os dados

coletados sao comparados com dados experimentais quando disponiveis.

5.1 Simulacao de hemorragia

Quatro simulagoes de hemorragia foram executadas e os resultados de duas
destas sao comparados com dados experimentais provenientes da literatura. Foram
analisados os efeitos da rapida reducdo no volume sanguineo em 10%, 15% e 20%

do valor nominal total (540 ml, 810 ml, 1080 ml), a fluxo constante durante um pe-
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riodo de sessenta segundos. Para a hemorragia de 10% realizamos duas simulacoes:
uma com todos os mecanismos de controle atuando sobre o sistema cardiorrespi-
ratorio e outra com os mecanismos de controle inoperantes, ou seja, o sistema de
controle processa as informagoes vindas dos sensores mas nao corrige os estados
dos atuadores, em outras palavras, malha de controle aberta. Esses experimentos
tém como objetivo avaliar a diferenca no comportamento da pressao arterial média
na presenca e auséncia dos mecanismos de controle. Os resultados da simulagao de
reducao de 10% do volume foram comparados com os dados experimentais de [61]
obtidos de 18 caes intactos e nao anestesiados. Para o caso de hemorragia de 20%
utilizamos para comparagao o trabalho experimental de [80] realizado com 13 caes
com nervo vago intacto e anestesiados. Por fim, a simulacao de hemorragia de 15%
ilustra uma situacao intermediaria entre os outros experimentos cujos resultados
ajudam a entender a sensibilidade no comportamento global de todos os sistemas

operando em malha fechada.

5.1.1 Comportamento do sistema cardiovascular

Inicialmente verificamos as agoes de todos os mecanismos de controle sobre as
algumas variaveis hemodinamicas diante a reducgao de 10% no volume de sangue. A
Figura 5.1 ilustra o comportamento da pressao arterial média descrita pelo modelo
do sistema cardiovascular com e sem a presenca do sistema de controle. Durante
os dois primeiros minutos o volume de sangue permanece constante a 5400 mL, no
minuto seguinte ocorre a drenagem do sangue através de um fluxo constante a 9
ml/s na jungao entre os compartimentos artérias sistémicas e arteriolas/capilares
indicado por Q. na Figura 2.4, e apés 1 minuto a hemorragia cessa e entao o
volume de sangue permanece constante a 4860 mL o resto do tempo. Note que
qualitativamente o comportamento da pressao arterial média é semelhante, porém
os valores finais sao significativamente distintos indicando que o modelo de controle
esta efetivamente predizendo um melhor comportamento do sistema em funcao da

hipotensao causada pela hemorragia ou hipovolemia. No caso do modelo com
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controle a queda da pressao arterial média é de 15.3%, enquanto que no modelo
sem controle a queda é de 27.4%. Veja também que a partir de 2 minutos a pressao

arterial média nao se altera mais.

100 1 1 | | | |
com controlador
sem controlador
90 E ] &
£ 80t} -
e
£
[a— 70 - -
(@)
(T
a
< 60 | .
o
50 | -
40 1 1 1 1 1 1

-2 -1 0 1 2 3 4 5
tempo [ min ]

Figura 5.1: Comportamento da pressao arterial média em simulacoes de hemorragia

de 10%.

A comparacao entre os resultados obtidos das simulacoes e os dados expe-
rimentais para as principais quantidades hemodinamicas estao ilustrados na Fi-
gura 5.2. Os dados do modelo computacional foram tomados aos 10 minutos apés
o inicio das perturbacoes. As medidas de referéncia [80] foram realizadas entre 8
e 14 minutos e para [61] sdo os valores médios entre duas aferi¢oes, uma tomada a
1 e outra a 2 minutos apds o término da hemorragia.

Assumindo-se que as respostas do barorreflexo do cao e do humano sejam
equivalentes e com base apenas nos dados obtidos, constatamos que apenas o débito
cardfaco (DC) ¢é quantitativamente consistente entre o modelo computacional e os
dados experimentais. Entretanto é possivel encontrar alguns indicios no processo de
modelagem que poderiam explicar as diferencas encontradas na variacao da pressao
arterial média (PAM), no ganho da frequéncia cardiaca (FC) e no comportamento

da resisténcia periférica total (R).
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Figura 5.2: Comparagao entre as principais quantidades hemodinamicas durante as
hemorragias. Pressao arterial média PAM, débito cardiaco DC, frequéncia cardiaca
FC e resisténcia periférica total R.

’

E sabido que as variagoes tanto na PAM quanto no DC sao consequéncias
diretas das alteragoes na frequéncia cardiaca e na resisténcia periférica total. Ob-
serve novamente na Figura 5.2 que caso o modelo computacional apresentasse um
aumento de FC e R conforme os dados experimentais a PAM provavelmente estaria
também dentro do valor esperado mantendo o DC a niveis aceitaveis. Portanto
devemos encontrar os fatores que possam explicar o baixo ganho do controle do
efeito cronotrépico (i.e. ajuste da frequéncia cardiaca) e a supressao no aumento
da resisténcia periférica.

Uma primeira hipétese para explicar em parte o comportamento discrepante
da resisténcia periférica total é a competicao entre os efeitos de vasoconstri¢ao
provocado pelo sistema nervoso simpatico e o efeito vasodilatador provocado pela
elevagao na concentragao de CO4y ou redugao de O4 incorporados no modelo compu-
tacional. Outras hipéteses que poderiam explicar as diferencas tanto em R quanto

da FC seriam: a contribuicao dos barorreceptores adrticos, e as agoes da liberagao

129



de catecolaminas (epinefrina e norepinefrina) pelas glandulas adrenal na circulagao,
o que provoca taquicardia e aumento da forca de contracao do coragao e vasocons-
tricao® . Outros fenomenos relacionados com o modelo do metabolismo também
podem ser responsaveis por estas diferencas. Por 1ltimo, uma escolha inadequada
de parametros do controlador também pode ser responsavel por esta discrepancia.
Os dados presentes na Figura 5.3 sugerem que hé aumento da atividade eferente
simpatica para os vasos periféricos, fs,, ver Figura 5.2, porém os mecanismos de
controle locais das resisténcias periféricas dominam sobre o sistema nervoso sim-
patico mantendo assim a resisténcia total periférica praticamente inalterada, como
serd visto posteriormente. Ao desativar os mecanismos locais de controle temos
variagoes de +4.65%, +7.45% e +9.86% no valor nominal da resisténcia periférica
total para os niveis de hemorragia de 10%, 15% e 20% respectivamente conforme

os dados da Figura 5.4.

B Hemorragia 10%  ®Hemorragia 15%  ® Hemorragia 20%

fsp fsv fsh I

Figura 5.3: Atividade eferente do sistema nervoso autonomo na fase estacionaria
apos diferentes niveis de hemorragia.
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Além das hipéteses levantadas anteriormente, a queda acentuada na pressao
arterial durante as simulacoes poderia ter causa em uma redistribuicao nao realista

do volume de sangue apos os eventos de hemorragias. Na Figura 5.5 temos um

6 Em alguns leitos vasculares a epinefrina pode causar vasodilatacio.
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Figura 5.4: Comparacao entre as principais quantidades hemodinamicas durante
as hemorragias sem controle local de fluxo de sangue.

grafico que ilustra a distribuicao do volume de sangue no modelo para a condicao de
repouso, e a Figura 5.6 fornece as variagoes ocorridas nas fragoes de volumes devido
aos efeitos das hemorragias tomados apds 10 minutos do inicio das perturbagoes.
Até o momento nao dispomos de dados de experimentos para contrastar os dados
obtidos com as simulacoes em relacao a redistribuicao dos volumes de sangue.
Porém, alguns textos de fisiologias atribuem ao sistema venoso a capacidade de
repositorio de sangue e que esse volume de sangue poderia ser deslocado para o
coracao, circulagao pulmonar ou circulacao arterial conforme necessidade.

Com o auxilio dos resultados da Figura 5.6 ¢ facil verificar que a medida que
o volume total de sangue se reduz temos um deslocamento nas fragoes de sangue
das camaras cardiacas, circulagao pulmonar e artérias para os compartimentos das
arteriolas/capilares. Além disso, a fracao de volume de sangue venoso permanece
praticamente inalterada. Para prevenir a queda de pressao deveria haver migragao
de parte do volume de sangue venoso, principalmente da circulacao esplancnica,

para as camaras do coragao e artérias sistémicas [120], o que nao foi observado
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Figura 5.5: Distribuicao do volume de sangue no estado de repouso no modelo
cardiorrespiratério.

no modelo para os experimentos numéricos de hemorragia realizados. Entretanto
a atividade simpatica eferente para os vasos venoso, f,,, apresenta substancial
aumento conforme o esperado e a Figura 5.3, embora o efeito sobre o volume de

sangue ainda seja baixo.

5.1.2 Comportamento do sistema respiratorio

Os niveis de pressao parcial dos gases COy e O nos dois compartimentos
do pulmao resumem o estado geral do sistema respiratorio. A Figura 5.7 ilustra
o comportamentos desses gases para a simulagao de hemorragia de 20% nos com-
partimentos pulmonares de transporte P, (faringe, laringe e traqueia), de trocas
gasosas P (alvéolos) e a pressao parcial de oxigénio no sangue das veias pulmo-
nares, P, 0,. Nesses tragados podemos observar que ocorre uma pequena reducao
dos niveis de todos os gases no pulmao, sendo mais evidente em FP,, o, (tracado
na cor ciano). Na Tabela 5.1, encontramos que a reducdo em Ps, 0, ¢ da ordem

de 4 mmHg (97 mmHg para 93 mmHg) o que representa menos de 0.4 % na con-
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Figura 5.6: Redistribuicao do volume de sangue no estado estaciondrio apds as
hemorragias.

centracao ou na saturacao da hemoglobina” por O, portanto é uma diferenca
desprezivel.

Na Figura 5.7 podemos observar uma oscilacao, entre os tempos 1 e 2 mi-
nutos, em P o, (tracado em cor magenta) que representa a pressao parcial de
oxigénio no compartimento alveolar. Essa variacao vem acompanhada da altera-
¢ao na pressao parcial de oxigénio exalado (limite inferior da linha verde) e também
da redugao no limite superior do tragado de Fyco, que representa a pressao par-
cial de COy exalado. Além disso, temos a reducao do valor médio da pressao
parcial de CO5 no ar dos alvéolos, de acordo com a Tabela 5.2. A oscilagdo no
tragado de P; o, ¢ resultado da alteracao na relacdo ventilagdo pulmonar/débito
pulmonar cuja dindmica estd ilustrada na Figura 5.8(a). Esse fenomeno ocorre
porque o fluxo hemorragico reduz a pressao arterial média o que induz rapida
resposta do barorreflexo via desativagao da fibra eferente parassimpatica, aumen-

tando assim o débito pulmonar pela elevacao da frequéncia cardiaca (tragado azul

7 A saturacdo da hemoglobina pode ser obtida dividindo-se o valor da concentracio de Og
encontrados nas tabelas pela concentragdo de hemoglobina que é 9 mmol/L para o modelo.
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Figura 5.7: Perfil dos gases no pulmao em uma simulagao de hemorragia de 20%.

na Figura 5.8(a)) e consequentemente a relagao 1% /@ no pulmao aumenta, tragado
vermelho do mesmo grafico. Na sequéncia o retorno venoso menor provoca uma
reducao do fluxo pulmonar aumentando consideravelmente o valor da relacao fluxo
de ar/fluxo de sangue no pulmao, V/ (@, reduzindo assim o conteido de COy do
sangue arterial. Mas a reducao do débito cardiaco induz também um aumento na
concentracao de CO, nos tecidos e consequentemente no sangue venoso, obrigando
agora o quimiorreflexo a aumentar a ventilacao pulmonar para manter o equilibrio
entre o consumo e a producao dos gases. A dinamica da ventilacao pulmonar esta
ilustrada na Figura 5.9.

Em relagao as variacoes nas concentracoes de gas carbonico passados 10
minutos dos eventos de hemorragia nao foram constatadas diferencas expressivas no
sangue arterial ou no ar dos alvéolos. No entanto, a hemorragia produz uma maior
mudanca na condicao do sangue venoso, conforme mostrado na Tabela 5.1. Para
os tecidos, os dados relativos aos niveis dos gases estao nas Tabelas 5.3 e 5.4. Uma
observagao preliminar sobre o comportamento do CO, no sangue e nos tecidos,

para esse modelo computacional, nao revela uma dependéncia desse gas com o0s
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Figura 5.8: Débito cardiaco, débito pulmonar e ventilacao pulmonar na simulacao
de hemorragia 20%: (a) relagio V/Q, tracado vermelho e eixo da esquerda e
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Figura 5.9: Comportamento da ventilagao pulmonar durante as simulacgoes de
hemorragia.

niveis de hemorragia testados mesmo com uma taxa metabodlica constante.

Os dados obtidos das simulacoes para as concentracoes de oxigénio tomados
na fase estacionaria apds 10 minutos do inicio das hemorragias sao apresentados
na Tabela 5.1 para o sangue e para o ar dos alvéolos, enquanto que na Tabela 5.3

esses resultados sao dados para os tecidos bioldgicos. Na Tabela 5.3 temos dois
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Tabela 5.1: Concentragoes em mmol/L e pressoes parciais de Oy para as simulagoes
de hemorragia no sangue e ar dos alvéolos.

normal apés 10 minutos do inicio da hemorragia
10% 15% 20%
Sang. arterial  8.82 (97 mmHg)  8.82 (96 mmHg)  8.81 (94 mmHg)  8.79 (93 mmHg)
Veia cava 6.07 (37 mmHg)  5.56 (34 mmHg)  5.19 (32 mmHg)  4.69 (30 mmHg)

Ar alveolar 6.34 (108 mmHg) 6.25 (106 mmHg) 6.21 (105 mmHg) 6.19 (105 mmHg)

Tabela 5.2: Concentragoes em mmol/L e pressoes parciais de CO5 para as simula-
¢oes de hemorragia no sangue e ar dos alvéolos.

normal apés 10 minutos do inicio da hemorragia
10% 15% 20%
Sang. arterial 22.94 (39 mmHg) 22.68 (38 mmHg) 22.58 (37 mmHg) 22.46 (37 mmHg)
Veia cava 25.29 (52 mmHg) 25.44 (52 mmHg) 25.57 (53 mmHg) 25.74 (54 mmHg)

Ar alveolar 2.27 (39 mmHg)  2.27 (39 mmHg)  2.24 (38 mmHg)  2.19 (37 mmHg)

*Os valores de pH no sangue podem ser determinados através da Tabela B.6 Apéndice B.

grupos de compartimentos: o grupo dotado de controladores locais dependentes
da concentracao venosa de O, e da pressao arterial de CO5 que sao o miocardio,
tecido cerebral e muscular; e as circulacoes esplancnicas e extra-esplancnicas cujas
resisténcias sao comandadas apenas pelo sistema nervoso autonomo. Com a redu-
cao do débito cardiaco temos uma reducao proporcionalmente maior no fluxo de
sangue através dos capilares nao autorregulados. Esse comportamento tem como
consequencia o aumento do coeficiente de extragao de oxigénio nesses territorios
levando a uma maior reducao do conteido de oxigénio do sangue venoso, como
observado nas linhas 4 e 5 da Tabela 5.3. Aliando esse fenomeno com a capacidade
limitada de transporte de O, pelo sangue poderiamos inferir uma maior dependén-
cia entre o débito cardiaco e a concentragao de Oy nos tecidos do que com o CO,.
Note que a concentracao venosa central de Oy baixa 22.7% para uma hemorragia
de 20% (linha 2, Tabela 5.1) mas a concentragao de Oy arterial se mantém (linha
1, Tabela 5.1) porque ao passar pelo pulmao a hemoglobina é saturada de Os e
nao ha comprometimento do transporte de oxigénio do pulmao para os tecidos sob
as condigoes simuladas.

Na Figura 5.10 temos o fluxo de oxigénio para os tecidos nas simulacoes de
hemorragia. Os dados obtidos indicam que o sistema autorregulado ¢ habil em

manter o fluxo de oxigénio para os tecidos mesmo diante uma hipovolemia de 20%
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Tabela 5.3: [Os] em mmol/L e Py, nos tecidos para as simulagoes de hemorragia.

normal

apds 10 minutos do inicio da hemorragia

10%

15%

20%

Miocérdio
Cérebro
Misculos

Tec. esplancnico
Tec. extra-espl.

0.03447 (26 mmHg)
0.0489 (37 mmHg)
0.04968 (38 mmHg)
0.04965 (38 mmHg)
0.05002 (38 mmHg)

0.0329 (25 mmHg)
0.0462 (35 mmHg)
0.0473 (36 mmHg)
0.0452 (34 mmHg)
0.0441 (34 mmHg)

0.032 (24 mmHg)
0.0446 (34 mmHg)
0.0459 (35 mmHg)
0.0423 (32 mmHg)
0.0403 (31 mmHg)

0.0306 (23 mmHg)
0.0425 (32 mmHg)
0.0441 (34 mmHg)
0.0386 (29 mmHg)
0.0355 (27 mmHg)

Tabela 5.4: [COy] em mmol/L e Poo, nos tecidos para as simulagoes de hemorragia.

normal

apds 10 minutos do inicio da hemorragia

10%

15%

20%

Miocardio
Cérebro
Misculos

Tec. esplancnico
Tec. extra-espl.

31.93 (66 mmHg)
29.89 (51 mmHg)
29.83 (51 mmHg)
29.81 (51 mmHg)
29.8 (51 mmHg)

31.88 (66 mmHg)
29.92 (52 mmHg)
29.81 (51 mmHg)
30.04 (52 mmHg)

31.9 (66 mmHg)
29.98 (52 mmHg
29.81 (51 mmHg
30.27 (54 mmHg

31.95 (67 mmHg)
30.09 (53 mmHg)
29.81 (51 mmHg)
30.59 (56 mmHg)

29.9 (52 mmHg)

29.96 (52 mmHg

— e N

30 (53 mmHg)

(barras em vermelho) o que nao ocorre com o modelo sem mecanismos de controle

(barras em azul). Para redugoes de volume igual ou maior a 15% a auséncia do

controlador nao supre a necessidade basal de oxigénio.
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Figura 5.10: Fluxo de oxigénio para os tecidos nas simulagoes de hemorragias.
Gréficos em vermelho modelo autorregulado e em azul modelo sem mecanismo de
autorregulacgao, linha tracejada é o consumo na condicao de repouso.
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5.1.3 Papel dos diferentes mecanismos de controle

Uma analise de sensibilidade das respostas dos diferentes mecanismos de
controle na condicao de hemorragia 10% estd representada na Figura 5.11. Nessa
analise o efeito de cada um dos atuadores foi suprimido individualmente mantendo
todos os demais mecanismos ativos. Por exemplo na legenda da figura: Basal -
significa que todos os mecanismos estao operantes, resisténcias - o controle das
resisténcia foi desativado mantendo os outros, local - significa que o mecanismos
de controle do fluxo local foi suprimido e wventilagao - o controle da ventilacao
foi inativado e os outros itens seguem a mesma légica. Os resultados sugerem
que durante a hemorragia o controle do volume venoso de referéncia apresenta
maior importancia na manutencao da pressao arterial média, do débito cardiaco e
consequentemente dos niveis de pressao parcial dos gases no cérebro. Em relacao a
pressao arterial média os mecanismos que se mostraram menos eficientes foram o
controle da ventilagao, os controles autonomicos e locais das resisténcias periféricas
e a variagao na forga de contracao do coragao (efeito ionotrépico). E os atuadores
com menos importancia na manutencao dos niveis de CO5 e Oy no cérebro sao o
controle da ventilacao e o efeito ionotropico.

A Figura 5.12 representa as atividades aferentes dos barorreceptores das ca-
rétidas, dos quimiorreceptores periféricos e do sensor de estiramento pulmonar
nos estados estacionario e 10 minutos apods as perturbacoes que simulam os even-
tos hemorragicos. Esses graficos indicam uma grande reducao da atividade dos
barorreceptores devido a diminuicao no valor da pressao arterial, uma pequena
desativacao dos quimiorreceptores periféricos induzida pelas leves baixas nas pres-
soes parciais de CO5 e Oy arterial e alteracoes despreziveis no sensor de estiramento
pulmonar. Mesmo nao dispondo de dosagens dos gases no sangue, tecidos e ar dos
pulmoes, é possivel concluir que o modelo do sistema cardiorrespiratério e os me-
canismos de controle do modelo sao capazes de manter a homeostasia em relacao
aos gases COy e Oy diante das simulacoes das perturbagoes de redugao de volume

em 10%, 15% e 20% realizadas.
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Figura 5.11: Analise de sensibilidade do efeito da auséncia dos diferentes atuadores
na simulagao de hemorragia de 10%: pressao arterial média PAM, débito cardiaco
DC, pressao parcial de gés carbonico no cérebro P, ¢o, € pressao parcial de oxigénio
no cérebro B, o,.
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Figura 5.12: Variagoes nas atividades aferentes no modelo do sistema nervoso auto-
nomo apos as hemorragias: Barorreceptores carotideos fu, sensores de estiramento
pulmonar f, e quimiorreceptores periféricos fy..
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5.2 Simulacoes de hipéxia no ar atmosférico

Para estudar a resposta do sistema diante as perturbacgoes de reducao de
oxigenio foram realizados dois grupos de simulagoes com trés experimentos com-
putacionais por grupo. No primeiro grupo a pressao parcial dos gases COy e O,
no sangue arterial foi controlada externamente para reproduzir parte dos expe-
rimentos de [72] realizadas em caes conscientes cronicamente instrumentados. E
no segundo grupo de simulagoes nés nao interferimos no funcionamento interno
do modelo apenas ajustamos para baixo o nivel de oxigénio atmosférico e alguns
dos dados obtidos foram comparados com os experimentos de hipdxia sustentada
em humanos [40]. Além dessas simulagoes realizamos outras para avaliarmos as
diferencas de comportamento do modelo cardiorrespiratério com e sem mecanis-
mos de controle atuando e também para estudar a sensibilidade de cada um dos

mecanismos eferentes de controle.

5.2.1 Resposta geral do modelo

A resposta a condicao de hipéxia afeta tanto o sistema cardiovascular quanto
o pulmao. Nestas simulagoes foi reduzido de 153 mmHg (20%) para 76 mmHg
(10%) a pressao parcial de oxigénio atmosférico entre o intervalo de 0 a 26 minutos
e ap0s esse periodo, a pressao de oxigénio foi restituida a 153 mmHg. O compor-
tamento da dinamica do débito cardiaco e da saturacao da hemoglobina durante
a hipdéxia com e sem a presenca dos mecanismos de controle encontram-se na Fi-
gura 5.13. Para a pressao parcial de CO4 atmosférico adotamos o valor constante
0 mmHg durante todo o tempo de simulagao.

Os resultados apresentados na Figura 5.13 mostram que a resposta do contro-
lador reduz a queda na saturacao por oxigénio da hemoglobina e aumenta o débito
cardiaco. Se analisarmos o fluxo de sangue na raiz da aorta juntamente com a
concentracao e a saturacao da hemoglobina no sistema com e sem mecanismos de
controle, podemos estimar o fluxo de oxigénio para os tecidos durante as simulagoes

de hipdxia. Na simulagao em malha aberta o fluxo de sangue se mantém constante
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Figura 5.13: Reducao de Os atmosférico para 76 mmHg (100 ml/L): tragado em
vermelho saturacao da Hb com modelo de controle e em azul a saturacao da Hb

no modelo em malha aberta; em verde o débito cardiaco do sistema em malha
fechada.

igual 4,7 L/min e a saturacdo da Hb cai para 62,1% aos 25 minutos o que repre-
senta um fluxo de oxigénio de 0,585 L/min para uma concentragao de 9 mmol /L
de Hb no sangue. Em malha fechada, o débito cardiaco alcanca 6,39 L/min e a
saturacao de Hb é de 78,6%, tomados a 25 minutos do inicio da perturbacao, o que
produz um fluxo de oxigénio de 1,008 L/min. O nivel basal deste modelo, com oxi-
génio atmosférico em 20% e todos os mecanismos de controle acionados, é de 0,956
L/min de fluxo de oxigénio, note que o consumo total de oxigénio para o modelo é
de 0,304 L/min. Assim é possivel concluir que o modelo responde adequadamente
para a manutencao do fluxo de oxigénio para o experimento mencionado acima, ao

custo do aumento da pressao arterial conforme a Figura 5.14.

5.2.2 Comportamento do sistema cardiovascular

Para compararmos as respostas do sistema cardiovascular com os dados expe-

rimentais reportados em [72] foi necessério fixar as pressoes parciais dos gases COq
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Figura 5.14: Aumento da pressao arterial em reposta a condicao de hipoxia.

e Oy no sangue das veias pulmonares. A varidvel P,, co, foi fixada em 40 mmHg
e para o Oy foram realizadas trés simulagoes com os valores P, 0, € {28, 50,80}
mmHg, onde F,, o, = 80 mmHg representa o estado normal de referéncia ou es-
tado de controle. Os dados relativos a pressao arterial média PAM, débito cardiaco
DC, frequeéncia cardiaca FR e resisténcia periférica total R das simulacoes com
Py, 0, = 28 mmHg e P,, o, = 50 mmHg foram comparados com a simulacao de
controle P, o, = 80 mmHg, sendo todos avaliados apés 25 minutos. As simulacoes
iniciaram com os valores de pressao parcial dos gases predeterminadas. A Fi-

gura 5.15 ilustra os resultados obtidos conjuntamente com os dados experimentais.

A andlise comparativa dos resultados mostra boa coeréncia entre os dados
obtidos dos experimentos com animais e os provenientes das simulagoes compu-
tacionais exceto para a frequéncia cardiaca, conforme Figura 5.15. Os valores da
pressao arterial média foram obtidos de 19 caes intactos e conscientes tomados
entre 10 e 20 minutos do inicio da perturbacao e quando comparado com 0 nosso

modelo computacional verifica-se equivaléncia qualitativa e quantitativa para hi-
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Figura 5.15: Comparacao entre as principais quantidades hemodinamicas durante
hipéxia grupo instrumentado. Pressao arterial média PAM, débito cardiaco DC,
frequéncia cardiaca FC e resisténcia periférica total R.

poxia de 27,5 mmHg e uma sutil diferenca na hipoxia de 50 mmHg. Em relagao ao
débito cardiaco temos uma diferenca significativa para hipéxia 27,5 mmHg porém
a discrepancia entre os resultados é baixa. Ja a frequéncia cardiaca apresenta di-
ferenca qualitativa e quantitativa para a hipoxia 50 mmHg, onde os experimentos
com animais revelam aumento de 15% e os dados da simulagao reportam redugao
de 1%. Na hipdxia de 27,5 mmHg a frequéncia cardiaca mostra aumento tanto
nos dados do modelo animal quanto do modelo computacional mas no modelo
computacional o aumento é menor. Por fim, a comparacao entre as variacoes das
resisténcias periféricas nao apresentou diferencas significativas.

No segundo grupo, as simulacoes de hipéxia foram realizadas pela alteracao
da concentracao de Oy no ar inspirado, e as variacoes em PAM, DC, FC e R para
as pressoes 114 mmHg (fracao de Oy atmosférico 15%), 76 mmHg (10%) e 38
mmHg (5%) de O no ar estao ilustradas na Figura 5.16. Esses valores de pressao
parcial de Oy no ar provocam as seguintes pressoes parciais de Os no sangue:

70,8 mmHg; 39,7 mmHg e 13,1 mmHg respectivamente, tomados a 25 minutos
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Figura 5.16: Comparagcao entre as principais quantidades hemodinamicas durante
hipéxia, grupo intacto. Pressao arterial média PAM, débito cardiaco DC, frequeén-
cia cardiaca FC e resisténcia periférica total R.

do inicio das perturbagoes. A pressao normal de Os no ar atmosférico adotado
para nosso experimentos ¢ de 153 mmHg. Veja que o modelo de controle aumenta
consideravelmente o débito cardiaco devido a elevacao da frequéncia e a reducao
da resisténcia periférica total. Entretanto, a pressao arterial média apresenta um
comportamento distinto com caracteristica nao monotonica provavelmente causada
pela competicao entre os varios mecanismos de controle, assim como também pelo
efeito combinado de reducao de resisténcia periférica e aumento do débito cardiaco
em proporgoes diferentes para os diferentes cendrios.

Para entender melhor o comportamento da pressao arterial média durante
a hipdéxia vamos analisar o comportamento das resisténcias dos vasos periféricos
dos musculos. Na Figura 5.17(a) temos os tracados de R,,, para os referidos ni-
veis de hipdxia considerando o efeito combinado do ajuste do controle via sistema
simpético eferente e controle local. A linha em cor verde na Figura 5.17(a) nos
informa que a hipéxia 38 mmHg provoca uma diminui¢ao muito mais acentuada da
resisténcia muscular periférica do que as perturbacoes de 114 mmHg e 76 mmHg.
Considerando que a circulagao muscular estd em paralelo com os demais compar-

timentos periféricos, temos que essa queda afeta drasticamente a resisténcia peri-
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férica total. Na Figura 5.17(b) temos os registros das contribui¢oes no ajuste da
resisténcia muscular apenas do sistema autonomico. As diferencas entre os valores
das resisténcias dadas pela Figura 5.17(a) e pela Figura 5.17(b) sao as variagoes
provocadas pelo controle local dependente do CO, e do O,. O comportamento
nao monotonico observado na pressao arterial média, Figura 5.16, provocado pela

hipéxia 38 mmHg é devido a grande reducao da concentragao de oxigénio no tecido

muscular.
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Figura 5.17: Variagoes na resisténcia periférica muscular durante hipéxia: (a)

resultado das agoes do controle autonomico e local; (b) acao apenas do controle
autonomico.

As variagoes nos niveis de ativacao eferente no modelo computacional refe-
rentes aos estados da Figura 5.16 se encontram na Figura 5.18. Os graficos desta
figura mostram elevado aumento na atividade eferente simpatica para o coragao
para os niveis de hipoxia 76 mmHg e 38 mmHg, e consideravel aumento na ativi-
dade eferente para os vasos periféricos e venoso para a hipdxia de 38 mmHg. Se
voltarmos a Figura 5.15 é possivel concluir que o aumento da atividade eferente
causa uma modesta elevacao da pressao arterial média durante hipéxia 38 mmHg
devido a interferéncia do controle local das resisténcias periféricas.

Variacoes nos volumes de sangue para os distintos compartimentos do mo-
delo sao apresentadas na Figura 5.19. O volume de sangue no coragao se reduz

aproximadamente 6% durante simulacdo da hipdxia a 76 mmHg ocasionado por
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Figura 5.18: Atividade eferente do sistema nervoso autonomo tomados a 25 minu-
tos do inicio do experimento de hipdxia: vasos periféricos fy,, vasos venosos fs,,
fibra simpatica do coracao fs,, fibra parassimpatica do coragao fy.

B hipdxia 114 mmHg B hipdxia 76 mmHg W hipdxia 38 mmHg

| I I
0 I [ .- [ | l _._
| Bl |

C o pulmao artéria arteriolas/capilares veias

[y
L

oy
=

Variagao [ % ]

-10

Figura 5.19: Redistribui¢ao do volume 25 minutos depois do inicio da hipdxia.

uma menor variagao do volume de sangue nas veias devido ao baixo nivel de ativi-
dade na fibra simpética eferente que comanda as veias, fs,, conforme ilustrado na
Figura 5.18. Note a reducao de sangue nas veias e no coragao provocam aumento

do volume de sangue nas circulacao pulmonar e arterial.
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5.2.3 Comportamento do sistema respiratério

Nesta secao apresentaremos uma comparacao das simulagoes do segundo
grupo com os dados experimentais de [40], coletados de humanos submetidos a
condicao de hipoxia sustentada. Aqui também tabularemos os valores das con-
centragoes dos gases CO;, e Oy em diferentes regioes vasculares do modelo com-
putacional para o sistema cardiorrespiratério quando submetido a perturbacgoes de
hipéxia. Apresentaremos no final desta secao uma analise da sensibilidade para os
atuadores.

A resposta tipica obtida por [40] de um conjunto de 20 adultos submetidos a
hipoxia sustentada por 25 minutos esté ilustrada na Figura 5.20. No experimento
os individuos recebiam uma mistura de gases adequada para manter a saturagao
da hemoglobina préxima a 80 + 2% enquanto registravam-se continuamente a sa-
turacao da hemoglobina, a ventilacao pulmonar e a pressao parcial de COy no ar
exalado. Uma simulagao computacional com o modelo aqui proposto, em condi¢oes
semelhantes, observa-se na Figura 5.21.

Temos uma diferenca nas condigoes para os experimentos em humanos e os
numéricos. No modelo computacional a saturacao da Hb atinge a faixa 80 & 2%
aos 6 minutos do inicio da perturbagao enquanto nos experimentos em humanos o
tempo necesséario é metade. Isso se deve ao fato de que no trabalho de [40] a fracao
de oxigénio inspirada era ajustada se necessario para manter a saturacao de Hb
no nivel desejado o que nao foi realizado na simulagao. Apds os 6 minutos iniciais
a saturacao de Hb no modelo encontra-se dentro do desejado pelos 20 minutos
posteriores.

Os dados obtidos da simulacao revelam que ha diferencas entre as respostas
da ventilacao e da pressao de gas carbonico nos alvéolos. O ajuste da ventilacao
no modelo computacional é baixo quando comparado ao sistema biofisico real sob
estudo. Entretanto, as oscilagoes iniciais e o comportamento decrescente da venti-
lacao estao preditos pelo modelo. Detalhes do comportamento da ventilacao para

diferentes niveis de hipoxia estao ilustrados na Figura 5.22.
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Figura 5.20: Comportamento da ventilacao e da pressao parcial de CO5 no ar dos
alvéolos durante experimentos de hipdxia em humanos [40].

O comportamento da pressao parcial de CO5 nos alvéolos também ¢é distinto.
No sistema cardiorrespiratério real ela cai abruptamente permanecendo poucos
minutos em um nivel pouco abaixo do normal, subindo rapido a taxa constante até
um valor proximo ao que estava antes da perturbacao apds 6 minutos do inicio da
perturbacao. No modelo computacional P4 co, cai também muito rapidamente nas
fragoes de minutos apés a perturbacao e na sequéncia continua a reduzir lentamente
até que a ventilagao volte ao valor normal (ver Figura 5.21).

Uma andlise mais detalhada do comportamento da ventilacao no modelo
computacional releva que o ajuste é suficiente para manter o fluxo de oxigénio nos
tecidos, conforme relatado na Secao 5.2.1. Se tomarmos os valores relativos do
aumento no fluxo de ar a 26 minutos do inicio das perturbacoes temos incremento

préximo a 17% nos dados de [40] e 23% no modelo computacional. De qualquer
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Figura 5.21: Comportamento da ventilagao e da pressao parcial de CO5 no ar dos
alvéolos durante uma simulacao de hipodxia.

maneira nés nao modelamos todos os mecanismos relacionados ao controle dos
gases, e circuitos relacionados a sensores de oxigénio no ar localizados na traqueia
e outros circuitos no cérebro, o que poderia explicar as diferencas encontrada na
dinamica do ajuste da ventilacao.

As diferencas na dinamica da pressao parcial de COs; no ar dos alvéolos
P4 co, entre o modelo computacional e o sistema real pode ter explicagao em um
possivel no aumento do tempo de expiracao e reducao do tempo de inspiracao o
que poderiam elevar os valores de P4 co,. Na Figura 5.21 a pressao parcial de gas

carbonico nos alvéolos é estimada através da mensuracgao desse gas no ar expirado,
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Figura 5.22: Comportamento da ventilacao predito pelo modelo computacional no
grupo intacto para diferentes niveis de hipoxia.

e o valor considerado ¢ tomado no fim de cada evento de expiracao.

Na Tabela 5.5 temos as concentragoes de oxigénio no sangue e no ar dos
alvéolos e na Tabela 5.6 os valores deste gas nos tecidos. Os dados mostram
que tanto nos compartimentos arteriais e venosos quanto nos compartimentos dos
tecidos com mecanismos de autorregulagao sofrem menor reducao no contetido
de oxigénio do que nos compartimentos esplancnicos, extra-esplancnicos e ar dos
alvéolos. As redugoes de até 76 mmHg no oxigénio atmosférico (i.e. redugao de
50%) sao bem toleradas pelo sistema, pois se preserva a concentracao de oxigénio
no sangue arterial e venoso. Isto ja nao é observado na simulagao de hipdxia 38

mmHg.

Tabela 5.5: Concentragoes de Oy em mmol/L e Pp, para as simulagdes de hipdxia
no sangue e no ar dos alvéolos.

normal apés 25 minutos do inicio da hipéxia
159 mmHg 114 mmHg 76 mmHg 38 mmHg
Sang. arterial  8.8199 (97 mmHg) 8.5378 (71 mmHg) 7.0499 (40 mmHg) 1.6037 (13 mmHg)
Veia cava 6.0745 (37 mmHg)  5.8721 (35 mmHg) 4.9479 (29 mmHg)  0.5078 (7 mmHg)

Ar alveolar 6.4121 (109 mmHg) 4.3226 (74 mmHg) 2.3317 (40 mmHg) 0.8171 (14 mmHg)
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Tabela 5.6: Concentragoes de O em mmol/L e Pp, nos tecidos para as simulagoes

de hipéxia.

normal
159 mmHg

apds 25 minutos do inicio da hipdxia

114 mmHg

76 mmHg

38 mmHg

Miocardio
Cérebro
Misculos

Tec. esplancnico

0.03446 (26 mmHg)
0.04889 (37 mmHg)

0.04965 (38 mmHg)

0.03219 (24 mmHg)
0.04512 (34 mmHg)
0.04784 (36 mmHg)
0.04615 (35 mmHg)

0.02869 (22 mmHg)
0.03768 (29 mmHg)
0.04153 (32 mmHg)
0.03685 (28 mmHg)

0.0029 (2 mmHg)
0.0079 (6 mmHg)
0.0127 (10 mmHg)
0.0013 (1 mmHg)

(

0.04968 (38 mmHg)
(
(

Tec. extraespl.  0.05002 (38 mmHg) 0.04615 (36 mmHg) 0.03789 (29 mmHg) 0.00098 (0.8 mmHg)

Para o diéxido de carbono ¢é constatado também redugoes nas concentragoes
em todos os compartimentos exceto nos compartimentos periféricos nao autorre-
gulados na simulacao de hipéxia 38 mmHg. A Tabela 5.7 resume os dados de
concentracao de COy no sangue e no ar dos alvéolos, e a Tabela 5.8 as concentra-
¢oes de COq nos tecidos. Essa diminuicao é resultado do aumento nao apenas da
ventilacao mas também do débito cardiaco que provoca maior extracao de CO,. O
aumento da concentracao nos territorios esplancnicos e extra-esplancnicos é pro-
vocado pela redugao nos fluxos de sangue para estas regioes devido ao aumento
das resisténcias hidraulicas, comandadas pelas eferéncias do sistema nervoso sim-
patico e também pela reducao das resisténcias das outros regioes periféricas, veja

Figura 5.18.

Tabela 5.7: Concentragoes de COy em mmol/L e Pgp, para as simulagoes de
hipoxia no sangue e no ar dos alvéolos.

normal
159 mmHg
22.95 (40 mmHg)

apds 25 minutos do inicio da hipdxia
114 mmHg 76 mmHg 38 mmHg
22.2251 (35 mmHg) 21.9953 (34 mmHg) 21.9357 (33 mmHg)
Veia cava 25.2913 (52 mmHg) 24.6787 (48 mmHg) 24.0718 (44 mmHg) 23.4441 (40 mmHg)
Ar alveolar 2.2234 (38 mmHg)  2.1448 (36 mmHg)  2.0855 (35 mmHg)  1.9319 (33 mmHg)
*Os valores de pH no sangue podem ser determinados através da Tabela B.6 Apéndice B.

Sang. arterial

Tabela 5.8: Concentragoes de CO2 em mmol/L e Ppo, nos tecidos para as simula-
¢oes de hipoxia.

normal ap6s 25 minutos do inicio da hipoxia

159 mmHg

114 mmHg

76 mmHg

38 mmHg

Miocardio
Cérebro
Misculos

Tec. esplancnico
Tec. extra-espl.

31.9254 (66 mmHg)
29.8918 (51 mmHg)
29.8289 (51 mmHg)
29.8122 (51 mmHg)
29.7976 (51 mmHg)

31.1374 (61 mmHg)
29.1564 (47 mmHg)
29.2629 (48 mmHg)
29.0346 (47 mmHg)
29.0346 (47 mmHg)

29.8462 (52 mmHg)
98.2751 (43 mmfg)
28.3236 (43 mmHg)
28.4172 (44 mmHg)
28.6326 (45 mmHg)

27.47 (41 mmHg)
26.9242 (38 mmHg)
26.6409 (37 mmHg)
98.3374 (46 mmIg)
98.7891 (48 mmHg)
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Na Figura 5.23 temos o fluxo de oxigénio para os tecidos nas simulagoes
de hipdxia, estendendo os dados reportados na Secao 5.2.1 deste capitulo. Os
resultados obtidos indicam que o sistema autorregulado ¢ eficiente em manter o
fluxo de oxigénio para os tecidos reducao de até 50% no teor de oxigénio no ar
atmosférico. Para uma pressao parcial de 38 mmHg de O, no ar o modelo com
controle (barras em vermelho) ainda consegue captar e transportar o nivel basal
necessario para o modelo, porém simulagoes com esse teor no modelo sem sistema

de autorregulado (barras em azul) nao é possivel.
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Figura 5.23: Fluxo de oxigénio para os tecidos nas simulagoes de hipéxia. Graficos
em vermelho modelo autorregulado e em azul modelo sem mecanismo de autorre-
gulagao, linha tracejada é o consumo na condicao de repouso.

5.2.4 Papel dos diferentes mecanismos de controle

Nesta secao apresentaremos os dados relativos as atividades aferentes dos
sensores periféricos e a andlise de sensibilidade para os atuadores.
Os dados de atividade dos sensores aferentes avaliados a 25 minutos do inicio

da perturbacao de reducao de oxigénio atmosférico estao ilustrados na Figura 5.24.
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Esses dados revelam, como esperado, uma maior atividade nos quimiorreceptores
e também ativacao dos receptores de estiramento pulmonar. Para o barorreceptor
temos ativacao para hipéxia 114 mmHg e 76 mmHg, mas a hipoxia 38 mmHg gera
uma desativacao mesmo com a elevacao da pressao arterial média, Figura 5.16. Po-

rém a derivada da pressao arterial média é negativa como mostrado na Figura 5.17.
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Figura 5.24: Variagoes nas atividades aferentes no modelo do sistema nervoso
autonomo nas simulagoes de hipdxia: Barorreceptores carotideos f,;, sensores de
estiramento pulmonar f,, e quimiorreceptores periféricos f,.

Uma andlise de sensibilidade das respostas dos diferentes mecanismos de con-
trole na condigao de hipoxia 76 mmHg esta representada na Figura 5.25. Essa ané-
lise foi conduzida seguindo a mesma metodologia usada na analise de sensibilidade
dos atuadores em condicao de hipdxia suprimindo individualmente os atuadores e
mantendo todos os demais mecanismos ativos. Pelos resultados obtidos percebe-se
que o controle da ventilacao ¢ o mecanismo mais importante para manter a oxige-
nacao do tecido cerebral, além de prevenir o aumento da pressao arterial do débito
cardiaco na condicao de hipoxia.

Quando consideramos uma taxa metabdlica constante, a manutencao do equi-
librio do gas oxigénio nos tecidos estd relacionada com a quantidade de oxigénio que
chega nesse tecido. Se o contetdo de oxigénio no sangue arterial diminui devido a
reducao da fragao atmosférica de Oy sem um correspondente ajuste no desempenho

da captacao e transporte desse géds é razoavel pensarmos que a reagao do sistema
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cardiovascular em aumentar o débito cardiaco pode manter, até certo limite, o
fluxo de oxigénio para os tecidos. Portanto, o comportamento do modelo quando
o atuador da ventilagao é desativado, ilustrado na Figura 5.25, é condizente com

a hipdtese apresentada.
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Figura 5.25: Anadlise de sensibilidade do efeito da auséncia dos diferentes atua-
dores na simulacao de hipoxia de 76 mmHg: pressao arterial média PAM, débito
cardiaco DC, pressao parcial de gas carbonico no cérebro By, co, € pressao parcial
de oxigénio no cérebro P, o, .

5.2.5 Influéncia do modelo da depressao ventilatoria central

No capitulo anterior nds apresentamos duas formulacoes para o controle da
ventilacao com base na atividade dos quimiorreceptores periféricos e no teor de
CO3 no sangue arterial. Uma formulagao mais simples Equacao 4.22 e uma que
inclui um fendmeno da depressao ventilatéria central Equacao 4.27. Na Figura 5.26
temos o comportamento da ventilacao durante um experimento de hipoxia para
as duas formulacoes. Os dados obtidos demonstram que o modelo de controle
da ventilacao que incorpora a DVC apresenta maior estabilidade, tracado em cor
vermelha na figura quando comparado com o modelo de controle sem DVC, tragado

em cor azul.
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Figura 5.26: Comportamento da ventilagao pulmonar durante simulacoes de hipé-
xia no ar atmosférico a 76 mmHg.

5.3 Simulacoes de hipercapnia

O modelo implementado também ¢é sensivel a perturbacao de gas carbonico
no ar atmosférico. Neste sentido, avaliamos a capacidade de resposta dos sistemas
cardiovascular, respiratorio e pulmonar, assim como as curvas de dissociacao, atra-
vés de cinco simulacoes numéricas considerando os contetidos de 2%, 3%, 4%, 4,8%
e 6,3% de CO5 no ar inspirado. Duas simulacao adicionais foram realizadas com
CO, atmosférico a 4,7% com reducao da concentracao de Oy no ar inspirado a 16%
e outra simulacao com as fragoes de COy a 6.3% e O3 em 7% no ar inspirado. Os
dados de ventilacao e concentracoes dos gases no ar exalado, obtidos nas simulagoes
de 4,8% e 4,7% foram contrastados com os dados medidos em humanos submetidos
a condigoes experimentais semelhantes e publicados por [3]. Os experimentos nu-
méricos com o simbolo * fazem referéncia a simulacoes de hipdxia e hipercdpnica
simultaneamente. As simulacoes com hipercapnia a 4% forneceram também dados

para a analise de sensibilidade para os distintos mecanismos de controle.
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5.3.1 Comportamento do sistema cardiovascular e ventilacao

Quando ocorre apenas um aumento da concentracao externa de gas carbo-
nico a consequéncia imediata é a reducao do desempenho do pulmao em relagao a
extracao de CO, do sangue porque o gradiente desse gés na interface dos alvéolos
fica reduzido. Diante dessa perturbacao o organismo possui duas agoes distintas,
ou combinacoes delas, para manter o nivel de CO5 no sangue em um nivel aceitavel
fisiologicamente: aumento da ventilacao, o que eleva o desempenho do pulmao ou
reducao do débito cardiaco com redugao da taxa metabdlica. Ou seja, aumentar a
relagao ventila¢ao/perfusao nos capilares pulmonares. Em nosso modelo a produ-
¢ao de CO4 na condicao de repouso € fixa, logo nos experimentos computacionais
deveriamos esperar variacoes significativas na ventilagao ou no fluxo circulante de
sangue.

Um outro cenario possivel é a hipercapnia, por aumento da concentragao de
CO5 na atmosfera, vir acompanhada de uma reducao no teor de oxigénio atmos-
férico. Nessa condi¢ao reduz-se a eficiéncia da eliminacao de COy e também a
captacao de Oz no pulmao devido a redugao do gradiente dos dois gases na mem-
brana hemato pulmonar. A reacao esperada para o modelo, com taxa metabdlica
fixa, é o aumento tanto da ventilacao quanto do débito cardiaco pois a reducao na
saturacao da hemoglobina por O, requer um aumento na vazao de sangue para os
tecidos a fim de manter o mesmo fluxo de oxigénio. Evidentemente que o cenario
apresentado neste pardgrafo e no anterior nao sao validos para quaisquer niveis
de COy e Oy atmosférico, mas sao comportamentos admissiveis para as variagoes
leves a moderadas desses dois gases.

Como resultados destas perturbagoes no modelo, as variagoes nas princi-
pais quantidades hemodinamicas estao ilustradas nos graficos da Figura 5.27, e
as correspondentes alteracoes nos fluxos de ar no pulmao encontram-se na Fi-
gura 5.28. Os dados da Figura 5.27 mostram que a pressao arterial média, a
frequéncia cardiaca e a resisténcia periférica total apresentam comportamento mo-

notonico crescente, enquanto o DC mantém-se praticamente constante exibindo
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leve tendéncia a diminuigao, para as perturbagoes na concentracao atmosférica de
CO3 em 2%,3%,4% e 6.3%. Note também que a ventilagdo pulmonar aumenta pro-
porcionalmente em resposta ao aumento do COs no ar, veja Figura 5.28. Quando
a hipercapnia de 6,3% é acompanhada de hipdéxia a 7%, coluna azul escuro Fi-
gura 5.27, temos variagoes muito expressivas no débito cardiaco, na pressao arte-
rial, na resisténcia periférica e ventilacao pulmonar. Porém, observa-se uma menor
variacao da frequéncia cardiaca.

m2.0% m3.0% 4.0% 6.3% MW6.3%*
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Figura 5.27: Variagoes nas principais quantidades hemodinamicas durante simula-
¢oes de hipercapnia. Pressao arterial média PAM, débito cardiaco DC, frequéncia
cardica FC e resisténcia periférica total R.

Na Figura 5.29 temos os niveis de ativacao nas fibras eferentes para o modelo
do sistema autonomico simpatico e parassimpatico para comandar as resisténcias
dos vasos periféricos, volumes venosos de referéncia e desempenho do coracao. O
efeito provocado pela hipercapnia conjugada com hipdxia provoca um aumento
em fy, cerca de 14 vezes mais intenso do que apenas uma hipercapnia da mesma
intensidade, Figura 5.18. Essa resposta tem origem na formulagao adotada para os
quimiorreceptores periféricos, como pode ser visto na Equacao (4.5), onde os efeitos
relativos as medidas de CO5 e Oy dissolvidos no sangue exibem um comportamento

nao linear multiplicativo.
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Figura 5.28: Variagoes na ventilacao pulmonar durante simulacoes de hipercapnia.
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Figura 5.29: Variagbes nos niveis de ativacao das fibras eferentes do modelo
do sistema nervoso autonomico durante simulagoes de hipercapnia e hipercapnia
(6,3%)+ hipéxia (7%) destacado com o simbolo (*).

Para finalizar esta se¢ao temos na Figura 5.30 os efeitos causados pela hiper-
capnia isolada 2%, 3%, 4% e 6,3%, e hipercapnia acompanhada de hipoxia, 6.3%
de CO3 e 7% de O4 no ar inspirado, denotado por 6,3%*. As diferencas expressivas

se concentram nas simulacoes de hipercapnia conjugada com hipéxia onde temos
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maior redistribuicao nos volumes dos compartimentos e agoes completamente dis-
tintas para os volumes das veias, camaras cardiacas e circulagao pulmonar. Essas
diferentes alteracoes estao relacionadas a necessidade do aumento do débito car-

diaco durante a hipdxia, como comentado anteriormente.
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Figura 5.30: Redistribuicao dos volumes de sangue nos compartimentos do modelo
na durante hipercapnia e hipercapnia + hipéxia (6,3%%).

5.3.2 Dinamica dos gases CO; e O, no ar inspirado e expirado

A dinamica dos gases COy e Oy para a simulacao com concentracao de gas
carbonico em 4,7% e nivel de oxigénio em 16% no ar inspirado estd na Figura 5.31
e um experimento correspondente realizado por [3] em humanos ¢é ilustrado na
Figura 5.32. Para o tracado de CO,, em ambas as figuras, o limite inferior é
imposto ao sistema (ar inspirado) e o limite superior (ar expirado) representam a
resposta do organismo ou do modelo que depende do funcionamento do pulmao e
do contetido de CO, presente no sangue venoso. No caso do oxigénio, tracado em
vermelho na Figura 5.31 e grafico superior na Figura 5.32, o limite superior ¢ a

concentracao fornecida aos sistemas e o limite inferior é a correspondente resposta,
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a qual depende também do desempenho do pulmao e do nivel residual de oxigénio

no sangue venoso.
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Figura 5.31: Dinamica dos gases dada pelo modelo no compartimento de transporte
do pulmao na condicao de hipercapnia 4,7% e hipdéxia 16%.
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Figura 5.32: Dados experimentais em humano obtido por [3] durante hipercapnia
4,7% e hipoxia 16%.

Ao compararmos os resultados preditos pelo modelo desenvolvido neste tra-

balho com os dados provenientes das medidas em humanos para a dinamicas dos
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gases inspirados e expirados observa-se uma boa coeréncia entre os resultados ex-
perimentais e os gerados por nosso modelo. Entretanto, existem diferencas tanto
no inicio quanto no fim das perturbagoes nas variaveis de estados dos gases O, e
CO, expelidos. Na marca dos dois minutos quando a perturbacao é introduzida o
modelo computacional responde com uma oscilagao nas concentracoes de ambos os
gases e nos dados medidos temos uma oscilagao apenas no CO,. Porém, a redugao
no teor de oxigénio no modelo é feita de forma abrupta enquanto no experimento a
transicao é suave e ocorre no intervalo de 2 até 3 minutos. No fim da perturbacao,
na marca dos 7 minutos as concentragoes dos gases voltam ao normal e oscilagoes
relativamente maiores ocorrem na fragdo do Oy no modelo computacional. Es-
sas oscilagoes podem estar relacionadas com os tempos de atrasos e constantes de
tempo dos mecanismos de controle da ventilacao. Em nosso modelo, tanto o ajuste
na amplitude quanto da frequéncia respiratério sé pode ser efetuado no inicio de
cada ciclo respiratério o que introduz um retardo longo no controle do pulmao.
Talvez as variacoes ocorridas no inicio da perturbacao também tenham origem

nessa limitagao, pelo menos em parte.

5.3.3 Comportamento do sistema respiratério

Os dados sobre as concentracoes e as respectivas pressoes parciais de CO, e
04 ao longo dos compartimentos do modelo cardiorrespiratério para as simulagoes
de hipercapnia em 3%, 4% e 6,3% estao resumidos nas tabelas a seguir.

Na Tabela 5.9 temos os valores de concentracao e pressao parcial de COq
no sangue arterial, no sangue venoso e no ar dos alvéolos e a Tabela 5.10 traz as
concentracoes desse gas nos tecidos com as respectivas pressoes parciais. Todos os
valores encontrados nas duas tabelas revelam que para os niveis atmosféricos de
3% a 6.3% de CO, existe uma elevagao dessa substancia em todos os comparti-
mentos mesmo com todos os mecanismos de controle operacionais. Neste contexto,
destaca-se o compartimento do coragao por apresentar a maior elevagao na con-

centracao de diéxido de carbono.
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Tabela 5.9: Concentragdes de CO2 em mmol/L e Prp, no sangue e no ar dos
alvéolos para as simulagoes de hipercapnia.

apds 10 minutos do inicio da hipercapnia

Pim,co, 0% (0 mmHg) 3% (22.8 mmHg) 4% (30.4 mmHg) 6.3% (47.9 mmHg)
Sang. arterial 22.9142 (39 mmHg) 23.6593 (43 mmHg) 23.9985 (45 mmHg) 23.3046 (52 mmHg)
Veia cava 25.2927 (52 mmHg) 25.7199 (54 mmHg) 25.9181 (56 mmHg) 26.5728 60 mmHg)

Ar alveolar 2.2486 (38 mmHg)

2.4414 (41 mmHg)

2.5565 (44 mmHg)

3.0525 (52 mmHg)

*Os valores de pH no sangue podem ser determinados através da Tabela B.6 Apéndice B.

Tabela 5.10: Concentragoes de COy em mmol/L e Pop, nos tecidos para as simu-

lacoes de hipercapnia.

apds 10 minutos do inicio da hipercapnia

Poim,co, 0% (0 mmHg) 3% (22.8 mmHg) 4% (30.4 mmHg) 6.3% (47.9 mmHg)
Miocérdio 31.9258 (66 mmHg) 32.5581 (70 mmHg) 32.836 (72 mmHg)  33.7796 (80 mmHg)
Cérebro 29.8922 (51 mmHg) 30.5224 (55 mmHg) 30.8062 (57 mmHg) 31.8432 (63 mmHg)
Misculos 20.8305 (51 mmHg) 30.0423 (52 mmHg) 30.1387 (53 mmHg) 30.3524 (54 mmHg)

29.8129 (51 mmHg)
29.8004 (51 mmHg)

Tec. esplancnico
Tec. extra-espl.

(
(
(
(

30.5381 (55 mmHg)
30.0922 (51 mmHg)

30.8667 (57 mmHg)
30.2262 (53 mmHg)

32.0428 (65 mmHg)
30.5385 (55 mmHg)

Em relacao ao comportamento do oxigénio no modelo cardiorrespiratorio

constatamos também aumento na concentragao, e consequentemente na pressao

parcial, em praticamente todos os compartimentos exceto no compartimento extra-

esplancnico para hipercapnia 6,3%, conforme indicado pelos dados da Tabela 5.11 e

da Tabela 5.12. Esse aumento pode estar relacionado com o deslocamento da curva

de dissociacao do oxigénio para a direita (i.e. efeito Bohr) causado pela redugao do

pH do sangue devido ao aumento do teor de diéxido de carbono na circulacao. O

aumento da ventilagao contribui pouco para esse aumento de O5 pois a quantidade

de oxigénio transportada pelo sangue ¢é limitada pela quantidade de hemoglobina

e praticamente nao hé variagoes no débito cardiaco.

Tabela 5.11: Concentragoes de Oy em mmol/L e Py, no sangue e no ar dos alvéolos
para as simulacoes de hipercapnia.

ap6s 10 minutos do inicio da hipercapnia

Poim.co, 0% (0 mmHg) 3% (22.8 mmHg) 4% (30.4 mmHg) 6.3% (47.9 mmHg)
Sang. arterial 8.8220 (97 mmllg)  8.8053 (112 mmHg) 8.9150 (117 mmHg) 8.9393 (126 mmllg)
Veia cava 6.0744 (37 mmHg)  6.1450 (38 mmHg)  6.1714 (39 mmHg)  6.1752 (40 mmHg)

Ar alveolar 6.3589 (108 mmHg)

7.5144 (128 mmHg)

7.8863 (134 mmHg)

8.4739 (144 mmHg)

Por fim a verificagao experimental em humanos dos valores de CO5 e Oy em

diferentes locais do organismo nas condic¢oes de hipercapnia aqui descritas pode
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Tabela 5.12: Concentragoes de Oy em mmol/L e Pp, nos tecidos para as simulagoes

de hipercapnia.

apds 10 minutos do inicio da hipercapnia

Pim,co, 0% (0 mmHg) 3% (22.8 mmHg) 4% (30.4 mmHg) 6.3% (47.9 mmHg)
Miocérdio 0.0345 (26 mmHg) 0.03668 (28 mmHg) 0.03771 (28 mmHg) 0.04152 (32 mmHg)
Cérebro 0.0489 (37 mmHg) 0.05222 (40 mmHg) 0.05377 (41 mmHg) 0.05969 (46 mmHg)
Miisculos

Tec. esplancnico

0.0496 (38 mmHg

0.05177 (39 mmHg

0.05267 (40 mmHg

0.05487 (42 mmHg)

) ) )
) ( ) ( ) (

0.0497 (38 mmHg) 0.05020 (38 mmHg) 0.05040 (38 mmHg) 0.05031 (38 mmHg)
) ( ) ( ) (
) ( ) ( ) (

Tec. extra-espl.  0.0500 (38 mmHg) 0.05063 (39 mmHg) 0.05079 (39 mmHg

0.04931 (38 mmHg)

ser impraticavel pois o didxido de carbono é potencialmente perigoso. Segundo a
agéncia NIOSH® uma fracao de 2,5% de CO, atmosférico é considerado o limiar
toxico. Acima desse valor ele pode provocar sensacao de falta de ar, dor de cabeca,
queda da pressao arterial e elevacao da frequéncia cardiaca sendo considerada letal
uma exposicao a 9% por 5 minutos. Se voltarmos a Figura 5.27 e a Figura 5.28
podemos verificar que o modelo eleva a frequéncia cardiaca e a ventilacao em
reposta a hipercapnia conforme descricao nos relatérios da NIOSH porém, no

modelo proposto ocorre uma sutil elevagao da pressao arterial média.

5.3.4 Papel dos diferentes mecanismos de controle

Seguindo o mesmo protocolo de simulagao para testes de hemorragia e hi-
poxia, foram realizadas diferentes simulacoes para hipercapnia 4% desativando
de forma individualizada cada um dos atuadores e o resultado estd ilustrado na
Figura 5.33. Os dados da figura reforcam a tese de que o ajuste da ventilacao
pulmonar é o mecanismo mais importante para minimizar os efeitos do aumento
da fracao de gas carbonico no ar inspirado. Outros destaques sao: a supressao
da ventilacao, do controle cronotrépico ou do controle local do fluxo de sangue
provocam reducao do débito cardiaco.

Para finalizar a secao sobre as simulacoes de hipercapnia e hipercapnia com-
binada com hipodxia apresentamos na Figura 5.34 o comportamento das atividades
dos sensores periféricos. Observe que o nivel de atividade dos quimiorreceptores

periféricos, f,., nao apresentam ativacao e sim uma leve desativagao para os niveis

8 National Institute for Occupational Safety and Health, registro RTECS #: FF6400000
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Figura 5.33: Anadlise de sensibilidade dos diferentes mecanismos de controle durante
hipercapnia em 4%. V sem controle da ventilacao pulmonar, PAM pressao arterial
média, DC débito cardiaco, PbpCO2 pressao de diéxido de carbono compartimento
do cerebral e PbpO2 pressao de oxigénio compartimento do cerebral.

de 2%, 3% e 4% de CO3 no ar. Logo, os ajustes nos atuadores da ventilacao e
do sistema cardiovascular sao comandados pelos quimiorreceptores centrais e pelo
sistema nervoso central que apresenta uma maior sensibilidade ao COs. Veja que
todos os sensores estao mensurando os niveis de CO5 e Oy dissolvidos no sangue
apos o sangue passar pelo pulmao e efetuar as trocas gasosas. Porém, quando ha
sobreposicao nas perturbacoes de hipercapnia e hipéxia ocorre forte elevagao na
atividade dos quimiorreceptores periféricos. A medida que o desempenho do pul-
mao aumenta temos maior atividade dos receptores de estiramento pulmonar f,,.
Por fim o barorreceptor (f,) é significativamente ativado durante hipercapnia de

6,3%.
5.4 Simulagoes de exercicios

A condicao de exercicio fisico pode impor forte estresse em muitos sistemas
fisiolégicos incluido o sistema cardiovascular, respiratorio e pulmao. Para manter

o organismo em um ponto estavel de equilibrio, ou proximo dele, diferente daquele
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Figura 5.34: Resposta dos sensores periféricos na condigao de hipercapnia e hiper-
capnia + hipdxia destacada por (*).

encontrado na condicao de repouso, e que permita a manutencao do desempenho
no exercicio, sao necessarias acoes coordenadas dos mecanismos de controle. O
centro primario de controle é o sistema nervoso central, onde temos os mecanismos
de controle por retroalimentagao e o controle por antecipagao, também denomi-
nado controle por pré-alimentacao. Esses mecanismos sao capazes de modificar
o desempenho do coracao, do pulmao e ajustar o diametro dos vasos das regioes
periféricas e venosas por meio de cédigos de ativagao nas fibras eferentes e através
de sinais quimicos trasportados pelo sangue.

Nas simulacoes de hemorragia, hipéxia e hipercapnia os mecanismos de con-
trole sao todos do tipo retroalimentacao. Para o caso das simulagoes de exercicio
optamos pela inclusao de um mecanismo de controle por antecipagao que modifica
o ponto de operacao dos barorreceptores para que o sistema cardiovascular opere
em uma pressao arterial maior do que aquela ajustada para a condicao de repouso.
Esse mecanismo pode ser relacionado com a hipotese de “reset” do barorreceptor
durante exercicio. As alteracoes no ponto de operacao dos barorreceptores para a
condicao de repouso e para as cargas de exercicio 25W, 75W e 125W encontram-se
na Figura 5.35. Sendo que estes pontos de operacao sao ajustados pelo modelo de

forma automaética.
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Figura 5.35: Alteragoes no ponto de operagao dos barorreceptores durante simula-
¢oes de exercicios.

A lei de ajuste para o “reset” segue um critério linear relacionado com a
carga de exercicio. Esse critério linear foi construido para forcar a coeréncia entre
os dados de pressao do modelo aqui proposto com os dados experimentais de [149],

Figura 5.37. As equagoes de ajuste dos parametros P, fabmin € fabmaz SA0:

Pn = Pn,’r + (Pn,e:c - Pn,r)(l - exp(_f/Tab))a (51)
fab,maz = fab,max,r + (fab,ma:r,ex - fab,max,r)(l - eXp(_E/Tab))a (52)
fab,min - fab,min,r + (fab,min,ex - fab,min,r)(l - eXP(—E/Tab))- (53)

Note que existe uma constante de tempo 7,, responsavel por tornar as mudancas
dos parametros suave. O parametro ¢ é o tempo medido a partir do inicio do
exercicio. Os parametros P, ez, fabminer € fabmazex 580 determinados através de
uma combinagao dos valores basais na condicao de repouso P, ., fabminr € fabmaz,r

(listados no Apéndice C, Secao C.7) e a partir de mais um fator que depende da
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carga de exercicio W, como segue

Prve = P+ 0.18W, (5.4)
fab,min,ew = fab,min,r - 00152W (55)
fab,max,ex = fab,max,r — 0.2312W. (56)

Uma amostra do efeito desse mecanismo sobre o sistema cardiorrespiratério sera
apresentada no final desta se¢ao através de uma andlise de sensibilidade.

Além do ajuste antecipado nos parametros de controle da pressao arterial, as
simulagoes de exercicios necessitam de alteragoes nas taxas metabdlicas, de forma
a simular o aumento no consumo de oxigénio e producao de diéxido de carbono.
Um trabalho pioneiro de modelagem do sistema cardiovascular e respiratério capaz
de simular uma condic¢ao de exercicio com carga de 75W foi proposto por [139] e
abordado com menos detalhes em [2]. Neste trabalho se descreve uma maneira
de ajustar a taxa metabdlica em funcao da carga de exercicio em uma bicicleta

ergométrica conforme a seguinte expressao

Mm,Og - Mm,Og,r + (Mm,Og,eac - Mm,OQ,T)(l - exp(_f/Teac))y (57)

Mm,COQ = quTMm,027 (58)

onde o consumo de oxigénio na condigao de exercicio é M, 0yc0 = M 0,0 +
puW, My, 0,, ¢ 0 consumo de oxigénio no estado de repouso, 7, ¢ o coeficiente
respiratorio e 7., é a constante de tempo que determina como ocorre a mudanca
do metabolismo.

Na Figura 5.36 temos o comportamento do metabolismo geral para o modelo
durante uma simulagao de exercicio com carga de 75W. As oscilagoes na Figura 5.36
sao devido ao fluxo pulsatil de oxigénio que chega no compartimento dos tecidos.
No modelo do sistema cardiovascular utilizado neste trabalho se condensam com-
partimentos vascular arteriolas e capilares em um tnico compartimento causando

esse efeito de oscilagdo quando o termo de restricao Equagao B.1 no Apéndice B
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Figura 5.36: Metabolismo celular no modelo do sistema cardiorrespiratorio: tra-
cado em azul consumo de O, durante simulacao de exercicio e tracado em vermelho
consumo tedrico de Oy em repouso.

¢é utilizado para restringir o consumo de oxigénio quando a concentracao tender a

Zero.

5.4.1 Comportamento do sistema cardiovascular

As alteracoes em alguns dos estados do sistema cardiovascular decorridos 6
minutos do inicio da perturbacao que simula as condigoes de exercicio em bici-
cleta ergométrica com cargas de 25W, 75W e 125W sao mostrados na Figura 5.37.
Nesta figura também temos os dados experimentais relacionados, obtidos da publi-
cagao [149]. Em relagao a capacidade preditiva do modelo podemos observar que o
modelo nao se ajusta bem aos dados experimentais em termos quantitativos com
excecao da PAM. Porém a equivaléncia da pressao arterial média foi adotada para a
construcao do modelo da resposta do controlador pré-alimentado. Mas se analisar-
mos do ponto de vista da equivaléncia qualitativa nds obtemos resultados coerentes
exceto para o comportamento da resisténcia na condicao de carga de 251/. Note
que tanto o débito cardiaco, frequéncia cardiaca e resisténcia periférica respondem
com uma intensidade de variacao abaixo da esperada mas o débito cardiaco e a
frequéncia cardiaca seguem a tendéncia encontrada nos dados experimentais. Essas
discrepancias podem ser atribuidas a muitos fatores por nés desconhecidos, como

por exemplo: modelo de “reset” inadequado ou falha na escolha dos parametros,
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Figura 5.37: Variacoes nas principais quantidades hemodinamicas durante simu-
lacoes de exercicios e dados coletados de experimentos com humanos: Pressao ar-
terial média (PAM), débito cardiaco (DC), frequéncia cardiaca (FC) e resisténcia
periférica total (R).

circuitos de controle humorais nao introduzidos no modelo e outros mecanismos
de realimentacao ou pré-alimentagao de controle que nao foram considerados neste
trabalho.

Uma comparacao da dinamica das quantidades pressao arterial média, frequén-
cia cardiaca e débito cardiaco entre o modelo aqui proposto e os dados provenientes
de um experimento em humanos estd apresentada na Figura 5.38. A Figura 5.38(a)
representa os dados gerados por nosso modelo e a Figura 5.38(b) os dados experi-
mentais retirados do trabalho [2] e representados pelas nuvens de pontos. As linhas
que se ajustam aos pontos sao obtidas por um modelo do sistema cardiorrespiraté-
rio com escoamento de sangue constante e sem modelo de pulmao nem modelo de
transporte dos gases. Ainda, para a construgao do modelo de controle foi necessa-
rio estimar todos os estados do modelo na condi¢ao de repouso e na condigao de
exercicio com carga de 7T5W. Em outras palavras, trata-se de um modelo especifico

para a condicao de exercicio.
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Figura 5.38: Comportamento dindmico da pressao arterial média P, frequéncia
cardiaca H e débito cardiaco () durante teste ergométrico com carga de 75 Watts:
(a) modelo proposto neste trabalho, (b) dados experimentais (pontos) e regressao
via modelo de [2] (linhas).

time [min]

(b)

Iniciamos a analise pela pressao arterial média, simbolizada por P,; nessa
figura. No modelo, a pressao arterial média sobe 13 mmHg enquanto os dados
experimentais exibem um aumento de 16,5 mmHg se consideramos a regressao
representada na Figura 5.38(b) por uma linha sélida. Entretanto ha ruido nas
medidas e além disso existe uma tendéncia de reducao de P,4 entre 0 e 10 minutos
também presente em nosso modelo. A queda abrupta registrada na pressao arterial
média entre 0 e 1 minutos no modelo é devida a reducao da resisténcia periférica
dos musculos causada pela reducao da concentracao de O e a elevacao do teor CO,
local. Como esse efeito é local sua acao é muito rapida. Os dados experimentais
nao exibem tal comportamento.

Comparagoes entre a dinamica da frequéncia cardiaca e do débito cardiaco

obtidas através das simulacoes e os provenientes de experimentos com humanos
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apresentados em [2] relevam que o modelo proposto responde com menor elevagao
da frequéncia cardiaca e consequentemente a mesma diferenca ocorre em relagao ao
débito cardiaco. Entretanto, a direcao na qual os mecanismos conduzem o estado
do sistema cardiovascular e cardiorrespiratério é consistente com os experimentos.

As variacoes nos volumes de sangue causados pelos ajustes dos controladores
para as simulacoes de exercicios estao na Figura 5.39 e as mudancas nos niveis de
ativagao do modelo para o sistema simpatico eferentes estao na Figura 5.40. As
variagoes nos volumes apresentam uma transferéncia de parte do volume de sangue
da circulagao venosa para todos os outros compartimentos do modelo, a qual é
uma acao desejada para elevar a pressao arterial média. Em relacao aos niveis de
ativacao das fibras eferentes o comportamento apresentado é uma resposta tipica
para a necessidade de elevagao da frequeéncia cardiaca, pressao arterial e débito
cardiaco. Os canais eferentes f,, e f, que controlam o coragao apresentam um

comportamento linear com a intensidade do exercicio.
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Figura 5.39: Redistribuicao dos volumes de sangue no modelo durante simulagoes
de exercicios.
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Figura 5.40: Atividade do sistema de controle autonomo nas simulacoes de exerci-
cios: Fibra eferente do simpético que inerva os vasos periféricos sistémicos f,, fibra
eferente para os vasos venosos f,, fibra eferente do simpatico ligadas ao coragao
fsn € fibra do parassimpatico fy .

5.4.2 Comportamento do sistema respiratério

As modificagoes realizadas pelos mecanismos de controle no sistema respi-
ratério provocadas pelas diferentes cargas de exercicios incluem aumento da ven-
tilacao pulmonar, redugao da concentracao de oxigénio e aumento de diéxido de
carbono no sangue venoso.

Na Figura 5.41 temos as variacoes na ventilacao pulmonar para algumas das
cargas tomadas a 6 e a 45 minutos do inicio da condicao de exercicio obtidas por
simulagdes do modelo proposto juntamente com dados dos experimentos de [149]
tomados a 6 minutos. Para a carga de 25W o modelo ajusta adequadamente a
ventilacao, ja para 75W e 125W temos um ajuste proporcionalmente menor do
que o esperado.

Os dados sobre o estado do oxigénio no sangue arterial e venoso, e no ar
dos alvéolos estao na Tabela 5.13 e as concentragoes de oxigénio nos tecidos sao

resumidas na Tabela 5.14. Conforme esperado o conteiido de oxigénio reduz no
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Figura 5.41: Alteragoes no fluxo ventilatorio durante simulagoes de exercicios no
modelo e dados experimentais mensurados em humanos.

sangue venoso, com excecao do caso quando a carga de exercicio sobe para 125W.
A concentracao de oxigénio no tecido muscular também se reduz significativamente
a medida que a carga de exercicio aumenta. Em termos de concentracao de oxige-
nio, o sangue arterial e os tecidos do coracao, cérebro, tecidos do compartimento

esplancnico e extra-esplancnico sofrem pouca alteracao.

Tabela 5.13: Concentragoes de Oy em mmol/L e Py, para as simulagoes de exer-
cicios no sangue e no ar dos alvéolos.

apds 6 minutos do inicio do exercicio

Repouso 25W W 125W
Sang. arterial 8.822 (97 mmHg)  8.689 (83 mmHg) 8.647 (81 mmHg)  8.727 (89 mmHg)
Veia cava 6.074 (37 mmHg)  4.414 (29 mmHg) 2.609 (23 mmHg)  2.738 (25 mmHg)

Ar alveolar 6.359 (108 mmHg) 5.636 (96 mmHg) 5.969 (102 mmHg) 6.737 (115 mmHg)

O comportamento quantitativamente discrepante observado para as simula-
coes de 7TBW e 125W quanto ao ajuste da frequéncia cardiaca e débito cardiaco
pode ser explicado em parte a substancial redugao de oxigénio no compartimento
muscular. FExiste uma restricao no modelo quanto ao consumo de oxigénio em

um determinado 6rgao, Apéndice B, Secao B.6.2, equagao (B.1). Esta restrigao
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Tabela 5.14: Concentragoes de Oy em mmol/L e Pp, nos tecidos para as simulagoes
de exercicios.

apds 6 minutos do inicio do exercicio

Repouso 25W 614 125W

Miocérdio 0.0345 (26 mmHg) 0.0347 (26 mmHg) 0.0362 (28 mmHg) 0.0382 (29 mmHg)
Cérebro 0.0489 (37 mmHg) 0.0487 (37 mmHg) 0.0511 (39 mmHg) 0.0552 (42 mmHg)
Musculos 0.0496 (38 mmHg) 0.0305 (23 mmHg) 0.0044 (3 mmHg)  0.0015 (1 mmHg)
Tec. esplancnico 0.0496 (38 mmHg) 0.0464 (35 mmHg) 0.0466 (36 mmHg) 0.04998 (38 mmHg)
Tec. extra-espl.  0.05 (38 mmHg) 0.0432 (33 mmHg) 0.0407 (31 mmHg) 0.04292 (33 mmHg)

foi imposta inicialmente para evitar que a concentragao assumisse valores iguais
ou menor que zero. Porém, existe uma relagao fisioldgica entre concentracao e
consumo de oxigénio [146], pagina 461. Quando a concentracao de Oy no musculo
atinge 0,0044 mmol/L o consumo metabdlico sofre queda de 18% no valor imposto
pela equacao (5.7) e para 0,0015 a queda é de 40%.

O diéxido de carbono ao longo do sistema cardiovascular e no ar dos alvéolos
para a condi¢ao de repouso e exercicios com cargas de 25W, 75W e 125W estao
nas tabelas a seguir. As concentracoes de CO, no sangue arterial, venoso e no
ar dos alvéolos se encontram na Tabela 5.15 onde percebemos que o teor de CO4
aumenta em todos os compartimentos sendo a elevagao mais expressiva no sangue
venoso. Nos tecidos também temos aumento em todos os compartimentos com
maior intensidade no compartimento muscular, veja Tablea 5.16. Note porém que
nos compartimentos com tecidos: cérebro, miocardio, tecidos esplancnico e extra-
esplancnicos a variacao € baixa, o que sinaliza que os mecanismos de controle estao
agindo em funcao de manter a quantidade de didéxido de carbono préxima ao valor
normal.

Tabela 5.15: Concentragoes de COs em mmol/L e Pgp, para as simulagoes de
exercicio no sangue e no ar dos alvéolos.

apd6s 6 minutos do inicio do exercicio

Repouso 25W W 125W
Sang. arterial 22.914 (39 mmHg) 23.179 (40 mmHg) 23.617 (43 mmHg) 24.087 (45 mmHg)
Veia cava 95.293 (52 mmHg) 26.169 (57 mmHg) 28.297 (72 mmHg) 30.406 (89 mmHg)

Ar alveolar 2.248 (38 mmHg)  2.333 (40 mmHg) 2.359 (40 mmHg)  2.409 (41 mmHg)
*QOs valores de pH no sangue podem ser determinados através da Tabela B.6 Apéndice B.

A dinamica dos gases no pulmao na condigao de exercicio 75W pode ser

174



Tabela 5.16: Concentragdes de COy em mmol/L e Py, nos tecidos para as simu-
lagoes de exercicio.

Repouso

apds 6 minutos do inicio do exercicio

25W

W

125W

Miocardio
Cérebro
Misculos

Tec. esplancnico
Tec. extra-espl.

31.9258 (66 mmHg)
29.8922 (51 mmHg)
29.8305 (51 mmHg)
29.8128 (51 mmHg)
29.8004 (51 mmHg)

31.9952 (66 mmHg)
30.0071 (52 mmHg)
31.2501 (62 mmHg)
30.2286 (51 mmHg)
29.9837 (52 mmlg)

32.2056 (68 mmHg)
30.197 (53 mmHg)

34.4985 (89 mmHg)
30.6039 (56 mmHg)
30.1456 (53 mmlg)

32.555 (70 mmHg)
30.4725 (55 mmHg)
38.2506 (130 mmHg)
30.8536 (58 mmHg)
30.2581 (54 mmHg)

observada na Figura 5.42. Os resultados mostram que a pressao de didéxido de

carbono no pulmao permanece quase estavel durante os primeiros 10 minutos.

Ja para o oxigénio, passado 1 minuto temos uma queda na pressao parcial de

aproximadamente 30% que retorna lentamente a um valor préximo do normal aos

10 minutos.

Essa recuperacao na pressao de oxigenio se deve principalmente ao

incremento na ventilagao e no débito cardiaco. O comportamento da dinamica

dos gases no pulmao permite-nos inferir que existe um ponto de equilibrio para o

sistema, dentro da faixa fisioldgica admissivel, que iguale o consumo e producao

dos gases CO, e Os.
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Figura 5.42: Dinamica dos gases no pulmao durante simulagao de exercicios com
carga de 75W. Fy co, € Py o, pressoes dos gases CO2 e Oz no compartimento de
transporte, P co, € P o, pressoes dos gases no compartimento dos alvéolos.

Na Figura 5.43 temos o fluxo de oxigénio para os tecidos e taxa de consumo
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de oxigénio durante as simulacoes de exercicios. Os resultados demonstram que
o modelo captura bem o comportamento de elevar a captacao e transporte de
oxigenio no modelo em resposta ao aumento do consumo de oxigénio. Porém, para

uma carga simulada de 125W o transporte de oxigénio nao atende a demanda.
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Figura 5.43: Transporte e consumo de oxigénio no modelo durante simulacoes de
exercicios.

5.4.3 Papel dos diferentes mecanismos de controle

Nesta secao vamos apresentar oito simulacoes com carga de exercicio de 75W.
Em cada uma destas simulacoes desativamos apenas um dos seguintes mecanismos
de controle: efeito cronotrépico FC, controle das resisténcias periféricas R, ajuste
do volume venoso V,,, efeito ionotrépico E,,.., controle local, controle da ventilacao
e ajuste pré-alimentado de “reset”. Os dados obtidos sao confrontados com uma
outra simulacao onde todos os mecanismos de controle estao operacionais. Os
resultados encontram-se na Figura 5.44.

Diferentemente das analises de sensibilidade para hemorragia, hipoxia e hi-

percapnia apresentamos também os valores de concentracao para os gases no com-
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Figura 5.44: Analise de sensibilidade dos mecanismos de controle durante simu-
lagoes de exercicios em bicicleta ergométrica a 75W. Todos mecanismos ativos
(intacto), efeito cronotrépico desativado (FC), controle das resisténcias periféricas
inativo (R,), ajuste dos volumes venosos de referéncia inoperante (V,,), auséncia
de controle local das resisténcias periféricas (Local), sem ajuste da ventilagao (Ven-
tilagao), desativagao do “reset”. PAM pressao arterial média, DC débito cardiaco,
PmCO2 pressao de didxido de carbono no compartimento circulacao muscular,
PmO2 pressao de oxigénio no compartimento circulagao muscular, PbCO2 pressao
de diéxido de carbono no compartimento circulagao do cérebro, PbO2 pressao de
oxigénio no compartimento circulagao do cérebro.

partimento dos musculos. Os resultados provenientes das simulagoes realizadas
demonstram claramente que os dois mecanismos mais importantes para manter a
pressao de diéxido de carbono baixa nos musculos sao o controle local das resistén-
cias periféricas e a ventilacao. Para a manutencao do CO5 em um nivel baixo no
cérebro o mecanismo mais relevante é o controle da ventilacao. Em relagao ao me-
canismo que altera o modo de operacao do barorreflexo, observamos que a pressao
arterial média sofre reducao quando esse controle é removido, o débito cardiaco
reduz e a pressao parcial de COq no tecido muscular aumenta.

Por fim temos na Figura 5.45 as variacoes nas atividades das fibras aferentes
dos receptores que medem a pressao arterial fg;, 0 estiramento pulmonar f,, e des-

vios nas pressoes parciais dos gases COy e Oy no sangue arterial. As desativagoes
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em f, sao consequéncias da mudanca do ponto de operacao dos barorreceptores
pois a pressao arterial nao cai, mas sobe a medida que a carga de exercicio aumenta.
Esse é um comportamento artificial sem relacao com o sistema real. O sensor de es-
tiramento pulmonar apresenta incremento de atividade acompanhando o aumento
do volume do pulmao. Os quimiorreceptores periféricos f,. também mostram ele-
vagao de atividade pois ocorre um aumento do CO., dissolvido no sangue arterial

e reducao de Oy (Tabela 4.15, Tabela 5.15 e Tabela 5.13, respecitvamente).
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Figura 5.45: Nivel de atividade nas fibras aferentes dos mecanismos autonomi-
cos periféricos na condicao de exercicio. Atividade dos barorreceptores fu,, dos
receptores pulmonares f,, e quimiorreceptores das cardtidas fo..
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5.5 Comentarios finais

E importante mencionar aqui que os resultados apresentados para todos os re-
sultados numéricos realizados com o modelo proposto neste trabalho foram obtidos
fixando os parametros que governam o problema. Isto é, os parametros adotados
sao independentes do tipo de condicao a qual esta sujeita o modelo. Embora esta
restricao seja muito alta, o comportamento do modelo para este inico conjunto
de valores para os parametros nas diferentes situagoes estudadas (simulacao de

diferentes niveis de hemorragias, simulacao de hipdxia, simulacao de hipercapnia
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e simulagoes de diferentes niveis de exercicios) foi avaliado como excelente, permi-
tindo capturar na maioria das situagoes estudadas o comportamento qualitativo (e
muitas vezes quantitativo) esperado para o sistema cardiorrespiratério sob controle.

O comportamento unico do sistema proposto aqui, quando comparado com
os sistemas existentes na literatura (especificamente elaborados para atender cada
situacao e que nao integram os sistemas fisiolégicos levados em conta no presente
modelo e muito menos todos os mecanismos de controle propostos) nos permite
vislumbrar a possibilidade de efetuar uma pequena adaptacao destes parametros
para as diferentes situacoes de forma a aumentar a concordancia dos resultados.
Em outras palavras, em lugar de termos um modelo a parametros constantes pode-
mos caminhar na direcao de um modelo com parametros que sao funcao do proprio
estado em que se encontram os sistemas integrados. Isso somente é viavel tendo em
vista que o presente modelo a parametros constantes representa adequadamente o

funcionamento do sistema nas diferentes situagoes estudadas.
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Capitulo 6

Modelo do sistema cardiovascular

mutiescala autorregulado

O objetivo do presente capitulo é descrever a integracao de um modelo mate-
matico do mecanismo para o controle da pressao arterial em um modelo multiescala
(3D-1D-0D) do sistema cardiovascular humano. Esse modelo é composto de uma
descricao do tipo 1D para a arvore arterial, uma rede a parametros condensados do
tipo 0D para modelar as circulacoes venosa, cardiaca e pulmonar e, representacoes
3D de eventuais segmentos de artérias de paciente especifico cujos detalhes geomé-
tricos sao obtidos de imagens médicas. A descricao mais detalhada da topologia
da rede arterial e da circulagao periférica, permitem ao controlador obter aferi¢oes
da pressao arterial em pontos precisos e agir através dos atuadores de forma mais
localizada ao longo do arranjo de vasos. Apresentaremos aqui dois exemplos de si-
mulacoes numéricas com o modelo do sistema cardiovascular multiescala dotado de
um controlador que imita as agoes do barorreflexo. O primeiro teste consiste na si-
mulagao de hemorragias na artéria aorta abdominal onde analisaremos as acoes do
barorreflexo sobre o sistema cardiovascular. Um segundo conjunto de experimentos
foi configurado para o estudo das alteracoes no comportamento da hemodinamica
local em um aneurisma cerebral durante a perturbacgao de insuficiéncia da valvula
adrtica quando o controle da pressao arterial esta ativado.

Uma pergunta que queremos responder é o que acontece com a hemodina-

mica global e local durante as perturbacoes de reducao de volume que ativam os
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mecanismos de controle e a consequente modificacao no estado do sistema. No caso
do estudo da hemodinamica local de vasos arteriais especificos o interesse esta, por
exemplo, nas possiveis variacoes no comportamento de indices tais como: tensao
de cisalhamento na parede do vaso (WWS) e as oscilagoes nas tensoes de cisa-
Thamento (OSI) ao longo de um ciclo cardiaco, No caso particular aqui estudado
trata-se de um segmento arterial da vasculatura cerebral contendo um aneurisma
sacular. Estas variagoes sao causadas pelo modelo do barorreflexo que leva o sis-
tema cardiovascular para um ponto de equilibrio periddico para compensar parte
da distorcao na na pressao arterial provocada pela insuficiéncia da valva aortica.
Uma motivagao para o estudo é uma provavel correlacao dos valores desses indices
hemodinamicos com a ruptura de aneurismas [93, 121].

Este modelo possui duas caracteristicas inovadoras: tanto o controle dos va-
sos periféricos quanto a avaliacao da pressao arterial sao localizados nas regioes
anatomicas correspondentes. O controle das resisténcias periféricas sistémicas, ao
longo de todo o sistema, pode ser executado individualmente para os diferentes
leitos periféricos, possibilitando excluir, por exemplo, regioes como a circulacao
cerebral a qual nao é controlada pelo barorreflexo. As medidas da pressao arterial
sao realizadas em trés diferentes locais: aorta acendente, bifurcagao cardtida es-
querda e bifurcacao carétida direita. Primeiramente, apresentaremos os resultados
das simulagoes de hemorragia, em niveis leve e moderado, na artéria aorta abdo-
minal para observar como as quantidades hemodinamicas globais sao afetadas pela
acao do modelo de controle barorreflexo. Em seguida, analisaremos os dados de
simulagoes de uma doenca na valva adrtica, mais especificamente a insuficiéncia
aortica, e analisaremos a hemodinamica local em um modelo geométrico 3D de um
aneurisma cerebral obtido de imagens médicas. Vamos comparar os indices WSS e
OSI obtidos a partir das simulacoes com o modelo do barorreflexo ativo e inativo.

Esta classe de modelo cardiovascular multiescala 3D-1D-0D com circulagao
fechada acoplado com um modelo de controle que simula as agoes do mecanismos

fisiologico barorreflexo, representa um passo pioneiro no estudo da resposta hemo-
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dinamica a perturbacoes em tempo de execucao semelhantes aquelas provocadas
nas simulacoes do Capitulo 4. Vale a pena mencionar que o foco aqui estd em
demonstrar, pela primeira vez, a acao do controle na hemodinamica global e local

que ocorre em um modelo multiescala.

6.1 Descricao do modelo

O modelo do sistema cardiovascular multiescala utilizado faz parte dos tra-
balhos desenvolvimentos no LNCC e detalhes sobre o modelo estao disponiveis
em [6, 7]. A incorporacao do barorreflexo no modelo multiescala citado foi desen-
volvido como parte desta tese de doutorado. A seguir descreveremos sucintamente
o modelo de circulacao fechada do sistema cardiovascular com foco na descricao
das equacoes usadas para modelar as agoes do mecanismo de controle barorreflexo
originaria do trabalho [31] . Este modelo de barorreflexo esta baseado em uma

formulacgao distinta do trabalho apresentado no Capitulo 4.

6.1.1 Principais caracteristicas do modelo

O modelo topoldgico da rede arterial 1D utilizado é descrito em [1] e um es-
quema geral pode ser visto no Apéndice D. As regides vasculares periféricas sao mo-
deladas através de terminais do tipo Windkessel seguindo os trabalhos [119, 132].
A circulacao venosa é dividida em duas regioes, a parte superior e parte inferior,
e estas regides convergem para o atrio direito como descrito em [89]. As qua-
tro camaras cardiacas e a circulacao pulmonar também sao derivados do trabalho
de [89]. Para as quatro valvas cardfacas, o modelo foi inspirado em [76]. Mais
detalhes sobre o modelo cardiovascular completo podem ser encontrados em [7].

Na Figura 6.1, temos um esquema com todos os subsistemas presentes no
modelo. Observe que, além das partes ilustradas, qualquer modelo geométrico de
um vaso arterial 3D paciente especifico pode ser incorporado como parte do modelo
global. As equacoes de cada componente do modelo serao apresentadas nas secoes

a seguir. Cada vaso arterial terminal 1D (sem bifurcac¢oes na direcao distal), é
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conectado a um elemento terminal do tipo Windkessel que descreve a circulagao
periférica da regiao correspondente. O conjunto de todos os terminais Windkessel
¢é formado de 61 elementos sendo o conjunto denotado por W, onde podemos iden-
tificar um subconjunto de terminais que correspondem a perfusao do cérebro W, o
qual contém 8 elementos. O conjunto W\W,, com os outros 53 elementos que nao
participam da vascularizacao do cérebro, é o subconjunto de terminais periféricos
tém seus valores de resisténcias modificados pelo controlador. Além disso, o con-
junto de compartimentos venosos que sofrera ajuste nos valores das complacéncias
é denotado por V e contém 6 elementos (vénulas, veias e veias cavas). Finalmente,
as quatro camaras cardiacas respondem ao controle do barorreflexo através de alte-
racoes nas fungoes de elastancias onde sao modificados os parametros relacionados

ao periodo cardiaco e a contratilidade maxima, este conjunto é denotado por C.
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Figura 6.1: Diagrama do modelo do sistema cardiovascular multiescala com circu-
lacao fechada e mecanismos de controle da pressao arterial.
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6.1.2 Modelo cardiovascular multiescala com circulacao fechada

As equacoes para descrever o modelo multiescala do sistema cardiovascular
que utilizamos como base para integrar o modelo de controle barorreflexo estao
resumidas na Tabela 6.1. Nessa tabela estao listadas as entidades vasculares utili-
zadas e suas correspondentes equacoes de balanco. A notacgao associada aos termos
das equagoes é fornecida na Tabela 6.2.

As entidades vasculares agrupam-se nos seguintes conjuntos:

e Circulacao arterial 1D: conjunto Z constituido por 128 elementos

e Circulacao periférica 0D: conjunto VW constituido de 61 elementos

e Circulagao venosa 0D: conjunto V constituido de 6 elementos

e Circulacao pulmonar 0D: conjunto P constituido de 2 elementos

e Camaras cardiacas 0D: conjunto C constituido de 4 elementos

e Valvulas cardiacas 0D: conjunto 7 constituido de 4 elementos

e Vasos de pacientes especificos 3D: conjunto S tantos quantos necessarios
e Superficie interna dos vasos 3D: conjunto I'y tantos quantos necesséarios

Nas jungoes (i.e. bifurcagoes entre as artérias) adotam-se como restrigoes a
continuidade da pressao do fluido e a lei de conservacao da massa. Essa mesma
regra de continuidade é utilizada na interfaces entre o modelo da circulagao arterial

unidimensional com os terminais Windkessel.

6.1.3 Modelo para a parte aferente do barorreflexo

Para o presente trabalho, assume-se que tanto os sensores de pressao locali-
zados no arco aértico (indicado por aa) quanto aqueles localizados em ambas as
artérias cardtidas esquerda e direita, indicados por lc e rc respectivamente, sao
idénticos e operam da mesma forma nas condigao fisiologicas e patoldgicas aqui

testadas. Por simplicidade, o nivel de ativagao da fibra nervosa aferente anexado a

184



Tabela 6.1: Equacgoes para o modelo o sistema cardiovascular multiescala.

Componente Equa(;ées de balanco Conjunto
8Q Q% _ _Aop wD\U\
. N + Oz (6 ) ; ox fr .
Circulagao 24 + =0 7
arterial [1, 70] - o Kby 1 da
P=F+ R, (\/__1)+ Ro 2v/AA, dt
Circulacao dQl =
periférica i [RaCal (P — P, ) + (P; — P,) — (R. + R.) Q] w
%32J - Qi =Q,
irculacao dQo —p _
Venosa/ CLi C(”P—f—_};QO) _g' _Pé V/P
Pulmonar [89] a T ’
P, — P., = (Eae(t) + Eg)(Ven, — Voen) + Oéch|P|dV"h
1[1 - cos (71'%)} 0<t< T
es(t) = § 2[1+ cos (w%)] Toe <t <Tyet+ Tor
0 Toe+ Ty <t <T
Camaras car- ea(t) = C
diacas [39)] 14 cos (et 0 <t <to+ Ty — T
0 tor + T — T <t <ty
%[1 — Cos (7r (t;::zc))} tae <t < toe+ Tae
%[1 + cos (7T (t;t‘”))] toe + Toe <t <T
W = Qi — Q,
L% + RQ, + B|Q,|Q, = =(P; — F,)
— _ (1—cos§)*
= 7 (1—cosOmaz)*
15t by =
Valvulas  car- : .
) ‘ kvQ, 20) if P,> P,
diacas [76] kp(P; — P,) + kqgQ, cos 0 + OVQ sin (26) %f pop T
1 [ < o
I T N .
p2 +p(u—v)Vu—pAu+VP =0
div u=0
- Eeho Kho dé
Vasos P=F= 55 TR S
especificos [140] 9 .
v =5
Q. = fr u-ndl,
Pc:((PI_ (vu) ) )
= —PI+2u(Vu)?
Indices e
WSS = [1'|7,|dt L
WSS e OSI [5] . fo |‘f0T ldet|

esses trés locais é uma funcao do valor médio da pressao arterial durante um ciclo
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Tabela 6.2: Notagao empregada nas equacoes de balanco Tabela 6.1.

fluxo de sangue

velocidade média do sangue
densidade do sangue

fator friccao de Darcy

raio do vaso

modulo de Young

valor de referéncia para (-)
resisténcia das arteriolas

valor da entrada (-) modelo 0D
impedancia hidraulica
complacéncia hidraulica
volume da camara

elastancia maxima

funcao de ativacao dos ventriculos
coeficiente de viscoelasticidade

pressao do sangue

area do lume

viscosidade do sangue

fator aceleracao convectiva
espessura da parede do vaso
modulo da viscoelasticidade
resisténcia dos capilares
complacéncia das arteriolas
valor da saida (-) modelo 0D
resisténcia hidraulica
pressao externa de referencia
volume de referéncia da camara
elastancia basal

funcao de ativagao dos atrios
periodo cardiaco

periodo de contragao ventricular T,. periodo de relaxam. ventricular
periodo de contragao atrial T,. periodo de relaxam. atrial
coeficiente do efeito convectivo =  coeficiente de orificio
6@  angulo de abertura I momento de inércia
kr  coeficiente de atrito kp  coeficiente da pressao
kg  coeficiente momento de inércia kv coef. momento por vortices
Omin  angulo de abertura minimo Omae angulo de abertura maximo
u  velocidade do sangue v velocidade de referéncia ALE
0  componente normal a deformacao w  deformacao da parede
n  normal a parede . interface de acoplamento 3D-1D
(1) wvalor de (-) na interface I'.
cardiaco, que é
1 [0
fa,x == ?/ Psa,xdty (61)
-7

onde f,, ¢ a frequéncia de ativagao das fibras aferentes, 7" é o periodo cardiaco
e Py, ¢ a pressao em um ponto no segmento de vaso 1D que representa a ar-
téria correspondente, onde = € {aa,lc,rc}. Dessa forma, o nivel de ativacdo na
fibra aferente para um dado ciclo cardiaco é uma funcao da pressao arterial média
computada na janela de tempo correspondente ao ciclo cardiaco anterior (—T',0).

Finalmente, a frequéncia de ativacao na fibra aferente que representa os ba-

rorreceptores enviada para o sistema nervoso central é calculada da seguinte forma

fa = % (fa,aa + fa,lc + fa,rc) ; (62)
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ou seja, a informagcao que chega ao modelo do sistema nervoso autéonomo é a média

simples dos niveis de ativagao dos trés sensores.

6.1.4 Modelo para o sistema nervoso auténomo

A média dos valores mensurados pelos sensores do barorreflexo é aplicada,
como entrada, a duas funcoes que vao simular as respostas dos sistemas nervo-
sos simpatico e parassimpatico. Esse modelo é representado através de funcoes
sigmoides simples e complementares [32]. Assim, as atividades simpdticas e paras-

simpdtica (ns e n, respectivamente) sdo descritas pelas expressoes a seguir

1

fa \"
1+ (HSNA>

1
fo \ "
1+ (MSNA)

onde pugn 4 € a frequéncia de ativacao da fibra aferente de referéncia para a condi¢ao

normal de pressao arterial e v é um parametro relativo ao grau de inclinagao das

fungoes n, e n, no ponto de inflexao ou ponto central.

6.1.5 Modelo para a parte eferente do barorreflexo

As respostas eferentes sao calculadas através de uma equagao diferencial
ordindria de primeira ordem como em [32] onde a resposta estatica é apenas uma
relacao linear. O mesmo modelo é empregado para todos os atuadores representado
por diferentes 6rgaos inervados pelo sistema autonomico. Essas equacao dependem
da combinagao linear entre as atividades do sistema nervoso simpatico e sistema

nervoso parassimpatico cuja representacao matematica é

d 1 .
%l’i = ;Z (—33'1 + O'?(fa)) 1€ 5, (65)

onde o indice i pertence ao conjunto & = {H, Ex,, Ry, R, C, .} dos parame-

tros comandados pelo barorreflexo. Entre os elementos do conjunto temos: H é
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frequéncia cardiaca, E4 , ¢ o valor maximo para a funcao de elastancia das camaras
cardfacas * € C = {RA, RV, LA, LV}, R,, e R., representam as resisténcias das
arteriolas e capilares, respectivamente, exceto os terminais do cérebro, y € W\W,,
C,,. representa as complacéncias venosas sistémicas dos compartimentos z € V. A
constante de tempo caracteristica para cada elemento controlado é denotada por

7; onde ¢ € £. Além disso, temos que

ol(f.) = aing — Bin, +v i €E, (6.6)

onde «; e f; sao os pesos para as influéncias das atividades simpaticas e paras-
simpaticas para o atuador 7, i € £, e 7; ¢ o nivel de ativagao basal relacionado ao
atuador quando o sistema nervoso autonomo é desconectado.

Os atuadores envolvidos no controle do modelo multiescala descrito na Se-
¢ao 6.1.2 sao de quatro tipos distintos, destacados por distintas cores na Figura 6.1.
Em cada camara cardiaca, é ajustada a frequéncia cardiaca H (Figura 6.1 caixa
e conector em verde) e a forga de contracao dos étrios e ventriculos (Figura 6.1
caixa e conector na cor marrom), a qual é definida pelo parametro F 4 relacionado
com o valor maximo das funcoes de elastancias. Em outras palavras, o ajuste de
H é relativo fisiologicamente com o efeito cronotrépico e as alteracoes em E 4 sao
relacionadas ao efeito ionotrépico. No modelo 1D todos os segmentos dos vasos
terminais sao acoplados a circulagao periférica sistémica correspondente, este con-
junto foi indicado por W (conjunto de terminais de Windkessel). Neste conjunto,
o subconjunto controlavel é o conjunto W\W, (Figura 6.1 caixa e conector em
vermelho), consistindo de 53 elementos, lembrando que os vasos para perfusao do
cérebro nao sao inervados pelo sistema nervoso autonomo. Finalmente, a rede
venosa sistémica é descrita por 6 compartimentos (vénulas da parte inferiores do
corpo, vénulas da parte superiores do corpo, veias da parte inferior, veias da parte
superior, veia cava inferior e veia cava superior), que formam o conjunto C, os
quais estao sujeitos as agoes do barorreflexo por meio do controle dos parametros

relacionados a complacéncia dos vasos (Figura 6.1 caixa e conector em azul claro).
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6.2 Calibracao dos parametros

6.2.1 Parametros do modelo cardiovascular multiescala

Os parametros para o modelo do sistema cardiovascular foram obtidos di-
retamente ou indiretamente dos trabalhos [1, 76, 89, 132]. Para mais detalhes
consulte [6, 7]. Uma lista completa de todos os parametros para o modelo cardio-

vascular multiescala utilizado aqui estd no Anexo D.

6.2.2 Parametros para o modelo do sistema barorreflexo

O processo de calibracao dos parametros foi realizado seguindo uma abor-
dagem em malha aberta com o intuito de reproduzir dados experimentais. Em
primeiro lugar, foram determinados os parametros fis,, € v correspondente ao sis-
tema nervoso central. Em segundo lugar, determinamos as constantes de tempo
caracteristicas 7;, ¢+ € £. Em terceiro lugar, os parametros «;, 5; e v;, ¢ € £ foram
calibrados através de dados fisiolégicos sobre os niveis de saturagao e limiar de
cada atuador.

Para o valor de pgya adotamos pgya = 94,3 mmHg (125733 dyn/cm?), que
no modelo multiescala corresponde ao valor da pressao arterial média do modelo
cardiovascular multiescala na condicao de equilibrio e em situagao fisiolégica nor-
mal. Para o valor v foi considerado v = 7 o qual reproduzia as curvas de ng e
n, encontradas em [31]. As respostas do sistema nervoso autéonomo dado pelas
expressoes (6.3) e (6.4) sdo caracterizadas pelas curvas normalizadas ilustradas na
Figura 6.2.

As constantes de tempo caracteristicas para cada mecanismo de atuacao T,
i € & foram extraidas de [138]. Esses valores estao listados na Tabela 6.3.

Os valores dos parametros «;, B; e v, ¢ € £ para os componentes H = %,
Esp, 2 €C, Roy, Rey,y € W\ W, e C, ., z € V sdo reportados na forma normali-
zada com respeito ao valor basal ou de equilibrio do correspondente parametro na
Tabela 6.4 (i* denota o valor basal, ou valor de equilibrio para o atuador 7). Esses

parametros foram determinados através dos valores minimos e méaximos admiti-
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Figura 6.2: Comportamento das respostas simpética ng (linha continua) e paras-

simpéticas (linha tracejada) em fungao dos niveis de pressao média. Adaptado
de [31]

Tabela 6.3: Tempos caracteristicos 7;, @ € £, para os diferentes atuadores.

Atuador (i € &) 7i[s]
H 4.0
Bas, z€C 10.0
Ra,y7 ng, yew \ W, | 15.0
Cyp., 2€V 30.0

dos fisiologicamente por [31] e baseados nos dados da Figura 6.3. Na Tabela 6.5

listamos os valores assim calculados.

Tabela 6.4: Parametros para os atuadores normalizados com respeito ao valor
basal.

Atuador (i € &) a1 | Bi/i® | vi/i"
H 1.15 | 0.34 | 0.59
EA,:E; z el 0.4 0 0.8
Ray: Rey y €W\W, | 08 | 0 | 06
Cyop 2 €V 02| 0 | 11

A modificagdo da frequéncia cardiaca H implica também na alteragao do
periodo cardiaco T que afeta diretamente os tempos caracteristicos que definem as
fungdes de ativagao das elastancias, que sao Tye, Tor, tar, Tur, tac © The (Ver Ta-
bela 6.1). Isto é realizado pelo redimensionamento destas quantidades respeitando-

se a mesma proporc¢ao aplicada na alteragao do periodo T
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Figura 6.3: Comportamento estatico normalizado dos atuadores em relagao a pres-
sao arterial média: (a) frequéncia cardiaca, [77] pontos em x, [11] linha tracejada
e [48] linha reta continua; (b) elastancia maxima, dados experimentais de [134]
pontos; (c) resisténcias periféricas, [48] linha sélida x, [23] linha tracejada x, [124]
linha sélida + e (d) complacéncia venosa dados experimentais [124] pontos. Adap-
tado de [31]

Tabela 6.5: Valores minimos e maximos normalizados para os atuadores.

Parametro normalizado Limiar | Saturacgao

H°/H 0.25 1.75

Eﬁm,/EA,;,;7 rel 0.80 1.20

R) ,/Ray, RY,/Recy, y € W\ W, | 0.60 1.40

Ct/C,, €V 0.90 1.10
6.3 Aproximagao numérica

A discretizagao espacial dos problemas 1D e 3D é feita via o método de ele-

mentos finitos. Para o modelo 1D, o sistema de equagoes é reescrito ao longo das
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fungoes caracteristicas e termos de estabilizacao GLS (Galerkin Least Square) sao
incorporados para contornar os problemas devido a natureza predominantemente
convectiva do problema. Para o modelo 3D a formulagao de elemento finitos tam-
bém requer um método de estabilizacao para tratar a conveccao dominante, neste
caso foi utilizado SUPG (Streamline Upwind Petrov-Galerkin). Por fim o problema
de interagao fluido (sangue) e estrutura (parede arterial) é resolvido monolitica-
mente por meio de uma abordagem simples considerando a estrutura como anéis
independentes cuja posicao varia com a pressao através de uma equagao diferen-
cial ordinaria. O leitor interessado pode encontrar os detalhes destas técnicas
em [8, 140].

No tempo, a discretizagdo de todas as equagoes (casos 0D, 1D e 3D) é rea-
lizada via um método implicito de diferencas finitas de segunda ordem. Todas as
nao-linearidades do problema sao tratadas usando-se iteracoes de Picard. O pro-
blema originalmente acoplado é transformado em um problema de interface usando
uma abordagem de decomposi¢ao de dominios desenvolvida especificamente para
este tipo de modelagem multiescala [84]. Tal problema de interface é resolvido
através do método iterativo de Broyden como apresentado em [5, 9, 85].

O acoplamento entre o problema de hemodinamica e o controle barorreflexo
é efetuado de forma explicita. Quando um ciclo cardiaco termina os valores de
pressao média mensurados pelos barorreceptores sao combinados e utilizados para
computar as atividades simpatica ns e parassimpatica n,. Apds o célculo de nj
e n, esses valores sao utilizados para a atualizacao dos valores dos atuadores.
Esses novos estados dos atuadores vao influenciar o sistema cardiovascular no ciclo
cardiaco seguinte onde seus valores permanecerao constante durante todo o ciclo
cardiaco corrente. Dessa forma, os calculos necessarios para a avaliacao do estado
do controlador sao executados apds a conclusao de cada um dos ciclos cardiacos.

A simulacao do modelo cardiovascular multiescala com barorreflexo segue

um processo de trés etapas:

(1) alterar as condigoes do sistema, parte 1D-0D, de acordo com o cendrio

192



fisiologico;

(2) executar a simula¢do somente com os componentes 1D-0D até o barorre-

flexo encontrar um ponto de equilibrio no sistema;

(3) habilitar o acoplamento do modelo 3D dentro do sistema de 1D-0D e execu-
tar trés ciclos cardiacos para simular a hemodinamica local correspondente

a esse novo ponto de equilibrio.

Ao fazer isso estamos supondo que a evolugao do mecanismo de controle para o
modelo do sistema multiescala (3D-1D-0D) coincide com a evolugdo do sistema
1D-0D. Ou seja, a presenga do segmento 3D nao tem influéncia para o céalculo
do novo ponto de equilibrio, determinado pelo barorreflexo. Isso é razoavel pois o
segmento 3D incluido sao é pequeno, e sua influéncia na hemodinamica global pode
ser desprezada. Tal hipdotese pode nao ser valida quando segmentos 3D maiores
forem incorporados, como por exemplo a artéria aorta inteira.

Para a discretizacao das equacoes diferenciais ordinarias relativas a formula-
¢ao dos atuadores foi utilizado o método de Euler explicito. O esquema genérico

da discretizacao temporal pelo método Euler utilizado nas equagoes de controle é

du utt —

—_— t _> _— = n t?’l . 67
6.4 Testes do modelo multiescala com barorreflexo
6.4.1 Simulacao de hemorragia

A simulagao de hemorragia na aorta abdominal é realizada pela adicao de
um terminal extra, no segmento de vaso de interesse, para induzir uma saida
de fluxo sanguineo que é uma fungao da resisténcia do terminal e da pressao do
sangue no segmento 1D que correspondente a aorta abdominal. Isso pode ser visto
como a imposicao de uma pequena ruptura no vaso. Neste experimento quatro
casos sao considerados (i) o caso normal (sem hemorragia), (ii) um episédio de

hemorragia leve (chamado de hemorragia leve), (iii) um episédio de hemorragia
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moderada (chamado de hemorragia moderada ou hemorragia moderada controle
ativo) e (iv) um episédio de hemorragia moderada, suprimindo as agoes de controle
do barorreflexo (hemorragia moderada controle inativo). Entao, nos casos (i) a
(iii) o barorreflexo estd agindo sobre o sistema cardiovascular e no caso (iv) o
barorreflexo esta desabilitado. A perda de volume de sangue no caso (ii) é de 135
ml e nos casos (iii)-(iv) é de 370 ml.

Os eventos hemorragicos iniciam-se no instante de tempo ¢, = 10 s e termi-
nam no t, = 20 s. As simulacoes vao até tr = 45 s, tempo suficiente para que o
modelo do sistema cardiovascular e o mecanismo de controle alcancem um novo
estado de equilibrio.

Quando qualquer episédio hemorrigico ocorre, o volume de sangue no mo-
delo do sistema cardiovascular diminui e consequentemente provoca uma reducgao
nos niveis de pressao arterial. Os sensores do barorreflexo detectam esse evento
e aumentam o nivel de atividade na fibra aferente simpética. Esse aumento da
atividade aferente f, eleva o valor de n, segundo a equagao (6.3), como visto na
Figura 6.4 e consequentemente ha uma diminuicao da atividade parassimpatica
n,. Note que nao existe atraso entre o inicio do episédio hemorragico e o aumento
de ng. A atividade simpéatica se mantém elevada durante o processo hemorragico,
que ocorre entre 10 e 20 segundos, sendo esse valor muito préoximo da saturacao
para o caso da hemorragia moderada, tracado em cor azul da Figura 6.4. Quando
a hemorragia cessar, o sistema nervoso simpatico terda que estabilizar o estado do
sistema cardiovascular em um novo ponto de equilibrio mantendo novamente os
niveis de ng e n, constantes porém em um valor mais elevado do que na condicao
fisiologica anterior a hemorragia para compensar em parte a reducao da pressao
arterial. Observe que, diferentemente do caso de hemorragia moderada, no caso
da hemorragia leve a atividade simpatica cai momentaneamente abaixo do valor
de equilibrio padrao, ngs = 0,5, quando a hemorragia for contida. Porém, o com-
portamento qualitativo de n, é semelhante ao da hemorragia moderada.

O aumento da atividade simpética eferente afeta os vasos sanguineos e o co-
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Figura 6.4: Atividade simpatica durante as simulagdo de hemorragia no modelo
multiescala.

racao e produz aumento na pressao arterial. Nos vasos sanguineos arteriais, mais
especificamente arteriolas e capilares sistémicos, ocorre um aumento dos parame-
tros relacionados a resisténcia hidraulica. Para os vasos venosos, o aumento da
atividade simpatica provoca redugao no valor do parametro da complacéncia a fim
de reduzir o volume de sangue nas veias (lembre que no modelo venoso usado neste
capitulo onde nao existe o parametro volume de referéncia para ser controlado).
Sobre o coragao, o aumento da atividade simpatica aumenta a frequéncia cardiaca
e a forga de contragao (Figura 6.5) o que resulta em um aumento da pressao ar-

terial. Todos esses efeitos contribuem para a elevagao da pressao arterial média.

Ao analisarmos as dinamicas dos tracados da Figura 6.4 e da Figura 6.5
¢é possivel notar os atrasos caracteristicos entre as variacoes em n, e a resposta
final do modelo no componente do coracao. Isto é manifestado em decorréncia das
constantes de tempo caracteristica a cada 6rgao (7;, 1 € £, Tabela 6.3). Apdés cessar
a hemorragia o sistema requer aproximadamente 15 segundos para atingir um novo
estado de equilibrio para a pressao arterial média onde as atividades simpaticas

eferentes, frequéncia cardiaca e forca de contracao do coragao possuem valores mais
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elevados. Porém o valor da pressao arterial média nao é totalmente restaurado
para o nivel normal anterior a hemorragia pois a atividade na fibra aferente do
barorreflexo permanece acima de ng > 0.5 conforme ilustra a Figura 6.4. Isso é
necessario pois um valor normal de ng nao provoca resposta nos atuadores, logo
este modelo nao pode restaurar por completo a pressao arterial. Ele pode apenas
reduzir a queda na pressao arterial causado pela diminui¢ao do volume de sangue.

Na Figura 6.6 temos a evolucao da pressao na aorta ascendente: antes, du-
rante e depois do episédio hemorragico. O caso normal sem hemorragia é compa-
rado com os cenarios de hemorragia leve e moderada na coluna da esquerda, e na
coluna da direita estao ilustrados os tracados de pressao para os casos de hemorra-
gia moderada nas situagoes com modelo do barorreflexo habilitado e desabilitado.
Na parte superior da figura a pressao é mostrada durante a simulacao inteira, en-
quanto as figuras abaixo enfatizam os detalhes dos pulsos de pressao quando o
sistema foi restaurado para um estado peridédico de equilibrio. Observe a falta de
sensibilidade da pressao diastélica minima com o evento hemorragico, quando o
controle esta ativado. Outro fenomeno particular é observado na incisura dicrética
(reentrancia no pulso de pressdo proxima a crista dos picos), que se torna mais
acentuada nos episédios hemorragicos, enquanto que isto nao ocorre quando as
acoes do barorreflexo sao suprimidas, como pode ser visto no canto inferior direito
da Figura 6.6. Portanto, a presenca do controlador altera tanto o valor da pressao

arterial média quanto a forma do pulso de pressao durante e apds a hemorragia.
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Figura 6.6: Pressao no arco adrtico antes, durante e depois do episddio hemorra-
gico. Na coluna da esquerda, comparam-se o cenario normal contra dois episédios
hemorréagicos e na coluna da direita o caso hemorragico agudo é comparado com e
sem o controle barorreflexo.

Distintamente do modelo 0D apresentado nos capitulos anteriores, o modelo
1D do sistema arterial fornece dados de pressao e fluxo ao longo de toda a rede
de vasos arteriais para cada instante de tempo. Na Figura 6.7 temos os tracados
de pressao e fluxo na artéria aorta da regiao abdominal e na Figura 6.8 os tra-
cados, para os mesmos instantes de tempo, que representam a pressao e fluxo na
artéria carétida comum. Os graficos na parte superior representam o estado da
variavel de interesse durante toda a simulacao e a parte inferior da figura temos
em detalhes a pressao e o fluxo quando um novo estado de equilibrio é alcangado
apds a hemorragia. Também é possivel notar o aumento da incisura dicrotica nos
tracados de pressao (linha azul, Figura 6.7 e Figura 6.8 graficos a esquerda) da
aorta abdominal e da cardtida comum quando o modelo é submetido a um fluxo
hemorragico mais intenso.

Durante a hemorragia, o fluxo de sangue se concentra na regiao da aorta
abdominal, aumentando significativamente o fluxo de sangue através desta artéria,
como se vé na parte superior direita da Figura 6.7. Isto é razoédvel pois o escoamento

ocorre preferencialmente pelo terminal que apresenta menor resisténcia a passagem
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Figura 6.7: Pressao e fluxo na artéria aorta abdominal durante e apds a hemorragia.
Os tracados superiores mostram a evolugao ao longo de toda a simulacao e as figuras
na parte inferior ilustram detalhe quando o estado de equilibrio é atingido.
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Figura 6.8: Pressao e fluxo na artéria carétida comum durante e apds a hemorragia.
Os tragados superiores mostram a evolugao ao longo de toda a simulagao e as figuras
na parte inferior ilustram detalhe quando o estado de equilibrio é atingido.

do sangue. Em outras palavras, é mais facil para o sangue passar pelo terminal de
baixa resisténcia nesta artéria provocando a elevagao no fluxo de sangue por aquele
vaso. Voltando a Figura 6.4 podemos notar que quando removemos a condi¢ao

hemorragica o gradiente de pressao na rede arterial sobe bruscamente reduzindo
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a atividade simpatica aferente n, dado que ela é uma funcao estatica da pressao
arterial. Esse feito na pressao arterial pode ser visto na Figura 6.6, tracado na cor

verde na parte superior direita.

6.4.2 Simulacao de insuficiéncia da valva adrtica

Nesta simulacao vamos avaliar a influéncia da insuficiéncia adrtica em quan-
tidades hemodinamicas globais e locais, comparando os resultados obtidos por um
modelo sem o barorreflexo e outro com o sistema de controle da pressao arterial
ativado.

A insuficiéncia aértica é provocada no modelo aumentando-se o parametro
relacionado ao angulo de abertura minimo 6,,,;,, segundo a Tabela 6.1 nas equacoes
para a valvula adrtica. Especificamente, podemos considerar um valor de 6,,;, = 30
para a insuficiéncia adrtica e 6,,;,, = 5 para o normal. Essa perturbacao inicia
na marca de tempo t = 10 s permanecendo assim até o fim da simulagao t =
45 s. Trés casos sao avaliados: (i) sem insuficiéncia controle ativo (0, = 5),
(ii) insuficiéncia controle ativo (6,,;,, = 30) e (iii) insuficiéncia controle inativo
(Omin, = 30). Além disso, consideramos a presenca de uma aneurisma sacular na
artéria cerebral média. A geometria do aneurisma em questao pode ser vista na
Figura 6.12. Um dos objetivos deste exemplo é analisar o comportamento do fluxo
de sangue e as forgas provocadas por ele na parede do vaso que limita o aneurisma,
em particular queremos avaliar a existéncia de diferenca nos indices WSS e OSI
durante a insuficiéncia adrtica na presenca e auséncia das acoes do controlador que
imita a resposta do barorreflexo.

As simulacgbes numéricas revelaram uma ativacao do barorreflexo quando a
valvula adrtica apresentou um refluxo em excesso. A atividade simpatica eferente
aumentou, provocando a elevagao da frequéncia cardiaca e da forca de contracao
do coragao, seguido de um acréscimo no valor das resisténcias periféricas e a di-
minuicao das complacéncias venosa. Na Figura 6.9 temos a evolucao da atividade

simpatica eferente ng, e o correspondente comportamento da frequéncia cardiaca
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durante a simulagao do caso de valvula insuficiente.
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Figura 6.9: Detalhe da evolucao da atividade simpética (a esquerda) e da frequéncia
cardiaca (& direita) na simulagao de insuficiéncia na valva adrtica e controle ativo.

Os experimentos numéricos mostram alteracoes significativas no grafico que
representa um diagrama que relaciona a pressao e o volume no ventriculo esquerdo
nas simulagoes de insuficiéncia adrtica. Na Figura 6.10 o lado esquerdo ilustra
essas alteracoes apds o modelo atingir um estado de equilibrio periédico depois do
inicio da perturbacao. Devido ao refluxo em excesso o débito sistélico, e conse-
quentemente o débito cardiaco, reduz-se, o que é representado pelo valor da area
interna dos tracados na Figura 6.10 lado esquerdo. No caso da valvula com defeito
o débito cardiaco cai para 81% do valor correspondente ao caso normal. Ao manter
a insuficiéncia na valva e desativando o barorreflexo o débito cardiaco cai ainda
mais, para cerca de 68% do valor normal.

Em relagao a pressao arterial, a insuficiéncia da valvula adrtica amentou
consideravelmente a amplitude da onda de pressao e apresentou pouca variacao
no valor da pressao sistélica. No lado direito da Figura 6.10 mostra-se a pres-
sao arterial, medida na aorta ascendente, durante todo o periodo de simulacao e
os detalhes do pulso de pressao apds o sistema se acomodar em um novo ponto
de equilibrio, posterior a inclusao da perturbacao de insuficiéncia. Através des-

ses graficos, observamos que os niveis de pressao sistolica sofrem pouca alteracao
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para os casos de alteracoes na valva adrtica, porém os niveis de pressao diastolica
apresentam queda acentuada. As acgoes do controlador barorreflexo compensam
totalmente a leve queda da pressao sistolica e reduzem a queda da pressao dias-
télica (linha verde, Figura 6.10 & direita). Entretanto, os ajustes nos parametros
do modelo cardiovascular, efetuados pelo barorreflexo nao conseguem estabilizar o

valor da pressdo no fim da didstole acima das 50000 dinas/cm? (37 mmHg).
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Figura 6.10: Diagrama pressao-volume para o ventriculo esquerdo nos trés casos
de interesse (& esquerda), a evolugao do pulso de pressao no arco aértico durante as
simulagoes (superior direito) e detalhes do pulso de pressao apés o sistema atingir
um novo estado de equilibrio periddico (inferior direito).

Na Figura 6.11 temos detalhes das quantidades hemodinamicas globais, tais
como pressao e fluxo na artéria cerebral média, para os trés cenarios de interesse,
na situacao de equilibrio apds a perturbacao. Os tragados da esquerda enfatizam
a queda do valor minimo da pressao arterial nas situacoes onde o modelo da valva
adrtica apresenta defeito. No caso do modelo com insuficiéncia na valva e con-
trolador barorreflexo ativo, a pressao arterial proxima ao aneurisma aumenta e a
incisura dicrética também é reforcada nesse caso (ver tragado verde). Em rela-
¢ao ao comportamento do fluxo de sangue na entrada do aneurisma, o caso que
apresenta a maior distorcao é a simulagao com insuficiéncia na valva e controla-
dor ativo (veja figura a direita e tracado na cor verde). Note que para esse caso,

as oscilagoes no fluxo de sangue apresentam amplitudes maiores do que o modelo
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com sistema de controle inativo. Esse fenomeno pode ser explicado, em parte, pela
elevacao da contratilidade para forcar a elevacgao da pressao arterial média, assim

como também pelo aumento da frequéncia cardiaca.
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Figura 6.11: Pressao e fluxo de sangue proximo ao aneurisma cerebral: A esquerda
o comportamento da pressao e a direita o fluxo.

Os resultados mostrados na Figura 6.11 sugerem que as quantidades hemo-
dinamica pressao e fluxo de sangue sao sensiveis a alteragoes no funcionamento da
valva aértica. Devido a natureza da modelagem da hemodinamica no espaco tridi-
mensional do aneurisma € possivel também explorar o comportamento das tensoes
de cisalhamento na parede do aneurisma (i.e. indice WSS) e as correspondentes
oscilagoes nestas tensoes de cisalhamento (i.e. indice OSI).

A Figura 6.12 mostra os campos de velocidade para alguns instantes de um
ciclo cardiaco quando o sistema alcancou um estado de equilibrio periddico apds as
perturbagoes para os trés casos. Foram escolhidos dois planos de visualizacao do
escoamento no aneurisma, uma secao transversal (plano de vermelho) e um corte
longitudinal (plano azul), conforme ilustrado na Figura 6.12.

As duas primeiras linhas da figura (Figuras 6.12(a) e Figuras 6.12(b)) re-
presentam o campo de velocidades para dois instantes de tempo relativos a sistole
(t/T =0,1875et/T = 0,25), sendo que o dltimo é a marca do fim da sistole. Nos
campos de velocidades ilustrados na Figura 6.12(a) as velocidades sd@o maiores,

em ambos os planos, nos casos simulados com o modelo de insuficiéncia na valva
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aortica e o caso com controlador exibe um campo mais intenso no corte transver-
sal selecionado. Para o final da sistole t/T" = 0,25, Figura 6.12(b), os campos de
velocidades nos planos considerados sao semelhantes para os casos de valva adrtica
normal ou com refluxo controle inativo. Ja o caso de refluxo com o barorreflexo
habilitado apresenta campos de velocidades mais intensos em ambos os planos.

Se voltamos a Figura 6.11 a direita podemos perceber que no instante de
tempo onde as valvas mitral e adrtica estao fechadas ¢/T° = 0,1875 o fluxo de
sangue obtido com a simula¢ao do caso valva com insuficiéncia com controle ativo
¢ maior que o fluxo no caso de insuficiéncia com controle inativo, que por sua
vez é maior que o fluxo do caso normal. O que faz sentido ao se comparar os
campos de velocidade dentro do aneurisma com o fluxo da artéria que hospeda
o aneurisma. Uma outra observacao estd relacionada com a diferenca entre os
campos de velocidades, no plano longitudinal, para os casos sem insuficiéncia e
insuficiéncia controle inativo tomados no instante t/7" = 0, 1875 que é resultado
do deslocamento da onda de fluxo. No modelo com insuficiéncia controle inativo
a curva se encontra deslocada no tempo, veja os fluxos para esses dois casos na
Figura 6.11.

Durante a diastole o cenario se altera devido a reducao na pressao diastélica
e consequentemente a redugao no fluxo de sangue para os casos de insuficiéncia na
valva adrtica. A Figura 6.12(c) corresponde ao instante de tempo onde a incisura
dicrética na onda de pressao apresenta o menor valor (¢/T = 0,3125), pulso de
pressao medido proximo ao aneurisma no caso sem insuficiéncia. No caso normal
os graficos dos campos de velocidades sao muito semelhantes, o que estd de acordo
com os fluxos ilustrados na Figura 6.11. Para o instante ¢/7° = 0,4375 o caso
que apresenta um campo de velocidade mais intenso é a simulacao da insuficiéncia
adrtica controle ativo, seguido do caso normal e o caso com insuficiéncia adrtica
controle inativo mostra campos com velocidades mais baixas. Por fim, no instante
t/T = 0,625 o campo com maiores velocidades estd relacionado ao caso sem insu-

ficiéncia, seguido pelo caso de insuficiéncia com barorreflexo ativado e as menores
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velocidades sao atribuidas ao caso de insuficiéncia controle inativo. Isso pode ser
explicado pela queda consideravel da pressao diastélica nos casos simulados com
o modelo de insuficiéncia da valva adértica. Em resumo, o perfil de velocidade na
entrada do aneurisma difere significativamente em magnitude, porém mantém as
mesmas caracteristicas para os trés casos estudados. Na secao longitudinal do
aneurisma as diferengas na magnitude de velocidade s@ao menores e também aqui
a estrutura do fluxo no plano é muito similar.

A Figura 6.13 ilustra as linhas de corrente dentro do aneurisma que sao cor-
respondentes aos mesmos instantes de tempo considerados na captura dos campos
de velocidades ilustrados na Figura 6.12. Os graficos da Figura 6.13 reforcam as
analises realizadas sobre o comportamento do campo de velocidades exibidos na
Figura 6.12. Entretanto, a ilustracao das linhas de correntes como na Figura 6.13
nos fornece uma melhor visao do comportamento do escoamento por todo o aneu-
risma e também em seus extremos proximal e distal. Através dessas informacoes
percebemos que as velocidades do fluido dentro aneurisma sao menores do que no
segmento de vaso associado.

Os indices hemodinamicos WSS e OSI sao apresentados na Figura 6.14. O
indice WSS diminui na condic¢ao de insuficiéncia da valva adrtica devido a redugao
do valor médio do fluxo de sangue na artéria, como mostra a Figura 6.14(b).
Particularmente, o indice do WSS é ainda menor quando o controlador estéa inativo,
como se vé na Figura 6.14(c). Sobre o indice OSI, observamos que no caso de
insuficiencia da valva, a regiao de alto OSI torna-se mais concentrada na vista
posterior enquanto os valores médios tornam-se mais difusos em relacao ao caso

sem insuficiéncia.

6.4.3 Discussoes

Nesta se¢ao discutiremos brevemente as relagoes entre os resultados obtidos
das simulagoes numéricas de hemorragia com o modelo a parametros condensados

0D e o modelo multiescala 0D-1D e daremos énfase a simulagao da insuficiéncia da
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Figura 6.12: Velocidade do sangue em dois planos do aneurisma em cinco instantes

de tempo para os trés casos de interesse.

O corte em azul considera o plano

transversal no corpo do aneurisma enquanto o corte destacado em vermelho é um
plano longitudinal do aneurisma.

valvula aortica.
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Figura 6.13: Linhas de corrente no interior do aneurismas.

6.4.3.1

Simulacao de hemorragia

Em termos das quantidades hemodinamicas médias temos um comporta-

mento qualitativo semelhante para a simulacao de hemorragia no modelo a para-

metros condensados e para o modelo multiescala, ambos com sistema de autorre-

gulagao. Compare os resultados da Figura 6.6 com o tracado da Figura 6.15. Os

resultados obtidos com os dois modelos exibem queda acentuada no valor da pres-

sao sistélica quando a hemorragia se inicia e uma rapida recuperacao quando ela
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Figura 6.14: Indices WSS e OSI no aneurisma cerebral associados a insuficiéncia
da valva adrtica em modelos com e sem mecanismos de autorregulagao.

cessa. Isso demonstra que os dois modelos do sistemas cardiovascular respondem
ao vazamento de sangue para fora do sistema de forma equivalente. Em relacao ao
mecanismo de controle da pressao arterial média temos que o controlador multiva-
riaveis do sistema cardiorrespiratorio, apés uma reducao de volume equivalente de
370 ml, estabiliza o sistema a uma pressao arterial média de 81 mmHg enquanto
o modelo do barorreflexo para o modelo multiescala do sistema cardiovascular es-
tabiliza a pressao arterial média em préximo a 76 mmHg. Note que o barorreflexo
do modelo multiescala nao ajusta os volumes venosos V,,, o que poderia explicar

a diferenca nos niveis da pressao arterial apds a estabilizacao nos dois modelos,
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Figura 6.15: Comportamento da pressao arterial no modelo quando submetido a
hipovolemia: (a) modelo multiescala; (b) modelo a parametros condensados.

porém essa diferenca de 6,2% pode nao ter pouco significado fisiolégico. Esses
dados sugerem pouca interferéncia dos modelos quimiorreflexo e respiratério sobre
as respostas a hemorragia, e portanto o modelo multiescala com controle apenas
considerando o modelo do barorreflexo, conforme apresentado neste capitulo, é sa-

tisfatério como mecanismo para regular a pressao arterial perante uma hemorragia.

6.4.3.2 Simulacao de insuficiéncia na valva adrtica

A motivacao para o desenvolvimento da infraestrutura de modelos necessa-
ria para a simulagao de insuficiéncia da valva adrtica é estudar a relacao entre
este defeito e a hemodinamica local em um aneurisma. Existem trabalhos que
sugerem uma correlacao positiva entre a endocardite infecciosa, uma das causas
da insuficiéncia da valva adrtica, e a ruptura de aneurismas [22, 100, 117]. As-
sim, a possibilidade de se estudar a hemodinamica em uma artéria cerebral que
apresenta um aneurisma considerando-se as influéncias das agoes do controle da
pressao arterial e ainda da presenga de uma insuficiéncia na valva adrtica, pode
ser de interesse para a comunidade cientifica. A criagao de simuladores capazes de
descreverem o escoamento de sangue nos sistemas arterial e venoso juntamente com
um modelo que mimetize o funcionamento do barorreflexo fornece um cenario mais

realista para o estudo da hemodinamica local em aneurismas. Esses cenarios sao
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importantes, pois eles fornecem indicadores mecanicos que quantificam as forcas de
interacao entre o sangue e as paredes dos vasos. Exemplos desses indicadores sao
os indices WSS e OSI. De fato, alguns autores relacionam esses indices tomados
em aneurismas com uma maior ou menor probabilidade de ruptura [14, 15].

Em termos da hemodinamica global, através da simulacao da insuficiéncia na
valva aortica com o modelo com controlador ativado, constatamos que a pressao
arterial sistolica permanece inalterada e a pressao diastélica se reduz na aorta
ascendente, Figura 6.10. Em [71] reporta-se que a insuficiéncia na valva adrtica
ou regurgitacao na valva adrtica provoca aumento da pressao sistolica e reducgao
da pressao diastolica. Note que a remocao do modelo para o barorreflexo nas
simulagoes faz com que tenhamos queda na pressao sistolica, efeito esse contrario a
literatura que citamos. Além disso, outros trabalhos relacionados a humanos [137,
148] apresentam dados de que pacientes com valva aértica regurgitante apresentam

aumento da pressao sistolica.

Insuficiéncia
S 200 - valvula aortica
T
£ S
S o
9 @
o 100 - )
(72] =
) o
-
o
0

Tempo Volume VE

Figura 6.16: Dados da literatura para o comportamento do pulso de pressao e dia-
grama PV do ventriculo esquerdo na insuficiéncia na valva adrtica. Pressao arterial
PA, pressao no ventriculo esquerdo PVE, pressao no atrio esquerdo e ventriculo
esquerdo VE. Adaptado de [71].

Voltamos nossa atencao agora para a Figura 6.10 a esquerda que ilustra o
diagrama pressao-volume do ventriculo esquerdo para dois casos simulados de in-
suficiéncia na valva adrtica. Ao compararmos os tragados nas cores verde e azul da
figura mencionada com o tracado pressao-volume da insuficiéncia na valva ilustrado

na Figura 6.16 & direita, temos novamente que o tragado em verde (modelo multi-
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escala com controlador) é o que mais se aproxima do trabalho de [71]. Entretanto,
o modelo ainda é deficiente em reproduzir o aumento da pressao no ventriculo de-
vido ao aumento do volume no intervalo entre a abertura e o fechamento da valva
aortica. Fisiologicamente o refluxo da valva adrtica colabora com enchimento do
ventriculo o que aumenta o volume dele no final da diastole. Esse volume extra
provoca um maior estiramento nas fibras do musculo cardiaco e consequentemente
aumenta a forca de contracao cujo fenomeno é conhecido como mecanismo Frank-
Starling e que nao foi incluido na modelagem do coragao.

Recentemente o trabalho [93] realizou um estudo de correlagao dos indices
WSS e OSI com a ruptura de aneurismas. Através desse estudo os autores encontra-
ram diferengas estatisticas (p < 0.015) em modelos de aneurismas que romperam
em termos do comportamento dos indices WSS e OSI obtidos por simulagoes nu-
méricas utilizando dados para a geometria do aneurisma, pulsos de pressao e pulsos
de fluxo de pacientes especificos para cada um dos casos estudados. Como conclu-
sdo, o trabalho [93] sugere que a ruptura de um aneurisma pode estar associada
a trés fatores: (i) um valor de WSS proporcionalmente menor quando comparado
com a artéria que o acomoda, (ii) uma maior proporc¢ao de drea com baixo WSS
para toda a extensao do aneurisma e (iii) valores relativamente maior para o indice
OSI.

Assumindo-se como verdadeiras as premissas do trabalho [93] vamos analisar
os campos WSS e OSI obtidos nas simulagoes dando énfase as diferencas quando
da presenca ou auséncia do modelo para os mecanismos de controle. Os dados refe-
rentes a tensao de cisalhamento na parede arterial, na vista anterior do aneurisma,
apresentam valores distintos quando comparamos a simulacao do caso com insu-
ficiéncia na valva controle ativo (Figura 6.14(b)) com a simulagao de insuficiéncia
na valva controle inativo (Figura 6.14(c)). Em relagdo as oscilagdes nas tensoes
de cisalhamento temos que a simulacao com insuficiéncia na valva e controle ina-
tivo exibe uma regiao mais extensa com valores de OSI proporcionalmente mais

elevados, vista anterior do aneurisma (Figura 6.14(c)). Logo considerar ou nao a
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modelagem dos mecanismos de controle em simuladores para avaliar a hemodina-
mica local pode influenciar na obtencao dos indices WSS e OSI. Essas diferengas
encontradas nos indices hemodinamicos corroboram para a importancia da mo-
delagem dos mecanismos de controle no estudo da hemodinamica, principalmente

quando um dos objetivos visa aplicagoes clinicas.
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Capitulo 7

Conclusao

Neste capitulo concluimos a tese com o resumo dos resultados alcangados e

apontaremos alguns dos possiveis trabalhos futuros.

7.1 Resumo dos resultados alcangados

Esta tese alcangou os objetivos previstos. O modelo a parametros conden-
sados dos sistemas cardiovascular e respiratério respondeu de forma semelhante
ao sistema fisiolégico real quanto perturbado em condicoes de hipovolemia, hipé-
xia, hipercapnia e exercicios fisicos leves. A incorporacao de um modelo para o
barorreflexo em um modelo multiescala do sistema cardiovascular revelou altera-
¢oes no comportamento das forgas de interacao entre o sangue e as paredes de um
vaso de um aneurisma cerebral. Portanto os mecanismos de regulagao do sistema
cardiovascular devem ser considerados quando a utilizacao dos dados provenientes
de simulacoes hemodinamicas possa ter relevancia clinica. Caso contrario, esses
dados serao validos apenas para a condicao fisiologica de repouso, e valiosas infor-
macoes da hemodinamica em condigoes fora do repouso, que sao criticas, podem
estar sendo omitidas.

Em outras palavras, A integracao dos modelos cardiovascular, respiratorio e
autonomico é fundamental para a obten¢ao de uma correta predicao do comporta-
mento do sistema cardiovascular. Além disso nos modelos multiescala as condigoes

hemodinamicas locais dependem fortemente das a¢des do mecanismo de controle
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da pressao arterial. Portanto, negligenciar os fenomenos de controle sobre o sis-
tema cardiovascular no processo de modelagem limita a utilizacao dos modelos a
condicao fisiolégica de repouso, e faz imperativo o uso de modelos elaborados como
o aqui proposto para estudar a hemodinamica em condigoes mais gerais.

O modelo computacional dos sistemas cardiovascular e respiratorio a parame-
tros condensados desenvolvido apresentou resultados numéricos com boa coeréncia
quando comparado com dados disponiveis na literatura que foram obtidos através
de medi¢oes em experimentos com animais e humanos. A formulacao do sistema
cardiorrespiratorio multicompartimentos onde as principais variaveis hemodinami-
cas de interesse admitem variagoes nos valores inclusive na janela de tempo do ciclo
cardiaco, somada ao acoplamento de um modelo de pulmao capaz de descrever os
fenomenos de inspiracao e expiracgao, é, dentro do conhecimento do autor deste tra-
balho, uma inovagao no tema da modelagem integrada dos sistemas cardiovascular
e respiratorio.

A reunido de uma série de modelos matematicos para descrever os meca-
nismos de controle do sistema cardiovascular em um tnico controlador capaz de
ajustar o desempenho do modelo do sistema cardiorrespiratorio em situacoes meta-
bélicas semelhantes as encontradas durante a pratica de exercicios fisicos representa
outra inovacao. Esses modelos de controle foram selecionados da literatura, sendo
que, alguns dos parametros foram adaptados para a constru¢ao de um tnico mo-
delo de controle retroalimentado capaz de responder adequadamente as simulagoes
de perturbagoes como hemorragias, hipdxia, hipercapnia e exercicios aerobicos.
Ainda, estendemos o controlador pela inclusao de uma resposta pré-alimentada
para simular o efeito de reset do barorreflexo. Em relagao a simulacao de exercicios
obtivemos um excelente resultado qualitativo, entretanto os valores para o débito
cardiaco e a ventilacao apresentam diferencas quantitativas em relagao a dados
experimentais obtidos com humanos. Porém, esse resultado constitui o primeiro
relato de experimentos numéricos, na condicao de perturbacao do metabolismo

celular nos musculos, com os seguintes modelos interagindo: sistema cardiovas-
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cular, sistema respiratério, pulmao, metabolismo celular, sistema autonomico e
mecanismos para controle local de fluxo de sangue.

Finalmente, apresentamos um estudo sobre a sensibilidade do mecanismo de
controle da pressao arterial na determinacao da hemodinamica local em um modelo
de aneurisma cerebral descrito nas trés dimensoes espaciais através de um modelo
distribuido que descreve o escoamento arterial. Nesse caso, as simulagoes numé-
ricas revelaram uma dependéncia no comportamento da tensao de cisalhamento
na parede do aneurisma em relacao a presenca do modelo do barorreflexo. Esse
resultado é inédito em simulacoes numéricas e reforca a importancia da inclusao
dos mecanismos de controle nos modelos do sistema cardiovascular quando indices
hemodinamicos, possivelmente relevantes para a avaliagao de ruptura do vaso, sao
obtidos através de simulagoes com modelos computacionais. Também verificamos
qualitativamente e quantitativamente as respostas de dois modelos, com distintos
modelos de controle, durante uma situagao de hemorragia onde concluimos que as
perturbagoes no volume de sangue tiveram os mesmos efeitos tanto no modelo do
sistema cardiovascular a parametros condensados com controlador multivaridvel
quanto no modelo multiescala com apenas o barorreflexo para corrigir os niveis de
pressao arterial. Isto é uma evidéncia de que as perturbagoes que influenciam ape-
nas a pressao arterial como hemorragias, insuficiéncia na valvula adrtica, estresse
ortostatico poderiam ser tratadas apenas com um modelo do tipo barorreflexo.

Resultados preliminares fornecidos por um modelo respiratorio multiescala
acoplado ao modelo multiescala do sistema cardiovascular incluindo o controlador
multivariaveis apresentou custo computacional elevado. Entretanto, nossos interes-
ses estao voltados especificamente ao estudo da hemodinamica local considerando-
se um conjunto de perturbacoes como: hemorragias, infusoes, exercicios, estresse
ortostatico entre outras. Portanto para descrevemos as alteragoes na hemodina-
mica global e na hemodinamica local durante essas perturbacgoes é necessario ape-
nas alterar adequadamente os valores dos parametros H, E,,.., R, e C, durante

uma dada janela de tempo de interesse. Ou seja, por um lado temos a escala das
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perturbacoes, que pode ser da ordem dos minutos, e por outro a escala da hemo-
dinamica local, que é da ordem de um centésimo de segundo. Logo, as variacoes
nesses parametros poderiam ser conhecidas a priori com o auxilio de um modelo a
parametros condensados do sistema cardiovascular construido a partir do modelo
multiescala e sobre o metamodelo incluir a formulacao do sistema respiratorio,
pulmonar e mecanismos de controle. Tal estratégia permitiria, por exemplo, uma
avaliacao aproximada da hemodinamica local em simulacées da condicao fisiold-
gica de exercicios fisicos sem a necessidade de um complexo sistema respiratério

multiescala acoplado ao modelo cardiovascular multiescala.

7.2 Trabalhos futuros

Um dos possiveis trabalhos futuros incluiria algumas melhorias na estrutura
de compartimentos dos modelos a parametros condensados dos sistemas cardiovas-
cular, respiratério e pulmonar. Em relagao ao modelo do sistema cardiovascular
deveriamos separar a circulacao das pernas e bracgos para permitir a realizacao de
simulagoes de estresse ortostatico e exercicios individualizados nas pernas e bra-
¢os. A circulagao pulmonar também deveria ser individualizada para as trés regioes
distintas de ventilacao onde o modelo do pulmao poderia apresentar mais compar-
timentos alveolares e assim simulagoes do mal funcionamento do pulmao poderiam
ser executadas. O coragao deveria incluir o mecanismo Frank-Starling, a circulagao
das coronarias poderia estar baseada em um modelo mais realista e, além disso,
a taxa metabdlica do coragao deveria ter uma relacao linear com a poténcia dis-
sipada. Em relacao ao modelo do sistema respiratorio, testes com outras fungoes
para descrever as dissociagoes dos gases poderiam ser feitos para verificar uma
possivel redugao no custo computacional destinado a solucao de todos os modelos.

O desenvolvimento de um controlador para cada um dos casos simulados
poderia eventualmente resultar em uma maior acuracia dos resultados da hemodi-
namica global, e portanto também da hemodinamica local, obtidos via simulacoes

numéricas. Entretanto, isto contradiz a nossa proposta de desenvolver modelos
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para cada sistema fisiologicos capazes de representar com alto grau de precisao
a resposta do sistema frente as diversas situacoes a que esta submetido, seja por
agao externa ao organismo humano ou seja pela propria interagao com os outros
sistemas.

Por fim, temos que a tendéncia futura da utilizacao clinica de simuladores
com capacidade para representar regioes vasculares de pacientes especificos, reforca
a necessidade de constantes melhorias na modelagem dos mecanismos de controle
do sistema cardiovascular. Com isto, é possivel ampliar o leque de cenarios fisio-
logicos e patologicos nos quais é possivel analisar as condi¢oes hemodinamicas na

escala dos vasos sanguineos as quais estd submetido o sistema cardiovascular.
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Apeéendice A

Modelo do sistema cardiovascular

Al Parametros dos modelos

Tabela A.1: Parametros para o modelo de elastancia variavel.

Parametro  Definigao Valor  Unidade Fonte

T periodo cardiaco 1,0 Hz

Atrio direito

Epra valor méximo para a elastancia 0,06 mmHg/mL ||
EB ra valor basal para a elastancia 0,07 mmHg/mL  |8§|
Te,ra tempo de duragao da contragao 0,17T s |88]
Trra tempo de duragao do relaxamento 0,177 s |88]
te,ra inicio da contragao 0,8T s 88|
trra inicio do relaxamento 0,977 s 88|
Ventriculo direito
EA o valor maximo para a elastancia 0,55 mmHg/mL  |8§|
EB rv valor basal para a elastancia 0,05 mmHg/mL 88|
Te,rv tempo de duragao da contragao 0,37 s |88]
Trro tempo de duragao do relaxamento 0,157 s |88]
Atrio esquerdo
EAlq valor méximo para a elastancia 0,07 mmHg/mL  |8§|
EB.a valor basal para a elastancia 0,09 mmHg/mL ||
T la tempo de duragdao da contragao 0,177 s |88]
Tria tempo de duragéo do relaxamento  0.17T  segundos |88]
teia inicio da contragao 0,87 S |88]
trla inicio do relaxamento 0,97T s |88]

Ventriculo esquerdo
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Parametro  Definicao Valor  Unidade Fonte
Ea v valor méximo para a elastancia 2,95 mmHg/mL  |8§|
EB. v valor basal para a elastancia 0,08 mmHg/mL  [8§|
Te 1w tempo de duragdao da contragao 0,3T S |88
Tr1v tempo de duracdo do relaxamento 0,157 s |88]

Tabela A.2: Parametros para o modelo condensado do sistema cardiovascular.

Parametro  Definicao Valor Unidade Fonte

Resisténcias
Ry valvula tricispide 5,94 x 107®>  mmHg-s/mL 188]
Rpuw véalvula pulmonar 0,003 mmHg-s/mL 188]
Rpa artérias pulmonares 0,023 mmHg-s/mL [144]
Rpp capilares pulmonares 0,912 mmHg-s/mL [144]
Rps desvio pulmonar 4,469 mmHg-s/mL calculado
Rpy veias pulmonares 5,6 x 1073  mmHgs/mL  [144]
Rariv valvula mitral 8,9 x 1075 mmHg-s/mL |88]
RAow véalvula adrtica 0,003 mmHg-s/mL |88]
Rsq artérias sistémicas 0,06 mmHg-s/mL [144]
Rsp arterfolas e capilares esplancnico 3,307 mmHg-s/mL [144]
Rsy veias circulagao esplancnica 0,038 mmHg-s/mL [144]
Rep arteriolas/capil. extra-esplancnico 3,352 mmHg-s/mL [144]
Rey veias circulagdo extra-esplancnica 0,04 mmHg-s/mL [144]
Rmp arteriolas e capilares musculares 4,48 mmHg-s/mL [144]
Rmw veias circulagdo muscular 0,05 mmHg-s/mL [144]
Ry, arteriolas e capilares cerebrais 6,57 mmHg-s/mL [144]
Ry, veias circulagdo do cérebro 0,075 mmHg.s/mL [144]
Rpp arteriolas e capilares do coragéo 19,71 mmHg.s/mL [144]
R veias circulagao do cérebro 0,224 mmHg-s/mL  |144]
Rye veia cava 0,025 mmHg.s/mL [17]

Complacéncias
Cpa artérias pulmonares 0,76 mL/mmHg [144]
Cpp capilares pulmonares 5,8 mL/mmHg [144]
Cpov veias pulmonares 25,37 mL/mmHg [144]
Csa artérias sistémicas 0,28 mL/mmHg [144]
Csp arteriolas e capilares espldncnico 2,05 mL/mmHg [144]
Cso veias circulagdo esplancnica 61,11 mL/mmHg [144]
Cep arterfolas/capil. extra-esplancnico 0,668 mL/mmHg [144]
Cey veias circulagdo extra-esplancnica 20,0 mL/mmHg [144]
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Parametro  Definicao Valor Unidade Fonte
Cmp arterfolas e capilares musculares 0,525 mL/mmHg [144]
Cmv veias circulagdo muscular 15,71 mL/mmHg [144]
Chp arteriolas e capilares cerebrais 0,358 mL/mmHg [144]
Chy veias da circulagao do cérebro 10,71 mL/mmHg [144]
Chyp arteriolas e capilares do coracao 0,119 mL/mmHg [144]
Cha veias circulagao do cérebro 3,57 mL/mmHg [144]
Clye veia cava 10,0 mL/mmHg [17]

Volumes na pressao de referéncia Pe, (Unstressed volume)

Vunra 4trio direito 4.0 mL |88]
Vunrv ventriculo direito 10,0 mL (88]
Vunpa artérias pulmonares 0,0 mL [144]
Vaunpp capilares pulmonares 123,0 mL [144]
Vunpo veias pulmonares 120,0 mL [144]
Vunla atrio esquerdo 4,0 mL |88
Vuniv ventriculo esquerdo 5,0 mL |88]
Vunsa artérias sistémicas 0,0 mL (144]
Vunsp arteriolas/capil. esplancnico 274,0 mL [144]
Vunsv veias circulagdo esplancnica 1121,0 mL (144]
Vunep arterfolas/capil. extra-esplancnico 134,64 mL [144]
Vaunev veias circulagdo extra-esplancnica  550,0 mL [144]
Vunmp arterfolas e capilares musculares 105,8 mL (144]
Vunmo veias circulagao muscular 432,14 mL [144]
Vunbp arteriolas e capilares cerebrais 72,13 mL [144]
Vunbo veias da circulagao do cérebro 294,64 mL [144]
Vunhp arterfolas e capilares do coragao 24,0 mL [144]
Vunho veias circulacao do cérebro 98,21 mL [144]
Vunve veia cava 130,0 mL [17]
Inertancias
Ly vélvula trictspide 0,00005 mmHg-s2/mL  |[32]
Lpyw valvula pulmonar 0,000206 mmHg-s2/mL  [32]
Lpa artérias pulmonares 0,18 x 1073  mmHg-s?/mL  |144]
Lpo veias pulmonares 0,0 mmHg-s?/mL (88|
Lsiv vélvula mitral 8,9 x 107° mmHg-s2/mL  [32]
L Aoy vélvula adrtica 4,16 x 107*  mmHg-s?/mL  [32]
Lsa artérias sistémicas 0,22 x 1073 mmHg-s?/mL  [144]
Lyc veia cava 0,0 mmHg-s?/mL -
Outros
Pey pressao externa 0,0 mmHg -
A.2 Condicao inicial

Tabela A.3: Condicao inicial para o modelo do sistema cardiovascular.
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Varidvel de estado  Apelido  Definigao Valor Unidade
Te,1 Prq pressao no atrio direito 5,998 mmHg
Ze,2 Vira volume no atrio direito 56,159 ml
Ze,3 Qtrv fluxo na vélvula tricispide 49,754 ml/s
Te,4 Pry pressao no ventriculo direito 6,138 mmHg
Ze,5 Vo volume no ventriculo direito 129,710 ml
Te,6 Qpuv fluxo na véalvula pulmonar 0,0 ml/s
Te,7 Ppa pressao nas artérias pulmonares 12,413 mmHg
Te,8 Vpa volume nas artérias pulmonares 9,434 ml
Ze,9 Qpa fluxo nas artérias pulmonares 4,479 ml/s
Te,10 Ppp pressao nos capilares pulmonares 12,312 mmHg
Te,11 Vop volume nos capilares pulmonares 194,411 ml
Te,12 Qpp fluxo nos capilares pulmonares 36,408 ml/s
Ze,13 Qps desvio pulmonar 0,743 ml/s
Te,14 Ppy pressao nas veias pulmonares 8,992 mmHg
Te,15 Voo volume nas veias pulmonares 348,124 ml
Ze,16 Qpv fluxo nas veias pulmonares -24,923 ml/s
Te,17 P, pressao no atrio esquerdo 9,040 mmHg
Te,18 Via volume no &trio esquerdo 63,144 ml
Ze,19 Qmiv fluxo na vélvula mitral 0,0 ml/s
Z¢,20 P, pressao no ventriculo esquerdo 9,132 mmHg
Te,21 Vi volume no ventriculo esquerdo 119,146 ml
Te,22 Qaov fluxo na valvula adértica 0,0 ml/s
Te,23 Psq pressao nas artérias sistémicas 81,256 mmHg
Te,24 Vpa volume nas artérias sistémicas 22,752 ml
Ze,25 Qpa fluxo nas artérias sistémicas 5,221 ml/s
Tc,26 P, pressdo arterfolas/capilares sistémicos 80,943 mmHg
Te,27 Vsp volume arteriolas/capilares circ. esplancnica 440,333 ml
Te,28 Qspi fluxo de entrada das arteriolas esplancnica -15,882 ml/s
Ze,29 Qsp fluxo de saida nos capilares circ. esplancnica 22,180 ml/s
Te¢,30 Pgy pressao nas veias esplancnica 7,594 mmHg
Ze,31 Vsv volume nas veias esplancnica 1585,083 ml
Te,32 Qsv fluxo nas veias esplancnica 15,055 ml/s
Z¢,33 Vep volume arteriolas/capilares extra-esplancnica 188,710 ml
Te,34 Qepi fluxo de entrada das arteriolas extra-esplancnica 8,439 ml/s
Z¢,35 Qep fluxo de saida nos capilares extra-esplancnica 20,842 ml/s
T¢,36 Pey pressao nas veias extra-esplancnica 7,579 mmHg
Ze,37 Vew volume nas veias extra-esplancnica 701,585 ml
Z¢,38 Qev fluxo nas veias extra-esplancnica 13,928 ml/s
Zc,39 Vimp volume arteriolas/capilares dos musculos 148,295 ml
Te,40 Qmpi fluxo de entrada das arteriolas dos musculos 6,632 ml/s
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Variavel de estado  Apelido  Definigao Valor Unidade
Te,a1 Qmyp fluxo de saida nos capilares dos musculos 16,379 ml/s
Te,42 Pw pressao nas veias dos musculos 7,563 mmHg
Te,43 Vi volume nas veias dos mtsculos 550,960 ml
Te 44 Qmu fluxo nas veias dos musculos 10,824 ml/s
Te,45 Vip volume arterfolas/capilares do cérebro 101,108 ml
Te,46 Qbpi fluxo de entrada das arteriolas do cérebro 4,519 ml/s
Te,a7 Qup fluxo de saida nos capilares do cérebro 11,166 ml/s
Tc,48 Py, pressao nas veias do cérebro 7,583 mmHg
Te,49 Voo volume nas veias do cérebro 375,857 ml
Ze,50 Qv fluxo nas veias do cérebro 7,482 ml/s
Te,51 Vip volume arterfolas/capilares do coracéo 33,632 ml
Te,52 Qhpi fluxo de entrada das arteriolas do coragao 1,513 ml/s
Te,53 Qhp fluxo de saida nos capilares do coragao 3,722 ml/s
Te,54 Pry pressao nas veias do coragao 7,579 mmHg
Te,55 Vo volume nas veias do coragao 125,268 ml
Te,56 Qo fluxo nas veias do coragao 2,488 ml/s
Te,57 Pye pressao na veia cava 7,022 mmHg
Te,58 Ve volume da veia cava 200,221 ml
Te,59 Que fluxo na veia cava 40,951 ml/s

A.3

A.3.1

Estrutura do sistema de equacgoes

Matriz do sistema cardiovascular AZ“”“

Elementos que nao dependem do estado das véalvulas cardiacas. As entra-

das destacadas na cor vermelho sofrem modificacoes através dos mecanismos de

controle, detalhado no Capitulo 4.

ajn =1 air2 = _Era({'wrl) a3 = O‘HxZTLkH ai,59 = _O‘HQSLT_L]C |
ago =1/At az3=1 ass9 = —1

as1 = —1 a3 3 = Liyo /At + Rypy  aza=1

as4 =1 ags = —Ep(tni1)

assz = —1 ass = 1/At asg =1

ag s = —1 a6,6 = Lpuo /At + Rpuw  ag7 =1

ary =Cpa  arg=—1;

asg = —1 ass = 1/At asg =1

ag7 = —1 ag9 = Lpo /At + Rpq ag,i0 =1
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a10,10 = Cpp ajp,11 = —1

ayy = —1 ai111 = 1/At a11,12 =1

a11,13 = 1

aiz;10 = —1 aiz2 = Lypp/At + Ry, aiz,;14 =1

a13,13 = Rps a1z, 10 = —1 a131a =1

a14,14 = Cpy ags = —1

ais12 = —1 ais13 = —1 a1s5,15 = 1/At

aisie =1

a16,14 = —1 a16,16 = Lpy /At + Ry, a7 = 1

a17,16 = *0!||$ZJ{7M|| arzar =1 a17,18 = —Eia(tn 1)
a1g,16 = —1 ais1s = 1/At a18,19 =1

ayg17 = —1 19,19 = Limiv /At + Rppiv  a19,20 =1

a20,20 = 1 as0.21 = Epy(tni1)

a9 = —1 a1 21 = 1/At ag1,22 =1

a22.20 = —1 42222 = Lgop /At + Rooy G223 =1

a23,23 = Cyq a324 = —1

agq4220 = —1 agq24 = 1/AL a24,95 =1

ags,23 = —1 a25.25 = Lgo /At + Rgq a25,26 = 1

ase,25 = —1/ac ase,26 = 1/At + 5. aze,30 = —1/(cRs))
26,36 = _1/(acRep) 26,42 = _1/(acRmp) a26,48 = _1/(acRbp)

26,54 = —1/(athp)

az7.26 = Cop agror = —1
ass o7 = 1/ At asg 28 = —1 a28,29 = 1
a29,29 = Rsp a29,26 = —1 a29,30 = 1
a30,30 = Csy asp,31 = —1
asy20 = —1 asiz1 = 1/At az132 =1
as2 32 = R, asz 30 = —1 asa 57 =1
ass,26 = Cep asszz = —1
asa 3z = 1/At a3s34 = —1 az435 = 1
ass 35 = Rep ass26 = —1 ass36 = 1
ase,36 = Cey ase,z7 = —1
asy3s = —1 asrar = 1/At agr38 =1
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a3g,38 = ey  a3g 36 = —1 asgs7 =1
asg26 = Cpmp Q39,39 = —1

as039 = 1/At  aq9.40 = —1 as0,41 = 1
4141 = Rypp  aa126 = —1 aa142 =1
ag2.42 = Cpy  @42.43 = —1

ag3,.41 = —1 asz a3 = 1/At (43,44 = 1
O44,44 = Ry Qag00 = —1 aga57 =1
aa5.26 = Cpp  Qasa5 = —1

as6 a5 = L/At  asg.46 = —1 Q46,47 = 1
Q747 = Ryp ag726 = —1 ag748 =1
048,48 = Chy a4g,.49 = —1

ag9,47 = —1 as9,49 = 1/At a49,50 = 1
a50,50 = Ry 5048 = —1 as0,57 = 1
as1,26 = Chrp  as151 = —1

as251 = 1/At  ase 50 = —1 as52,53 = 1
as353 = [y as326 = —1 as3 54 = 1
05454 = Chy  asa55 = —1

as5,53 = —1 ass 55 = 1/At as5.56 = 1
as6,56 = Ly a56,54 = —1 ase,57 = 1
asrs7 = Cye  as7ss = —1

asg32 = —1 asg,3s = —1 asg 44 = —1 asgs0o = —1
asg56 = —1 assss = 1/At asg 59 = 1

asg,57 = —1 a59,59 = Lye/At + Rye  asg1 = 1.0

Onde

Qe = Csp + Cep + Cmp + Cbp + C1hp7
Be = 1/(acRy) +1/(cRey) + 1/ (e Rpp) + 1/ (acRy,) + 1/ (e Ry,

tpy1 = tempo relativo ao periodo cardiaco T, isto é ,,.;=mod(t,41,T).

Entradas de A"*1* dependentes do estado das vélvulas cardiacas.

n+1,k n+1,k n+1,k n+1,k n+1,k

ach,l H se xc,l 2 .1'074 1 se xc,l Z xc,él
M3 = 1,k 1,k %23 = 1,k 1,k
0 se wpy < apy 0 sea,] " <ah,"
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Vide Tabela A.3.

243

n+1,k n+1,k n+1,k n+1,k n+1,k
_a||xc,4 H 5€ Te > Lea —1 se Te > Lea
Q43 = 53 =
0 n+1,k n+1,k 0 n+1,k n+1,k
se Xy " < Tey se Ty " < Tey
1,k 1,k L,k 1,k 1,k
allziy Il se aly > anyh 1 sealy " >any
a46 — as6 =
0 n+1,k n+1,k 0 n+1,k n+1,k
se XTpy " < Teq se Toy " < Teq
1,k n+1,k
-1 se T > gt
c,4 c,7
986 = +1,k +1,k
n b n b
0 se Loy " < T.g
n+1,k n+1,k n+1,k n+1,k n+1,k
O'/ch,l? | Se Toq7" 2 Lo 1 Se Toq7" 2 T
Miz19 = +1,k +1,k M18,19 = +1,k +1,k
n 9 n b n 3 n bl
0 S€ Tear < Teoo 0 sew 17" <
n+1,k n+1,k n+1,k n+1,k n+1,k
_O‘H%,Qo | se To17" 2 T -1 Se To17" 2 T o
20,10 = +1,k +1,k 21,19 = +1,k +1,k
n+1, n+1, n=+1, nri,
0 se T.17" < Zegg 0 se To17" < Zegg
n+1,k n+1,k n+1,k n+1,k n+1,k
04”%20 | S€ Teog 2 Teog 1 S€ Tpog' 2 T og
420,22 = +1,k +1,k Ga1.22 = +1,k +1,k
n+1, n+1, n—+l, n-—i,
0 S€ X 99 T 93 0 S€ Toog < Teo3
—1 sealgyt >yt
(24,22 = 1k 1k
n 5 n 5
0 Se Toog" < Teog
A.3.2 Vetor de estados do sistema cardiovascular x?*+1F+1



A.3.3 Vetor termo independente b’

As entradas destacadas na cor verde sofrem influéncias do modelo da meca-

nica pulmonar, segundo explicado no Capitulo 3.

Pe:z: - Era(tn«kl)vum"a
Too /At
xZ?)Ltrv/At

Pea: - Erv (tn,—i-l)Vunrv

xis /At

Tg 6 Lpuw /At
Cpa — Vinpa
Tlg /At

229 Lpa /At

Cpp - vunpp
T /At
x?,lZLPP/ At

0

Cpo Lexp — Vunpo
T /At
Te16Lpy /AL

Pey — Eia(tns1)Vania
Tes/ At

Te19 Lmin / A

Pex — Eio(tni1) Vanio
Ty /At
Te22Laow/ At

CsaPez — Vunsa

continua na proxima pagina

244



continuacao da pagina anterior

bc,24
bc,25
bc,26
bc,27
bc,28
bc,29
bc,30
bc,31
bc,32
bc,33
bc,34
bc,35
bc,36
bc,37
bc,38
bc,39
bc,40
bc,41
bc,42
bc,43
bc,44
bc,45
bc,46
bc,47
bc,48

bc,49

TPy /At

1795 Lsa /At
Te6/ At — Que/tc + 4 Pey
CopPes — Vunsp
Teos/ At

0

CsoPez — Vunso
Teg1/ At

0

CepPer — Vunep
Tega)AL

0

CevPer — Vunew
Tesr/ AL

0

CrpPez — Vinmp
Teao) AL

0

CroPex — Vunmo
Teas] AL

0

CopPez — Vinbp
Teap) AL

0

CoPex — Vunbo
T3 49 /At
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beso = 0

best = ChpPes — Vunnp
beso = Tese/AL

bess = 0

bess = CholPew — Vinho
bess = Teps/At

bess = 0

best = CocPes — Vimoe
bess = Tess/At

beso = TsgLye/At

Onde

Pezp - ’Yc(Pl + Ut)

e 7. é o fator de conversao kPa para mmHg, P, + U, é a variacao de pressao do

compartimento alveolar.
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Apéendice B

Modelo do sistema respiratorio

B.1 Parametros para o modelo do pH

Tabela B.1: Parametros para o modelo do pH.

Parametro  Definigao Valor Unidade  Fonte
Ka,co constante de equilibrio 7,9433 x 1077 mol/L [21]
K, pr constante de equilibrio 5,0119 x 10~%  mol/L [21]
[NaOH]o  concentragio de hidréxido de sédio 45,2 x 1073 mol/L [21]
[HPr]o total de proteinas no sangue 39,8 x 1073 mol/L [21]
€pH critério de convergéncia 1,0 x 10720 - [20]
[H*]° condic?o inicial para equacgdo (3.72) 1,0 x 106 mol/L [20]
B.2 Parametros para as curvas de dissociagao

Tabela B.2: Parametros para as funcoes de dissociacao de CO5 e Os.

Parametro  Definicao Valor Unidade Fonte
ag’gz solubilidade do COg2 nos eritrécitos 0,195 mmol/L/kPa  [21]
aglé"Q solubilidade do COg2 no plasma 0,23 mmol/L/kPa  [21]

o, solubilidade do O2 no plasma 9,83 x 1073 mmol/L/kPa [21]
CHb conc. de hemoglobina no sangue 9,0 mmol/L [21]
cbri conc. de hemoglobina nas hemécias 21 mmol/L [21]
THbf fragdo de hemoglobina fetal 0,0 - [21]
THLC O, fracdo de hemoglobina ligada a CO 0,005 - [21]
THi fragdo de hemoglobina tipo A e A2 0,005 - [21]
cpPG concentragao de difosfoglicerato 5,01 mmol/L [21]
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Parametro  Definicao Valor Unidade Fonte
Ty temperatura do sangue 37 °C
€CO, critério de convergéncia 1,0 x 10710 - (20]
B.3 Parametros para o modelo do pulmao

Tabela B.3: Parametros para o modelo do sistema pulmonar.

Parametro  Definicao Valor Unidade Fonte
Potm pressao atmosférica padrao 101,3 kPa [21]
Ay, amplitude da pressao pleural 0,2 kPa [21]
Ay, amplitude pressdo externa 0,0 kPa [21]
Tr periodo respiratério basal 50 S [21]
Ro resisténcia ao fluxo de ar 0,01521 kPaxs/L  [21]
Ry resisténcia ao fluxo de ar alvéolos 0,002 kPaxs/L  [21]
Co complacéncia comp. transporte 0,03 L/kPa [21]
C complacéncia comp. alvéolos 1,3 L/kPa [21]
Voo volume basal comp. transporte 0,1 L [21]
Vo1 volume basal comp. alvéolos 2,7 L [21]
KCOs permeabilidade hemato pulmonar 30,456 x 103 mol/L estimado
KO, permeabilidade hemato pulmonar 1,296 x 103 mol/L estimado
fe,con fragdo de CO2 no ar 0,0 L/L [21]
fe,05 fracdo de Oz no ar 0,2012 L/L [21]
Unm, respirador artificial 0,0 kPa -
Ut pressao da pleura Ay, sin(2nt/Tr) + 0.2Ay, kPa estimado
B.4 Parametros para o sistema respiratério

Tabela B.4: Parametros para o modelo do sistema respiratério.

Parametro  Definigao Valor Unidade  Fonte
Permeabilidade da membrana alvéolo-capilar
KCOo permeabilidade ao CO2 30,456 mmol/L  estimado
KO, permeabilidade ao Og 1,296 mmol/L  estimado
Producao de CO3 na condigao de repouso
M co, tecido esplancnico 0,0543564 mmol/s estimado
Me co, tecido extra-esplancnico  0,0510636  mmol/s estimado
Mo, co, tecido muscular 0,0401436 mmol/s  estimado
My, co, tecido cerebral 0,0273672 mmol/s estimado
My, co, musculo cardfaco 0,0182196 mmol/s  estimado
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Parametro  Definicao Valor Unidade  Fonte

Consumo de O3 na condigao de repouso

M; o, tecido esplancnico 0,06471  mmol/s estimado
M 0, tecido extra-esplancnico  0,06079  mmol/s estimado
M. 0, tecido muscular 0,04779  mmol/s estimado
My, 0, tecido cerebral 0,3258 mmol/s estimado
My, 0, miocardio 0,02169 mmol/s estimado

Volumes dos tecidos bioldgicos

Vi,sp tecido esplancnico 3,19 L [20]
Vi,ep tecido extra-esplancnico = 23,238 L [20]
Vi, mp tecido muscular 26,773 L [20]
Vi bp tecido cerebral 1,3 L [20]
Vi hp musculo cardiaco 0,307 L (20]
B.5 Condigao inicial para o sistema respiratério

Tabela B.5: Condicao inicial para o modelo do sistema respiratério.

Varidvel de estado Apelido Definigao Valor Unidade
Tr,1 P,y,co, pressdao de CO2 nas veias pulmonares 5,089 kPa
Tr,2 Ppyy,0, pressdao de O2 nas veias pulmonares 12,704 kPa
Tr3 P,.co, pressdao de CO2 no atrio esquerdo 5,108 kPa
Tr4 Pia,0, pressao de O2 no atrio esquerdo 5,108 kPa
Tr5 Py co, pressao de CO2 no ventriculo esquerdo 5,121 kPa
Tr.6 Py, 0, pressdao de O2 no ventriculo esquerdo 12,659 kPa
Tp,7 Pso,co, pressao de CO2 nas artérias sistémicas 5,135 kPa
Tr.8 P40, pressdao de Oz nas artérias sistémicas 12,646 kPa
Tr,9 Py co, pressao de CO2 na circ. esplancnica 6,788 kPa
Tr,10 Pyp.0, pressao de Og2 na circ. esplancnica 4,859 kPa
Tr11 Pyy.co, pressao de CO2 nas veias esplancnica 6,785 kPa
Tr,12 Py 0, pressdao de Oz nas veias esplancnica 4,892 kPa
Tr,13 Pep,co, pressao de CO2 na circ. extra-esplancnica 6,802 kPa,
Tr,14 Pep.0, pressdo de Og2 na circ. extra-esplancnica 4,871 kPa
Tr 15 Pey,co, pressao de CO2 nas veias extra-esplancnica 6,803 kPa
Tr,16 Pey,0, pressao de O2 nas veias extra-esplancnica 4,896 kPa
Ty 17 Prp,cos pressdao de CO2 nos musculos 6,817 kPa,
Tr,18 Prp.os pressao de O2 nos misculos 4,879 kPa
Ty, 19 Pyv,co, pressao de CO2 nas veias musculares 6,818 kPa
Tr,20 Prv,05 pressao de Oz nas veias musculares 4,899 kPa
Tr21 Py, co, pressdo CO2 no cérebro 6,788 kPa

continua na préxima pagina
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Varidvel de estado  Apelido  Definigao Valor Unidade
Tr 22 Pbp,02 pressao de O2 no cérebro 4,846 kPa
Tp23 Pyy,co, pressao de CO2 nas veias cerebrais 6,785 kPa
Tr,24 Pyy,0, pressao de O2 nas veias cerebrais 4,891 kPa
Tr,25 Php,co, pressao de CO2 no miocardio 8,783 kPa
Tr,26 Php,02 pressao de Oz no miocardio 3,278 kPa
Tr,27 Ppy,co, pressao de CO2 nas veias do coragao 8,772 kPa
Tr,28 Phv,05 pressao de Oz nas veias do coragao 3,346 kPa
Tr,29 Pyc,co, pressao de CO2 na veia cava 6,889 kPa
T30 Pye,0, pressao de O2 na veia cava 4,797 kPa
ZTr 31 Prq,co, pressao de CO2 no atrio direito 6,889 kPa
Tp 32 Pra,0, pressao de O2 no atrio direito 4,797 kPa
7,33 P.y,co, pressao de COz2 no ventriculo direito 6,889 kPa
Tr 34 Py 0, pressao de O2 no ventriculo direito 4,797 kPa
Zr,35 Pya,co, pressao de COz nas artérias pulmonares 6,889 kPa
Zr,36 Ppa,04 pressao de Oz nas artérias pulmonares 4,797 kPa
Tr 37 P,, co, pressao de CO2 nos capilares pulmonares 5,025 kPa
Zr 38 Pyp.0s pressao de Oz nos capilares pulmonares 14,187 kPa
Tr,39 fo,cos fracdo de CO2 no pulmao espago morto 0,047 L/L
Tr,40 fo,05 fracdo de O2 no pulmao espago morto 0,143 L/L
Tr 41 f1,co, fracdo de CO2 no ar dos alvéolos 0,049 L/L
Tr42 f1,05 fragdo de O2 no ar dos alvéolos 0,140 L/L

B.6 Estrutura do sistema de equacoes

B.6.1 Matriz do modelo do pulmao 4, e by

At At __At n+1 n At n+1 At n+1
1+ RopCo + R1Cp R1Cy PO — PO + RoCo Un™ + R1Cp Ut
___ At At n+1 n _ _At n+41
R1+Cy 1+ R1C Pl Pl R1Cy Ut

A condigao inicial adotada foi P = 0,367 e P = 0, 366.

B.6.2 Matriz do sistema respiratoério A?H’k

Os termos na cor azul sao provenientes da solucao do sistema cardiovascular,
em verde dependem do modelo da mecanica pulmonar e em vermelho podem sofrer

ajustes do sistema de controle.

ai;1 = V;I,+1Jb(1,1)(P;v+1’k)/At a2 = Vs Jy o) (PR R /AL
a2, = Vst Ty (PR PR /AL azs = Vit Ty (PR HR) /At

continua na proxima pagina

250



continuacao da pagina anterior
as = Vi Jy n (PREYRY /At

k
as,3 = ‘/la+ Jb(2,1)(P17;+1 )/ At

as,;s = Vi o (PRPYRY /At
ag,5 = VZTULHJb(QJ)(PlT—I’k)/At
a7 = Vi Jy 1y (PR /At
as,7 = Vig T Jya, 1)(Pn+1’k)/At

ag.o = (Vi T, 1y PG + Vesp ia, 1) (P61 /At

a10,0 = [Vip™ Jo2,1) (Po ")+ W,sth(g,l)(ng—l’k)]/At

ar1,11 = V& a0y (PESF) /At

ai2,11 = VstL;HJb(z,l)(P?fl’k)/At

a13.13 = [V o) (P %) + Veepdia,n) (P )]/ At

a1a13 = [Vip " Jyo, 1)(1:’n+ )+ W,eth(zl)(Pg;l’k)}/At
Jb(1,1)(PZu+1’k)/At

1Jb(2,1)(ng+1’k)/At

a1s15 = Vst
aie,15 = Veut
a17,17 = [VﬁfJb(l,l)(P%M) + W,mth(m)(PTnfzrzl’k)]/At
a1s,17 = [W%;lt]b(zl)(szr)l’k) + W,mth(z,l)(P?nJ;Lk)]/At
a9,19 = VﬁilJb(Ln(P%‘Zl’k)/At
a20,19 = V}Q#Jb(z HPEYR) /At
T, 1)(PnJr Y+ V, b, 1)(Pn+1 ")/At
a2,21 = [Vl7 Yo, 1)(PZP+ )+ V%,prt(z,n(PZ;l’k)}/At
a23,23 = va Y, 1)(ng1’k)/At

o e, (PR /At
v,yp“Jb(l,D(P"“*’“) + Venpdra, (P 9] /At
a26,25 = [V;:L;'lJb(z,l)(PnJr ")+ Vi dia, 1)(1:’nJrl ")/At
/At
LRy /At

a21,21 = [

a24,23 =

ags 25 = |

agz o7 = Vi dyq (PR
azs,2r = Vit Jb(2,1)(P

a29,29 = VJZHJb(m)(Puc ROV
Vo Jya,1) (P2 ARV
as1,31 = Vit Ty, (Pra bRy /At

")
)
)
)
)
1Jb(2,1)(Pm Y
)
)
)
)
)
")

B

a30,29 =

B

aza,z = Viat
IJb(l,l)(P'f"U bRy /At
Y2,y (PTG KRRV
1Jb(1,1)(P7‘v Lk /
o e,y (PR /A

n
agszs = Vit

B

n+
as4,33 = Vi'y

&

n
agszs = Vit

~+

as4,33 =V,
ass,35 = Vo' 1,1y (Ppa M) /At

36,35 = Vol /At

as7a7 = Vip Iy, (P ) /At + ko,
a37,41 = —KCOy (P 4 U”“)

a38,38 = Jb(1 1)(Pn+1 Y/t + KO,
a39,39 = 1/At+ KP4 gt

as0,40 = /At + KT 4 KT

Tp(2,1)(Ppa ™
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aza = V' Ty o (P FARSOYAN?
a4,4 = VlifrlJb(z,z)(Pla+1 )/ At
ase = Vlz+1*]b(l,2)(Pn+1 F)/at
Y22y (P ELEY A

( )/ At
L p2,2) (Pl bRy At

a6 = V), "
ars = Vi Ty 2) (Pl bk
as,s = Viu©
ag 10 = [Vs7;>+1Jb(l,2)(P:; )+ Vt,sth(1,2)(Pn+1’k)]/At
aio,10 = [VszHJb(z,z)(P?;l’k) + Vi,spJe(z,2)(Pop 0 M)/ at
ar112 = VI 1 o) (PESF) /At
a12,12 = Vis T Jy2,0) (PY PR /AL
1,2 (P N) 4 Viep Ty o) (Pl )]/ At
a14,14 = [Ve%HJb(z,z)(Pg;l’k) + ViepJi(2, 2)(Pn+1 /ot
Lo(1,2) (PETF) /A
1Jb(2,2)(P?;rl’k)/At

a1sia = [VpT

a1s,16 = Veu"
a16,16 = Vey"
ar7.18 = [Ving  Jo(1,2) (P ) + Vemp Jy(1,2) (Prp )]/ At
a18,18 = [VrﬁﬁlJb(zz)(P?nj;l’k) + Vt,mth(z,z)(anzl’k)}/At
a19,20 = VﬁerlJb(lg)(PnH’k)/At
a20,20 = VrﬁﬁlJb(Q,z)(PnH *) /At
= Vi Ty, (PLTF) + Vi a2y (PR 9)] /At
as2,22 = [Vb’;,HJb(z,z)(PZ:l’k) + Vt,prt(z,z)(Pg;rl'k)]/At
a23,24 = V},ZHJb(lg)(Pg:—l’k)/At
a4,24 = VbZ“Jb(z,z)(ngl'k)/At
Vi Jy1,2) PRF) + Vi o2y (P F)] /At
LTy a, 2)(Pn+l’k) + Vt,thz(z,z)(PZ;Lk)}/At
Tp1,2) (Pt ")/ At

a21,22

a25,26 =
aze,26 = [V
az7,28 = Vot
azs,2s = V)t Jb(z,z)(PZ:l'k)/At
a29,30 = VJZHJb(l,z)(PLLé_I’k)/At
a25,25 = VﬁHJb(z,z)(PnH’k)/At
as1,32 = VVTZHJb(Lz)(PnH ")/ At
as2,32 = Ve Jya, 2)(Pn+l’k)/At
ass,za = Vi 1) (PRTF) /At
asa,za = Vi y(a,2) (PR ) /At
ass,za = Vi 1,0y (PR F) /At
asa,za = Vi Jy(a,2) (PR ) /At
ass,36 = Via' Ju(1,2)(Ppa F) /At
(Ppah)/at
Y12y (Ppa M)/ At
(Pp

as6,36 = Vpa' ' Ju(2,2)

azr,3s = Vab©

ass,37 = Vop' ' Jy(2, 1) Po bRy At
assa2 = —ko, (P + UM
azga1 = K"

0,42 = K"

continua na proxima pagina
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a41,39 = as1,41 = 1/At+ + KCO,( +urth
41,37 = RCO» a42.40 =
a42.42 = 1/At + + KO, ( +UMY) asnss = KO,
Onde
KM = RTIL(URY 4 Patm — B /(@ Ro PRI Co 4 Vo)),
Kttt = RTIL(UPH 4 PP — PP f(an Ry B2HY (PR Co + Voo)),
K2l = RTI (PP 4 Urt — P (e R (PP 4+ URTY(PRHLC) + Vo)),
Kptt = RT/(PPH + U (PCL+ Vi)

e «, ¢ um fator de conversao de concentracao de mol/L para L/L, a, = 22.4L/mol.
Sendo os termos Voo = Voo — CoPaim € Vor = Vo1 — C1 Pagm.

Para contornar problemas numéricos, o consumo de oxigénio segue a regra

Y ¥$t,02 (Pn+1’k)
M; = M;
1,02 1,02 /BT + 01,04 (Pn+1,k)

, 1 €{s,e,m,b,h} (B.1)

e o valor escolhido foi § = 0.001, cujo valor nao provoca interferéncias significativas

e evita que a concentracao de Oy va para zero.

n+1,k+1

B.6.3 Vetor de estados do sistema respiratdrio x'

Vide Tabela B.5.
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B.6.4 Vetor termo independente b}

Qpi toco, Ppd *) + Qpd ton.co, Ppad M) — (@ + Qpa Den,co, (PRd)
ke K K
—Qpd ™ (0v,c05 (PITVF) — 04, cop PRI + Ve Ty 1y (P VP, co, /At
HVst Ty 2y (PRl VPR ) /A se QU <o
Qi oco, Pp ) + Qi oo, (Pra ) — (Qpd + Qpd Den.co, (Ppd )

& &
+Vost 1,1y (PR SUEy P v, ooz/At'i‘VprZHJb(l 2) PP 0,05/ A se Qp ' >

Qpd 00, PR M) + Qpd on,0, PR) — (Qpd ' + Qpd w0, PRFHF)
1,k 1,k 1,k
—Qpi ! (6,0, PITF) = 01,0, PRI 1)) + Vit Ty 2,1y (PR VP, co, /At
Vst Ty o,y PR V) PR ) /A se QI <0
Qi 0,0, Ppa ) + Qp  op.0, PR F) — (! + Qb 0, PR

VT Ty, (PRl VPR o A+ VT Ty 20y (PRI V) PR (/AL se Q! >

& 1,k Lk
Qpd  (pb.con PRI) = n.c0, PRV + Vi Ty 1y (P PR co, /At
1,k
Vi o) (PR P L0,/ At se Qpd ' >0
k
V Jb(l nH(Py )Pzz co,/ AL+ VLZHJb(l 2 (P, +1 VPl 0,/ AL se Quit <

1,k 1,k k
B (o, oz(P"+ ) 6,0, (P11 + Vit oy (PO P o, /A

AV Ty (PR PR o, /A se Qpt >0

Vit @) (PR )P oy /AL + VI Ty o) (PLFER) PR oZ/At se Qpl ! <
brs = QL (e, co2(Pf;+1’k) — @p,c0,(PTIEY) + v Jb(l WP PR o, /AL
+ VT Gy PETYRPE o, /AL
bre = Qz{;}(‘ﬁ’b,oz(P?jl’k) — 06,0, (PRTHF)) + V;ZHJb(z,l)(PZ,H’]C)PzZ,coz /At
+ T 2,2 PLTVPE o, /AL
bry = QZL;}(%,COQ(PZZHJC) — 1,00, (PLTVR)) + VI Ty 1) (PR VR PR 0o, /A

+ Vaa"T o PLTVRPE, o, /At

sa,02

1k
brs = Quft (06,0, — oy 0, (PEFEF)) + VI 0 1) (PLTVRY PR o6, /AL

+ Vs:ZHJEa(zv.,z)(PM—1 FYPLL o, /At

50,00
brg = Q?;l(%,cog(f’?f’k) = 5,00, (PLIVR)) + VI o1, PLTYF) + Vi sp 1,1y (Po VM) PL, co, /At

+ VR T, PR + Vasp i1,y (PR P, 0, /At + M co,

bri0 = Q?pt-l(%,oz P — 0p,0, (P?;rl’k)) + [VSZHJb(zJ)(P?;l’k) + Vt,sth(2,1)(ngjl’kﬂpfp,coz /At
+ VT Ty, PLTF + Vi spdi(a,2) (PETHF)) P 0,/ At = Ms 0,

bri1r = Q?Jl(%,coQ(P?Jl‘k) — ¢b,c0,(PLI1F)) + V;LHJb(m)(P?jl’k)P" co, /At
+ VT Dy PLITVRPE 6, /A

braz = QUL (b0, PLTF) — 0p0, (PLIF)) + VI Ty, 1y (RIS PE 66, /At

+ VI Ty PLTRPL o, /At
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briz = QUEN(6b.co,(PLTF) — 0b.c0, (PLTF) + VT Ty, 1y PETYF) 4+ ViepJy1,1) (PET9)IPL, co, /AL

+ [VJLHJb(l,Q)(P?;l’k) + Vt,eth(l,z)(PZ;Lk)} ep. 05/ At + Me co,

br1a = Q:;;l(%,oz PR — 040, (Pgﬁ_l’k)) + [VeZHJb(z,l)(P?;l’k) + Vt,fith(Q,l)(PZ;Lk)] ep,COy [ A
+ [Ve%+1Jb(2,2)(P?;1’k) + Vt,esz(z,z)(Pgﬁ_l’k)} ep, 0y /At — M0,

bris = QU (eh,00, PLTYF) — 0b,.c0, (PLTYF) + VI Iy, 1) PLIF)PL, 0o, /At
+ VI Ty, (PLIVR P o, /At

bri6 = 2;1(%,02 (ngﬂ’k) — @b,0,(PLIF)) + V67L+1Jb(2,1)(P7eLj1’k) e, COq /At

+ VAT Ty PLIVRVPL, 6, /A

brir = QubH(n,con(PI) = 05,00, Pb ™)) + Vit ' o1, 1) P F) 4 Veomp Je(1,1) (Pinb ™) Py 00, /A
+ [Vggljb(l,Z)(P?n;Lk) + Vt,mth(l,Q)(P%;Lk)]Przp,OQ /At + Mm,co,

bras = Qb (05,0, (PL) = 06,0, PRV + Vi d o2,y (Prp ™) + Veimp Ji2,1) Pk I Pr, 00, /A
+ [WZ;IJb(z,z)(P?rI)l’k) + ‘/757mth(2,2)(P%;I’k)]PTT:Lp,OQ /At — Mm,Oz

brio = Qb (en,cos(Pmbt?) = op.con (Pmbt™) + Vid Ly PREYF)PR L oo, /At
+ Vi D @R PR, 0, /At

brao = Qb (0s,0, PELF) — 0.0, PREYF)) + Vi Iy 1) (PR PR, 0o, /AL
+ Vﬁleb(z,z)(P?ntl’k) mv,05/ At

brot = QN (pn.c0, (PLYR) = @b.c0, (PR ) + Vit Ty 1y (PR + Ve Jea, ) (Pt VPR, co, /A
+ Vi Doy P ) 4 Vi ey (PR INPE, 6, /AL + My, co,

bros = Q05,00 (PLIYR) = 04,0, (PR U F)) + [V Ty, 1) (PRTYR) 4+ Vibp Jion) P ) Pl o, /AL
+ [\/Z,ZHJb(g,g)(Pg;l’k) + Vt,prt(2,2)(PZ:I’k)}Pﬁ;,og /At — My co,

brog = Qf;l(%,coQ(Pg;l’k) — @b,c0, PETVEN + VI Ty 1y (PLTY PR, o, /A
+ Vi ) (PR R, o, /At

broa = Qpr (0,0, (PrM) = 00,0, (PR + VI o) (PRI P, o, /A

1,k
+ VT e PRIYEY PR, o, /A

bras = Qi (e6,00, (PETF) = 0,00, PRI + [V Jp(1 1) PLI) + Vi Jea 1) (PR P, o, /A
1,k 1,k
+ [V;:;+1Jb(1,2)(PZ; )+ VinpJdia,2) (PLL: NPrhp.0,/ At + Mp co,
1k 1k 1,k
bros = Qi (05,0, (PETF) = 06,0, PRt ) + Vi T2,0) PRI + Vinp T,y Pt W OPR, 0o, /A

+ [V}:;+1Jb(2,2)(PZ;Lk) + Vt,tht(z,z)(PZ:l’k)]Pin,og /AL — My, 0,
bror = Qz}fl(%,cog(PZ;l’k) — b0y (PRTIRY) V;Z,HJb(1,1)(PZ:1’k)P&,002 /At
Vi (PR PR, o, /A
bros = Qi (06,00 (PR "F) = 01,0, PRI + VI Ty ) PRIV PR, co, /A
+ VT a0 (PRI P, 0, /A
brog = QUFen00,(PLTF) + QL vnc0, (PETF) + Qb en co, (Pt )
+ QT n,c0, (P + Q1 oy co, PRHF) - > Qo co, (PRIF)
3

+ VI Ty PITYRV PR oo, /At + VLT Ty o) PRIV PR ) /At

ve,Og
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br 30

br 31

br 32

br,33

br,34

br,35

br.36

br 37

br 38

br,39

br. 40

br,a1

by, 42

Onde

QU 00,0, (PEIF) + QU op,0, (PLFYF) + Q1 b0, (PTEHF)
1,k 1k ,
Q0,00 PV + Q1 oo 0, PIFTF) — ZQ?H%,OQ(PLL;I ")

Vot Jb(2, 1)(P"+1 kpr, co, /At + ‘/7J7Z+1«]b(2,2)(Pn+1 FYPL o, /At

ve,0O2

Qu (eb,c05 (PRITF) — 0y, cop (PR F)) + VI Ty, (PRSP, 0, /At

VI Ty 1,0y (PRFY mPr o, /At

ra,Og
Qi (@p,0, PRFVE) = 01,0, PIIF)) + VI Tyo 1y PITVR) PR, 0, /AL

Vr’}1+1Jb(2,2)(P:‘L;—1 PR o, /At

ra,Og

W (b,c00 (PREYR) = 04 cop (PRFTVR)) + VI Ty 1) (PR YF)PR, oo, /At

VI Ty 2y (PRFYR) PR ) /A

0,09

QM (0,00 (PITVFY — 0y 0, (PTIEFR)) + VI Ty 0 1) (PITVRYV P, o6, /AL

VI Ty 0,0y (PRIEF) PR o) /AL

rv,09

QN (0,00, (PIFVE) — 0y oy (PRTVF)) + Vs dy 1y PR R P o0, /A

Vit Jy(1,2) (PRa MR PR, 6, /At

pa,02

Qe (@b,00 PIFVEY — @y 0, (PRIVF)) + VI Jyo 1y (PRTVRVPE o6, /AL

puv

VIZ“J,)@ 2)(P"+1 MpPr o, /At

pa,O2

( n+1 _ n+1)

pa (5,005 (Ppa 7)) = oy cop (Ppd F) + Vit 1 1) (P W9 PR oo, /At

VI?IJn+1Jb(1,2)(Pn+1 FYPL 0,/ At

pp,O2
Q! = Qp ) (6,05 (Ppa ™) = 04,0, PR 1E)) + Vit Jy o 1) (Pt VRV PR o0, /At

Vot b(2,2) (PR V)P o, /At

pp,0O2
I8 co,/At+ K[ fo.co,
I8 o,/8t+ K fe 0,
o, /At

flo,/At

ZQ?'H, i € {sv, ev, mv, bv, hv}.

Os termos relativos as entradas b,; a b4 apresentam dependéncia do sinal

do fluxo de sangue pulmonar. No caso do fluxo ser negativo a equagao (3.22) nao

¢ valida.
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B.7 Cédigo em Fortran para as curvas de dissociacao e pH

! Arquivo: Dissociacao.f90

! Finalidade :

! Calcular as concentracoes de CO2 e O2 no sangue e nos tecidos em funcao

! das pressoes parciais e as derivadas das funcoes concentracao em funcao
! da pressao parcial dos gases CO2 e O2 dissolvido no sangue e nos tecidos.
! Alem disso calcular a saturacao de O2 na hemoglobina e o pH no sangue.

! Este codigo eh parte integrante da implementacao computacional do sistema

! cardiovascular e respiratorio do HeMoLab. As funcoes e o metodos aqui

! implementados estao descrito na disserta¢ao de Tine Guldager

! Christiansen e Claus Draeby de 1996 pag. 59 (secoes 4.4.1) e pag. 74

! (secao 5.1.2, 5.2.2) e o anezxo A2, pags. 139 a 153.

14

15

17

18

19

20

21

22

23

24

25

26

27

28

29

30

31

32

33

34

!

MODUIE Dissociacao

IMPLICIT NONE
SAVE

I

!

Garante a consistencia dos parametros em ambiente HPF.

! Parametros gerats.

I

INTEGER, PARAMEIER ::

co2 =1, 02 = 2

! Parametros para o modelo de pH (Retirado do

! tabela 8.3).

livro

de J.T. Ottesen ,

pbag.

I

REAL(KIND=8) cna = 45.2e¢-3 ! NaOH em [ mol/l ].
REAL(KIND=38) cpro = 39.8e—3 ! [HPr]O0 em [ mol/l ].
REAL(KIND=8) , PARAMETFR Kal = 7.9433e—7 ! KaCO em [ mol/l ].
REAL(KIND=8) , PARAMEIFR :: Ka2 = 5.0119e—8 ! KaPr em [ mol/l ].

! Parametros para as funcoes de dissociacao (Retirados da implementacao dos

I autores pag. 139 e 153, anexo 2).

!

REAL(KIND=8) , PARAMEIER aplaco2 = 0.230 ! [ mmol / ( litro * kPa ) |.
REAL(KIND=8) , PARAMETFR aeryco2 = 0.195 ! [ mmol / ( litro % kPa ) |.
REAL(KIND=8) :: cHb = 9.0 I [ mmol / litro].
REAL(KIND=38) cHbEry = 21.0 ! [ mmol / litro ].
REAL(KIND=8) ksi = 9.0 / 21.0

REAL(KIND=38) cDPG = 5.01 ! [ mmol / litro ].
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43

44

45

46

47

48

49

50

51

52

53

54

55

56

57

58

59

61

62

63

64

65

66

67

68

69

70

71

72

73

74

75

76

77

78

79

80

81

82

83

84

85

86

(KIND=8) , PARAMEIER. :: a02 = 0.00983
(KIND=8) xHi = 0.005

(KIND=8) :: xHbf = 0.0

(KIND=8) xHbco = 0.005

(KIND=8) T = 37.0

! [ mmol / ( litro % kPa ) |.

! hemoglobina tipo A e A2.

! hemoglobina fetal.

! carboxihemoglobina .

! [ graus celsius |.

! Controle de acesso as subrotinas e funcoes.

PUBLIC :: pH, c¢B, cT, sO2, dcdp, dcTdp, set
PRIVATE :: gH, dgHdz, dgHdc, H, dpHdcl
PRIVATE :: alog, pKpla, pHery, pKery, cPlasma,

PRIVATE :: xx, hh, Th, y, ucO2, dsdp, dsdpH, dphilTdpl,

! Acessivel por codigos externos.

! Modelo do pH.

cEry, uphiCO2, d_phidc, cCO2, a,

PRIVATE :: dphi2dpl, dphi2dp2, dphidpH, dphilTdpH

CONTAINS

/.

dphildpl, dphildp2

!

Subrotinas e funcoes publicas.

/.

!

!

!

!

!

FEsta subrotina calcula o do plasma pH com base mo walor da concentracao de

CO2 no sangue.

! PARAMETROS DE ENTRADA :

c_in — concentracao de CO2 no sangue em [ mmol / litro |.

param  — Argumento OPCIONAL: wvetor de parametros do tipo REAL(KIND=8),

DIMENSION(9) contendo a sequencia ( cna,

cpro, cHb, cHbEry,

x0

¢DPG, zHi, xzHbf, zHbco, T ) cuja descricao se encontra mnas linhas

31 a 51 deste codigo.

PARAMETROS DE SAIDA :

ph_out — pH do sangue.

SUBROUTINE pH ( ph_out, c_in, param )
REAL(KIND=8) , INTENT(OUT) :: ph_out
REAL(KIND=8) , INTENT(IN

(IN) , DIMENSION(9) ,

IF ( PRESENT( param ) ) CALL set( param

ph_out = —LOG10( H( c_in / 1000.0 ) )
END SUBROUTINE pH

OPTIONAL ::

)

! Eq.

param

(M14), pag. 74.

/.

!

Esta subrotina calcula a concentracao total

257
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87 ! (plasma+eritrocitos).
88 !

89 ! PARAMETROS DE ENTRADA :

90 ! p — Um vetor de dois componentes que armazena os valores de pressao
91 ! parcial dos gases.

92 ! * p(1) = wvalor da pressao parcial do gas carbonico em [kPa]
93 ! * p(2) => wvalor da pressao parcial do gas ozigenio em [kPa]
94 ! + Tipo de dado —> REAL(KIND=8), DIMENSION(2).

95 ! c0 — Argumento OPCIONAL: concentracao de gas carbonico da iteracao
96 ! anterior ou do passo de tempo anterior.

97 ! + Tipo de dado —> REAL(KIND=8).

98 ! param  — Argumento OPCIONAL: wvetor de parametros do tipo REAL(KIND=8),
99 ! DIMENSION(9) contendo a sequencia ( cna, cpro, cHb, cHbEry,
100 ! ¢DPG, zHi, zHbf, zHbco, T ) cuja descricao se encontra mnas
101 ! linhas 81 a 51 deste codigo.

102 !

103 ! PARAMETROS DE SAIDA :

104 ! c — Unm vetor de dois componentes que armazena os valores das

105 ! concentracoes dos gases.

106 ! * c¢(1) => wvalor da concentracao do CO2 no sangue [mmol/litro ]
107 ! * ¢(2) = walor da concnetracao do O2 no sangue [mmol/litro ]
108 ! + Tipo de dado —> REAL(KIND=8), DIMENSION(2).

109 !

110 SUBROUTINE cB( ¢, p, c0, param )

111 REAL(KIND=8) , INTENT(OUT) , DIMENSION(2) :: ¢

112 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p

113 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , OPTIONAL :: c0

114 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(9) , OPTIONAL :: param

115 REAL(KIND=8) :: oldc = 22., pH_

116

117 IF( PRESENT( c0) ) oldc = cO

118 IF ( PRESENT( param) ) CALL set( param )

119

120 c(C02) = cCO2( p, oldc )

121 CAIL pH( pH_, ¢(CO2) )

122 c(02) = ucO2( p, pH- )

123 END SUBROUTINE cB

124

125 !

126 ! Esta subrotina calcula a concentracao total dos gases dissolvido no tecido
127 ! biologico.

128 !

129 ! PARAMETROS DE ENTRADA:

130 ! P — Um vetor de dois componentes que armazena os valores de pressao
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131

132

134

135

136

137

139

140

141

142

143

144

145

146

147

148

149

150

151

152

153

154

156

157

158

159

161

162

163

164

165

167

168

169

170

171

172

173

174

param

parcial dos gases.

x p(1) = walor da pressao parcial do gas carbonico (CO2) em [kPa]
* p(2) => wvalor da pressao parcial do gas ozigenio (02) em [kPa].
+ Tipo de dado —> REAL(KIND=8), DIMENSION(2).

Argumento OPCIONAL: wvetor de parametros do tipo REAL(KIND=8),
DIMENSION(8) contendo a sequencia ( cna, cpro, cHb, cHbEry, cDPG,
zHi, zHbf, zHbco, T ) cuja descricao se encontra nas linhas 81

a 51 deste codigo.

PARAMETROS DE SAIDA :

C

Un vetor de dois componentes que armazena os wvalores das
concentracoes dos gases.

* c(1) => wvalor da concentracao do CO2 no tecido [ mmol / litro |
* ¢(2) => wvalor da concnetracao do O2 no tecido [ mmol / litro |

+ Tipo de dado —> REAL(KIND=8), DIMENSION(2).

SUBROUTINE cT( c, p, param )
REAL(KIND=8) , INTENT(OUT) , DIMENSION(2) :: c

REAL

REAL
REAL

KIND=38) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p

(
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(9) , OPTIONAL :: param
(KIND=8) :: pH_

(

KIND=8) , DIMENSION(2) :: cBlood

IF ( PRESENT( param ) ) CALL set( param )

cBlood, p )
pH_, cBlood (1) )

= cPlasma( p, pH- )

= ao2 * p(02)

!

/

Esta funcao

calcula a saturacao da hemoglobina pelo oxzigenio.

PARAMETROS DE ENTRADA :

p

pH_

param

Un vetor de dois componentes que armazena os valores de pressao
parcial dos gases.

x p(1) = walor da pressao parcial do gas carbonico (CO2) em [kPa]
* p(2) => wvalor da pressao parcial do gas ozigenio (02) em [kPa]
+ Tipo de dado —> REAL(KIND=8), DIMENSION(2).

valor do pH do sangue.

Argumento OPCIONAL: wvetor de parametros do tipo REAL(KIND=8),
DIMENSION(9) contendo a sequencia ( cna, cpro, cHb, cHbEry, cDPG,

zHi, zHbf, zHbco, T ) cuja descricao se encontra nas linhas 81
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175

176

177

178

179

180

181

182

183

184

185

186

187

189

190

191

192

194

195

196

197

198

200

201

202

203

204

205

206

207

208

209

210

211

212

213

214

215

216

217

218

a 51 deste codigo.

VALOR DE RETORNO:

sO2

— Fracao de hemoglobina combinada com o gas oxzigenio .

REAL(KIND=8) FUNCTION sO2( p, pH_, param )
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(9) , OPTIONAL :: param
)

REAL(KIND=8) , INTENT(IN

pH_

IF ( PRESENT( param ) ) CALL set( param )

sO2

=10 / ( 1.0 + EXP( —y(p, pH-) ) ) ! Equacao (M23), pag. 75.

RETURN
END FUNCTION s02

!

!

Esta subroutina calcula as derivadas parciais das concentracoes em funcao

das pressoes parciais dos gases mo sangue

PARAMETROS DE ENTRADA :

p

param

— Um vetor de dois componentes que armazena os wvalores de pressao
parcial dos gases.
* p(1) => wvalor da pressao parcial do gas carbonico (CO2) em [kPa]
* p(2) => wvalor da pressao parcial do gas ozigenio (02) em [kPa].
+ Tipo de dado —> REAL(KIND=8), DIMENSION(2).

— Argumento OPCIONAL: wvetor de parametros do tipo REAL(KIND=8),
DIMENSION(9) contendo a sequencia ( cna, cpro, cHb, cHbEry, cDPG,
zHi, zHbf, zHbco, T ) cuja descricao se encontra nas linhas 81

a 51 deste codigo.

PARAMETROS DE SAIDA :

decdp_

— Uma matriz 2z2 contendo a Jacobiana das funcoes de dissociacao

dos gases mo sangue.

+ Tipo de dado —> REAL(KIND=8), DIMENSION(2,2).

SUBROUTINE dcdp ( dedp-, p, param )

REAL(KIND=8) , INTENT(OUT) , DIMENSION(2,2) :: dcdp_
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(9) , OPTIONAL :: param
REAL(KIND=8) , DIMENSION(2) :: c¢, ddpH

REAL(KIND=8) :: pH_, dpHdc, A_, B_

IF ( PRESENT( param ) ) CALL set( param )
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219

220

221

222

223

224

225

226

227

228

229

230
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233

234
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238

239

240

241

242

243

244

245

246

247

248

249

250

251

252

253

254

255

256

257

258

259

261

262

CALL cB( ¢, p )

CALL pH( pH-, c(1) )

CALL dphidpH( p, pH-, ddpH )

CALL dpHdcl( c¢(1), dpHdc )

A_ = 1.0 / ( ddpH(CO2) % dpHdc — 1.0 )

B_ = A * ( ddpH(02) * dpHdc )

dedp_(CO2, CO2) = —dphildpl( p, pH- ) * A_

dedp_(CO2, 02 )

dedp_( 02, CO2) = dphi2dpl(p, pH_) — dphildpl(p, pH_) * B_

dedp_( 02, O2 ) = dphi2dp2(p, pH-) — dphildp2(p, pH-) * B_
END SUBROUTINE dcdp

—( dphildp2(p, pH ) * A_)

!

!

Esta subroutina calcula as derivadas parciais das concentracoes em funcao

das pressoes parciats dos gases mos tecidos.

! PARAMETROS DE ENTRADA :

» — Um vetor de dois componentes que armazena os valores de pressao
parcial dos gases.
x p(1) => wvalor da pressao parcial do gas carbonico (CO2) em [kPa]
* p(2) => wvalor da pressao parcial do gas ozigenio (02) em [kPa].
+ Tipo de dado —> REAL(KIND=8), DIMENSION(2) .

param — Argumento OPCIONAL: wvetor de parametros do tipo REAL(KIND=8),
DIMENSION(9) contendo a sequencia ( cna, cpro, cHb, cHbEry, cDPG,
zHi, zHbf, zHbco, T ) cuja descricao se encontra nas linhas 81

a 51 deste codigo.

PARAMETROS DE SAIDA :
deTdp- — Uma matriz 2z2 contendo a Jacobiana das funcoes de dissociacao
dos gases mos tecido.

+ Tipo de dado —> REAL(KIND=8), DIMENSION(2,2).

SUBROUTINE dcTdp( dcTdp-, p, param )
REAL(KIND=8) , INTENT(OUT) , DIMENSION(2,2) :: dcTdp_
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(9) , OPTIONAL :: param
REAL(KIND=8) , DIMENSION(2) :: c
REAL(KIND=8) :: dpHdc, pH., A_

IF ( PRESENT( param ) ) CALL set( param )

CALL cT( ¢, p )
CALIL pH( pH_, c¢(CO2) )

261



263

264

266

267

268

269

271

272

273

274

275

277
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279

280

281

282
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284

285

286

288

289

290

291

292

293

294

295

296

297

299

300

301

302

303

305

306

CALL dpHdcl( ¢(CO2), dpHdc )
A_=1.0 / ( dphilTdpH( p, pH-) * dpHdc — 1.0 )

dcTdp_(CO2, CO2)
deTdp_(CO2, 02 )
dcTdp_( 02, CO2)
deTdp_( 02, 02 )
END SUBROUTINE dcTdp

—dphilTdpl( p,
0

0

a02

pH- ) x A_

!

Esta subrotina ajusta alguns dos parametros do modelo.

! PARAMETROS DE ENTRADA :

/

param — Argumento OPCIONAL: wvetor

de parametros do tipo REAL(KIND=S8),

DIMENSION(9) contendo a sequencia ( cna, cpro, cHb, cHbEry, cDPG,

zHi, zHbf, zHbco, T ) cuja descricao se encontra nas linhas 81

a 51 deste codigo.

PARAMETROS DE SAIDA :

— inexistente.

SUBROUTINE set ( param )

REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(9) :: param

cna = param/(1)
cpro = param (2)
cHb = param (3)
cHbEry = param (4)
c¢DPG = param (5)
xHi = param(6)
xHbf = param (7)
xHbco= param (8)
T = param (9)

ksi = cHb / cHbEry

END SUBROUTINE set

!

NaOH no sangue [ mol / litro |.
?Proteinates” [ mol / litro |.
Hemoglobina no sangue [ mmol / litro |.
Hb nos eritrocitos [ mmol / litro ].
Difosfoglicerato [ mmol / litro ].
Hemoglobinas A e A2.

Hemoglobina fetal.

Hb combinada com CO.

Temp. do sangue em [ graus celsius ].

/

Funcoes wutilitarias para o modelo de dissociacao do CO2 no sangue de

Siggaerd—Andersen.

Funcao para o calculo do antilogaritmo decimal.
REAL(KIND=8) FUNCTION alog( x )
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: x
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307 REAL(KIND=8) , PARAMEIER :: base = 10.0

308

309 alog = base =x*x x

310 RETURN

311 END FUNCTION alog

312

313 ! Equacao (M21), pag. 74, =xxx modificada %%

314 REAL(KIND=8) FUNCTION pKpla( pH_ )

315 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

316

317 ! Funcao original

318 !pKpla = 6.125 — LOG10( 1.0 + alog( pH — 8.7 )) + aplaco2 x p(CO2)

319 ! Livro de Ottesen, J.T. (Eq. 8.45), pag. 228

320 pKpla = 6.125 — LOG10( 1.0 + alog( pH. — 8.7 ) )

321 RETURN

322 END FUNCTION pKpla

323

324 ! Equacao (M20), pag. 74.

325 REAL(KIND=8) FUNCTION pHery( p, pH_ )

326 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p

327 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

328

329 pHery = 7.19 + 0.77 = ( pH. — 7.4 ) + 0.035 * ( 1.0 — ( sO2(p, pH_) ) )

330 RETURN

331 END FUNCTION pHery

332

333 ! Equacao (M19), pag. 74.

334 REAL(KIND=8) FUNCTION pKery( p, pH- )

335 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p

336 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

337

338 pKery = 6.125 — LOG10( 1.0 + alog( pHery(p, pH.) — 7.84 — 0.06 x sO2(p,
pH.) ) )

339 RETURN

340 END FUNCTION pKery

341

342 ! Equacao (M18), pag. 74.

343 REAL(KIND=8) FUNCTION cPlasma( p, pH_ )

344 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p

345 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

346

347 cPlasma = aplaco2 * p(CO2) * ( 1.0 + alog( pH- — pKpla(pH.) ) )

348 RETURN

349 END FUNCTION cPlasma
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351
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376

377

378

379

380

381

382

383

384

385

386

387

388

389

390

392

393

!
!

/

! Equacao (M17), pag. 74.
REAL(KIND=8) FUNCTION cEry( p, pH_ )

REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

cEry = aeryco2 x p(CO2) % ( 1.0 + alog( pHery(p, pH.) — pKery(p, pH-)

RETURN

END FUNCTION cEry

! Equacao (M16), pag. 74.
REAL(KIND=8) FUNCTION uphiCO2( p, pH. )

REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

uphiCO2 = cEry(p, pH.) * ksi + cPlasma(p, pH_) * (1.0 — ksi)
RETURN

END FUNCTION uphiCO2

Primitiva numerica para o metodo de Newton—Raphson, pag. 154.

REAL(KIND=8) FUNCTION d_phidc( ¢l, p, c)

REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: cl, c
REAL(KIND=8) , PARAMEIFR :: dc = le—9
REAL(KIND=8) :: pH_

CAIL pH( pH_, ¢ + dc )
d_phidc = ( uphiCO2(p, pH.) — cl) / dc

S

END FUNCTION d_phide

Newton—Raphson para encontrar o wvalor correto da concentracao de CO2 em
funcao das pressoes parciais dos gaseses CO2 e 02, dependente do pH que
por sua vez depende da propria solucao. O parametro c0 eh opcional e se
um valor nao for passado o metodo inicia com c0 = 22 mmol / 1.

Detalhes na pag. 80, equacao (5.18) e anexo A2 pag. 154 ( codigo
original dos autores ).

REAL(KIND=8) FUNCTION cCO2( p, c0 )

REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , OPTIONAL :: c0
REAL(KIND=8) , PARAMEIER :: epsilon = 1le—10
REAL(KIND=8) :: ¢ = 22, dc, pH_, cl, error
INTEGER :: i = 100

264
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394 IF( PRESENT(c0) ) ¢ = c0

395 CALL pH( pH-, c )

396 ¢l = uphiCO2( p, pH_ )

397

398 DO i = 0, 100, 1

399 de = (¢l — ¢ ) / ( d_phide( ¢l, p, ¢) — 1.0 )
400 error = ABS( dc )

401 IF( error < epsilon ) EXIT

402 c =c¢c — dc

403 CALL pH( pH-, c )

404 ¢l = uphiCO2( p, pH- )

405 END DO

406

407 cCO2 = ¢

408 RETURN

409 END FUNCTION cCO2

410

411 !

412 ! Funcoes utilitarias para o modelo de dissociacao do O2 no sangue de
413 ! Siggaerd—Andersen.

414 !

415

416 ! Equacao (M28), pag. 75.

417 REAL(KIND=8) FUNCTION a( p, pH- )

418 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p

419 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

420

421 a=—-—0.72 « ( pH. — 7.4 ) + 0.09 = ( LOG(p(CO2) / 5.33) ) &
422 + ( 0.07 — 0.03 *x xHbf ) = ( cDPG — 5.0 ) &
423 — 0.368 * xHbco — 0.174 x xHi — 0.28 % xHbf
424 RETURN

425 END FUNCTION a

426

427 ! Equacao (M27), pag. 75.

428 REAL(KIND=8) FUNCTION x0( p, pH_ )

429 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p

430 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

431

432 x0 = 1.946 + a(p, pH-) + 0.055 % (T — 37.0)

433 RETURN

434 END FUNCTION x0

435

436 ! Equacao (M26), pag. 75.

437 REAL(KIND=8) FUNCTION xx( p )
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438 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p

439

440 xx = LOG( p(02) )

441 RETURN

442 END FUNCTION xx

443

444 ! Equacao (M25), pag. 75.

445 REAL(KIND=8) FUNCTION hh( p, pH. )

446 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
447 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

448

449 hh = 3.5 + a( p, pH- )

450 RETURN

451 END FUNCTION hh

452

453 ! Parte 1/2 da equacao (M24{), pag. 75.

454 REAL(KIND=8) FUNCTION Th( p, pH- )

455 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
456 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

457

458 Th = TANH( 0.5343 = ( xx(p) — x0(p, pH-) ) )
459 RETURN

460 END FUNCTION Th

461

462 ! Parte 2/2 da equacao (M2}), pag. 75.

463 REAL(KIND=8) FUNCTION y( p, pH- )

464 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
165 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

466

467 y = 1.875 + xx(p) — x0(p, pH-) + hh(p, pH.) * Th(p, pH-)
468 RETURN

469 END FUNCTION y

470

a1 ! Equacao (M22), pag. 74, %% MODIFICADA #%xx*
472 REAL(KIND=8) FUNCTION ucO2( p, pH_ )

473 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
ata REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

475 REAL(KIND=8) :: cHbfree

476

477 cHbfree = c¢Hb % ( 1.0 — xHbco — xHi )

478 ucO2 = ao2 * p(02) + cHbfree * sO2(p, pH-)
479 RETURN

480 END FUNCTION ucO2

481
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522

523

!

!

Subrotinas e funcoes wutilitarias para o calculo das jacobianas ( sangue e

tecidos ).

SUBROUTINE dsdp( p, pH., x )
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) pH_
REAL(KIND=8) , INTENT(OUT) , DIMENSION(2) :: x
(

REAL(KIND=8) :: ey, n2, c2, ch

ey = EXP( —y( p, pH- ) )

n2 = (1.0 + ey ) *x 2.0
c2 = COSH( 0.5343 * ( xx(p) — x0(p, pH.) ) ) =*x 2.0
ch = hh( p, pH- )

x(CO2) = ey / n2 = (0.09 / p(CO2) ) * (—1.0 + ch % (—0.5343 / ¢2) + Th(p,
pH.))
x(02) =-ey / n2 / p(02) x (1.0 + ch * 0.5343 / c2)
END SUBROUTINE dsdp

REAL(KIND=8) FUNCTION dsdpH( p, pH. )
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_
REAL(KIND=8) :: ey, n2, dThdpH

ey = EXP( —y( p, pH- ) )

n2 = (1.0 4+ ey) #x 2.0

dThdpH = 0.72 * 0.5343 / ( COSH( 0.5343 * ( xx(p) — x0(p, pH.) ) ) #* 2.0
)

dsdpH = ey / n2 % ( 0.72 + hh(p, pH.) % dThdpH + Th(p, pH.) * (—0.72) )

RETURN

END FUNCTION dsdpH

REAL(KIND=8) FUNCIION dphilTdpl( p, pH. )
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_
REAL(KIND=8) :: alogpla

alogpla = alog( pH- — pKpla( pH_ ) )
dphilTdpl = aplaco2 = ( 1.0 + alogpla )
RETURN

END FUNCTION dphilTdpl
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524 REAL(KIND=8) FUNCIION dphildpl( p, pH- )

525 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p

526 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

527 REAL(KIND=8) , DIMENSION(2) :: ds

528 REAL(KIND=8) :: dpHery, phery_, pkery_, so, alogph, dpKery, alogery,

alogpla , dery, dplas

529

530 CAIL dsdp( p, pH_, ds )

531 dpHery = —0.035 x ds(CO2)

532 phery_ = pHery( p, pH_ )

533 pkery_- = pKery (p, pH- )

534 so = sO2( p, pH_ )

535 alogph = alog( phery_- — 7.84 — 0.06 * so )

536 dpKery = 0.095 * ds(CO2) / (1.0 + alogph) * alogph

537 alogery = alog(phery_ — pkery_)

538 alogpla = alog( pH- — pKpla(pH_) )

539 dery = aeryco2 * (1.0 + alogery + p(CO2) % LOG(10.0) = alog(phery_ —

pkery_) % (dpHery — dpKery))

540 dplas = aplaco2 * (1.0 + alogpla)

541

542 dphildpl = ksi * dery + (1.0 — ksi) * dplas

543 RETURN

544 END FUNCTION dphildpl

545

546 REAL(KIND=8) FUNCIION dphildp2( p, pH- )

547 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p

548 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: pH_

540 REAL(KIND=8) , DIMENSION(2) :: ds

550 REAL(KIND=8) :: so, phery_, alogery, dpHery

551

552 CALL dsdp( p, pH_, ds )

553 so = sO2( p, pH_ )

554 phery_ = pHery( p, pH- )

555 alogery alog (phery. — 7.84 — 0.06 * so)

556 dpHery = —0.035 x ds(02)

557

558 dphildp2 = ksi * aeryco2 x p(CO2) *x LOG(10.0) * alog( phery_- — pKery(p,
pH-) ) * &

559 (dpHery + alogery / (1.0 + alogery) = ( dpHery — 0.06 % ds(02) ) )

560 RETURN

561 END FUNCTION dphildp2

562

563 REAL(KIND=8) FUNCTION dphi2dpl( p, pH- )

564 REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
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566

567

568

569

570

571

572

573

574

575

576

577

578

579

580

581

582

583

584

585

586

587

588

589

590

591

592

593

594

595

596

597

598

599

600

601

602

603

604

605

REAL(KIND=8) , INTENT(IN)
REAL(KIND=8) , DIMENSION(2)

CALL dsdp( p, pH_, dsdp- )
dphi2dpl = cHb * dsdp_(CO2)

RETURN

END FUNCTION dphi2dpl

REAL(KIND=8) FUNCTION dphi2dp2( p, pH. )

pH_
dsdp-

REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
REAL(KIND=8) , INTENT(IN)
REAL(KIND=8) , DIMENSION(2)

CALL dsdp( p, pH-, dsdp- )
dphi2dp2 = aO2 + cHb % dsdp-(02)

RETURN

END FUNCTION dphi2dp2

pH_
dsdp_

SUBROUTINE dphidpH( p, pH_, dphidpH_ )
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
REAL(KIND=8) , INTENT(IN)
REAL(KIND=8) , INTENT(OUT) , DIMENSION(2)

REAL(KIND=38)

dcplas

ds, dpHery,

ds = dsdpH( p, pH- )

dpHery = 0.77 — 0.035 x ds

phery_ = pHery( p, pH- )
alogph = alog( phery_. — 7.84 — 0.06 * sO2( p, pH.)

dpKery = — alogph / (
dcery = aeryco2 * p(CO2) x LOG(10.0)

dpHery — dpKery)

H_ = alog( pH. — 8.7 )
dpKpla = — H_ / ( 1.0 + H_ )

pH_

phery_,

alogph ,

dphidpH_

dpKery,

)

dcery ,

H_,

1.0 + alogph ) * ( dpHery — 0.06 x ds )

dpKpla,

* alog( phery  — pKery(p, pH.)

dcplas = aplaco2 x p(CO2) * LOG(10.0) = alog( pH_ — pKpla(pH_)

dpKpla )

dphidpH_(CO2)
dphidpH_(02)
RETURN

ksi * dcery + (1.0 — ksi) * dcplas

cHb * ds

END SUBROUTINE dphidpH

REAL(KIND=8) FUNCTION dphilTdpH( p, pH. )
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) , DIMENSION(2) :: p
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606

607

608

609

610

611

612

613

614

615

616

617

618

619

620

621

622

623

624

625

626

627

628

629

630

631

632

633

634

635

636

637

638

639

640

641

642

643

644

645

646

REAL(KIND=8) , INTENT(IN)
REAL(KIND=8) :: H_, dpKpla
H_ = alog( pH- — 8.7 )
dpKpla = — H_ / ( 1.0 + H_ )

dphilTdpH = aplaco2 x p(CO2) *x LOG(10.0) = alog( pH_ — pKpla(pH-) ) =* (

1.0 — dpKpla )
RETURN
END FUNCTION dphilTdpH

pH_

!

/

Subrotinas e funcoes wutilitarias para o modelo de pH ( Calculado com base no

valor da concentracao de CO2 no sangue )

/

! Eq. (M15), pag. 74. 7gH( z ) = 0.
REAL(KIND=8) FUNCTION gH( z, cco2 )

REAL(KIND=8) , INTENT(IN)
REAL(KIND=8) , INTENT(IN)

gH = ((z + Ka2 4+ cna + Kal) * z + Kal * (cna — cco2) + Ka2 * (cna — cpro +

Z

cco?2

Kal)) * z + Kal x Ka2 % (cna — (cco2 + cpro))

RETURN
END FUNCTION gH

! Derivada de gH em funcao de z,
REAL(KIND=8) FUNCTION dgHdz( z,
REAL(KIND=8) , INTENT(IN)
REAL(KIND=8) , INTENT(IN)

dgHdz = (3.0 % z + 2.0 * (Ka2 + cna + Kal)) % z + Kal % (cna — cco2) + Ka2

* (cna — cpro + Kal)
RETURN
END FUNCTION dgHdz

derivada do pH em funcao da concentracao.

REAL(KIND=8) FUNCTION dgHdc( z,
REAL(KIND=8) , INTENT(IN)
REAL(KIND=8) , INTENT(IN)

dgHdc = —Kal * (z + Ka2)
RETURN
END FUNCTION dgHdc

necessario para o metodo de Newton.

cco2 )
z

cco?2

! Derivada de gH em funcao da comcentracao,

cco2 )
z

cco?2
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647

648

649

650

651

652

653

654

655

656

657

658

659

660

661

662

663

664

665

666

667

668

669

670

671

672

673

674

675

676

677

678

679

680

681

682

683

684

! Metodo de Newton para o calculo das raizes do polinomio Eq. (M15), pag 74.

REAL(KIND=8) FUNCTION H( c )
REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: c

REAL(KIND=8) , PARAMEIER :: epsilon = le—20 l'ceriterio de convergencia.

REAL(KIND=8) :: z, dz, x

! z inicial = pH 6.0 ou [H+] = 0.000001 molar. ( Este ponto inicial
Ipermite capturar a raiz com sentido fisiologico)

z = 0.000001

DO

dz = gH(z, c¢) / dgHdz(z, c)

x = ABS( dz )

IF( x < epsilon ) EXIT

z =z — dz
END DO
IF( z < 0 ) THEN

H= le—14 ! Equivale ao pH = 14, wvalor mazimo.
ELSE

H=2z ! Retorna a concentracao de hidrogenios calculado .
END IF
RETURN

END FUNCTION

! Esta subrotina calcula a derivada numerica da funcao pH(.) em funcao da
! concentracao ( dpHdc ).
SUBROUTINE dpHdcl ( c_in, dpHdcl_out )

REAL(KIND=8) , INTENT(IN) :: c_in

REAL(KIND=8) , INTENT(OUT) :: dpHdcl_ out

REAL(KIND=8) :: z, ¢

¢ = c_in / 1000.0

zZ H( ¢ )

dpHdcl out = ( 1.0 / LOG(10.0) ) / H( ¢ ) = dgHdc(z, c¢) / dgHdz(z, c) /

1000
END SUBROUTINE dpHdcl

685 END MODULE Dissociacao

Codigo B.1: Coédigo em Fortran 90 completo para as curvas de dissociacao e pH.
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B.8 Tabela de pH

Tabela B.6: Valor do pH em funcao da concentracao de COs.

Concentracao de COz  pH

20.000 7.568
20.100 7.564
20.200 7.560
20.300 7.555
20.400 7.551
20.500 7.547
20.600 7.543
20.700 7.538
20.800 7.534
20.900 7.530
21.000 7.526
21.100 7.522
21.200 7.517
21.300 7.513
21.400 7.509
21.500 7.505
21.600 7.501
21.700 7.497
21.800 7.493
21.900 7.489
22.000 7.485
22.100 7.481
22.200 7.477
22.300 7.473
22.400 7.469
22.500 7.465
22.600 7.461
22.700 7.457
22.800 7.453
22.900 7.449
23.000 7.445
23.100 7.441
23.200 7.437
23.300 7.433

continua na préxima pagina
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continuacao da pagina anterior

Concentracao de CO2  pH

23.400 7.430
23.500 7.426
23.600 7.422
23.700 7.418
23.800 7.414
23.900 7.410
24.000 7.407
24.100 7.403
24.200 7.399
24.300 7.395
24.400 7.391
24.500 7.388
24.600 7.384
24.700 7.380
24.800 7.376
24.900 7.373
25.000 7.369
25.100 7.365
25.200 7.362
25.300 7.358
25.400 7.354
25.500 7.351
25.600 7.347
25.700 7.343
25.800 7.340
25.900 7.336
26.000 7.332
26.100 7.329
26.200 7.325
26.300 7.321
26.400 7.318
26.500 7.314
26.600 7.311
26.700 7.307
26.800 7.303
26.900 7.300
27.000 7.296
27.100 7.293
27.200 7.289
27.300 7.286
27.400 7.282

continua na proxima pagina
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Concentracao de CO2  pH

27.500 7.279
27.600 7.275
27.700 7.272
27.800 7.268
27.900 7.265
28.000 7.261
28.100 7.258
28.200 7.254
28.300 7.251
28.400 7.247
28.500 7.244
28.600 7.240
28.700 7.237
28.800 7.233
28.900 7.230
29.000 7.226
29.100 7.223
29.200 7.220
29.300 7.216
29.400 7.213
29.500 7.209
29.600 7.206
29.700 7.202
29.800 7.199
29.900 7.196
30.000 7.192
30.100 7.189
30.200 7.186
30.300 7.182
30.400 7.179
30.500 7.175
30.600 7.172
30.700 7.169
30.800 7.165
30.900 7.162
31.000 7.159
31.100 7.155
31.200 7.152
31.300 7.149
31.400 7.145
31.500 7.142

continua na proxima pagina
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Concentracao de CO2  pH

31.600 7.139
31.700 7.135
31.800 7.132
31.900 7.129
32.000 7.126
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Apéndice C

Parametros para os mecanismos de

controle

C.1 Sensores periféricos

Tabela C.1: Parametros para os barorreceptores.

Parametro  Definicdo Valor Unidade  Fonte
Tp,b constante de tempo para o polo do filtro 2,076 s [141]
Tab constate de tempo para o zero do filtro 6,37 s (141]
Py, pressao arterial média basal (ponto de operagdo) 92,0 mmHg [141]

fab,min nivel minimo para a atividade aferente 2,52 Hz [141]
fab,maz nivel de saturag@o na fibra aferente 47,78 Hz [141]
Kab inclinagdo da sigmoide no ponto central 11,758 mmHg [141]

Tabela C.2: Parametros para os sensores de estiramento pulmonar.

Parametro  Definicao Valor  Unidade Fonte
s constante de tempo para o sensor 2,0 S 194]
Gp ganho do sensor 23,29  picos/(L x s)  |94]

Tabela C.3: Parametros para os quimiorreceptores periféricos.

Parametro  Definic¢ao Valor Unidade Fonte
fae,min atividade aferente minima 0,835  picos/s 194]
fac,maz atividade aferente maxima 12,3 picos/s 194]

continua na préxima pagina
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Parametro  Definicao Valor Unidade Fonte

Pac,Oz nivel de Oz para ativagao 45,0 mmHg 194]

Psq,coon  nivel de controle normal para o CO2 40,0 mmHg (94]

Kae relativo ao ganho dos sensores 29,27 mmHg (94]

Ky relativo a intensidade da resposta ao CO2 3,0 - [94]

f relativo a intensidade da resposta ao CO2 1,4 - (94]

Tac contante de tempo para os sensores 2,0 S [94J

C.2 Resposta dos quimiorreceptores centrais
Tabela C.4: Parametros para a resposta do sistema nervoso central.
Parametro  Definigao Valor  Unidade Fonte

Xsp nivel de saturacdo para hipéxia 6,0 1/s 194]
Xsv nivel de saturagao para hipéxia 6,0 1/s [94]
Xsh nivel de saturagao para hipéxia 6,0 1/s (94]
Jeesp ganho da resposta simpética periférica 1,5 1/(mmHgxs)  [94]
Jeeswv ganho da resposta simpatica venosa 0,0 1/(mmHgxs)  [94]
Geesh ganho da resposta simpética para coragao 1,0 1/(mmHgxs)  [94]
Ospn termo de compensacao 13,32 1/s (94]
Osvn termo de compensagao 13,32 1/s (94]
Ospn termo de compensacao 3,6 1/s (94]
~5p’02 ponto central da curva de resposta ao oxigénio 30,0 mmHg 194]
IE‘M’O2 ponto central da curva de resposta ao oxigénio  30.0 mmHg (94]
P, h,04 ponto central da curva de resposta ao oxigénio 45,0 mmHg (94]
Kiscsp ganho do sensores de oxigénio 2,0 mmHg (94]
Kiscswv ganho do sensores de oxigénio 2,0 mmHg (94]
Kisesh ganho do sensores de oxigénio 6,0 mmHg [94]
Tisc constante de tempo dos sensores de Os 30,0 s 194]
Tee constante de tempo dos sensores de COg 20,0 s (94]
Pso,coon nivel de controle normal para o COg 40,0 mmHg (94]

C.3

Sistema nervoso central

Tabela C.5: Parametros para o sistema nervoso simpatico.

Parametro  Definicao Valor Unidade Fonte
fes,o0 frequéncia 2.1 1/s 194]
fes,0 frequéncia de ativagdo minima 16,11 1/s 194]
fes,maz frequéncia de ativagdo méaxima 60 1/s 194]

continua na préxima pagina
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Parametro  Definicao Valor Unidade  Fonte
fes,min frequéncia de ativagdo minima 2,66 1/s [141]
Kes parametro constante 0,0675 s [94]
W, sp contribuigdao dos barorreceptores -1,0 - 194]
Wi, sv contribuigao dos barorreceptores -1,0 - [94]
W, sh contribuigdo dos barorreceptores -1,0 - 194]
We,sp contribui¢do dos quimiorreceptores periféricos 5,0 - [94]
We,sv contribuigdo dos quimiorreceptores periféricos 5,0 - 194]
We, sh contribui¢gao dos quimiorreceptores periféricos 1,0 - [94]
Wp,sp contribuicao dos receptores de estiramento -0,34 - [94]
W, sv contribuigao dos receptores de estiramento -0,34 - [94]
W, sh contribuigao dos receptores de estiramento 0,0 - 194]

Tabela C.6: Parametros para o sistema nervoso parassimpatico.

Parametro  Definigao Valor Unidade Fonte
fev,00 frequéncia de ativagdo méxima 2,1 1/s [145]
Jev,0 frequéncia de ativagdo minima 16,11  1/s [145]
fab,0 nivel basal dos barorreceptores 25,0 1/s [145]
Kev inclinagdo da curva sigmoide 7,06 1/s [145]
Wew peso da atividade dos quimiorreceptores periféricos 0,2 - [145]
Wpo peso da atividade dos receptores de estiramento 0,2 - [145]

0y termo de compensagao -0,68  1/s [145]

C.4

Sistema eferente

Tabela C.7: Parametros para os atuadores das resisténcias periféricas.

Parametro Defini¢ao Valor Unidade Fonte

GRbp ganho para as resisténcias esplancnicas 0,0695 %‘ZJXSQ [145]

GR,, ganho para as resist. extra-esplancnicas 1,649 %“l]xsz estimado

GR,, » ganho para as resisténcias musculares 2,099 %?XSQ estimado
TRaps TReps TRmp constante de tempo 6,0 S [145]
Dg,,; Dg.,, Dr,,, atraso 2,0 s [145]
Rsp,0 termo de compensagao 2,41 mmgxs 145

Repo termo de compensagao 1,407 % estimado

Rinp,0 termo de compensagao 1,790 % estimado

Tabela C.8: Parametros para os atuadores das veias.
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Parametro Definigao Valor Unidade  Fonte

GVyso ganho para as veias esplancnicas -265,4 ml X s [145]

GV,yen ganho para as veias extra-esplancnicas -74,21 ml X s [145]

GVyme ganho para as veias musculares 58,29 ml X s [145]

TVisw> TView> TRume constante de tempo 20,0 s [145]
Dv,... Dv,.,> DRy,  atraso 5,0 s [145)
Vausvo termo de compensacao 14354 ml [145]

Viueso termo de compensagao 640,73  ml [145]

Vaumuwo termo de compensacao 503,26  ml [145]

Tabela C.9: Parametros para os atuadores do controle ionotrépico.

Parametro Definicao Valor Unidade Fonte
GE,,0ntv ganho para a elastancia do ventriculo esquerdo 0,475 % [145]
GEpmawro ganho para a elastancia do ventriculo direito 0.0846 7mmﬁlg X2 estimado

TEpanivs TEmasre  COnstante de tempo 8,0 s [145]
Erazivo termo de compensagao 2,392 m:':fg [145]
Emazrvo termo de compensagao 0.4236 m:leg estimado

Tabela C.10: Parametros para os atuadores do controle cronotrépico.

Parametro  Definigao Valor Unidade  Fonte
Gr, ganho do simpaético -0,143 2 estimado
Gr, ganho do parassimpatico 0,099 s2 estimado
T, constante de tempo simpético 2,0 s [145]
T, constante de tempo parassimpdtico 1,5 s [145]
D, atraso do simpético 2,0 s [145]
D, atraso do parassimpético 0,2 s [145]
To fator de compensacao 0,62 s estimado
C.5 Controle da ventilacao

Tabela C.11: Parametros para o mecanismo de controle da ventilagao pulmonar.

Parametro  Definigao Valor  Unidade Fonte
Vn ventilagao basal 6,95 L/min estimado
v, contribuigdo dos quimiorreceptores periféricos 2,5 ﬁ estimado
v, contribuicdo da pressdo de COq arterial 1,8 P VR— 194]

minXmmHg

9gv, contribuicao da pressao de COq arterial 0,12 m 194]
fac,n nivel de ativagdo normal dos quimiorreceptores 3,6 1/s 194]

continua na proxima pagina
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Parametro  Definicao Valor Unidade Fonte
Dy, atraso da contribuicao dos quimiorreceptores 0,588 s estimado
Dy, atraso da contribuigao da pressao de COs2 arterial 0,9239 s estimado
TV, constante de tempo contribui¢ao dos quimiorreceptores 7,0 s [146]
TV, atraso da contribuigao da pressao de CO2 arterial 60,0 s [146]
Pyo.cOon valor normal da pressdo arterial de COa2 40,0 mmHg [145]
C.6 Depressao ventilatéria central

Tabela C.12: Parametros para a depressao ventilatoria central.

Parametro  Definicao Valor Unidade Fonte
OHmin limiar inferior 35,6 mmHg estimado
O max limiar superior 41,0 mmHg estimado
Pyo,0 Pressao normal de oxigénio no tecido cerebral 37,875 mmHg estimado
GHevd ganho do mecanismo 10,0 - [146]
THevd constante de tempo 300,0 s [146]
C.7 Exercicio

Tabela C.13: Parametros para o ajuste do metabolismo em exercicios fisicos.

Parametro  Definigao Valor Unidade Fonte
Py r pressao arterial de referéncia em repouso 92,0 mmHg [141]
fab,maz,r fab,maz na condicdo de repouso 47,78 Hz [141]
fab,miz,r fab,miz na condicdo de repouso 2,52 Hz [141]
Tab constante de tempo 30 segundos 12]
Mp,,04,r consumo de Oz nos musculos em repouso 0.04779 mmol/s estimado
Tex constante de tempo 30 segundos 12]
Puw fator linear para cdlculo da taxa metabdlica  8,2175 x 1073  mmol/(s x W)  |2]
C.8 Equacoes para o controlador
C.8.1 Barorreceptores

pnit _ Tyt AOPET — 7 P+ 7 pn o
- Tp,b + At .

prtl_p,
fab,min + fab,max €xXp < Kab n)

1+ exp <_]5n;zlzpn>

fnb—‘r 1
a
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Observacao: termos destacados em azul representam as quantidades monitoradas.

C.8.2 Receptores de estiramento pulmonar

Tof i+ Gop AtV

n+1 —
ap 7, + At
C.8.3 Quimiorreceptores periféricos

PP Pieo
sa,O ac,Ug
fac,max + fac,min exp ?C— P
n+l1 __ “c Kn—l—l lIl
@ac - prtl _p o
sa,0O9 ac,Uo
14+ exp —
Ky se PI5 >80
+1 Plt5,—80 +1
n _ _ sa,09 n
K = Kyg—12 —— se 40 < ‘Psa,Og < 80
Ky+16 se P;+52 < 40
n n+1
n+1 — TaCfac + Atgpac
ac Tac + AL
C.84 Quimiorreceptores centrais
wn—H Xsh
sh - n+l _ 5
1 Psa..02 Psh,O2
+ eXp ’Cisc,sh
wn+1 _ Xsp
o PM—O1 _Pp o
sa,09 sp,U2
1 + eXp ’Cisc,sp
wn+1 o X sv
) - . P;+012 7]531)’02
+ eXp ’Cisc,sv
n n+1
Aen-i-l . T’L’SCAGS}LOQ + Atwsh
sh,O: -
2 Tisc + At
. n n+1
AgP +é _ Tise A0, o, + Atwy)
P2 Tisc + At
n n+1
A9n+1 o TiscA95U702 —+ Atwsv
sv,0 -
2 Tisc —+ At

)5
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TCCAGS};,COZ + At x Geesh X (Psa,COg - Pa,COQn)

n+1 _
A@sh,co2 = AL (C.13)
(A + At X Geesp X (Pg — P, co.n
A92p+502 — p,CO2 g P ( 7002 aCOZ ) (C‘14)
’ Tee + At
AH;"Z%O _ chAengOz + At X Geesv X (Psa,COQ - Pa,COQ'fZ) (015)
P2 Tee + AL
9?,;“ = Ospn — AQ?,:%Q — AH?;%OZ (C.16)
n+1 n+1 n+1
08;— — Hspn - AHS;,_OQ - AQS;:COQ (C.l?)
n+1 n+1 n+1
95’;} — esvn - AGS;:OQ - AQS’::COQ (C18)
C.8.5 Sistema autonomo simpatico
fes,oo + (fes,O - fes,oo)x
fgh+1 = X eXp{ICes [Wb,shf;b+1 + Wc,shf(?:_l + W, ,sh ng+1 - Qg;jl]} s€ fsh < fes,maagc‘lg)
fes,mam s€ fsh Z fes,mam
.
fes,oo + (fes,D - fes,oo)x
ol IC.Wo o L LWLl Ll ot (C.20)
sp X exp{ 68[ b,spJ ab + c,spfac + p,spJap sp ]} se fSP < .fes,ma
L fes,max se fsp > fes,maa:
)
fes,oo + (fes,(] - fes,oo)x
;LU—H = X eXp{Kes[Wb,sv ngJrl + Wc,svfgjl +W, SV ;Lp+1 - QQJI]} s€ fsv < fes,magcc’Ql)
fes,maz s€ fsv > fes,max
\
C.8.6 Sistema autonomo parassimpatico

n+1l_
_ fev,(] + fev,oo exp (fab Kefab,o> n+1 n+1
fv - 1 f”;rl,f b,0 + WC:U ac Wp,v ap 9” (C22)
+ exp <¢1K—a>
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C.8.7

C.8.7.1

n+1

ARZ!

Rn—H

sp

n+1
O-Rep

Observagoes:

GRsp In [fg—i_l_Nl

p
0
TRSpARQp + Ataszl
TRsp —f- At

AR+ R
GRep In [fg;i—l—M
0

TR., ARZP + Ata?%j;

TRep + At
n+1
AR&;F + Repo

GRmp lIl [ TZ—;l_Nl - fes,min + ]-]

0

Resisténcias periféricas

- fes,mz'n + ]-]

- fes7min + 1:|

TRmpAR:an + Atcr?%:i

TRmp + At
AR+ Rypo

Atuadores no modelo do sistema cardiovascular

+1
s€ ST;, Z fes,min

1
s€ Z;Jr <fes,min

n+1
S€ ep Z fes,min

n+1
se ep < fes,min

1
S€ nt Z fes,min

mp

1
s€ ;,LL—I’; < fes,min

(C.23)

(C.24)

(C.25)

(C.26)

(C.27)

(C.28)

(C.29)

(C.30)

(C.31)

e 0s termos destacados em vermelho sao os parametros do sistema cardio-

vascular e respiratorio ajustados pelo modelo de controle.

e N, é um deslocamento para traz no vetor de dados fp, fep € fmp relacionado

com os atrasos especificos dos atuadores.
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C.8.7.2

O_n+1

Vu’n.s'u

Avn—i—l

unsv

Vn+1

unsv

O_n+1

VUTLG/U

Avn—i-l

unev

V7z,+1

unev

0_n+1

Vunmv

Avn+1

unmuv

Vn+1

unmuv

Volumes venosos

GVunsv In [ :;rl_Nz - fes,min + 1}
0

n n+1
TVunstVunsv + Ato—Vunsv
TV’LLTLSU _I_ At

= Avn—i—l + Vunsv,O

unsv

GVunev In |: Q;—H_NZ - fes,min + 1}

0
TV’U,TLE’U Avn

unev

TVU'fLe'U + At
= Avn-i—l + Vunev,O

+ Atont!

uneuv

unev

GVuumv In [f£)+1_N2 — fes,min + 1}

0
TV AV + At
n Vs + AL
- Avurizﬂv + Vunmv,O

1
S€ snv+ Zfes,min

1
S€ :v+ <fes,min

1
S€ g;r Zfes,min

s€ f;j_l < fes,min

n+1
Se sv 2 fes,min

n+1
s€ sv < fes,min

(C.32)

(C.33)

(C.34)

(C.35)

(C.36)

(C.37)

(C.38)

(C.39)

(C.40)

N; é um deslocamento para traz no vetor de dados fs, relacionado com os

atrasos especificos dos atuadores.
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C.8.7.3

n+1
AEA,T’U
n+1
EA,M)

n—+1
EA,ra

C.8.74

n+1

ATn+1
n+1
ATn-H

Tn+1

Contratilidade maxima do coracao

GEA,Z'U ]'n |:f,r;l+1

S

fes min 1 1}
0

n n+1
TEA,ZHAEAJU + AtO-EA’lU
TEA,Z’U + At

n+1
AEA,lU + EAle)?O

0.0237E7%%)

GEA,W hl [fgjl fes min + 1}
0

TEA 'r'uAEA TV + Atg”'H
TEA,m + At
AEZ?;&, + EA,rv,O

0.109E7%*

Periodo cardiaco

GTS In [fnh-i-l—

S

M fes,min + 1}
0

r, AT + Ato”“
Tr, + At
fn-l-l—NB
0, AT + At0”+1
T, + At
AT+ AT 4+ T
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n+1
se > fesmin

n+1
se < fesmin

n+1
se > f es,min

n+1
se < fesmin

se f:}j—l Z fes7min

s€ fn+1 < fe&min

(C.41)

(C.42)
(C.43)

(C.44)

(C.45)

(C.46)
(C.47)

(C.48)

(C.49)

(C.50)
(C.51)
(C.52)

(C.53)



C.8.8 Controle da amplitude e periodo respiratério

A"/pn—&—l

rn+1
AV,
Vn+1
n+1
VT

n+1
FR

Observagoes:

T, AV + Atgy, X (fi N — foep)
T\/p —f- At
TVCAVZL + Atgvc X (Pgiclvaivs — Psa,COg,n)

Ty, + At
Vn+A‘./;Jn+l _i_AVCn+1
0.15 (V”“ n 1)0'65
yotl
Vr

(C.54)

(C.55)
(C.56)

(C.57)

(C.58)

e 0 volume corrente é ajustado através da funcao U, (Apéndice B na Ta-

bela B.3) onde Ay, = 0.3847V+,

e N, é um deslocamento para traz no vetor de dados f,. correspondente a

0,588 segundos,

e N5 ¢ um deslocamento para traz no vetor de dados P;, co, correspondente

a 0,9233 segundos,

e em nosso modelo Vr e Fr sao ajustados somente no inicio de cada ciclo

respiratorio.
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C.8.9
C.8.9.1
(I)ZJrl
Xico,
n+1
0,04
Gt
R'Ir)g—l
C.8.9.2

n+1
Xh,COg

n+1
h,02

Rn+1

hp

Controladores locais de fluxo de sangue

Resisténcias dos terminais do cérebro

B
A+ l—Q—C’exp(Dlog(P"+1 ))

sa,COqo
A+ B
1+C cxp(D log(Pa,Oozn))

TCOQX;:;COQ + At(I)Z—H
Tco, + At
n—+1 )

n
7'OQAXFb,(b - Atgb,OQ X (Cb,v,o2 — Cbv,02n

—1

TO, + At
Gpn (1 + X33, + Xi0,)
1
Gt

Resisténcias dos terminais das coronarias

+1
1 —exp (—P;’COQ_PG’COW)

Kn,co,
n+1
o )
TCOzX}?,COz + Atq)z—i_l
Tco, t+ At
70, X} 0, — Algn0, X (CZI}OQ — Chy,00m)
7'02 —|— At

n+1
wat L T Xpco,
hpn n+1
1 + Xh,OQ
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(C.59)

(C.60)

(C.61)
(C.62)

(C.63)

(C.64)

(C.65)
(C.66)

(C.67)



(C.68)

(C.69)
(C.70)

(C.71)

(C.72)

(C.73)

C.8.9.3 Resisténcias dos terminais dos musculos
Pl —P,co
_ sa,C0qg a, 2mn
1 —exp (—Km,002
P, =
P —Paco
52,00y "R
1 -+ exp < ’Cm,cog
Xn + Atq)n+1
xntl _ TCOsAm,cO, m
m,C0O2 TCO, + At
T0, X" o — At X (c”+1 —c )
Xn+1 o O23m, 04 9Im, 0, m,v,02 m,v,02n
mO2 T0, + At
O2
n+1
Rn+1 o Hn-+1 1 + XTTMCOQ
mp - mp n+1
1 + Xm702
C.8.10 Depressao ventilatdria central
Ot min—Fb,04,0 n+1
1+ GHTQJJ se va7o2 < 6’Hmm
n—+1
n+1 F’I ), 0 _Pb’0210 n+1
Hstat 1 + Ganiﬁ S€ eHmm < ]va’o2 < eHmax
9Hmaac7Pb,OQ,0 n+1
1+ GHTQ@ se va702 > eHmaz
n n+1
n+1 __ THO + Atj{staut
aH -
TH + At
_— . 1 A <rmal S . 1 A < rmad .
yrl = (vn + o AV 4 AV ) H [vn +ap AV 4 AVf“@C.M)
Observagoes:

e H ¢é a funcao Heaviside.
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Apéendice D

Parametros para o modelo multiescala

D.1 Topologia dos segmentos da rede arterial

a~Ny77 73';);4
48 &0
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31 38 3 43713 48
w |56 [0
22
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41 25 & 73 17 22
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Figura D.1: Conexao dos segmentos de vasos no modelo 1D.
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D.2 Caracterizagao dos segmentos arteriais

Tabela D.1: Parametros geométricos e mecanicos dos segmentos arteriais.

Segmento Descrigao Lcm] Ro[cm] ho[cm] FE [Cdr}:;] k [%]
1 Ascending aorta 4.0 1.45 0.163 4000000 44000
2 Aortic arch 2.0 1.12 0.132 4000000 44000
5 Aortic arch 3.9 1.07 0.127 4000000 44000
11 Thoracic aorta 5.2 1.00 0.120 4000000 44000
21 Thoracic aorta 5.2 0.95 0.116 4000000 44000
34 Thoracic aorta 5.2 0.95 0.116 4000000 44000
50 Abdominal aorta 5.3 0.87 0.108 4000000 44000
65 Abdominal aorta 5.3 0.57 0.080 4000000 44000
75 Abdominal aorta 5.3 0.57 0.080 4000000 44000
49 Celiac artery 1.0 0.39 0.064 4000000 44000
61 Gastric artery 7.1 0.18 0.045 4000000 44000
62 Splenic artery 6.3 0.28 0.054 4000000 44000
63 Hepatic artery 6.6 0.22 0.049 4000000 44000
64 Renal artery 3.2 0.26 0.053 4000000 44000
66 Superior mesenteric 5.9 0.43 0.069 4000000 44000
67 Gastric artery 3.2 0.26 0.053 4000000 44000
83 Inferior mesenteric 5.0 0.16 0.043 4000000 44000
4 L. common carotid 8.9 0.37 0.063 4000000 44000
10 L. common carotid 8.9 0.37 0.063 4000000 44000
20 L. common carotid 3.1 0.37 0.063 4000000 44000
12 R. common carotid 8.9 0.37 0.063 4000000 44000
22 R. common carotid 8.9 0.37 0.063 4000000 44000
3 L. subclavian artery 3.4 0.42 0.067 4000000 44000
6 Brachiocephalic artery 3.4 0.62 0.086 4000000 44000
82,84 Common iliac 5.8 0.52 0.076 4000000 44000
89,92 External iliac 8.3 0.29 0.055 4000000 44000
90,91 Internal iliac 5.0 0.20 0.040 16000000 178000
98,99 External iliac 6.1 0.27 0.053 4000000 44000
104,107 Femoral artery 12.7 0.24 0.050 8000000 89000
105,106 Profundis artery 12.6 0.23 0.049 16000000 178000
109,110 Femoral artery 12.7 0.24 0.050 8000000 89000
111,112 Popliteal artery 9.4 0.20 0.047 8000000 89000
113,114 Popliteal artery 9.4 0.20 0.050 4000000 44000
115,118 Anterior tibial artery 2.5 0.13 0.039 16000000 178000

continua na préxima pagina
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continuacao da pagina anterior

Segmento Descrigao L cm] R [cm] ho [em] E [i’;—g] k [%]
119,124 Anterior tibial artery 15.0 0.10 0.020 16000000 178000
125,128 Anterior tibial artery 15.0 0.10 0.020 16000000 178000
116,117 Posterior tibial artery 16.1 0.18 0.045 16000000 178000
121,122 Posterior tibial artery 16.1 0.18 0.045 16000000 178000
120,123 Peroneal artery 15.9 0.13 0.039 16000000 178000
126,127 Peroneal artery 15.9 0.13 0.019 16000000 178000

31,37 Carotid (internal) 5.9 0.18 0.045 8000000 89000
32,36 External carotid 11.8 0.15 0.042 8000000 89000
33,35 Superior thyroid artery 4.0 0.07 0.020 8000000 89000
43,56 Lingual artery 3.0 0.10 0.030 8000000 89000
44,55 Internal carotid 5.9 0.13 0.039 8000000 89000
45,54 Facial artery 4.0 0.10 0.030 16000000 178000
46,53 Middle cerebral 3.0 0.06 0.020 16000000 178000
47,52 Cerebral artery 5.9 0.08 0.026 16000000 178000
48,51 Opthalmic artery 3.0 0.07 0.020 16000000 178000
60,68 Internal carotid 5.9 0.08 0.026 16000000 178000
73,77 Superficial temporal 4.0 0.06 0.020 16000000 178000
74,76 Maxilliary artery 5.0 0.07 0.020 16000000 178000
7,15 Internal mammary 15.0 0.10 0.030 8000000 89000
8,14 Subclavian artery 6.8 0.40 0.066 4000000 44000
9,13 Vertebral artery 14.8 0.19 0.045 8000000 89000
16,26 Costo-cervical artery 5.0 0.10 0.030 8000000 89000
17,25 Axilliary artery 6.1 0.36 0.062 4000000 44000
18,24 Suprascapular 10.0 0.20 0.052 8000000 89000
19,23 Thyrocervical 5.0 0.10 0.030 8000000 89000
27,41 Thoraco-acromial 3.0 0.15 0.035 16000000 178000
28,40 Axilliary artery 5.6 0.31 0.057 4000000 44000
29,39 Circumflex scapular 5.0 0.10 0.030 16000000 178000
30,38 Subscapular 8.0 0.15 0.035 16000000 178000
42,57 Brachial artery 6.3 0.28 0.055 4000000 44000
58,70 Profunda brachi 15.0 0.15 0.035 8000000 89000
59,69 Brachial artery 6.3 0.26 0.053 4000000 44000
71,79 Brachial artery 6.3 0.25 0.052 4000000 44000
72,78 Superior ulnar collateral 5.0 0.07 0.020 16000000 178000
80,86 Inferior ulnar collateral 5.0 0.06 0.020 16000000 178000
81,85 Brachial artery 4.6 0.24 0.050 4000000 44000
87,94 Ulnar artery 6.7 0.21 0.049 8000000 89000
88,93 Radial artery 11.7 0.16 0.043 8000000 89000
95,102 Ulnar artery 8.5 0.19 0.046 8000000 89000
96,101 Interossea artery 7.9 0.09 0.028 16000000 178000
97,100 Radial artery 11.7 0.16 0.043 8000000 89000

continua na proxima pagina
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continuacao da pagina anterior

Segmento Descrigao L [cm] Ro[em] ho [cm] E [dyg] k [%]

cm

103,108  Ulnar artery 8.5 0.19 0.046 8000000 89000
D.3 Parametros para os terminais Windkessel
Terminal R. R, Cq Terminal Re R, Cq
[ dyns :| [11)1 cm2:| |: dyns ] [lnl cm2:|
cm? ml dyn cm? ml dyn

125,128  62781.6 251356  1.00E-006 30,38 84015.4 198562  1.00E-006
126,127  31792.6 127400  1.00E-006 29,39 126252 506156  0.00E+000
121,122 21693  86769.2  2.00E-006 27,41 84015.4 198562  1.00E-006
105,106  12280.8 49008.4  4.00E-006 58,70 35120.4 140280  1.00E-006
90,91 15724.8  62781.6  3.00E-006 72,78 252504 1007720  0.00E-+000
83 31103.8 125104  2.00E-006 80,86 370720 1480640  0.00E+000

64 3971.8  15839.6  1.20BE-005 97,100  33055.4 131990.6  1.00E-006

66 3329.2 13314  1.40E-005 96,101 159530 635852  0.00E-+000

67 3971.8  15839.6  1.20B-005 103,108  22265.6  89065.2  2.00E-006

61 23758 94918.6  2.00E-006 33,35 44303 176750  1.00E-006

62 8608.6 34433  5.00E-006 48,51 62666.8 250208  1.00E-006

63 6851.6  27431.6 7.00E-006 47,52 51189.6 204302  1.00E-006
9,13 22037.4 88032  2.00E-006 46,53 92163.4 368424  1.00E-006
7,15 89409.6 358092  1.00E-006 43,56 22265.6  88950.4  2.00E-006
19,23 89409.6 358092  1.00E-006 45,54 31448.2 126252  1.00E-006
18,24  20774.6  83326.6  2.00E-006 74,76 62666.8 250208  1.00E-006
16,26 89409.6 358092  1.00E-006 73,77 921634 368424  1.00E-006

Tabela D.2: Parametros dos terminais Windkessel correspondente a cada um dos
segmentos arteriais finais.

D.4 Parametros para o modelo do sistema venoso
Parte inferior Parte superior
Venulas Veias Veia cava inf.  Venulas Veias Veia cava sup.
R [dyn cm™2 s ml—1] 53.32 11.997 0.6665 186.62 39.99 0.6665
L [dyncm~2s2 ml7'] 1.333 0.6665 0.6665 1.333 0.6665 0.6665
C [ml dyn—! cm?] 0.00112528  0.05626407  0.01125281 0.00037509  0.01125281  0.00375094

Tabela D.3: Parametros utilizados no modelo 0D para a circulagao venosa sisté-
mica.

D.5 Parametros para a circulagao pulmonar

Artérias pulmonares  Veias Pulmonares

R[dyn cm™2 s ml~1]  106.64 13.33
L [dyncm~2s2 ml7!] 0.0 0.0
C [ml dyn—! cm?] 0.00309077 0.060015

Tabela D.4: Parametros para os compartimentos que descrevem a circulagao pul-
monar.
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D.6 Parametros para o modelo de valvulas

Valves Tricuspid  Pulmonar  Mitral Aortic
R [dyn cm™2 s ml—1] 0.006 0.006 0.006 0.006

L [dyn ecm~2 s2 ml™1] 0.005 0.005 0.005 0.005

B [dyn ecm~2 s? ml~2] 0.0064 0.00756 0.0064 0.00756
Omaz [°] 75.0 75.0 75.0 75.0
Omin [°] 5.0 5.0 5.0 5.0
kp/I [rad s~2 dyn~! em?]  4.126032  4.126032  4.126032  4.126032
kp/I [s71] 50.0 50.0 50.0 50.0
ko/I [rad s7! ml—1) 2.0 2.0 2.0 2.0
ky /I [rad s71 ml™!] 3.5 3.5 3.5 7.0

Tabela D.5: Parametros utilizados no modelo das valvulas cardiacas para a condi-
¢ao normal.

D.7 Parametros para o modelo do coragao

Idem modelo a parametros condensados Apéndice A Tabela A.1.
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