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O avanço da tecnologia na área médica vem trazendo diversos benefícios tanto para 

médicos quanto para pacientes e a interdisciplinaridade é um fator fundamental para esse 

avanço. Os conhecimentos da área da engenharia química, em específico, podem trazer novas 

ferramentas para o diagnóstico e combate de diversas doenças respiratórias e cardiovasculares. 

O objetivo geral deste trabalho foi desenvolver um modelo 0D compartimental capaz de simular 

as trocas gasosas que ocorrem nos alvéolos pulmonares, quando assumido o equilíbrio entre o 

ar alveolar e o sangue nos capilares pulmonares, e a subsequente distribuição de gases pelo 

corpo humano, assim como acoplá-lo a modelos macroscópicos já existentes do sistema 

cardiovascular. Isso foi feito através de um ambiente de simulação de processos utilizado em 

engenharia química: o EMSO.  Foi constatado que o modelo apresentado consegue representar 

adequadamente o funcionamento do sistema respiratório, apresentando concentrações dos gases 

próximas aos valores de referência para o sangue arterial e venoso previstos pela literatura. 

Também foi avaliada a influência de três parâmetros atribuídos ao sistema respiratório a partir 

do estudo de caso de pacientes com condições clínicas comuns associadas à respiração (asma, 

enfisema pulmonar e hipertensão pulmonar). São eles: a resistência ao escoamento de ar das 

vias aéreas, a complacência pulmonar e a complacência e resistência da artéria pulmonar. Os 

resultados dessa análise de sensibilidade comprovaram as maiores dificuldades respiratórias 

geradas por essas patologias, que são refletidas na menor capacidade de trocas gasosas nos 

alvéolos no caso da asma e do enfisema pulmonar.  
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1 INTRODUÇÃO 

O avanço da ciência não é exclusivamente motivado pela sofisticação de conhecimentos 

isolados. Durante a história, grandes avanços tecnológicos se deram pelo casamento de campos 

científicos separados - inclusive permitindo o surgimento de novas ciências ao longo do tempo 

(SCHMID-SCHÖNBEIN, WOO e ZWEIFACH, 2012). Nesse sentido, um dos casos mais 

evidentes é o desenvolvimento da bioengenharia, motivado pelas aplicações e produtos de 

engenharia na medicina.  

A utilização de ferramentas de engenharia e modelos matemáticos para estudar 

fenômenos do corpo humano vem sendo utilizada por décadas (CANUTO et al., 2018). Essa 

estratégia corresponde a uma alternativa não-invasiva para ensinar, estudar e explicar 

mecanismos fisiológicos relevantes e/ou patológicos, além de ter o potencial de ser uma 

ferramenta complementar de análise clínica (JEZEK et al., 2017). Nesse sentido, de acordo com 

o Fórum Internacional de Sociedades Respiratórias (2017) doenças cardiovasculares e doenças 

respiratórias crônicas estão entre as principais causas de morte mundialmente. Mais 

recentemente, a pandemia da COVID-19 reforçou a necessidade de diferentes tipos de 

diagnósticos e ações rápidas de contenção (WEISSLEDER et al., 2020).  

Dentro do escopo tradicional da engenharia química, a engenharia de processos tem os 

sistemas como objeto de estudo. Sistemas são formados por elementos e conexões, abstratos ou 

concretos, e o conjunto das operações que o compõem é definido como projeto 

(PERLINGEIRO, 2005). Dessa forma, a engenharia de processos reúne a compreensão e a 

modelagem matemática de fenômenos físico-químicos e conhecimentos em equipamentos com 

o objetivo de projetar um processo integrado, então tratando um processo químico ou indústria 

como um sistema. A extensão dessa abordagem clássica decerto não é nova na medicina: no 

corpo humano, os órgãos são interdependentes e são frequentemente interpretados como partes 

de um sistema integrado (URSINO, MAGOSSO e VANZOLINI, 2001).  

Apesar dessa natureza interdisciplinar, lacunas consideráveis entre os diferentes tipos 

de literatura persistem, já que existe um distanciamento da especialização médica dos métodos 

computacionais e ferramentas de engenharia e, por parte do engenheiro, da fisiologia 

(HUBERTS et al., 2017 apud DINIZ, 2019). Como consequência, é possível que os desafios 

interdisciplinares não sejam abordados corretamente. Além disso, existe a problemática da 
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obtenção de parâmetros fisiológicos, o que muitas vezes se mostra como um dos maiores 

empecilhos na elaboração de modelos genéricos (e individualizados) para o sistema humano 

(DINIZ, 2019). 

Entretanto, existe considerável robustez na literatura de algumas dessas interpretações. 

Destaca-se a modelagem macroscópica ou 0D do sistema cardiovascular (DINIZ, 2019), na 

qual cada elemento do sistema é reduzido a um só ponto, e a modelagem 1D, em que a 

dependência espacial das variáveis é reduzida a um só eixo. Muitos trabalhos relacionados à 

fisiologia humana representam os sistemas de interesse por modelos multicompartimentais 

compostos por um número finito de compartimentos interconectados através de fluxos de massa 

ou sinais de controle (BRONZINO, 2000). No presente trabalho, o sistema cardiorrespiratório 

(união do sistema cardiovascular com o respiratório) será estudado através de um modelo 0D 

compartimental.  

É importante ressaltar que a escolha do modelo irá depender, dentre outros objetivos, da 

necessidade de escala do estudo. No caso do modelo macroscópico, a simplificação permite 

uma visão mais global sobre o sistema, o que permite simular, por exemplo, o efeito dos 

parâmetros de um compartimento em variáveis não locais. Já modelos de dimensões maiores 

aumentam a complexidade do problema, de forma a forçar a redução da escala da análise e/ou 

aumentos dos recursos computacionais (BLANCO e FEIJÓ, 2011).  

Problemas complexos geralmente demandam demasiado esforço computacional, de 

forma que é recorrente o uso de simuladores de processos programados com procedimentos 

adequados para a resolução de grandes sistemas. No Brasil, Perlingeiro (2005) destaca duas 

iniciativas: o Programa de Simulação de Processos Químicos e Tratamento de Minérios (PSPE) 

e o Ambiente Livre para Simulação, Otimização e Controle de Processos (ALSOC), dentro do 

qual vem sendo desenvolvido o Environment for Modelling, Simulation and Optimization 

(EMSO). 

Assim, o presente trabalho tem como objetivo geral utilizar uma abordagem de 

engenharia de processos para simular a distribuição de oxigênio e gás carbônico pelo sistema 

cardiorrespiratório e entender como se comporta a variação de pressão e do fluxo sanguíneo 

pelos órgãos e vasos sanguíneos que o compõem. Para computar o conjunto de equações usadas 

no modelo, que dão forma a um complexo modelo multicompartimental, foi utilizado o 

simulador de processos EMSO. 

Os objetivos específicos deste trabalho são: 
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• Implementar no EMSO um modelo de troca gasosa entre o ar nos alvéolos e o 

sangue nos capilares pulmonares; 

• Acoplar este modelo a um modelo do sistema cardiovascular (DINIZ, 2019); 

• Avaliar quantitativamente as concentrações de O2 e CO2 no sangue em em 

condições normais de saúde e como essas se comportam em pacientes com 

enfermidades. 
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2 REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 

2.1 O sangue 

Dentre os componentes do sistema circulatório, HERMAN (2007) define o sangue como 

sendo o veículo de transporte. Ele é responsável por levar os nutrientes (combustível) e oxigênio 

para as células produzirem energia e, depois, por remover os rejeitos, como metabólitos e CO2, 

do sistema. Além disso, o sangue também transporta calor e diversas outras substâncias, como 

hormônios e fármacos, pelo organismo (KOKALARI, KARAJA e GUERRESI, 2013). 

O sangue é uma suspensão que se comporta como um fluido não-newtoniano 

incompressível (BLANCO e FEIJÓ, 2011). Em condições normais do sistema cardiovascular, 

isso decorre da alta resistência à deformação volumétrica do sangue (na ordem de grandeza de 

109 N/m2) em comparação com a resistência à variação do volume contido no vaso (105 N/m2). 

Em outras palavras, variações de pressão no sistema circulatório implicam deformações nas 

paredes dos vasos, desprezando comparativamente variações na massa específica do sangue (ρ). 

Ele é composto por células (essencialmente eritrócitos, leucócitos e plaquetas) suspensas em 

sua parte líquida - chamada de plasma.   

O plasma é um fluido levemente viscoso e transparente, composto por água (90% de 

seu peso), proteínas (7%), como albumina e globulina, substâncias inorgânicas (1%) e orgânicas. 

Em função da concentração dos elementos em suspensão, o sangue tem sua viscosidade variável, 

apesar do plasma apresentar comportamento newtoniano quando testado em um viscosímetro 

(BLANCO e FEIJÓ, 2011). A quantificação da espécie predominante (denominada de 

hematócrito, geralmente representado por H), a concentração dos eritrócitos geralmente é 

utilizada para modelar a viscosidade do sangue. 

2.2 O sistema cardiovascular 

O sistema cardiovascular é composto pelo sangue, por vasos sanguíneos e suas 

ramificações (artérias, arteríolas, capilares, vênulas e veias) e pelo coração. A circulação 

sanguínea é dividida em dois tipos: sistêmica e pulmonar (Figura 1). Na circulação pulmonar, 

o lado direito do coração bombeia sangue venoso para os pulmões, que, após oxigená-lo, o 

retornam para o lado esquerdo do coração. Esse, por sua vez, bombeia o sangue, agora arterial, 
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para o resto do corpo, que irá consumir o oxigênio durante a respiração celular. O retorno desse 

sangue ao coração pelo lado direito completa a circulação sistêmica (HERMAN, 2007).  

Figura 1 – Circulação sanguínea. 

 

O coração (Figura 2) é revestido por forte tecido muscular e possui quatro válvulas e 

quatro câmaras (dois átrios e dois ventrículos). Ele é o órgão responsável por bombear o sangue 

pelo corpo - o débito cardíaco, ou volume de sangue bombeado pelo coração em um intervalo 

de tempo, é de cerca de 5 L/min, em um adulto comum (RAINES, JAFFRIN e SHAPIRO, 

1992). Esse movimento é feito através dos ventrículos: o direito bombeia o sangue para o 

pulmão (circulação pulmonar) e o esquerdo, para o resto do corpo (circulação sistêmica). Os 

átrios, que possuem uma força de bombeamento menor, direcionam o sangue para dentro dos 

ventrículos (HERMAN, 2007). 

O coração atua em ciclos que alternam o relaxamento e a contração, chamados de, 

respectivamente, diástole e sístole. Durante o relaxamento, com o decréscimo da pressão nos 

átrios, há entrada de sangue no coração. Quando os ventrículos se enchem por completo, inicia-

se a contração com grande acréscimo da pressão. Para que o funcionamento do coração seja 

eficiente, existe internamente um mecanismo de válvulas composto pelas valvas 

atrioventriculares (válvulas tricúspide e mitral) e pelas valvas semilunares (válvulas aórtica e 

pulmonar). Elas são responsáveis por impedir que o sangue nos ventrículos retorne para os 

átrios durante as contrações (atrioventriculares) e que ocorra refluxo das artérias para os 

ventrículos (semilunares) (CARROLL, 2006). 
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Figura 2 – Representação do coração humano. 

 
Fonte: Adaptado de Messerwoland (2006). 

Os vasos sanguíneos compõem o sistema de distribuição do sangue pelo corpo. Eles 

possuem diferentes características e propriedades, que dependem da função que exercem no 

sistema circulatório. Nesse sentido, vasos próximos ao coração, como artérias, possuem paredes 

fortes capazes de resistir às altas pressões impostas pelo bombeamento do sangue. Elas se 

ramificam em arteríolas – vasos menores que as conectam com os capilares. Os capilares, por 

sua vez, são vasos com paredes finas e porosas, que permitem a troca de substâncias e gases 

com outros tecidos do corpo. As vênulas conectam o final dos capilares com as veias, que 

retornam o escoamento para o coração. Tanto as vênulas quanto as veias possuem paredes finas, 

mas flexíveis, já que, nesse ponto, não há necessidade de suportar altas pressões (BLANCO e 

FEIJÓ, 2011). As veias apresentam válvulas antirrefluxo para compensar a perda de pressão e 

evitar o fluxo inverso do sangue. 

2.3 O sistema respiratório 

O sistema respiratório tem como principais funções garantir a entrada de oxigênio no 

corpo e remover o excesso de gás carbônico do sangue. São partes desse sistema: canais 

condutores de ar, os pulmões, a vasculatura e músculos pulmonares e as estruturas e tecidos do 

entorno (JOHNSON, LAUSTED e BRONZINO, 2006).  
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No processo de inspiração, o ar que entra pelas cavidades nasais, ou pela boca, passa 

pela faringe e pela glote antes de chegar à laringe (entrada da traqueia). Ao fim desse conduto, 

a traqueia se bifurca em dois brônquios: um esquerdo e um direito, que seguem um para cada 

pulmão. Os brônquios vão se subdividindo em estruturas cada vez menores, formando uma 

“árvore bronquial”. A menor estrutura ao final de cada ramificação são os alvéolos pulmonares 

- as estruturas que permitem a troca dos gases do ar contido nos alvéolos com o sangue. Na 

expiração, o ar escoa por esses condutos em sentido contrário. A Figura 3 ilustra como essas 

estruturas se conectam e se dispõem no corpo. 

Figura 3 – Componentes do sistema respiratório (a), estrutura dos alvéolos (b) e representação da troca gasosa 

entre ar alveolar e capilares sanguíneos (c). 

 
Fonte: Adaptado de Pabloeus (2017). 

Sob o ponto de vista de propriedades mecânicas, a maior resistência ao escoamento do 

ar está nos canais condutores de ar e na superfície de alguns tecidos, como os dos pulmões e do 

peito. Sabe-se que a dimensão dessas resistências depende da etapa da respiração - expiração 

ou inspiração - e também é afetada pela frequência respiratória (JOHNSON, LAUSTED e 

BRONZINO, 2006). 

Os pulmões são estruturas mais complacentes do sistema respiratório. Em geral, quanto 

maior a distensibilidade dos pulmões, maior será a expansão do volume pulmonar para uma 
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dada pressão transpulmonar, apesar de que alguns fatores, como a própria condição de saúde 

do indivíduo e a aceleração da frequência respiratória, sejam capazes de reduzir esse valor 

(JOHNSON, LAUSTED e BRONZINO, 2006).  

A ventilação pulmonar é definida como a movimentação dos gases do ar para fora e para 

dentro dos pulmões. Uma das formas de mensurar a ventilação pulmonar é através do volume 

de ar exalado por minuto. Para o adulto comum em repouso, o valor de referência usual para 

ventilação é de 5 L/min, mas pode chegar até 200 L/min durante atividades físicas extremas 

(ASTRAND e RODAHL, 1970). A atividade física também afeta o fluxo sanguíneo (conhecido 

como perfusão) nos capilares pulmonares. Para que as trocas gasosas nos alvéolos sejam 

eficientes, é necessário que a ventilação e a perfusão ocorram de forma acoplada (MARIEB e 

HOEHN, 2019).  

A pressão que atua na parte interna dos pulmões e nas paredes dos alvéolos pulmonares 

é chamada de pressão alveolar ou de pressão intrapulmonar. O sentido do escoamento do ar 

pelas vias respiratórias está associado à diferença entre essa pressão e a pressão na boca (ou 

narinas), geralmente tida como atmosférica, que geralmente está dentro da faixa de 1 mmHg. 

Assim, quando a pressão alveolar é maior, o fluxo de ar é para fora dos pulmões e a ventilação 

está na fase de expiração. O oposto corresponde à fase de inspiração (MARIEB e HOEHN, 

2019).  

Na parte externa aos pulmões, existe uma cavidade chamada de cavidade pleural, que 

contém uma camada líquida que une a parede externa do pulmão e a parede torácica. Nela incide 

a pressão intrapleural, que atua de forma a unir essas duas estruturas, uma vez que a resultante 

das forças que nela atuam estão sempre voltadas para o seu interior. Essa pressão é a responsável 

por manter os pulmões expandidos, evitando que a estrutura pulmonar seja colapsada. Durante 

a expiração, essa pressão aumenta de -6 mmHg até -4 mmHg, valor que decresce novamente 

durante a inspiração, seguindo o período respiratório (MARIEB e HOEHN, 2019). Já a pressão 

transpulmonar é a diferença entre a pressão alveolar e a pressão intrapleural, sendo a 

responsável por manter a estrutura pulmonar íntegra.   

Assim, existem três pressões de referência associadas às atividades pulmonares: a 

pressão intrapulmonar, a pressão transpulmonar e a pressão intrapleural (ou torácica). As 

Figuras 4 e 5 ilustram onde e como elas atuam durante a respiração para manter a integridade 

da estrutura pulmonar.  
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Figura 4 – Pressão intrapulmonar, transpulmonar e intrapleural nas fronteiras pulmonares. 

 

Fonte: Adaptado de OpenStax College (2013). 

 

Figura 5 – Variação do volume pulmonar e das pressões alveolar e intrapleural durante um ciclo respiratório. 

 
Fonte: Adaptado de Herman (2007). 
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2.4 Troca gasosa entre alvéolos e sangue 

Estima-se que existam entre 250 e 350 milhões de alvéolos pulmonares em um ser 

humano adulto (JOHNSON, LAUSTED e BRONZINO, 2006). Essas unidades são 

entremeadas por capilares e vênulas pulmonares, que são ramificações elásticas e finas da 

artéria e da veia pulmonar, conforme ilustrado na Figura 6. Os gases do ar alveolar se difundem 

rapidamente, de forma a remover o excesso de CO2 e oxigenar o sangue venoso (proveniente 

da artéria pulmonar), através de uma membrana limitada pelas paredes dos alvéolos e dos 

capilares pulmonares.  

Figura 6 – Anatomia dos alvéolos e capilares pulmonares. 

 
Fonte: Lynch (2006). 

O processo de transferência de massa nos pulmões possui três estágios principais: a 

ventilação, as difusões gasosas e a circulação sanguínea pelos capilares pulmonares, em 

sequência. A etapa intermediária contém a difusão dos gases pela membrana respiratória e os 

processos relacionados à associação dos gases com hemoglobina presente nos glóbulos 

vermelhos. Esses, por sua vez, englobam a difusão através das paredes dos glóbulos vermelhos 

e as ligações químicas reversíveis com a hemoglobina (PIIPER et al., 1994).  

O equilíbrio entre os gases nos alvéolos e o plasma sanguíneo é atingido rapidamente. 

Isto é, a oxigenação máxima do sangue (chamada de ponto arterial), é atingida quando a 

saturação das hemoglobinas se encontra em por volta de 97,2% (DOUGLAS, JONES e REED, 

1988), o que é alcançado em aproximadamente 0,25 segundos de troca gasosa (MARIEB e 

HOEHN, 2019). Além disso, estima-se que o equilíbrio entre o gás nos alvéolos e o sangue seja 
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atingido nos primeiros 20% da distância longitudinal total percorrida nos capilares pulmonares, 

em condições normais de saúde (SHARAN e SINGH, 1985). Spencer, Firouztale e Mellins 

(1979) representaram a relação entre a concentração de CO2 e O2 no sangue e a sua pressão 

parcial através de uma curva sigmoidal (Figura 7). Esse tipo de abordagem é comumente citada 

na literatura desde a Equação de Hill (HILL, 1910) e procura ser consistente com o equilíbrio 

entre oxigênio, hemoglobina insaturada e saturada, além das relações de interações entre as 

concentrações de CO2 e O2, que são melhor exploradas no tópico seguinte. 

Figura 7 – Concentração total de O2 no sangue em função da sua pressão parcial, para uma pressão parcial de 

CO2 de 40 mmHg. 

 
Fonte: Adaptado de Spencer, Firouztale e Mellins (1979). 

É interessante ressaltar que, quando comparadas as concentrações mínimas e máximas 

de O2 e CO2 no sangue venoso e arterial, há maior discrepância no caso do oxigênio. Isso é, em 

termos de pressões parciais, para o oxigênio, espera-se uma pressão parcial de 40 mmHg no 

sangue venoso e 100 mmHg no arterial. No caso do CO2, as pressões parciais de referência são 

45 mmHg e 40 mmHg, para os respectivos tipos de sangue (MARIEB e HOEHN, 2019). 

2.5 Transporte gasoso pelo sangue 

O oxigênio é transportado pelo sangue em duas formas principais: dissolvido no plasma 

e associado aos quatro grupamentos heme da hemoglobina presente nos glóbulos vermelhos. 

Ressalta-se que existem outras formas de seu transporte pelo corpo, como com o auxílio da 
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mioglobina, por exemplo. A sua forma associada à hemoglobina é a contribuição mais 

expressiva para sua concentração total, devido a sua baixa solubilidade no plasma. Já o CO2 é 

carregado pelo sangue de três formas: dissolvido no plasma, associado a grupos amino da 

hemoglobina (formando compostos chamados de carbamino-hemoglobinas) e, em maior 

quantidade, na forma de íons bicarbonato. Esses íons estão no sangue sob a forma de 

bicarbonato de sódio e, também, dissolvidos na água dentro dos glóbulos vermelhos (BOONE, 

2014). 

Os íons bicarbonato que estão no interior dos glóbulos vermelhos são formados (em 

conjunto com H+) pela rápida dissociação do ácido carbônico, gerado pela atuação da enzima 

anidrase carbônica, que acelera a hidratação do CO2. Conforme a concentração desses íons 

bicarbonato aumenta, eles se difundem para o plasma sanguíneo. O cloreto liberado pela 

dissociação do cloreto de sódio se difunde para dentro dos glóbulos vermelhos, ao mesmo 

tempo que mais bicarbonato de sódio se forma no plasma. Essa troca de íons cloreto e 

bicarbonato através da membrana dos glóbulos vermelhos é chamada de fenômeno de 

Hamburger. Assim, mantém-se o equilíbrio iônico entre sangue e glóbulos vermelhos (BOONE, 

2014). Além disso, o equilíbrio entre o ácido carbônico e o bicarbonato de sódio forma um 

importante sistema tampão para o sangue (sistema carbonato/bicarbonato). A Figura 8 

representa essas principais formas do CO2, assim como as do oxigênio, no plasma sanguíneo e 

glóbulos vermelhos e os sentidos das reações durante as trocas gasosas nos alvéolos. 

Figura 8 – Troca gasosa e transporte de O2 e CO2. 

 
Fonte: Adaptado de Marieb e Hoehn (2019). 
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O aumento da pressão parcial de CO2 dissolvido no plasma, a elevação da temperatura 

e reduções no pH diminuem a saturação da hemoglobina através da promoção da dissociação 

entre ela e o oxigênio - fenômeno conhecido como Efeito de Bohr. Já em alta pressão parcial 

ou saturação de oxigênio, a capacidade da hemoglobina de formar carbaminoemoglobina é 

reduzida em preferência ao oxigênio, de forma que o CO2 é liberado para o sangue. Essa 

propriedade, uma outra face do Efeito de Bohr, é chamada de Efeito Haldane. Em outras 

palavras, conforme a saturação de oxigênio aumenta, a pressão parcial de CO2 no sangue 

também aumenta, devido à sua liberação dos sítios de ligação nas hemoglobinas. Esse efeito 

pode ser notado, em sentido oposto, durante a liberação de O2 para os tecidos, quando a 

capacidade de formação de carbaminoemoglobina é elevada, o que facilita a remoção de CO2 

dos tecidos (BOONE, 2014).  

Em relação ao consumo e geração dos gases pelo corpo, uma referência interessante é o 

coeficiente respiratório (RQ), definido como a razão entre o volume de oxigênio liberado e o 

volume de oxigênio absorvido durante a respiração. Esses valores geralmente são obtidos a 

partir de métodos calorimétricos indiretos quando o indivíduo está em repouso (MCCLAVE et 

al., 2003). Os valores de RQ podem variar entre 0,7 e 1,0, a depender da fonte de nutrientes que 

está sendo utilizada pelo organismo no momento da medição. No caso de uma mistura de 

substratos, o RQ de referência é 0,8 (PATEL e BHARDWAJ, 2018). 

2.6 Propriedades das estruturas do sistema cardiorrespiratório 

Nos vasos sanguíneos, vazões, volumes e pressões estão associados a duas propriedades 

principais: resistência e complacência. Apesar de estarem correlacionadas, uma das abordagens 

mais comuns para definí-las é assumir que são independentes e modelá-los através de relações 

lineares (BLANCO e FEIJÓ, 2011).  

A resistência (R) é definida como a relação entre a variação de pressão (ΔP) e a vazão 

volumétrica de sangue (Q). Essa expressão é análoga à definição da resistência em um circuito 

elétrico como sendo a razão entre a diferença de potencial e a corrente elétrica. Ademais, da 

Equação 2.1 também deriva que a vazão volumétrica de sangue pode ser escrita como a razão 

entre a diferença de pressão e a resistência (BLANCO e FEIJÓ, 2011). 
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𝑅 = 
𝑃

𝑄
 (2.1) 

 

Já a complacência (C) é definida como a relação entre a diferença de volume (ΔV) e a 

diferença de pressão (ΔP) do sangue (Equação 2.2). Novamente traçando um paralelo com 

conceitos básicos de circuitos elétricos, a complacência seria equivalente à capacitância - 

definida como a razão entre carga acumulada e diferença de potencial. Nesse sentido, tanto a 

complacência quanto a capacitância representam uma propriedade de acúmulo de energia: 

capacitores acumulam energia elétrica e as paredes dos vasos, energia elástica (BLANCO e 

FEIJÓ, 2011). Adicionalmente, todos os vasos sanguíneos apresentam a propriedade de 

alterarem de volume em resposta às diferentes pressões, o que é chamado de distensibilidade 

vascular. 

 

𝐶 = 
𝑉

𝑃
 (2.2) 

 

O modelo macroscópico do sistema cardiovascular conhecido como Windkessel, 

desenvolvido por Frank (1899 apud DINIZ, 2019), continha somente dois elementos em loop 

aberto: uma resistência e um elemento de complacência. Nele, a artéria aorta era representada 

por uma câmara elástica e as suas ramificações por uma resistência periférica constante 

(BLANCO e FEIJÓ, 2011). Ademais, a resistência das veias era desconsiderada. Pela natureza 

do modelo de simplificar toda a árvore arterial em um só compartimento, a propagação de 

pressão pelos vasos seria instantânea.  

Estudos posteriores foram feitos em analogia com circuitos elétricos. Assim como um 

circuito pode ser composto por um capacitor e uma resistência, os vasos sanguíneos são 

resistivos e complacentes (RC). Nessa interpretação, fonte, capacitor e resistor estão ligados em 

paralelo (Figura 9), de forma que a presença do capacitor garante a existência da corrente no 

resistor, mesmo quando o circuito possui uma tensão nula. No caso do sistema cardiovascular, 

o gradiente de pressão é nulo quando ocorre a diástole (BLANCO e FEIJÓ, 2011). 
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Figura 9 – Circuito RC. 

 

Subsequentemente, a impedância das artérias (Zc) também foi acrescentada como um 

terceiro elemento ao modelo (RCR) por Westerhof et al. (1969 apud KOKALARI, KARAJA e 

GUERRESI, 2013). Stergiopulos, Westerhof e Westerhof (1992 apud KOKALARI, KARAJA 

e GUERRESI, 2013) adicionaram inertância (L) arterial ao modelo para representar a inércia 

inerente dos vasos sanguíneos ou, em outras palavras, a oposição às mudanças no fluxo do 

escoamento. Assim, com a configuração RLCR, foi possível reproduzir dados experimentais 

relacionados à impedância vascular de forma mais satisfatória (DESWYSEN et al., 1980; 

SHARP et al., 2000 apud ARAÚJO e VECHI, 2020). Concluindo a comparação com circuitos 

elétricos, a inertância seria análoga à indutância, ou a tendência de um condutor a se opor às 

mudanças na corrente. 

Modelos hemodinâmicos análogos aos circuitos elétricos, como o Windkessel e RLCR 

(Figura 10), fazem parte do grupo dos chamados de modelos 0D ou modelos macroscópicos. 

Como descrito anteriormente, essa abordagem trata como uniforme a distribuição de variáveis 

como pressão, volume e fluxo, desconsiderando suas variações espaciais (KOKALARI, 

KARAJA e GUERRESI, 2013).  

Figura 10 – Circuito RLCR. 
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A fim de estudar como as variáveis se comportam espacialmente no sistema 

cardiovascular, modelos compostos por compartimentos sequenciados, sendo cada um descrito 

pelo seu próprio modelo macroscópico, foram desenvolvidos (ARAÚJO e VECHI, 2020), o 

que será aprofundado na seção seguinte. Outras estratégias nesse sentido incluem o 

desenvolvimento de modelos 1D (ou seja, em que as variáveis são estudadas também em função 

do comprimento do vaso), compartimentais ou não, como o de Raines, Jaffrin e Shapiro (1974) 

e Stergiopulos, Young e Rogge (1992), por exemplo. 

Na engenharia química, o uso de modelos multicompartimentais é frequente, pois esses 

são capazes de ceder informações locais e do sistema como um todo. Para isso, simplificações 

precisam ser adotadas, balanceando objetivo, complexidade e acurácia do problema 

(JOURDAN et al., 2019). 

2.7 Modelos compartimentais 

Modelos compartimentais são considerados híbridos de duas abordagens de 

modelagem: a sistêmica e a local. Eles são definidos como a representação de um sistema 

complexo baseada na sua divisão em compartimentos funcionais capazes de descrever o seu 

comportamento dinâmico em múltiplas escalas (JOURDAN et al., 2019).  

Até meados da década de 90, a classificação ‘modelos compartimentais’ era utilizada 

para se referir a redes de reatores ideais, como um sinônimo para abordagem sistêmica. Nesse 

tipo de abordagem, informações de entrada e saída são utilizadas para calcular conversão e 

balanços globais, através de redes de reatores baseadas em idealizações como o reator contínuo 

de tanque agitado (CSTR, do inglês) e o reator de fluxo pistonado (PFR, do inglês). Já a 

abordagem local utilizava medidas experimentais locais e simulações numéricas, como a 

fluidodinâmica computacional (CFD, do inglês) para a obtenção de informações como perfis 

de velocidades, pressões, temperaturas, concentrações e turbulências. Para combinar as 

vantagens de ambas, foi desenvolvida a abordagem compartimental (JOURDAN et al., 2019). 

Modelos que combinavam dados empíricos locais, simulação hidrodinâmica e hipóteses 

de reatores ideais surgiram em um contexto de descrever ambientes com fases ou zonas 

diferentes (e.g. cristalizadores e reatores com colunas de bolhas). Alexopoulos et al. (2002 apud 

JOURDAN et al., 2019) e Maggioris et al. (1998, 2002 apud JOURDAN et al., 2019) 

desenvolveram modelos de dois compartimentos, nos quais cada um representava uma zona da 
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geometria do reator: o agitador e o resto do volume, o que permitiu o estudo da turbulência e 

da qualidade do processo em tanques de mistura. Nesse caso, a simulação em CFD não foi 

utilizada para a definição do compartimento em si, mas os seus resultados foram utilizados 

como parâmetros de turbulência na descrição independente de cada compartimento do 

equipamento.  

Bermingham et al. (1998, 1999 apud JOURDAN et al., 2019) utilizaram os resultados 

da simulação em CFD para definir os limites de cada compartimento do sistema. Alex et al. 

(1999, 2002 apud JOURDAN et al., 2019) e Yu et al. (2017 apud JOURDAN et al., 2019) 

também definiram os compartimentos dos seus modelos através de propriedades e padrões 

oriundos das simulações hidrodinâmicas, mas adotaram hipóteses de CSTR para descrever o 

que ocorria dentro de cada um. Rigopoulos e Jones (2003 apud JOURDAN et al., 2019) foram 

os primeiros a, além de utilizar a hidrodinâmica para definir os compartimentos do modelo, 

incorporar a racionalização do número dos compartimentos e dar enfoque nos fluxos de troca 

entre eles (que representavam fenômenos de transferência de massa). Tajsoleiman et al. (2019 

apud JOURDAN et al., 2019) desenvolveram um método automatizado para criação dos 

compartimentos, através de um algoritmo de zoneamento de células de CFD, baseado na 

sensibilidade de uma variável escolhida. Reitera-se que, em geral, a aplicação de CFD no caso 

de modelos compartimentais é feita como um pós-processamento de informações. 

A definição dos critérios de construção do compartimento é uma das principais questões 

desse tipo de modelagem. Nos casos em que o fenômeno observado (que pode ser uma reação 

química, por exemplo) afeta a hidrodinâmica, a escolha da abordagem compartimental pode ser 

prejudicada se a definição dos compartimentos não for feita adequadamente. Nesse sentido, 

quanto mais acoplada for a hidrodinâmica com o fenômeno, mais complexa será a modelagem. 

Assim, a modelagem compartimental é mais utilizada nos casos em que isso não ocorre, apesar 

de que hoje já existam estratégias para lidar com isso de forma eficiente (JOURDAN et al., 

2019). 

Existem diversos desafios na construção de modelos compartimentais para o corpo 

humano. A medida de parâmetros (como, por exemplo, viscosidade do sangue, diâmetro e 

elasticidade dos vasos) é uma das maiores dificuldades nesse sentido, sendo muitas vezes 

impossível de ser feita diretamente (ou de forma não-invasiva). Por esse motivo, a maior parte 

das pesquisas em fisiologia é baseada em experimentos com animais (KOKALARI, KARAJA 

e GUERRESI, 2013).  
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Há na literatura diversos trabalhos sobre a simulação do sistema cardiovascular humano. 

Em relação aos modelos macroscópicos, Jezek et al. (2017) construíram uma extensa biblioteca 

de modelos do sistema cardiovascular, com diferentes níveis de complexidade, dentre os quais 

destacam-se Burkhoff e Tyberg (1993), Smith et al. (2004), van Meurs (2011), de Canete et al. 

(2014) e Kalecký (2015). Esses modelos podem ser selecionados e interconectados, como 

compartimentos, conforme objetivo da simulação.  

A abordagem compartimental foi bastante utilizada também em estudos de 

farmacocinética (evolução temporal e distribuição de medicamentos pelo corpo). Entretanto, 

tradicionalmente nesse tipo de literatura, a estratégia de modelagem estava mais relacionada ao 

ajuste de dados empíricos aos compartimentos – ou seja, uma modelagem de tipo “caixa-preta” 

(GODFREY, 1982). Recentemente, Diniz (2019) utilizou um modelo 0D multicompartimental 

de farmacocinética acoplado ao sistema cardiovascular para trazer a perspectiva de simulação 

de processos a esse objeto de estudo. 

Diversos modelos do sistema respiratório (sobretudo de um só compartimento) foram 

desenvolvidos na literatura de modelos compartimentais do corpo humano (SIMILOWSKI e 

BATES, 1991). Neste trabalho, destaca-se o modelo do sistema respiratório com três 

compartimentos desenvolvido por Ursino, Magosso e Avanzolini (2001), capaz de descrever 

trocas gasosas nos alvéolos, o consumo e a geração dos gases pelos tecidos e pelo cérebro. Esse 

modelo também foi acoplado a um sistema de controle feedback para representar a ação de 

quimiorreceptores periféricos e centrais e a depressão ventilatória central. 

Nesse sentido, o presente trabalho utiliza uma abordagem macroscópica para descrever 

a distribuição de oxigênio e gás carbônico pelas unidades do sistema cardiorrespiratório. Para 

isso, foi acoplado um compartimento de trocas gasosas, que representa as vias respiratórias, 

alvéolos e capilares pulmonares, a compartimentos do sistema cardiovascular utilizados por 

Blanco e Feijó (2011) e Diniz (2019). 
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3 METODOLOGIA 

3.1 Simulador de processos EMSO 

O simulador de processos EMSO é um software, com interface gráfica, para simulação 

de processos e resolução de sistemas baseados em equações. Na modelagem orientada a objeto, 

as relações entre as variáveis do sistema são expressas em equações algébricas e/ou diferenciais 

(SOARES e SECCHI, 2003).  

Programado em C++, ele utiliza uma sintaxe própria, também orientada a objetos. Além 

de ser de uso livre para instituições de ensino, o EMSO possui uma rica biblioteca de modelos 

(com os principais equipamentos da indústria química) e outras funcionalidades interessantes, 

como um sistema de checagem de unidades e de consistência do equacionamento e não 

necessitar de compilação para rodar o código (SOARES, 2007).  

A implementação de um processo (flowsheet) no EMSO é composta por três categorias de 

objeto: device, model e connection. Um device representa cada equipamento ou compartimento 

do sistema, com suas variáveis e parâmetros. Ele é descrito por um model, que atua como uma 

função na definição convencional de programação, com suas equações e parâmetros e variáveis 

locais (Figura 11).  

Figura 11 – Exemplo de model dentro do EMSO. 
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Uma connection representa a relação entre um device e outro, através da igualdade entre 

inputs e outputs de cada compartimento (por exemplo, a saída de um compartimento é a mesma 

variável do que a entrada do seguinte). Essas conexões são declaradas dentro do flowsheet, que 

também reúne todos os devices, equações em geral, valoração de parâmetros e condições 

iniciais do sistema (Figura 12). Dessa forma, através de devices, cujas variáveis em comum são 

unidas por connections em um flowsheet, o programa consegue processar a simulação desejada. 

Figura 12 – Exemplo de declaração de devices (A) e connections (B) no EMSO. 

 

As simulações do presente trabalho foram feitas em um sistema operacional Windows 

10 de 64 bits com RAM de 8.00 GB e processador Intel(R) Core(TM) i5-8400 CPU @ 2.80 

GHz baseado em x64. A versão do software utilizada foi a Academic beta version 0.10.10 para 

Windows 32 bits. As simulações apresentadas neste trabalho foram executadas até 1200 s, com 

intervalos de reportagem dos resultados de 0,1 s. Foi escolhido o algoritmo “dasslc” para 

resolução do sistema de equações algébrico-diferenciais, por ser capaz de ajustar o passo de 

integração e a ordem do método quando ocorre um evento temporal ou nos estados do sistema 

para controlar o erro local e atender a acurácia desejada (ARAÚJO e VECHI, 2020). 
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3.2 Modelos do sistema respiratório 

O sistema respiratório foi descrito por só um bloco de troca gasosa que inclui vias aéreas 

superiores, alvéolos e capilares pulmonares, tendo os alvéolos como volume de controle. Nesse 

modelo, as vias respiratórias de entrada e saída de ar, compostas por boca, tranqueia e brônquios, 

foram simplificadas dentro do termo da resistência total ao escoamento dos gases. Desprezou-

se a hidratação do ar que ocorre na traqueia, de forma que o ar presente nos alvéolos é seco.  

A variação de volume na fase gasosa é definida através da Equação (3.1) abaixo. 

 

𝑑𝑉

𝑑𝑡
= 𝑄𝑒 − 𝑄𝑠 (3.1) 

 

Na qual t é o tempo de simulação (variável independente), V é o volume dos alvéolos e Q a 

vazão volumétrica de ar, para a qual os subscritos e e s representam a entrada e a saída, 

respectivamente. Durante a inspiração, a vazão de saída de ar dos alvéolos é tida como nula, o 

que ocorre para a vazão de entrada durante a expiração. A expiração ocorre quando a diferencial 

do volume com o tempo é menor ou igual a zero, e a inspiração ocorre nos outros instantes. 

Segundo Marieb e Hoehn (2019), a diferença de pressão entre a boca e os alvéolos é a 

força motriz para o fluxo de ar através do sistema respiratório. Adotando a hipótese de tubo 

rígido para os canais aéreos, sendo R a sua resistência total, pela definição da resistência 

hidrodinâmica tem-se a Equação 3.2: 

 

𝑅 = 
𝑃

𝑑𝑉
𝑑𝑡

 (3.2) 

 

Na qual P = Palv – Patm (considerando Patm a pressão na boca e Palv a pressão no interior dos 

alvéolos). A pressão intrapleural (Pip), relacionada com a variação de Palv na equação posterior, 

foi modelada através de uma senoide na Equação 3.3: 

 

𝑃𝑖𝑝 = 𝑠𝑖𝑛(2 𝜋 𝑓 𝑡) + 755 (3.3) 
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Em que f é a frequência respiratória e 755 mmHg se refere à pressão atmosférica subtraída de 

5 mmHg, valor em torno do qual varia a pressão intrapleural (MARIEB e HOEHN, 2019), para 

dar tratamento absoluto às pressões. 

Fung (1990) aponta que a complacência pulmonar (C) é praticamente constante com a 

variação de volume, dentro dos limites aplicáveis, de forma que é possível definí-la conforme 

a Equação 3.4. 

 

𝐶 =

𝑑𝑉
𝑑𝑡

𝑑(𝑃𝑎𝑙𝑣 − 𝑃𝑖𝑝)
𝑑𝑡

 (3.4) 

 

Em relação às trocas gasosas entre alvéolos e capilares, devido à sua rapidez, assumiu-

se equilíbrio entre as fases que saem deste compartimento. A relação de equilíbrio 

termodinâmico (Equações 3.5 e 3.6) desenvolvida por Spencer, Firouztale e Mellins (1979) 

descreve a relação de equilíbrio entre a pressão parcial no interior dos alvéolos e a concentração 

total dos gases dissolvidos no sangue, o que inclui, implicitamente o equilíbrio entre essas 

espécies e a hemoglobina, através dos parâmetros de dissociação contidos no equacionamento. 

A natureza sigmoidal dessas relações também é análoga à curva de saturação das espécies 

prevista por Hill (1910), conforme mencionado na Seção 2.4 deste trabalho. 

 

𝐶𝑂2 = 𝐶1
− 𝐹1

1
𝑎1/(1 + 𝐹1

1
𝑎1) (3.5) 

𝐶𝐶𝑂2 = 𝐶2
− 𝐹2

1
𝑎2/(1 + 𝐹2

1
𝑎2) (3.6) 

 

Nas quais CO2 e CCO2 são as concentrações de oxigênio e gás carbônico no sangue e 𝐶1
−, 𝐶2

−, a1 

e a2 são parâmetros empíricos. F1 e F2 são definidos, respectivamente, pelas Equações 3.7 e 3.8 

abaixo. 

 

𝐹1 = 𝑃𝑎𝑙𝑣,𝑂2 (1 + 𝛽1 𝑃𝑎𝑙𝑣,𝐶𝑂2)/[𝐾1 (1 + 𝛼1 𝑃𝑎𝑙𝑣,𝐶𝑂2)] (3.7) 

𝐹2 = 𝑃𝑎𝑙𝑣,𝐶𝑂2 (1 + 𝛽2 𝑃𝑎𝑙𝑣,𝑂2)/[𝐾2 (1 + 𝛼2 𝑃𝑎𝑙𝑣,𝑂2)] (3.8) 

 

Nas quais Palv,O2 e Palv,CO2 são as pressões parciais de oxigênio e gás carbônico nos alvéolos e 

K1, K2, α1, α2, β1 e β2 são parâmetros empíricos. 
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As trocas gasosas entre alvéolos e capilares pulmonares foram representadas através do 

balanço de massa (em mol) descrito pela Equação 3.9, na qual V, como anteriormente, é o 

volume no interior dos alvéolos, Calv,i é a concentração molar do componente i (i = O2, CO2) 

nos alvéolos e Car,i representa a concentração de i no ar atmosférico, como parâmetros. Vcap é o 

volume de sangue no interior dos capilares pulmonares, considerado constante e Ce,i e Ci são, 

respectivamente, as concentrações de i na entrada e na saída dos capilares (por hipótese de 

mistura perfeita, as concentrações de saída são iguais a CO2 e CCO2 das Equações 3.5 e 3.6, 

associadas ao seio da fase). Qe e Qs, como anteriormente, são as vazões volumétricas de entrada 

e saída de ar nos alvéolos e Qcap é a vazão volumétrica de sangue que sai dos capilares. O 

parâmetro s, do inglês shunt, no caso do sistema respiratório, representa a fração do sangue 

presente nos capilares pulmonares que realiza um bypass nas trocas gasosas com os alvéolos. 

 

𝑑(𝑉 𝐶𝑎𝑙𝑣,𝑖 + 𝑉𝑐𝑎𝑝 𝐶𝑖)

𝑑𝑡
= (𝑄𝑒 𝐶𝑎𝑟,𝑖 − 𝑄𝑠 𝐶𝑎𝑙𝑣,𝑖) + 𝑄𝑐𝑎𝑝 (1 − 𝑠) (𝐶𝑒,𝑖 − 𝐶𝑖) 

 

(3.9) 

O primeiro termo do lado direito da Equação 3.9 indica o transporte de massa que chega 

e sai dos pulmões pela respiração, enquanto o segundo termo indica o quanto dessa massa foi 

carregada pelos capilares sanguíneos. O lado esquerdo representa o acúmulo de cada 

componente i no interior dos alvéolos e capilares. A relação entre Calv,i e a sua pressão parcial 

(utilizada nas relações de equilíbrio anteriores) é descrita pela Equação 3.10, na qual assumiu-

se comportamento ideal dos gases. Nela, Rg é a constante dos gases perfeitos e T a temperatura 

no interior dos alvéolos - ambos parâmetros. 

 

𝑃𝑎𝑙𝑣,𝑖 = 𝑅𝑔 𝑇 𝐶𝑎𝑙𝑣,𝑖 (3.10) 

 

A Tabela 1 apresenta os parâmetros das equações que compõem o compartimento de 

alvéolos e capilares pulmonares. 
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Tabela 1 – Parâmetros do compartimento dos alvéolos e capilares pulmonares para condições de saúde normais. 

Parâmetro Valor Referência 

f 0,25 Hz Marieb e Hoehn (2019) 

C 0,50792 L/(inH2O) 
Cheng et al. (2016) 

R 1,2842 (mmHg s)/L 

T 310 K 

Ursino, Magosso e Avanzolini (2001) 
Rg 0,082 atm L/(K mol) 

Vcap 80×10-3 L 

S 0,02 

Patm 1 atm 

Weaver e Frederikse (1977) Car,O2 0,0084 mol/L 

Car,CO2 1,34×10-5 mol/L 

a1 0,3836 

Spencer, Firouztale e Mellins (1979) 

K1 14,99 mmHg 

𝐶1
− 9 mol/m3 

α1 0,03198 1/mmHg 

β1 0.008275 1/mmHg 

a2 1,819 

K2 194,4 mmHg 

𝐶2
− 86,11 mol/m3 

α2 0,05591 1/mmHg 

β2 0,03255 1/mmHg 

Fonte: Referências na própria tabela. 

3.3 Modelagem do sistema cardiovascular 

Os compartimentos do sistema cardiovascular foram divididos em 4 categorias: câmaras 

cardíacas, válvulas cardíacas, grandes vasos e microcirculação. Esses modelos foram 

implementados segundo o trabalho de Diniz (2019) através do EMSO, de forma que cada 

categoria aplicada nos blocos (devices) explicitados na Tabela 2 corresponde a um model. A 

Figura 13 reforça como esses compartimentos estão conectados entre si, assim como a sua 

comunicação com o device de trocas gasosas, destacado em cinza na figura, desenvolvido na 

Seção 3.2. 
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Tabela 2 – Categorias de blocos do sistema cardiovascular. 

Categorias Blocos 

Câmaras Cardíacas 

Átrio Direito 

Átrio Esquerdo 

Ventrículo Direito 

Ventrículo Esquerdo 

Válvulas Cardíacas 

Pulmonar 

Mitral 

Tricúspide 

Aórtica 

Grandes Vasos 

Artéria Pulmonar 

Veia Pulmonar 

Artérias Sistêmicas 

Veias Inferiores 

Veia Cava Inferior 

Vênulas Inferiores 

Veias Superiores 

Veia Cava Superior 

Vênulas Superiores 

Microcirculação Arteríolas e Capilares 

Fonte: Diniz (2019). 

Figura 13 – Integração do compartimento do sistema respiratório desenvolvido (em cinza) com os modelos do 

sistema cardiovascular. 

 
Fonte: Diniz (2019). 

3.3.1 Modelo das câmaras cardíacas 

Para representar as quatro câmaras do coração (átrios e ventrículos), foi escolhido o 

modelo utilizado por Diniz (2019) de elastância variável (𝐸 ), que é baseado em funções 
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cossenoidais normalizadas 𝑒𝑐ℎ(t) capazes de simular a contração e o relaxamento cardíaco 

durante o ciclo cardíaco (Equação 3.11). 

 

𝐸 = 𝐸𝐴 𝑒𝑐ℎ + 𝐸𝐵 (3.11) 

 

Na qual EA e EB são parâmetros que indicam a amplitude da elastância e a elastância base. A 

definição de ech é diferente para átrios (nos quais se torna ea) e ventrículos (em que é definido 

por ev), conforme Equações 3.12 e 3.13 respectivamente.  

 

𝑒𝑎(𝑡) =

{
 
 
 

 
 
 

1

2
[1 − 𝑐𝑜𝑠 ( 𝜋

(𝑡 − 𝑡𝑎𝑐)

𝑇𝑎𝑐
)]        𝑡𝑎𝑐 ≤ 𝑡 ≤ 𝑡𝑎𝑐 + 𝑇𝑎𝑐

1

2
 [1 + 𝑐𝑜𝑠 ( 𝜋

(𝑡 − 𝑡𝑎𝑟)

𝑇𝑎𝑟
)]      𝑡𝑎𝑐 + 𝑇𝑎𝑐 ≤ 𝑡 ≤ 𝑇0

1

2
 [1 + 𝑐𝑜𝑠 ( 𝜋

(𝑡 + 𝑇0 − 𝑡𝑎𝑟)

𝑇𝑎𝑟
)]       𝑡𝑎𝑟 + 𝑇𝑎𝑟 − 𝑇0 ≤ 𝑡 ≤ 𝑡𝑎𝑐

}
 
 
 

 
 
 

 

 

(3.12) 

𝑒𝑣(𝑡) =

{
 
 

 
 

1

2
[1 − 𝑐𝑜𝑠 ( 𝜋

𝑡

𝑇𝑣𝑐
)]           0 ≤ 𝑡 ≤ 𝑇𝑣𝑐

1

2
 [1 + 𝑐𝑜𝑠 ( 𝜋

(𝑡 − 𝑇𝑣𝑐)

𝑇𝑣𝑟
)]             𝑇𝑣𝑐 ≤ 𝑡 ≤ 𝑇𝑣𝑐 + 𝑇𝑣𝑟

                        0                                   𝑇𝑣𝑐 + 𝑇𝑣𝑟 ≤ 𝑡 ≤ 𝑇0 }
 
 

 
 

 

(3.13) 

 

Nas equações acima, os parâmetros 𝑇𝑎𝑟 e 𝑇𝑎𝑐, representam a duração do relaxamento e 

da contração dos átrios e 𝑇𝑣𝑟 e 𝑇𝑣𝑐 os mesmos tempos nos ventrículos. Os parâmetros tac e tar 

representam os tempos que os átrios começam a se contrair e a relaxar. Já 𝑇0 corresponde à 

duração total do ciclo cardíaco. Devido ao equacionamento diferente para átrios e ventrículos, 

ressalta-se que eles foram descritos em models semelhantes, porém diferentes, no simulador 

EMSO. A pressão P em cada câmara é dada pela Equação 3.14. 

 

𝑃 = 𝐸 (𝑉 − 𝑉𝑚) + 𝑆𝑐ℎ
𝑑𝑉

𝑑𝑡
 (3.14) 

 

Na qual Sch é o coeficiente de viscosidade da parede cardíaca obtido pela correlação descrita na 

Equação 3.15, em função do parâmetro αch, V representa o volume do compartimento e Vm o 

seu volume morto (tido como constante). 
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𝑆𝑐ℎ = 𝛼𝑐ℎ |𝑃(𝑡)| (3.15) 

 

O balanço de massa global desse model é dado pela Equação 3.16, na qual a notação Q 

é a usual vazão volumétrica que entra (subscrito e) e sai (subscrito s). Como consequência da 

presença dos gases, um balanço de massa por componente (Equação 3.17) também foi incluído 

no modelo. 

 

𝑑𝑉

𝑑𝑡
= 𝑄𝑒 − 𝑄𝑠 

(3.16) 

𝑉 
𝑑𝐶𝑖
𝑑𝑡

= 𝑄𝑒 (𝐶𝑖,𝑒 − 𝐶𝑖) (3.17) 

 

Na qual V é o volume do compartimento, Ci é a concentração molar da espécie i (i = O2, CO2) 

no interior e na saída e o subscrito e denota esse valor para a entrada. Os parâmetros associados 

a esse modelo estão indicados na Tabela 3. 

Tabela 3 – Parâmetros das câmaras cardíacas. 

Parâmetros Átrio Esquerdo Átrio Direito Ventrículo Esquerdo Ventrículo Direito 

Ea (mmHg/mL) 0,07 0,06 2,75 0,55 

Eb (mmHg/mL) 0,09 0,07 0,08 0,05 

Tac (s) 0,17 0,17 0,30 0,30 

tac (s) 0,80 0,80 _ _ 

Tar (s) 0,17 0,17 0,15 0,15 

tar (s) 0,97 0,97 _ _ 

Tvc (s) - - 0,30 0,30 

Tvr (s) - - 0,15 0,15 

T0 (s) 1,0 1,0 1,0 1.0 

V0 (mL) 10 10 10 10 

𝛼𝑐ℎ (s/mL) 0,0005 0,0005 0,0007 0,0005 

Fonte: Diniz (2019). 
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3.3.2 Modelo das válvulas cardíacas 

Diniz (2019) adotou para implementação no EMSO um modelo tipo RL para representar 

as válvulas cardíacas, visto que elas não apresentam complacência (Equação 3.18). Esse modelo 

descreve um comportamento binário de válvulas, que faz com que estejam ou abertas ou 

fechadas. Com essa simplificação, é possível garantir que o fluxo sanguíneo percorra apenas 

um sentido.  

 

 

𝐿 
𝑑𝑄𝑠
𝑑𝑡

+ 𝑅 𝑄𝑠 =
1

2
 (𝑃𝑒 − 𝑃𝑠) {1 + 𝑡𝑎𝑛ℎ[(𝑃𝑒 − 𝑃𝑠)100]}       𝑄𝑠 > 0 

(3.18) 

 𝑄𝑠 = 0   para outros instantes 

 

Na expressão acima, L e R são as usuais notações de inertância e resistência, Qs a vazão 

volumétrica de saída do compartimento e P as pressões de entrada (subscrito e) e saída 

(subscrito s). Neste compartimento, as vazões volumétricas e as concentrações de cada 

componente na entrada foram consideradas iguais às saídas. Os parâmetros das válvulas 

cardíacas estão listados na Tabela 4. 

Tabela 4 – Parâmetros para válvulas cardíacas. 

Parâmetros Mitral Aórtica Tricúspide Pulmonar 

L (mmHg s2/mL) 0,00002 0,00005 0,00002 0,00005 

R (mmHg s/mL) 0,001 0,003 0,001 0,003 

Fonte: Diniz (2019). 

3.3.3 Modelo dos grandes vasos 

Blanco e Feijó (2011), Diniz (2019) e Araújo e Vechi (2020) indicaram um modelo tipo 

RLC para os grandes vasos, que incluem artérias, veias e vênulas. Esse modelo é descrito pelas 

Equações 3.19, 3.20 e 3.21, que utilizam os conceitos de complacência, inertância e resistência, 

representados pelas suas usuais notações. 
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𝐿
𝑑𝑄𝑠
𝑑𝑡

+ 𝑅 𝑄𝑠 = 𝑃𝑒 − 𝑃𝑠 (3.19) 

𝐶
𝑑𝑃𝑒
𝑑𝑡

= 𝑄𝑒 − 𝑄𝑠 
(3.20) 

𝑑𝑉

𝑑𝑡
= 𝐶 

𝑑𝑃𝑒
𝑑𝑡

 
(3.21) 

 

Nas equações acima, Pe, a pressão de entrada, foi tida como a pressão no interior do 

compartimento. Q representa as vazões volumétricas de entrada (subscrito e) e de saída 

(subscrito s) e a pressão de saída é definida por Ps. Também foi adicionado um balanço de 

massa por componente (Equação 3.22) no modelo, no qual, pela notação usual, Ci é a 

concentração molar da espécie i (i = O2, CO2) na entrada (subscrito e) e na saída (subscrito s).  

 

𝑉 
𝑑𝐶𝑖
𝑑𝑡

= 𝑄𝑒 (𝐶𝑖,𝑒 − 𝐶𝑖) (3.22) 

 

Os parâmetros para vênulas, artérias e veias estão representados na Tabela 5. 

Tabela 5 – Parâmetros para os grandes vasos. 

Parâme-

tros 

Vênulas 

Inf. 

Vênulas 

Sup. 

Veias 

Inf. 

Veias 

Sup. 

Veia 

Cava 

Inf. 

Veia 

Cava 

Sup. 

Artérias 

Sist. 

Veias 

Pulmon. 

Artérias 

Pulmon. 

L 

(mmHg 

s2/mL) 
0,00001 0,00001 0,000005 0,000005 0,000005 0,000005 0 0 0 

R 

(mmHg 

s/mL) 
0,0400 0,1400 0,0090 0,030 0,0005 0,0005 0,0010 0,0100 0,0800 

C 

(mL/mm

Hg) 
1,50 0,50 75,00 15,00 15,00 5,00 1,25 80,00 4,12 

Fonte: Diniz (2019). 

3.3.4 Microcirculação 

Apesar da microcirculação (ou circulação periférica) abranger os menores vasos do 

sistema circulatório, como as vênulas foram incluídas nos grandes vasos, a modelagem desta 

seção foi utilizada para arteríolas e capilares, que constituem um só compartimento. Blanco e 

Feijó (2011) apresentaram um modelo Windkessel RCR, no qual os capilares estão contidos 

dentro da resistência Rc, em série com a resistência (Ra) e a complacência (C) das arteríolas 
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(balanço de momento - Equação 3.23). Adicionalmente, foram incluídos um balanço de massa 

(Equação 3.24) e a definição de complacência (Equação 3.25).  

 

𝑑𝑄𝑒
𝑑𝑡

=
1

𝑅𝑐 𝑅𝑎 𝐶
 [𝑅𝑎  𝐶

𝑑(𝑃𝑒 − 𝑃𝑠)

𝑑𝑡
+ (𝑃𝑒 − 𝑃𝑠) − (𝑅𝑐 + 𝑅𝑎) 𝑄𝑒]  (3.23) 

𝑑𝑉

𝑑𝑡
= 𝑄𝑒 − 𝑄𝑠 

(3.24) 

𝑑𝑉

𝑑𝑡
= 𝐶 

𝑑𝑃𝑒
𝑑𝑡

 
(3.25) 

 

Nas Equações acima, as notações para volume do compartimento, pressões e vazões são 

as usuais. 

Como a microcirculação é responsável por direcionar o sangue aos tecidos do corpo, 

para recebimento de gases e nutrientes e recolhimento de gás carbônico e metabólitos, no 

balanço de massa por componente foi adicionada uma taxa Gi de consumo (no caso de i = O2) 

e geração (i = CO2), admitida constante (Equação 3.26). 

 

𝑉 
𝑑𝐶𝑖
𝑑𝑡

= 𝑄𝑒 𝐶𝑖,𝑒 − 𝑄𝑠 𝐶𝑖 + 𝐺𝑖 (3.26) 

 

Os parâmetros do modelo estão apresentados na Tabela 6. Ressalta-se que a taxa molar 

de geração de CO2 foi considerada como 0,7 da taxa de consumo de O2, tendo em vista um RQ 

baixo para simulação de um indivíduo em repouso.  

Tabela 6 – Parâmetros do compartimento da microcirculação. 

Parâmetros Valores Referências 

Ra (mmHg s/mL) 0,464 

Diniz (2019) Rc (mmHg s/mL) 1,855 

C (mL/mmHg) 0,00001 

GO2 (mol/min) -0,714 Bertuzzi e Souza (2009) 

GCO2 (mol/min) 0,687 
Módulo considerado 0,7 (RQ) do 

consumo de O2. 

Fonte: Na própria Tabela, quando aplicável. 
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3.3.5 Condições iniciais do sistema 

As condições iniciais para os modelos que compõe o sistema cardiovascular estão 

apresentadas na Tabela 7. P0, Q0 e V0 são valores iniciais de pressão, vazão e volume dos 

compartimentos, enquanto C0,O2 e C0,CO2 são as concentrações iniciais dos gases nesses 

compartimentos. As notações e e s indicam entrada e saída, respectivamente.  

Os valores iniciais utilizados para o compartimento de trocas gasosas estão 

representados na Tabela 8. O interior dos alvéolos, nessas condições, descreve as condições 

usuais do ar atmosférico. 

Tabela 7 – Condições iniciais da simulação do sistema cardiovascular (os traços significam que a variável não é 

especificada como uma condição inicial). 

Compartimento P0 (mmHg) (*) Q0 (mL/s) (*) V0 (mL) (*) C0,O2 (mol/L) C0,CO2 (mol/L) 

Artéria Pulmonar 8(e) 60(e) 100 0,00665(s) 0,0235(s) 

Veia Pulmonar 5(e) _ 350 0,00665(s) 0,0235(s) 

Microcirculação 50(e),5(s) 2(e) 450 0,00665(s) 0,0235(s) 

Vênulas Inferiores _ _ 370 0,00665(s) 0,0235(s) 

Vênulas Superiores _ _ 500 0,00665(s) 0,0235(s) 

Veias Inferiores 3(e) 13(e) 800 0,00665(s) 0,0235(s) 

Veias Superiores 3(e) 12(e) 750 0,00665(s) 0,0235(s) 

Veia Cava Inferior 3(e) 13(e),10(s) 370 0,00665(s) 0,0235(s) 

Veia Cava Superior 3(e) 12(e),10(s) 400 0,00665(s) 0,0235(s) 

Artérias Sistêmicas _ 0(e) 550 0,00665(s) 0,0235(s) 

Átrio Direito _ _ _ 0,00665(s) 0,0235(s) 

Átrio Esquerdo _ _ _ 0,00665(s) 0,0235(s) 

Ventrículo Esquerdo _ 10(e) _ 0,00665(s) 0,0235(s) 

Ventrículo Direito _ 10(e) _ 0,00665(s) 0,0235(s) 

Fonte (*): Diniz (2019). 

Tabela 8 – Condições iniciais da simulação do sistema respiratório. 

Compartimento C0,O2 (mol/m3) C0,CO2 (mol/m3) V0 (mL) (*) P0 (mmHg) 

Sistema Respiratório 7,950 0,017 3280 760 

Fonte (*): Ursino, Magosso e Avanzolini (2001). 
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4 RESULTADOS 

O modelo desenvolvido foi composto por 211 variáveis, 207 equações, 4 especificações 

e 75 condições iniciais (75 graus de liberdade dinâmicos). Os resultados das simulações 

realizadas com os parâmetros explicitados anteriormente, que correspondem a condições 

normais de saúde de um indivíduo em repouso (baixa frequência respiratória), estão 

apresentados na Seção 4.1. Para condições alternativas, foi realizada uma análise de 

sensibilidade com novos parâmetros do sistema respiratório, cujos resultados estão descritos na 

Seção 4.2. Ressalta-se que foram considerados instantes próximos ao fim da simulação, visto 

que o sistema já havia estabilizado de forma periodicamente estacionária. 

4.1 Condições fisiológicas padrão (controle) 

A Figura 14 mostra o comportamento da pressão e volume alveolares de acordo com a 

pressão intrapleural (variável de entrada). Destaca-se que a amplitude pico a pico de variação 

de volume alveolar encontrada (477 mL) está entre a faixa de 400 mL sugerida por Herman 

(2007) e 500 mL, indicada por Marieb e Hoehn (2019). A amplitude da pressão alveolar (0,48 

mmHg) também está próxima à referência de 0,74 mmHg de Herman (2007). 

A Figura 15 apresenta o comportamento da concentração molar de oxigênio no sangue 

da entrada (sangue venoso) e da saída (sangue arterial) do compartimento alveolar. Nota-se que 

o consumo de oxigênio pelos tecidos do corpo faz com que a sua concentração no sangue de 

entrada dos capilares pulmonares seja baixa e não oscile muito. A concentração da espécie após 

a oxigenação está relacionada com a escolha de parâmetros e também com o comportamento 

de outras variáveis envolvidas no balanço de massa, como a vazão volumétrica de sangue e as 

vazões de entrada e saída de ar pelos pulmões, o que implica o seu perfil levemente oscilatório. 

Os valores médios dos perfis (8,91 mmol/L para o sangue arterial e 7,16 mmol/L para o sangue 

venoso) estão próximos aos valores estimados a partir das de referências em termos de pressões 

parciais indicados pela literatura (MARIEB e HOEHN, 2019; BRONZINO, 2020), que seriam 

em torno de 8,75 mmol/L para o sangue arterial e 6,70 mmol/L para o sangue venoso.   
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Figura 14 – Evolução da pressão (eixo principal) e volume (eixo secundário) alveolares, Palv e V, em função da 

variação da pressão pleural (Pip).  

 
 

Figura 15 – Comportamento das concentrações de oxigênio de saída (eixo principal) e entrada (eixo secundário) 

dos capilares pulmonares em condições normais de saúde. 

 

As Figuras 16 e 17 mostram o comportamento das concentrações O2 e CO2 nos tecidos 

do corpo pelo compartimento da microcirculação. Assim como no caso anterior, a saída do 

compartimento apresenta maior oscilação, devido às variações nas vazões de sangue, causadas 

pela oscilação da pressão. Como discutido anteriormente, as faixas de concentrações 

encontradas para o O2 estão próximas aos intervalos indicados pela literatura. Da mesma forma, 
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as faixas de concentrações obtidas para o CO2 (em média 17,1 mmol/L para o sangue arterial e 

18,4 mmol/L para o sangue venoso) também estão próximas às concentrações (calculadas a 

partir das pressões parciais) de referência: 21,3 mmol/L para o sangue arterial e 23,3 mmol/L 

para o venoso (MARIEB e HOEHN, 2019; BRONZINO, 2020). 

Figura 16 – Comportamento da concentração de O2 nos tecidos do corpo, através das concentrações de entrada 

(eixo principal) e saída (eixo secundário) do compartimento. 

 
 

Figura 17 – Comportamento da concentração de CO2 nos tecidos do corpo, através das concentrações de entrada 

(eixo principal) e saída (eixo secundário) do compartimento. 
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Reitera-se que os resultados obtidos acima correspondem ao caso de um indivíduo em 

mínimo esforço físico ou repouso, devido ao conjunto de parâmetros utilizados, sobretudo a 

baixa frequência respiratória – um dos mais importantes marcadores de esforço (NICOLO, 

MASSARONI e PASSFIELD, 2017). A Figura 18 mostra como o aumento da frequência 

respiratória f permite uma maior oxigenação do sangue, de forma a suprir uma maior demanda 

de oxigênio do corpo durante exercícios físicos moderados, que geram frequências superiores 

a 0,72 Hz, e mais intensos, superiores a 0,88 Hz (NICOLO, MASSARONI e PASSFIELD, 

2017). 

Figura 18 – Oxigenação do sangue arterial em função de diferentes frequências respiratórias. 
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4.2.1 Asma 

Segundo Campos (2007), a asma é um resultado de fatores genéticos (expressão 

aumentada de genes inflamatórios) e condições fenotípicas ambientais. O desencadeamento do 

processo inflamatório implica o aumento da resistência das vias aéreas, devido ao estreitamento 

dos bronquíolos, que dificulta a ventilação. Para a simulação da asma, foi utilizada uma 

resistência das vias respiratórias de 4,2441 mmHgs/L (cerca de 4 vezes maior do que o 

controle), que representa a média de 11 pacientes asmáticos (DUBOIS et al., 1955).  

A Figura 19 mostra como a oxigenação do sangue é prejudicada com o aumento da 

resistência das vias respiratórias, de forma que o ponto arterial se torna consideravelmente 

inferior, ou seja, há uma baixa concentração de oxigênio no sangue arterial (hipoxemia). O 

mesmo acontece com o sangue venoso, que se torna mais pobre em oxigênio. O inverso ocorre 

para a outra espécie: a maior dificuldade de ventilação prejudica as trocas gasosas, o que faz 

com que o sangue arterial e o venoso circulem com concentrações maiores de CO2 (Figura 20). 

Essa situação representa o asmático em crise, sem qualquer resposta do corpo. Usualmente, a 

hipoxemia desencadeia a taquipneia (aumento do ciclo respiratório) e o aumento da ventilação 

(esforço para respirar) para possibilitar a eliminação do gás carbônico (MALDONADO e 

PORTELA, 2011). Quando a resposta do corpo não é suficiente, torna-se necessário o uso de 

broncodilatadores para alívio dos sintomas. 

Também foram observadas as diferenças nas variações das pressões intrapulmonares no 

caso asmático e no controle (Figura 21). Para o asmático, a amplitude de oscilação da pressão 

alveolar foi mais elevada, assim como ocorreu com o volume alveolar. Isso ocorre por que uma 

maior resistência ao escoamento de ar torna necessária maior variação de pressão 

intrapulmonar, para promover uma mesma vazão de ar para os pulmões. Fisiologicamente, isso 

pode levar ao sobre-esforço muscular, além de um mecanismo naturalmente limitado. Além 

disso, também foi observado que a resposta à variação da pressão intrapleural foi mais 

demorada. Em suma, esses fatores indicam maiores dificuldades respiratórias no sentido de 

entrada e saída de ar dos pulmões. 
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Figura 19 – Concentração de O2 no sangue de saída dos capilares pulmonares de um indivíduo asmático e de um 

indivíduo sem sintomas (controle). 

 
 

Figura 20 – Concentração de CO2 no sangue de entrada dos capilares pulmonares de um indivíduo asmático 

(eixo secundário) e de um indivíduo sem sintomas (controle, eixo principal). 
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Figura 21 – Variação da pressão alveolar de um indivíduo asmático e de um indivíduo sem sintomas (controle). 
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da resistência e a redução da complacência atuam no mesmo sentido de forçar maior variação 

de pressão para obter uma mesma variação de volume pulmonar. Além disso, a resistência das 

vias pulmonares por si só já foi maior nesse caso. 

Figura 22 – Variação da pressão alveolar de um indivíduo com enfisema pulmonar e de um indivíduo sem 

sintomas (controle) 

 

 

Figura 23 – Variação na concentração de O2 no sangue de saída dos capilares pulmonares de um indivíduo com 

enfisema pulmonar, de um indivíduo asmático e de um caso sem sintomas (controle). 
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4.2.3 Hipertensão pulmonar 

A hipertensão pulmonar é um grupo de condições caracterizadas pelo aumento 

expressivo da pressão na região da artéria pulmonar, relacionada a vários problemas 

circulatórios distintos (HUMBERT et al., 2013). Como consequência da hipertensão, ocorre 

um aumento na resistência e uma queda na complacência da artéria pulmonar, tornando-a mais 

rígida e estreita (REUBEN, 1971). A hipertensão pulmonar foi simulada neste trabalho através 

de alterações na complacência e resistência da artéria pulmonar. Nesse caso, a complacência da 

artéria pulmonar especificada foi de 0,85 mL/mmHg e a resistência, 0,326 mmHgs /L, o que 

representa, em relação ao controle, uma redução de 4,8 vezes na complacência e um aumento 

de 4 vezes na resistência. Esses valores representam a média de 11 pacientes sob hipertensão 

pulmonar induzida (REUBEN, 1971).  

A Figura 24 evidencia a discrepante diferença entre a pressão na artéria pulmonar no 

controle e em uma crise de hipertensão pulmonar. O valor médio encontrado para a pressão 

arterial do hipertenso, 21 mmHg, está próxima à referência clínica de 25 mmHg (JUNIOR, 

2014). Ademais, também é possível perceber a redução na vazão volumétrica de sangue da 

saída em relação ao controle, sintoma geral de casos de hipertensão, uma vez que os vasos estão 

menos elásticos com a redução da complacência (MAYET e HUGHES, 2003). 

Figura 24 – Comportamento da pressão na artéria pulmonar e da vazão de sangue que escoa em direção aos 

capilares pulmonares de um indivíduo com hipertensão pulmonar e de um caso sem sintomas (controle). 
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A Figura 25 mostra que as alterações nos parâmetros causaram uma elevação na 

concentração de oxigênio no sangue arterial. Dado que uma das possíveis causas da hipertensão 

pulmonar é a hipoxia (VODOZ et al., 2009; JUNIOR, 2014), esses resultados podem ser 

interpretados como uma resposta do corpo em situações de baixa concentração de oxigênio no 

sangue arterial, de forma que essa elevação além do normal não seria percebida. Ressalta-se 

que esse efeito ocorre no presente modelo como consequência da elevação da pressão da artéria 

pulmonar, que causa o aumento da vazão de sangue na entrada dos capilares pulmonares, e 

permite maior troca gasosa, já que foi adotada a hipótese do equilíbrio entre o ar alveolar e o 

sangue. Fisiologicamente, o sobre-esforço (em bombear mais sangue) causador da elevação da 

pressão, característico da hipertensão, pode levar à insuficiência cardíaca e ser fatal (REUBEN, 

1971). 

Figura 25 – Perfis de concentração de O2 no sangue de saída dos capilares pulmonares de um indivíduo com 

hipertensão pulmonar e de um caso sem sintomas (controle). 
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5 CONCLUSÕES E SUGESTÕES 

A modelagem macroscópica empregada neste trabalho foi bem sucedida em quantificar 

as concentrações de oxigênio e gás carbônico presentes no sangue dos compartimentos do 

sistema cardiorrespiratório próximas às faixas previstas pela literatura. Além disso, variáveis 

características do escoamento sanguíneo, como pressão e vazão, se comportaram conforme 

esperado pela implementação dos modelos sistema cardiovascular.  

O modelo desenvolvido também conseguiu simular, através de parâmetros obtidos na 

literatura, situações de hipoxemia causadas por enfermidades como asma e enfisema pulmonar. 

Já o estudo da hipertensão pulmonar possibilitou o entendimento de como uma sobre-pressão 

pontual pode afetar as trocas gasosas e a transmissão da pressão e vazão sanguínea pelo corpo. 

As observações feitas nos três casos refletem verificações gerais da literatura. 

Assim, tanto o objetivo principal, quanto os secundários, foram cumpridos 

adequadamente ao longo deste trabalho. Ademais, a escolha do simulador de processos EMSO 

se mostrou promissora para esse tipo de implementação, pois trouxe facilidade na conexão dos 

compartimentos, na definição de variáveis locais e na aplicação de modelos comuns para os 

blocos. 

Para trabalhos futuros, recomenda-se a implementação dos sistemas reguladores, que 

atuam em resposta à variação das condições normais do corpo, de forma a serem simplificados 

como controladores feedback. Posteriormente, seria interessante a integração de um modelo 

farmacocinético ao sistema respiratório, a fim de prever a distribuição de fármacos inaláveis. 

Também seria desejável o maior detalhamento dos compartimentos selecionados, subdividindo, 

por exemplo, os tecidos do corpo em unidades mais específicas.  
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