TESE DE DOUTORADO EM ENGENHARIA DE SISTEMAS
ELETRONICOS E AUTOMACAO

SIMULACOES COMPUTACIONAIS DO ESCOAMENTO
CARDIOVASCULAR GUIADAS POR
RESSONANCIA MAGNETICA

Vinicius de Carvalho Rispoli




UNIVERSIDADE DE BRASILIA
FACULDADE DE TECNOLOGIA
DEPARTAMENTO DE ENGENHARIA ELETRICA

SIMULACOES COMPUTACIONAIS DO ESCOAMENTO
CARDIOVASCULAR GUIADAS POR
RESSONANCIA MAGNETICA

Vinicius de Carvalho Rispoli

ORIENTADOR: Joao Luiz Azevedo de Carvalho

TESE DE DOUTORADO EM ENGENHARIA DE SISTEMAS
ELETRONICOS E AUTOMACAO

Publicagdo: PPGEA.TD 089,/2014
Brasilia/DF: Dezembro — 2014



UNIVERSIDADE DE BRASILIA
Faculdade de Tecnologia

TESE DE DOUTORADO EM ENGENHARIA DE SISTEMAS
ELETRONICOS E AUTOMACAO

SIMULACOES COMPUTACIONAIS DO ESCOAMENTO
CARDIOVASCULAR GUIADAS POR
RESSONANCIA MAGNETICA

Vinicius de Carvalho Rispoli

Tese de doutorado submetida ao Departamento de Engenharia Elétrica
da Faculdade de Tecnologia da Universidade de Brasilia, como parte dos

requisitos necessdarios para a obtencao do grau de doutor.

Banca Examinadora

Prof. Joao Luiz Azavedo de Carvalho, Ph.D.
ENE/UnB (Orientador)

Profa. Myléne Christine Queiroz de Farias, Ph.D.
ENE/UnB (Examinador Interno)

Prof. Manuel Nascimento Dias Barcelos Junior, Ph.D.

ENE/UnB (Examinador Interno)
Prof. Carlos Eduardo Rochitte, Dr.

InCor/SP - HC/SP - FM /USP (Examinador Externo)
Prof. Alberto Tanndas, Dr.

IFSC/USP (Examinador Externo)
Prof. Eduardo Peixoto Fernandes da Silva, Ph.D.

ENE/UnB (Suplente)



FICHA CATALOGRAFICA

RISPOLI, VINICIUS DE CARVALHO
Simulagoes Computacionais do Escoamento Cardiovascular
Guiadas por Ressonancia Magnética. [Distrito Federal] 2014.
xviii, 111p., 210 x 297 mm (ENE/FT/UnB, Doutor, Tese de Doutorado).
Universidade de Brasilia. Faculdade de Tecnologia.
Departamento de Engenharia Elétrica
1. Ressonancia Magnética 2. Contraste de Fase
3. Codificagao de Velocidade em Fourier 4. Dinamica dos Fluidos Computacional
5. Processamente de Imagens 6. Filtragem

I. ENE/FT/UnB II. Titulo (série)

REFERENCIA BIBLIOGRAFICA

RISPOLI, V. C. (2014). Simula¢oes Computacionais do Escoamento Cardiovascular Guiadas por
Ressonancia Magnética. Tese de Doutorado em Engenharia de Sistemas Eletronicos de Automagao,
Publicacdo PPGEA.TD-089/14, Departamento de Engenharia Elétrica, Universidade de Brasilia,
Brasilia, DF, 111p.

CESSAO DE DIREITOS

AUTOR: Vinicius de Carvalho Rispoli.

TITULO: Simulacbes Computacionais do Escoamento Cardiovascular Guiadas por Ressonancia
Magnética.

GRAU / ANO: Doutor / 2014

E concedida & Universidade de Brasilia permissao para reproduzir copias desta tese de doutorado
e para emprestar ou vender tais copias somente para propositos académicos e cientificos. O autor
reserva outros direitos de publicacao e nenhuma parte dessa dissertacao de mestrado pode ser

reproduzida sem autorizacao por escrito do autor.

Vinicius de Carvalho Rispoli
QSC 05 Casa 11, Taguatinga Sul.
72.016-050 Brasilia — DF — Brasil.



Dedicatoria

Esse trabalho € dedicado ao meu filho Miguel Morato de Oliveira Rispoli e & memdria
da minha mae Rosislene de Carvalho Rispoli, que nos deizou durante a conclusdo desse

projeto.

Vinicius de Carvalho Rispoli



Agradecimentos

Nao sou muito bom com agradecimentos, mas comegco com as quatro pessoas que foram
fundamentais para a conclusao desse projeto. Na auséncia de um deles esse trabalho nao
teria stdo possivel. Primeiro, e mais importante, devo todos os agradecimentos ao meu
orientador Jodo Luiz Azevedo de Carvalho. Pelas conversas, ensinamentos, viagens,
incentivos, parceria, paciéncia, risadas, enrolagées (a maioria da parte dele) e algumas
poucas broncas. FEle é um exemplo de orientador que deveria ser seguido mo mundo
académico como um todo.

Em segundo lugar, gostaria de agradecer ao Jon-Fredrik Nielsen, meu orientador no
estdgio de doutorado. Toda a paciéncia que ele teve ao me ajudar com os experimentos
do phantom, principalmente montando as sequéncias de pulsos e fazendo com que tudo
desse certo no final.

Também nao posso deizar de agradecer a ajuda do Diogo “Motoca” Costa, técnico de
laboratorio da FGA-UnB, que através da internet me deu toda o suporte possivel para que
eu conseguisse montar o controlador do phantom e fizesse com que meus experimentos
nos EUA fossem realizados com éxito.

Gostaria de agradecer ao Professor Krishna Nayak pela gentileza de nos ceder o
phantom para realizarmos as medidas de contraste de fase que foram fundamentais para
as andlises desse trabalho.

Meus agradecimentos também a CAPES, FAP-DF, DPP/UnB e FINATEC pelos
auxilios financeiros relacionados a esse trabalho. Eles permitiram a participacdo nos
eventos internacionais, em que apresentei trabalhos relacionados a essa tese, e a minha
ida a University of Michigan, para o Doutorado Sanduiche. Certamente essas viagens
foram fundamentais para o término desse projeto e para o meu aprendizado.

Gostaria de agradecer também aos membros que participaram da banca, Dr. Carlos
Rochitte, Dr. Alberto Tannis, Ph.D. Myléne Queiroz, Ph.D. Manuel Barcelos e o Ph.D.
Eduardo Peixoto, pela cordialidade e pelos diversos comentdrios e sugestoes que ajudaram
a melhorar este trabalho e que, certamente, fardo toda a diferenca nas pesquisas futuras

que esse projeto ainda ird proporcionar.



Aos meus colegas e amigos da Faculdade UnB Gama gostaria também de prestar meus
sinceros agradecimentos. Em algumas ocasides relacionadas a este projeto, e também por
outros motivos, em que precisei me ausentar ou precisei de alguma ajuda, vdrios dos
meus colegas me ajudaram e estiveram por perto. Sao eles, Ricardo Fragelli, Adson
Rocha, Lindomar Carvalho, Edson Alves, Alessandro Borges, Augusto Brasil, Hilmer
Neri, Marcus Chaffim, Henrique Moura, Luciano Emidio e Edson Mintsu.

A minha mae Rosislene de Carvalho Rispoli e aos meus irmdos Diogo e Glauber
de Carvalho Rispoli que sempre estiveram ao meu lado, torceram por mim e de alguma
forma, ou de outra, me ajudaram a realizar este trabalho. Aguentaram e aguentam o
meu péssimo humor e o meu estresse constante. Também gostaria de agradecer as mi-
nhas cunhadas Carolina Girardi e Alaine Alves pelo suporte que deram a minha mae,
a mim e aos meus irmaos durante o periodo em que minha mae esteve internada. Foi
fundamental para que eu conseguisse fazer a minha qualificagdo a tempo e também para
que eu consequisse participar do congresso do ISMRM em Milao este ano.

Finalmente, gostaria de agradecer a Paloma Morato de Oliveira por todas as conver-
sas, risadas, apoio e também pelas sucessivas e incansdveis brigas. De uma forma ou de
outra vocé sempre me apoiou e me ajudou nesse processo, apesar de ter atrapalhado um
bocado também. Seja estando ao meu lado, seja cuidando do Miguel, seja cuidando da
minha mae no hospital, ou seja me enlouquecendo como sé vocé sabe fazer. Tudo isso foi
importante para o resultado deste trabalho. Serei eternamente grato. Provavelmente, se

vocé ler isto brigaremos de novo. Faz parte!

Vinicius de Carvalho Rispoli



RESUMO

As doencas cardiovasculares representam hoje uma das maiores causas de morte no mundo. Desta
forma, o conhecimento dos padrées de escoamento sanguineo no corpo humano se faz importante
no diagnodstico e pesquisa de algumas doengas. Utilizando a ressonancia magnética (RM), o esco-
amento sanguineo pode ser mensurado in vivo diretamente usando ressonincia magnética (RM)
com contraste de fase (CF) ou através da codificacao de velocidade em Fourier (CVF). Por outro
lado, o escoamento sanguineo pode também ser simulado utilizando uma abordagem baseada em
modelos da dindmica dos fluidos computacional (DFC). O CF tem como desvantagens os longos
tempos de aquisicao, a resolucao espaco—temporal limitada, efeitos de volume parcial e baixa re-
lagao sinal-ruido (SNR). Por outro lado, a codifica¢ao de velocidade em Fourier é um método de
imageamento por ressonincia magnética promissor para realizar medidas do escoamento cardio-
vascular. A CVF oferece SNR consideravelmente maior que o CF e também é robusto aos efeitos
de volume parcial. Os conjuntos de dados com CVF sao adquiridos com baixa resolucao espacial
devido aos longos tempos de aquisi¢ao relacionados a sua alta dimensionalidade, (z,y,v,t), mas
proporcionam a distribuicao de velocidade associada a cada um dos seus grandes voxels. Entre-
tanto, ndo um mapa de velocidades do escoamento. Finalmente, a DFC proporciona alta resolugao
temporal e espacial, além de tempos de aquisi¢ao reduzidos. Porém a sua acuracia é dependente
das hipdteses do modelo. O objetivo deste trabalho é apresentar um método capaz de integrar
medidas diretas de RM (CF ou CVF) a um algoritmo para determinar solugdo das equagoes da
dinamica dos fluidos, tendo como principal interesse a reducéo no tempo de exame num ambiente
clinico. Desta forma, este trabalho apresenta duas contribuigdes originais: (i) um método para
extrair mapas de velocidade de alta resolugao espacial a partir de dados com CVF de baixa reso-
lugao espacial; e (ii) um método para reconstruir campos de velocidade que sdo influenciados ao
mesmo tempo pelas medidas diretas por RM (CF ou CVF) e pelos modelos fisicos da dindmica

dos fluidos.



ABSTRACT

Cardiovascular diseases represents today one of the leading causes of death worldwide. Thus,
knowledge of the blood flow patterns in the human body is important for diagnosis and research
of certain diseases. Using magnetic resonance (MRI), in vivo 3D blood flow patterns can be
either measured directly using phase—contrast (PC) MRI or Fourier velocity encoding (FVE) MRI.
On the other hand, blood flow patterns can be obtained from model-based computational fluid
dynamics (CFD) calculations. PC-MRI suffers from long scan times, limited spatio-temporal
resolution, partial-volume effects and low signal-to-noise ratio (SNR). Fourier velocity encoding
(FVE) is a promising magnetic resonance imaging method for measurement of cardiovascular
blood flow. FVE provides considerably higher SNR than phase contrast imaging, and is robust
to partial-volume effects. FVE data is usually acquired with low spatial resolution, due to scan-
time restrictions associated with its higher dimensionality, (z,y,v,t), and provides the velocity
distribution associated with a large voxel, but does not directly provides a velocity map. Since the
acquisition time is a disadvantage of FVE, then, preferably, it should be acquired with rapid spiral
trajectories. Finally, CFD provides arbitrarily high spatial and temporal resolution and reduced
scan times, but its accuracy hinges on the model assumptions. The objective of this work is to
present a method capable of integrate direct MRI (PC or FVE) measures inside a CFD solver
on the way to reduce scan time in a clinical environment. This work presents two main original
contributions: (i) a method to derive velocity maps with high spatial resolution from low spatial
resolution FVE data; and (ii) a numerical framework for constructing a flow field that is influenced

by both direct measurements (PC-MRI or FVE) and a fluid physics model.
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Capitulo 1

Introducao

1.1 Contextualizagao

Segundo dados do Ministério da Satide, as doencas cardiovasculares sao a principal
causa de morte em mulheres e homens no Brasil. Elas sdo responsaveis por cerca de 30% de
todas as mortes em individuos acima de 30 anos [I, 2]. Algumas dessas doengas sao causa-
das ou podem ser diagnosticadas pelo escoamento anormal do sangue em uma determinada
parte do sistema cardiovascular. Por exemplo, a aterosclerose consiste no estreitamento de
um vaso sanguineo devido ao acumulo gradual de lipidios, células inflamatorias e tecido
conjuntivo na parede do vaso [3]. Esse estreitamento altera o escoamento sanguineo local,
podendo causar jatos de fluxo e/ou escoamentos turbulentos. Nos jatos ocorrem picos de
velocidade significativamente maiores que aqueles apresentados em um escoamento normal.
Dessa forma, o conhecimento dos padroes de escoamento sanguineo no corpo humano é
um componente importante na pesquisa e diagnoéstico de certas doengas cardiovasculares.
Atualmente, duas abordagens distintas para o estudo e quantificacdo do escoamento san-
guineo no corpo humano estao disponiveis aos pesquisadores e clinicos: (i) medidas diretas
in vivo do campo de velocidades usando ressonincia magnética (RM) com codifica¢ao de
velocidade ou ultrassonografia com Doppler (US), por exemplo; e (ii) também a simulagao
do escoamento sanguineo baseada em modelos fisicos por meio de métodos de dinamica dos

fluidos computacional.

A ultrassonografia com Doppler é, em geral, o método mais utilizado para a quan-

tificacao dos padroes de escoamento sanguineo no ambiente clinico. Seu equipamento é



relativamente pequeno, barato e portatil, e é capaz de produzir medidas em tempo real
com excelente resolugao temporal. No exame, o feixe do ultrassom precisa ser alinhado
corretamente com o eixo do escoamento pelo operador do equipamento, caso contrario as
medidas podem nao ser precisas. Além disso, se no caminho do feixe de ultrassom hé ci-
catrizes cirurgicas, gordura, osso ou ar, a quantificacdo do escoamento também pode ser

comprometida.

A ressonancia magnética é capaz de visualizar tridimensionalmente todos os aspectos
de um exame cardiaco, como anatomia do coragao, caracteristicas no vasos sanguineos e
também a quantificagao de velocidade em um determinado vaso. Comparada & ultrasso-
nografia, a ressonancia magnética nao possui a mesma depéndencia do operador, sendo
capaz de quantificar com precisao a diregao correta do escoamento, e também nao possui
as mesmas limitagoes actusticas relacionadas a ossos, gordura, ar ou cicatrizes cirirgicas. O
método mais utilizado na quantificacao do escoamento por RM ¢ a técnica de constraste de
fase (CF) |4, 5 6] [7, 8, ©) 10, 111, 12] [13]. Nesta técnica, um gradiente bipolar ¢ alinhado
ao eixo do escoamento para se obter uma medida de velocidade (aproximadamente a mé-
dia [I4]) para cada voxel — elemento de volume tridimensional — da imagem. Apesar da
sua utilizagao irrestrita, o contraste de fase apresenta algumas limitagoes. Uma das mais
notéveis é a subestimacao da velocidade devido aos efeitos de volume parcial [I5]. Isso
ocorre quando se tem uma larga distribuicao de velocidades dentro de um voxel. Esse tipo
de situacao pode ser contornada aumentando a resolugao espacial, o que resulta em uma
diminuicao drastica da relagao sinal-ruido. Isto ocorre devido a diminui¢ao da quantidade
de spins dentro do voxel, o que leva a uma diminui¢cao do moédulo do vetor magnetizacao
resultante. Dessa forma, uma das caracteristicas do contraste de fase é que essa técnica
oferece resolucgoes espaciais e temporais limitadas, o que, inevitavelmente, impacta na pre-
cisao das medidas. Além disso, aquisi¢oes por contraste de fase temporalmente resolvidas
demandam longos tempos de aquisigao (chegando a dezenas de minutos), que podem limitar

o seu uso clinico.

A codificagao de velocidade em Fourier (CVF) [16], 17, 18, 19, 20, 21], 22] 23] 24 25] é
uma técnica de codificacao de velocidade em ressonancia magnética que se apresenta como
uma alternativa ao contraste de fase. Nessa técnica, as medidas obtidas possuem relacao
sinal-ruido consideravelmente maiores que as do contraste de fase, devido ao seu conjunto

de dados de alta dimensao e também aos seus voxels maiores. Além disso, a CVF nao sofre



dos efeitos de volume parcial do CF, pois para cada voxel é medida sua distribuicao de
velocidades. O conjunto de dados medido com CVF normalmente é obtido com resolugao
espacial muito baixa. Isso se deve a restricoes associadas a sua alta dimensionalidade, que
pode acarretar em um longo tempo de aquisi¢ao. Dessa forma, a CVF nao é uma técnica
popular no ambiente clinico. Por outro lado, ja foi mostrado que a aquisicao de dados
usando a CVF com trajetorias rapidas em espiral, no espacgo k, ¢ uma alternativa confiavel
para medir com precisao e acuracia picos de velocidade em jatos ou para se obter parametros

hemodinamicos do escoamento de forma rapida e confiavel [24].

Através das medidas de velocidade adquiridas com ambas as técnicas de codificagao de
velocidade é possivel obter parametros hemodinamicos (tais como tensao de cisalhamento
na parede ou gradientes de pressao) (Fig. que possuem relagao com a progressao e
com o diagnodsticos de algumas doencas. O calculo desses parametros sao areas ativas e
promissoras de pesquisa [26] 27, 28]. Enquanto esses biomarcadores, baseados nas imagens
de ressonancia magnética, podem proporcionar medidas hemodinamicas relevantes, a ha-
bilidade da ressonancia magnética de proporcionar informagoes absolutas relativas a esses
parametros ainda é um problema em aberto. A falta de medidas absolutas torna dificil
a comparagao dos resultados obtidos através de tipos de esquemas distintos de aquisi¢ao
e reconstrugao (por exemplo, trajetorias Cartesianas ou espirais no espago k). Isso pode
limitar a pesquisa dos mecanismos bioldgicos responsaveis pela formacao de ateromas nas

paredes das artérias, por exemplo.

Com relacao aos métodos indiretos de quantificacao do escoamento, temos a dindmica
dos fluidos computacional (DFC) [29] [6], 30, 31}, 32}, B3, 34, 35], 36l 37, 38, 39, 40, [41] que é
uma alternativa que vem sendo vastamente utilizada para prever os padroes de escoamento.
H4 estudos em diversas geometrias vasculares, incluindo aneurismas intracranianos [41], a
aorta toracica [40] e a bifurcagao carotidea, tanto em modelos [31) 34l [36] B8] quanto in
vivo [32]. Na dinamica dos fluidos computacional convencional, a anatomia tridimensional
do lumén é especificada, juntamente com os perfis de velocidade na entrada e saida da
artéria no dominio de calculo. As equacgoes que descrevem o movimento de um fluido sao,
entao, solucionadas numericamente. Essa abordagem proporciona resolucoes espaciais e
temporais arbitrarias, e sao, em principio, capazes de estimar escoamentos em diversos vasos

sanguineos de geometrias complexas. Além disso, a dinamica dos fluidos computacional

necessita de um menor tempo de examinacao dos pacientes, comparada ao contraste de



Figura 1.1: Exemplo de aplicagao da dindmica dos fluidos computacional na engenharia biomédica.
Vetores da tensao de cisalhamento na parede na bifurcacao carotidea: (a) estimado diretamente
de ressonancia magnética por contraste de fase; e (b) estimado pela dindmica dos fluidos compu-
tacional (modificado da Ref. [34]).

fase, pois apenas uma imagem volumétrica é necessaria (para determinagao da geometria)
e as velocidades de entrada e saida nos vasos sanguineos podem ser obtidas com apenas

duas aquisi¢oes rapidas por contraste de fase.

A precisao das rotinas convencionais da dindmica dos fluidos computacional apresenta
limitacoes com relacao as suas diversas hipoteses de modelagem. Algumas hipdteses utili-
zadas na literatura nao sao necessariamente realistas para escoamentos vasculares in vivo,
como vasos sanguineos com paredes rigidas e viscosidade uniforme do sangue. Inclusive,
a escolha apropriada do modelo fisico a ser utilizado ainda é uma questdo em aberto [41].
Os campos de velocidade simulados com a dindmica dos fluidos computacional nao pos-
suem uma concordancia unanime com as medidas por contraste de fase [34, [38] 40), [41], e
a aplicabilidade da dinadmica dos fluidos computacional para estimagao robusta do esco-
amento ainda esta sendo debatida. Além disso, as rotinas comerciais, e mais utilizadas,
da dinamica dos fluidos computacional normalmente empregam malhas nao Cartesianas de
elementos finitos, para descrever melhor a geometria dos vasos sanguineos, o que leva a

algoritmos altamente complexos, implicando em um custo computacional muito elevado.

Algumas abordagens com o intuito de integrar as duas técnicas, isto é, construir
campos de velocidade que sao ao mesmo tempo influenciados pelas medidas reais in vivo
e as simuladas pela dinamica dos fluidos computacional ja foram feitas. Um algoritmo de

minimos quadrados utilizando algumas consideragoes da mecanica dos fluidos (por exemplo,



que uma linha de corrente nao pode atravessar a parede do vaso sanguineo) foi proposto
para melhorar a qualidade das linhas de corrente para os dados medidos por contraste de
fase [42]. Também ja foram propostos diversos métodos com o intuito de reduzir ruidos
nos dados do contraste de fase levando em consideragao que os campos de velocidades
devem satisfazer a equacao da continuidade [43] [44] [45]. Além disso, outros métodos de
aquisi¢oes de velocidades in vivo ja foram usados em simulac¢oes de dinamica dos fluidos
computacional, como no caso da Ref. [46], que introduziu as velocidades do sangue medidas

com a ultrassonografia como um termo de forga dentro das equagoes do movimento.

No entanto, grande parte da pesquisa cientifica considera as medidas obtidas com a
ressonancia magnética e a dindmica dos fluidos computacional como abordagens mutua-
mente distintas e excludentes, isto é, o escoamento no interior do dominio tridimensional
de célculo é tipicamente ditado ou pelas medidas diretas ou modeladas pela dindmica dos
fluidos, e nao pelas duas ao mesmo tempo. Em outras palavras, mesmo que se tenham
disponiveis medidas do contraste de fase de uma ou mais componentes de velocidade no
interior do dominio de calculo, nao h4 nenhuma maneira capaz de usar esses dados para
influenciar a solu¢ao da dindmica dos fluidos computacional. Assim, o pesquisador precisa,
portanto, fazer uma decisao binaria entre quais das duas abordagens usara para uma dada
aplicacao. Além disso, nao existe um critério definitivo para a escolha de qual devera ser

usado.

1.2 Objetivos do Trabalho

O objetivo deste trabalho é realizar simulacoes computacionais de escoamentos san-
guineos guiadas por imagens de ressonéncia magnética com quantificacao de fluxo. Tais
simulagoes sao realizadas a partir da discretizacao do sistema tridimensional de equacgoes

de Navier—Stokes e da equagao da continuidade [47]:

p(%—l—ﬁ-Vﬁ) =—-Vp+ ulAv e (1.1)
V-v=0, (1.2)

que geram quatro sistemas lineares na forma:

Aw =b,, (1.3)



em que t é o tempo, p é a densidade do fluido, p é a viscosidade do fluido, ¥ é o vetor
velocidade e w representa uma das quatro variaveis que desejamos obter: as velocidades
escalares u, v e w; e a pressao p. Esses sistemas sao, entao, modificados para incluir as
medidas adquiridas utilizando técnicas da ressonancia magnética a fim de obter solugoes
que se assemelham com as medidas reais e, ao mesmo tempo, sofram influéncia do modelo

fisico.

Desta forma, este trabalho apresenta trés contribuicoes originais principais. Inicial-
mente, apresentamos uma versao que incorpora as trés dimensoes de velocidade medidas
por contraste de fase no algoritmo proposto por Nielsen & Nayak [48] [49], produzindo re-
sultados qualitativamente e quantitativemente melhores e com menor custo computacional
[50, 51]. Em seguida, propusemos um método para derivar mapas de velocidade a partir
de distribuic¢oes de velocidade medidas com codificagao de velocidade em Fourier [52], 53],
pois, as distribuigoes com CVF nao produzem diretamente os mapas de velocidade do escoa-
mento medido. E, finalmente, foram realizadas simulagoes utilizando a dindmica dos fluidos
computacional sendo guiadas por distribui¢oes de velocidade com codificagao de velocidade

em Fourier, baseado no método proposto de obtencao de mapas de velocidade.

O método proposto em [48] [49] por Nielsen & Nayak difere das demais encontradas na
literatura por permitir a incorporacao de medidas realizadas por contraste de fase dentro
dos calculos da solug¢ao numérica, pois a mesma nao utiliza a ressonancia apenas como dado
de entrada e saida para os calculos computacionais, ou para reconstruir a geometria das
artérias. Assim, a solugao numérica calculada é uma versao da imagem de contraste de fase
que satisfaz as equacoes da mecanica dos fluidos. No entanto, no método proposto pelos
pesquisadores supracitados, é utilizada apenas uma dimensao de velocidade medida por CF
para realizar a simulacao numeérica. Isso gera resultados que diferem significativamente do
CF original, principalmente quando se analisa os resultados utilizando, na solu¢gao numérica,

as trés dimensoes de velocidade, como foi observado na presente pesquisa [50] 51].

A possibilidade de incluir dentro da solugao computacional dados de velocidade ad-
quiridos por técnicas de ressonancia magnética é de fundamental interesse na redugao do
tempo de exame de um paciente. De forma geral, o imageamento de fluxo por ressonancia
magnética ¢ demasiadamente lento e produz normalmente um conjunto de dados com muito
ruido em baixa resolucao espacial. Ambas as técnicas utilizadas para o imageamento de

fluxo, contraste de fase e codificagao de velocidade em Fourier, possuem as suas vantagens e



desvantagens. E, desta forma, é parte dos objetivos deste trabalho possibilitar a reducao do
tempo de aquisi¢ao desses dados utilizando modelos da dindmica dos fluidos computacional

que incorporam uma ou outra dessas técnicas de imageamento.

Por exemplo, os dados imageados com contraste de fase no ambiente clinico sao nor-
malmente adquiridas com voxels grandes e com poucas repeti¢oes (NEX), devido seu alto
tempo de aquisi¢ao. Isso resulta em campos de velocidades com imprecisoes e degradados
por ruido. O método proposto neste trabalho pode ser utilizado, nesse caso, para reduzir
o ruido e também melhorar a precisao dos campos de velocidade a partir de um determi-
nado modelo fisico da mecéanica dos fluidos. Poderia ser utilizada para reduzir o tempo
de exame, adquirindo a imagem com uma resolu¢ao espacial ainda pior e utilizando o mé-
todo proposto para obter as velocidades em uma malha mais refinada. Por outro lado, as
distribuicoes de velocidade adquiridas usando a codificacao de velocidade em Fourier com
aquisigoes em espiral (eCVF) sdo, normalmente, adquiridas de forma rapida e com baixa
resolucao espacial. Elas nao possuem os mesmos problemas de relacao sinal-ruido e efeitos
de volume parcial que o contraste de fase, devido a sua alta dimensionalidade e também
por fornecer para cada voxel a distribuicao de velocidades e nao apenas um tnico valor de
velocidade como o CF. Os resultados que serao apresentados neste trabalho mostram que é
possivel reconstruir mapas de velocidade, semelhantes aos do contraste de fase, a partir de
distribuicoes de velocidade com CVF e, desta forma, esses dados podem ser utilizados para
guiar as simulagoes computacionais [52, [53]. Isto ¢, com aquisigoes rapidas de medidas de
velocidade utilizando a ressonancia magnética seré possivel produzir campos de velocidade
influenciados pelas duas técnicas com tempo de aquisi¢ao clinicamente viavel, favorecendo,

novamente, a diminuicao do tempo de exame de um paciente.

Observamos que o método apresentado neste trabalho é uma técnica de pos-
processamento das imagens de fluxo obtidas com a ressonancia magnética e tem como
finalidades: obter campos de velocidade proximos aos reais (medidos com as distintas téc-
nicas de imageamento de fluxo por RM) que também satisfazem as equagoes da mecénica
dos fluidos; reduzir o ruido nas medidas de velocidade; e, no ambiente clinico, ser usado
para diminuir o tempo de exame. A escolha do modelo fisico utilizado e do algoritmo da
dinamica dos fluidos computacional foi feita pensando na facilidade de implementacao e na
velocidade de convergéncia. O modelo fisico escolhido para este trabalho é justificado pela

sua utilizacdo de forma corriqueira na literatura [43] 32] (54} 34], 136, 46], 25]. Os resultados



aqui apresentados sugerem que esse método pode ser utilizado no ambito clinico de algumas

maneiras com o intuito de reduzir o tempo de exame.

Finalmente, este trabalho se apresenta como uma prova de conceito do método combi-
nado entre dados adquiridos com ressonancia magnética e a dinamica dos fluidos computaci-
onal. As simulagoes computacionais aqui foram feitas em malhas Cartesianas com hipoteses
nao realistas acerca da modelagem do escoamento sanguineo, como paredes rigidas e modelo
Newtoniano para a viscosidade, utilizando o método dos volumes finitos. No entanto, além
de ser uma modelagem comum na literatura, é possivel torna-la mais realista utilizando
uma modelagem com malhas mais gerais, levando em consideracao paredes elésticas para
0s vasos e, também, um modelo nao-Newtoniano para a viscosidade. O mesmo método
apresentado neste trabalho pode ser implementado utilizando o método dos elementos fi-
nitos e/ou incorporando os efeitos mais realistas citados. No método dos elementos finitos
as equagoes do movimento sao discretizadas de forma diferente a realizada neste trabalho.
No entanto, apés a discretizacao por elementos finitos, o problema nao-linear dado pelas
Egs. e (1.2)), novamente se transforma no problema de determinar a solugao de suces-
sivos sistemas lineares na forma da Eq. . Conforme ja explicitado, a modificacao das
matrizes A, e dos vetores b, sao a base do método proposto neste trabalho e, portanto,
poderia ser adaptada a outros algoritmos capazes de solucionar as equagoes do movimento.
As grandes desvantagens da utilizacao do método dos elementos finitos estao relacionadas

aos seus longos tempos de simulacao e também a dificuldade de implementacao.

1.3 Apresentacao do Manuscrito

No Capitulo 2, sera feita uma revisao bibliogréafica sobre o imageamento por resso-
nancia magnética. Serao descritos os principios basicos da formagao da imagem e também
os principios do imageamento do escoamento sanguineo. Uma breve revisao sobre os prin-
cipais métodos do imageamento de fluxo — contraste de fase e codificacao de velocidade

em Fourier — também sera apresentada.

Um algoritmo capaz de determinar a solucao numérica para as equacoes do movimento
de um fluido em um dominio tridimensional sera apresentado no Capitulo 3. Sera feita a
dedugao do algoritmo SIMPLER [55] no seu caso bidimensional, apenas de forma didética.

No entanto, foram implementadas duas versoes do algoritmo: uma bidimensional, apenas



para validacao do funcionamento do algoritmo, e uma tridimensional, que sera utilizada para
realizar as simulagoes numeéricas do escoamento sanguineo guiado por dados de ressonanica

magnética.

O método que utiliza aquisi¢oes de velocidades por contraste de fase para guiar as
simulagoes computacionais seré descrito no Capitulo 4. Serao apresentadas comparagoes
entre as velocidades obtidas com a ressonancia magnética e as solugoes computacionais,
guiadas pelas imagens de ressonancia ou nao. Resultados serao apresentados utilizando
dados in vivo e de um phantom de escoamento pulsatil para guiar as simulagoes, mostrando
que o método é capaz de corrigir o escoamento medido com a ressonancia magnética de
forma a satisfazer as equacoes da dindmica dos fluidos e também reduzir o ruido. Um
phantom & um objeto desenvolvido especialmente para ser imageado em um determinado
equipamento médico. Em geral eles sao utilizados para realizar testes diversos no sistema
de imageamento como, por exemplo, testar sequéncias de pulso, melhores parametros de

aquisi¢ao, bobinas, dentro outros.

Finalmente, no Capitulo 5 sera apresentado um método capaz de obter mapas de velo-
cidade (semelhantes ao contraste de fase) a partir de distribui¢oes de velocidade adquiridas
com CVF de baixa resolucao espacial. Os resultados mostraram que é possivel obter mapas
de velocidade qualitativamente compativeis com os dados de contraste de fase testados.
Em seguida, utilizando os resultados apresentados, serao construidos campos de velocidade
simulados pela DFC guiados pelos mapas de velocidade obtidos através de distribuicoes de
velocidade com eCVF. A vantagem de se usar dados com eCVF é que eles possuem alta
relacao sinal-ruido e podem ser obtidos em tempo inferior aos dados de contraste de fase.
Isso ¢ interessante no ambiente clinico, tendo em vista que hoje exames relacionados ao
sistema cardivascular demoram dezenas de minutos. As distribui¢oes com eCVF utilizadas

neste capitulo foram simuladas a partir dos dados de CF adquiridos com o phantom.



Capitulo 2

A Ressonancia Magnética

Neste capitulo, sao discutidos brevemente os principios da ressonancia magnética, in-
cluindo uma revisao sobre os métodos de quantificacao do escoamento usando a ressonancia
magnética. As técnicas de constraste de fase, codificacao de velocidade em Fourier e co-
dificacao de velocidade em Fourier com aquisi¢coes em espiral sao discutidas aqui com um

maior formalismo.

2.1 Principios Basicos da Ressonancia Magnética

A Ressonancia Magnética (RM) é a tnica modalidade capaz de permitir avaliar todos
os aspectos das doencas cardiacas. A RM é capaz de gerar imagens transversais em qualquer
plano (incluindo planos obliquos) e também de medir o fluxo sanguineo. A aquisi¢ao das
imagens é baseada no uso de campos magnéticos e ondas na faixa da radiofrequéncia. A

RM nao utiliza radiagao ionizante, sendo, assim, altamente segura ao paciente.

O componente principal do equipamento de ressonancia magnética é o seu campo
magnético de grande intensidade e uniforme, chamado de campo By. A direcao do campo
magnético principal By define a direcao do eixo z, também chamada de sentido longitudinal.
Nas méaquinas de RM, em geral, esse campo magnético permanece sempre ligado, mesmo
quando o equipamento nao esti sendo utilizado para nenhum exame. A RM é usada para
fazer imagens dos nicleos de hidrogénio, por causa da sua abundancia (cerca de 10% do
peso corporal) no corpo humano. Além disso, as caracteristicas da RM se diferem bastante

entre o hidrogénio presente no tecido normal e no tecido patoldgico.
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O &tomo de hidrogénio, o mais simples da tabela periddica, possui como nucleo um
proton. Os protons sao particulas carregadas positivamente, que possuem uma propriedade
chamada spin ou momentum angular. Associado ao spin, o proton de hidrogénio possui
outra propriedade chamada de momento magnético, que faz com que o mesmo se comporte
como um pequeno ima, apresentando um campo magnético muito pequeno, emanando do
polo sul ao poélo norte. Em condigoes normais, cada nicleo aponta para uma direcao
aleatoria, resultando em uma magnetizagao resultante nula (Fig. ) Na presenca de
um campo magnético externo forte (como o campo By), os spins se alinhardo na diregao
desse campo aplicado (Fig. ) No alinhamento dos spins com o campo magnético By,
surge um movimento chamado de precessao. Esse movimento em torno do eixo z, o qual
¢ ilustrado na Fig. , lembra o de um pido rotacionando em torno de si mesmo (com eixo

de rotagao inclinado com relagao ao chao) e precessando em torno do eixo z.

Sobre agao do campo magnético By, os spins nao, todos, se alinham na mesma diregao.
Aproximadamente metade se alinha paralelamente e a outra metade anti-paralelamente ao
campo. A distribuicao dos spins em cada uma das direcoes é regida pela distribuicao de

Boltzmann:
& — o E/kT
N,

ap

: (2.1)

em que E ¢é a diferenca de energia entre os estados, N, é o nimero de spins alinhados
paralelamente, N,, ¢ o nimero de spins alinhados anti-paralelamente, k é a constante de
Boltzmann e T' é a temperatura. Para um campo magnético de 1,5 Tesla, na temperatura
média do corpo humano, a diferenga entre a quantidade de spins que se alinham paralela-
mente e anti-paralelamente é de aproximadamente cerca de cinco para um milhao [56]. Isto
é suficiente para criar uma magnetizacao resultante My nao nula e capaz de produzir sinal
detectavel. A magnetizagao resultante é proporcional a intensidade do campo magnético
By. Dessa forma, maquinas de ressonancia magnética com campos magnéticos mais fortes

(por exemplo, 3 Tesla) proporcionam uma relagao sinal-ruido maior.

Outro aspecto importante dos equipamentos de ressonancia magnética sao as bobinas
de gradiente. Elas sao utilizadas para realizar a codificacao espacial dos spins. Existem
normalmente trés bobinas de gradiente (G,,G, e G.), que produzem uma perturbacao

intencional (B,) no campo magnético By quando ligadas. Essas perturbagoes variam line-

11



Spins desordenados Magnetizacdo resultante
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Figura 2.1: Orientacao dos spins. (a) Sem agdo do campo magnético, os spins sdo orientados
aleatoreamente produzindo magnetizacao liquida nula. (b) Os spins se orientam com um campo
magnético aplicado (By), produzindo um campo magnético resultante alinhado na mesma dire¢ao
de By. (c) Os spins magnetizados precessam em torno do campo By (eixo z) de uma forma
aleatoria, nao existe coérencia de fase entre eles, resultando em uma magnetizagdo nula no plano

z —y (modificado da Ref. [3]).

armente ao longo de cada diregao espacial (z,y e z):
B.(z,y,2) =Bo+z-G,+y-Gy+z- G, (2.2)

em que G,, G, e G, representam as intensidades do gradientes nas diregoes =, y e z e
B.(z,y,z) ¢ a intensidade do campo magnético perturbado, em fungdo de sua posigao

espacial.

Na presenca de um campo magnético externo, os spins precessam sobre o eixo do
campo magnético (Fig. nc) O campo By é aproximadamente uniforme espacialmente, de
forma que todos os spins precessam na mesma frequéncia (conhecida como frequéncia de
Larmor),

w = By, (2.3)

em que 7y é a razdo giromagnética (y = 42,58 MHz/Tesla para protons de hidrogénio).
Entretanto, quando qualquer um dos gradientes ¢é ligado, o campo magnético se torna
variavel no espaco, o que faz com que a frequéncia de precessao dos spins também o seja.
O novo campo criado localmente com o acionamento do gradiente faz com que a frequéncia
de precessao dos spins mude, ou seja, os spins em cada posicao do tecido na direcao de

aplicacao do gradiente precessa em uma frequéncia diferente. Dessa maneira, a frequéncia
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é utilizada, agora, para localizar espacialmente o sinal. O acionamento de um gradiente
também altera a fase dos spins. Esta alteracao é proporcional ao tempo que o gradiente fica
ligado e a amplitude do gradiente. Juntas, fase e frequéncia fornecem informacgoes espaciais
do sinal. Portanto, os gradientes G, G, e G, sao usados para codificar — em frequéncia

e/ou fase — a posicao espacial dos spins nas diregoes z,y e z, respectivamente.

Para que uma corrente elétrica seja induzida na bobina de recepc¢ao, é necessario que
o vetor magnetizacao My como um todo, ou parte dele, esteja no plano transversal e possua
coeréncia de fase. Se todos os momentos magnéticos individuais fossem desviados em 90°
para o plano transversal e todos estiverem em fase, teremos o maximo de sinal induzido na
bobina. Para reorientar o vetor magnetizagao My, um segundo campo magnético de curta
duragao (pulso) e baixa intensidade precisa ser aplicado. Esse campo, denominado de By,
deve ser perpendicular ao campo magnético principal By e deve estar em ressonancia com a
frequéncia de precessao. Dessa forma, um terceiro componente importante da maquina de
ressonancia magnética é a bobina de radiofrequéncia (RF). Ela é usada para transmitir uma
excitacao em RF para o corpo e, também, para receber o sinal codificado em frequéncia
da porgao excitada do corpo. Na préatica, bobinas independentes podem ser usadas para
a transmissao e a recepcao. O pulso de RF é modulado para a frequéncia de Larmor,
w. Como citado, enquanto By esta alinhado com a diregao z (por defini¢ao), By, que é
um campo magnético muito fraco associado ao pulso de RF, estara alinhado ao eixo x’ do
referencial girante (também por defini¢do). Quando o pulso de RF é ligado, alguns dos
spins que estao em ressonancia com o pulso de RF (i.e., precessando na frequéncia do pulso
de RF) agora giram sobre o eixo y (por isso o nome ressonancia magnética). Isto inclina a

magnetizagao resultante sobre o plano x—y, que agora tera uma componente no plano x—y,
M,, (Fig. B2h).

O pulso de radiofrequéncia é normalmente desenhado para ter perfil aproximadamente
retangular no dominio de Fourier, centrado na frequéncia de modulacao (por exemplo, uma
funcao sinc janelada e modulada). Isso implica que o pulso de RF na verdade contém
uma certa quantidade de frequéncias, assim todos os spins rodando nesta faixa se tornam
excitados, ou inclinados sobre o eixo y (Fig. 2.2h). Desta forma, ligando gradiente(s) de
uma amplitude apropriada, e planejando um pulso de RF de forma adequada, é possivel
excitar apenas uma fina fatia do corpo, que corresponde a regiao que contém todos os spins

que estao em ressonancia com a faixa de frequéncias do pulso de RF. Perfis de excitacao
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Figura 2.2: Efeitos de um campo magnético perpendicular B;. (a) O campo Bj oscilando na
frequéncia de Larmor dos spins é absorvido pelos spins e causa uma rotacdo em torno ao campo
By (eixo z). (b) Uma vez que o campo B; é removido, os spins continuam a girar em torno do eixo
z na frequéncia de Larmor, mas o sinal decai (no plano z—y) enquanto se reestabelece o equilibrio.
O resultado é um campo magnético oscilatorio, que é detectado com uma bobina enquanto o sinal
decai. O sinal induzido é uma voltagem senoidal com frequéncia igual a frequéncia de Larmor dos

spins (modificado da Ref. [3]).

diferentes podem ser obtidos também (por exemplo, uma excitagao cilindrica [57]), apenas

planejando de forma apropriada a combinacao gradiente—pulso.

Quando o pulso de radiofrequéncia é desligado, M,, continua girando (na frequéncia
de Larmor) em torno do eixo z, enquanto a magnetizac¢ao resultante comega a realinhar
com o campo By. Essa magnetizacao girante gera um sinal oscilante, denominado de sinal
de indugao livre (SIL), que pode ser detectado pela bobina de recepgao (Fig. ) A
relaxacao dos spins, apés o desligamento do pulso de RF, que gera o SIL, é causada pelas
trocas de energia entre spins e entre spins e sua vizinhanca (rede). Essas interagdes sao
chamadas de relaxagao spin—spin e spin-rede e, juntas, fazem com que o vetor M,, retorne
ao seu estado de equilibrio, i.e., paralelo ao campo By. Duas constantes de tempo foram
criadas para caracterizar cada um desses processos: 17 e Ty. A constante T} se relaciona com
tempo de retorno da magnetizagao para o eixo longitudinal e é influenciada pela interacao
spin—rede. Por outro lado, a constante T, esta relacionada a reducao da magnetizagao no
plano transversal e esta é influenciada pela interagao spin—spin [56]. Apods o pulso de RF, a

magnetizac¢ao na diregdo z, M, (t), é inicialmente nula, mas cresce com tempo de relaxagao
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T, até o seu valor de equilibrio, Mjy:
M. (t) = My(1 — e~ t/T1), (2.4)

em que t é o tempo apoés o pulso de RF. Ja a relaxacao T, pode ser entendida como o
tempo que os spins demoram para se defasarem no plano z—y. Apds a excitagao inicial
usando o pulso Bj, todos os spins no plano z—y possuem fases idénticas e, entao, eles
comecam a defasagem rapidamente. Essa é descrita pela constante de tempo T5. Ela leva
a magnetizagao transversal a decair e se aproximar de zero devido a incoeréncia de fase.
Levando em consideracao a queda da magnetizagdo, o sinal transversal, M,,(t), também

decai de forma exponencial, com uma constante de tempo T5:
M, (t) = Mye /™2 (2.5)

Importante ressaltar que cada tipo de tecido humano possui valores tinicos para as constan-
tes Ty e Ty [3]. Dessa forma, as diferengas entre os tempos de relaxagdo podem ser utilizadas
para gerarem contrastes entre os diferentes tecidos presentes nas imagens. Em geral, dois
processos distintos contribuem para a desfasagem dos spins. O primeiro mecanismo é a ver-
dadeira interagao spin-spin (T3), que é inevitéavel, irreversivel e dependente das interagoes
moleculares dentro da amostra. O segundo processo é chamado de decaimento Ty (1é-se Ty
estrela) e inclui o relaxamento Ty e também um relaxamento que é resultado da falta de

homogeneidade do campo magnético principal (By) dentro da amostra.

No tecido, o decaimento 77 provoca uma relaxagao magnética muito rapida dos pro-
tons de hidrogénio em comparagao com o relaxamento T;. Assim, a taxa de decaimento do
SIL é, na verdade, uma medida de 7. Como T3 é um processo mais rapido, ele limita o
tempo de deteccao do sinal de RM. No entanto, é possivel contornar e reverter os efeitos
da defasagem T5. Depois da aplicagao do pulso de 90° (Fig. [2.3a) naturalmente ocorre a
defasagem dos spins (Fig. [2.3b). Dessa forma, outro campo B; é aplicado com o objetivo
de girar a magnetizacao 180° em torno do eixo z. Essa rotacao de 180° é conseguida através
da aplicacao do campo B; pelo dobro do tempo ou com o dobro da amplitude do pulso de
90°. Além disso, a rotacao de 180° faz com que os spins girem para o setor oposto do plano
transversal. Deste lado do plano, os spins agora entram em fase novamente (Fig.[2.3¢). Esta

é a natureza do eco que recupera de forma eficaz toda a coeréncia de fase na magnetizacao
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Figura 2.3: Efeitos da aplicagdo de um pulso By de 180° apos um pulso de 90°. (a) Os spins
sdo inicalmente excitados por um pulso de 90°. (b) Depois de algum tempo em que ocorreu a
defasagem dos spins, um pulso de a 180° é aplicado. (c) O pulso de 180° faz com que os spins
girem 180° em torno do eixo z. Isso troca a posicao da fase dos spins mais lentos e dos mais
rapidos, de modo que os spins mais rapidos possuam um atraso com relacao aos spins mais lentos.
Os spins mais rapidos comegam a recuperar esse atraso, e depois de um tempo, ¢, igual ao tempo
de defasagem, (d) os spins se alinham todos na mesma diregao (ou seja, possuem a mesma fase).
Este processo é chamado de reorientagao e gera o que é chamado de eco de spins (modificado da
Ref. [3]).

transversal, que havia sido destruido pela falta de homogeneidade campo By na amostra
(Fig. ) O tempo entre o pulso inicial de RF de 90° e 0 eco é um parametro importante

na obtencao do sinal maximo detectével e é conhecido como tempo de eco (TE).

O contetido de frequéncia do sinal recebido é usado para obter a informacao espacial
sobre a porcao excitada do corpo. Com o objetivo de codificar em frequéncia a posigao es-
pacial, gradientes sao ligados durante a aquisigao do sinal. Eles sao chamados de gradientes
de leitura. Para fazer a imagem de uma fatia perpendicular ao eixo z (uma imagem axial),
G, ¢é ligado durante a excitagao (para selegao da fatia), e G, e G, sdo ligados durante a
aquisicao. Esses podem ser trocados, para adquirir imagens sagitais ou coronais, ou todos
os trés gradientes podem ser usados juntos durante excitacao e aquisi¢ao para obter imagens

em planos obliquos.

Quando os gradientes de leitura sao ligados, o sinal adquirido em um instante par-
ticular de tempo corresponde a soma dos diferentes sinais senoidais gerados pelos spins
localizados em diferentes regioes do corpo, cada um rodando a uma frequéncia diferente,
correspondendo a sua posicao espacial. Se uma fatia axial esta sendo adquirida, por exem-
plo, o valor do sinal demodulado é equivalente a uma amostra da transformada de Fourier
M (ky, k) da imagem transversal m(z,y). Nesse caso, mudando as amplitudes dos gradi-

entes G, e G, durante a aquisi¢do, pode-se adquirir diferentes amostras de M (k,, k,). Na
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verdade, ligando G, e/ou G, pode-se mover sobre o plano k,—k, (que é conhecido como es-
pago k), coletando amostras de M (k,, k,). Quando uma quantidade suficiente de amostras

de M(k,, k,) foram coletadas a transformada inversa de Fourier produz a imagem m(x,y).

A cobertura necesséaria do espaco k e o numero de amostras dependem da resolucao
espacial e do campo de visao desejados. Para imagens com baixa resolucao espacial, apenas
a porcao central de k,—k, precisa ser amostrada. Para uma resolu¢ao espacial maior, a
periferia do espaco k também precisa ser coberta. O campo de visao esta associado com
o espacamento entre as amostras. Para um campo de visao grande, o espaco k precisa ser
densamente amostrado, requerendo uma grande quantidade de amostras. Se o espacgo k
nao é suficientemente amostrado, e, por isso, o campo de visao resultante nao é suficiente-
mente grande para cobrir o objeto por completo, sobreposi¢coes no dominio espacial serao

observados (aliasing).

Como a amplitude do sinal decresce enquanto a magnetizacao resultante se realinha
com By (isto é chamado relaxagao), multiplas aquisigdes (excitagdo + leitura) podem ser
necessarias para cobrir o espaco k adequadamente. Alguns tipos de trajetoérias sao mais
eficientes ao cobrir o espaco k do que outras. Por exemplo, o imageamento espiral, que usa
gradientes oscilatorios para gerar trajetorias espirais no espago k (Fig. [2.4b), sdo geralmente
mais rapidas do que o imageamento Cartesiano, ou TF2D, i.e., necessita menos aquisicoes.
No imageamento TF2D, cada leitura adquire uma tnica linha do espago k, amostrando
k,—k, em uma forma cartesiana (Fig. [2.4p). Isto é de forma geral uma aquisi¢ao mais lenta,
mas que pode ser vantajosa para algumas aplicagdoes com respeito a natureza dos artefatos
associados a imagem. Existem outros tipos de estratégias para o preenchimento do espago
k como imageamento eco planar, radial, céntrico, dentre outras, e a escolha depende das

necessidades do usuario [56].

Finalmente, para adquirir uma imagem de ressonancia magnética, é necessario que
uma combinagao de pulsos de RF e gradientes sejam ligados de uma forma repetitiva durante
um periodo de tempo. Assim, a forma em que os pulsos de RF e gradientes sao ligados é
chamado de sequéncia de pulsos. O tempo entre aquisi¢oes sucessivas é chamado de tempo

de repetigao (TR).
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Figura 2.4: Sequéncias de pulsos (esquerda) e o espago k correspondente (direita) para (a) aquisi-
¢oes TF2D [58], e (b) aquisigoes em espiral.

2.2 Formalismo Matematico

Como discutido na se¢ao anterior, o sinal de ressonancia magnética demodulado s(t)
medido em um instante particular de tempo corresponde a uma amostra da transformada

de Fourier M (k,, k,) da imagem transversal m(z,y) :

M (ky, ky) = //m(w,y)ej%(kz”kyy)dxdy. (2.6)
zJy

As coordenadas de Fourier k, e k, variam com o tempo, de acordo com os momentos de

ordem zero dos gradientes de leitura G e Gy :

ko(t) = % G, ()dr (2.7)
ky(t) = % OtGy(T)dT. (2.8)

Essas equacgoes explicam como os gradientes sao usados para se mover ao longo do espaco
k, como discutido na se¢ao anterior. Esse formalismo pode ser generalizado para qualquer

tipo de combinacao dos gradientes G, G, e G, como:

Mk = [ m(Pe 2™ dr (2.9)

k(t) = % /0 tcir(f)df, (2.10)



em que G, = (G4, Gy, G) € o gradiente obliquo resultante da combinac@o dos gradientes

G, Gy e G, eT=(x,y,2) é a posicao espacial.

Dada uma posigao espacial temporalmente variavel 7(¢) e um gradiente de campo

magnético G, (t), a fase de magnetizacio é:

—

(T t) = 7/0 G, (1) -T(T)dT. (2.11)

Para spins estéticos, 7(t) ¢ constante, e a Eq.(2.11)) acima fica:

= ork, -7, (2.12)

como na exponencial na Eq.(2.9)).

2.3 Principios do Imageamento de Fluxo em Ressonancia Magné-

tica

Os principios basicos da quantificacao do escoamento usando a ressonancia magnética
foram propostos por Singer [59] e Hahn [60] no final dos anos 1950. Entretanto, aplicagdes
clinicas do método proposto so foram relatados a partir do comego dos anos 1980 [61],[62]. A
método utilizado para quantificacao do escoamento usando ressonancia magnética é baseado
no fato que spins se movendo com uma velocidade ©/ geram uma fase que é proporcional

ao produto da velocidade com o primeiro momento do gradiente sobre a dire¢cao na qual os
spins se movem (Fig. [2.5)).

Isto ¢, para spins se movendo com velocidade constante v/ = (u, v, w), e posi¢ao inicial
7o podemos escrever a sua posi¢ao como 7(t) = 7y + Ut. Reescrevendo a Eq. (2.11), para
t=TE:

TE .
¢ = 7/0 G, (t) - (7o + vt)dt

TE _ TE _
= 77’6-/ Gr(t)dt—l—’yﬁ-/ G (t)tdt
0 0

= % Mo+ 7 - M. (2.13)
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Figura 2.5: Principios da codificacdo de velocidade em RM. (a) No tempo 1, um gradiente positivo
é aplicado, o que resulta em uma frequéncia e uma mudanca de fase associada igual para os
spins vizinhos estacionarios e em movimento, respectivamente. (b) No tempo 2, um gradiente
de igual intensidade, mas de sinal oposto, é aplicado. Neste momento, os spins no sangue em
movimento se separaram das suas vizinhangas originais e percebem uma intensidade diferente
de campo magnético durante a aplicacao do gradiente. O resultado é que, embora a fase dos
spins estacionarios serd cancelada, a dos spins em movimento ird acumular uma mudanga de fase
proporcional & distancia percorrida e, consequentemente, & velocidade (modificado da Ref. [3]).

em que My e M; sao os momento de ordem zero e primeiro momento do gradiente 7" no
tempo de eco (TE), respectivamente. Assim, se um gradiente com momento de ordem zero
nulo é usado (por exemplo, um gradiente bipolar alinhado com 7), a fase resultante para

uma velocidade constante é ¢ = yi/ - M.

Portanto, se um gradiente com forma de onda bipolar é usado entre as excitagoes e a
leitura, a fase medida em um pixel da imagem adquirida é diretamente proporcional & velo-
cidade dos spins contidos naquele respectivo voxel (Fig. [2.5). Entretanto, fatores além do
escoamento (como nao homonegeneidade do campo magnético) podem causar deslocamen-
tos adicionais da fase, que podem levar a interpretagoes erréneas do campo de velocidade

local [63].

2.4 Constraste de Fase

O método do contraste de fase soluciona o problema mencionado acima por utilizar

duas aquisigoes em que o primeiro momento do gradiente bipolar é variado entre as medidas

20



[4]. A velocidade em cada voxel ao longo de determinado eixo é medida como:

. ¢a(‘ra y) B ¢b($a y)
wer(z,y) = SO = M) (2.14)

em que ¢q(,y) e ¢p(x,y) sdo as imagens de fase adquiridas em cada aquisicio e M e M?
sao os primeiros momentos dos gradientes bipolares usados nesse eixo nessas aquisicoes,

respectivamente.

2.5 Codificagao de Velocidade em Fourier

Enquanto o contraste de fase proporciona uma tnica medida de velocidade associado a
cada voxel (aproximadamente a média [I4]), a codificacao de velocidade em Fourier (CVF)
[16] fornece o histograma de velocidades para cada localizagao espacial, que é uma medida

da distribuicao de velocidade dentro de cada voxel.

A CVF envolve a codificagao de fase da velocidade ao longo de uma dimensao de
Fourier associada & velocidade. Ao contrario de apenas duas aquisi¢oes, como no contraste
de fase, multiplas aquisigoes sao realizadas, e um gradiente bipolar com uma amplitude (e
primeiro momento) diferente é usado em cada aquisicao. A Eq. pode ser reescrita

CO1mo:

o7, 0, t) = 2m(ky - 7+ kg - D), (2.15)
em que l;,y = (ku, ky, ky) é a variavel de Fourier associada com 7/, e é proporcional ao primeiro
momento de G, () :

ks = ——M;. (2.16)

Supondo que ha somente fluxo perpendicular ao plano z—y, isto é, 7 = (0,0, w), entao
cada voxel da imagem bidimensional esta relacionado com uma distribuicao de velocidade.
A fungao tridimensional m(x,y, w) esta associada com o espaco de Fourier tridimensional
M (ky, ky, ky). Desta forma, uma dimensao extra é adicionada ao espaco k e miltiplas
aquisicoes sao necessaras para cobrir o espago ky, ky, k,. Com o intuito de se mover sobre
k., um gradiente bipolar com amplitude e primeiro momento apropriados é acionado antes
dos gradientes de leitura de k,—k,, em cada aquisi¢ao. Posicionando os gradientes bipolares

sobre o eixo z ird codificar a velocidade perpendicular ao plano z—y. Posicionando os
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gradientes bipolares sobre x ou y ira codificar as velocidades no plano z—y. Escoamentos
obliquos podem ser codificados usando uma combinacao de gradientes bipolares sobre as

direcoes x,y e z.

Cada aquisicao sobre a direcao k, é chamada de uma codificacao de velocidade. O
numero necessario de codificagoes de velocidade depende da resolucao de velocidade dese-
jada e também do campo de visao de velocidade desejado (o alcance méaximo de medidas de
velocidade sem aliasing). Por exemplo, para obter 25 cm/s de resolugdo com um campo de
visao de 600 cm/s, 24 codificagoes de velocidade sao necessarios. A distribuicao de veloci-
dade m(x,y,w) é obtida calculando a transformada de Fourier inversa dos dados adquiridos

M (ky, ky, k).

A principal desvantagem da CVF é o tempo de aquisigao, pois k,—k, precisa ser total-
mente amostrado em cada valor de k,,. No entanto, ja foram discutidos diferentes métodos
para acelerar a CVF, como usar uma aquisicao CVF com selecao de corte e codificacao

espacial em espiral [24].

2.6 Modelo do Sinal de CVF

Contraste de fase TF2D com codificagao de velocidade somente ao longo do eixo z
fornece duas fungoes bidimensionais, m(z,y) e we(z,y), a magnitude e o mapa de ve-
locidades, respectivamente. Se essas fungoes sao adquiridas com uma resolugao espacial
suficientemente grande, e o escoamento é laminar, é possivel assumir que cada voxel con-
tém apenas uma velocidade e, portanto, a distribuicao espacial de velocidade associado com

o objeto é dada aproximadamente por:

s(z,y,w) =m(z,y) X 0(w — we(z,y)), (2.17)

em que §(z) é a funcao delta de Dirac.

Nas imagens CVF com aquisi¢ao cartesiana, ou TF2D, os dados no espaco k sao
truncados num cubo retangular no espago k,—k,~k,. A distribuicao espacial de velocida-
des associada pode ser modelada como sendo a convolucao da distribui¢ao real do objeto,

s(z,y,w), com sinc(z/dx), sinc(y/dy) e sinc(w/dw), em que dx e dy sao as resolucoes espa-
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ciais sobre os eixos x e y, respectivamente, e dw é a resolugao de velocidade. Ou seja:

S(z,y,w) = [m(x,y) X 6(w — we(z,y))] * sinc <%> % sinc <%) * sinc (%) . (2.18)
em que $(z,y,w) é a distribui¢do medida do objeto, e * denota a convolugao. Isso é

equivalente a:
: _ (w0 —we(z,y) N[y
S(z,y,w) = {m(%y) X sinc ( Su )] * [smc (53) X sinc (5y>] ) (2.19)

2.7 CVF com Aquisicoes em Espiral

O imageamento de fluxo por contraste de fase é lento e possui limitagoes associadas
aos efeitos de volume parcial, relagao sinal-ruido e resolucao temporal e espacial. Por outro
lado, a CVF TF2D nao possui essas limitacoes, no entanto necessita de tempos de leitura
mais longos. Dessa forma, utilizamos o método de CVF com aquisigoes em espiral [23].
Esse método é capaz de adquirir dados totalmente localizados e distribuicoes de velocidade
temporalmente resolvidas em um curto periodo de aquisi¢ao. Implementacoes para medir
o fluxo sanguineo em artérias carétidas e também comparagoes com a ultrasonografia e
contraste de fase TF2D de alta resolucao ja foram apresentadas e discutidas por Carvalho

et al. |23, 25].

2.7.1 Sequéncias de Pulso

A sequéncia de pulsos para o imageamento CVF em espiral (Fig. consiste em uma
selecao de corte, um gradiente bipolar de codificacao de velocidade, uma codificacao espacial
em espiral e um gradiente de re-focalizagao. O conjunto de dados correspondente a cada
quadro temporal é uma pilha de espirais no espaco k,—k,k,, (Fig. . O gradiente bipolar
faz a codificacao de fase efetivamente em k,,, enquanto cada espiral de leitura adquire um

disco em k,—k,.

2.7.2 Modelo de Sinal do CVF com Aquisi¢coes em Espiral

Como as aquisi¢oes em espiral seguem um padrao de pilhas de espirais no espago k,—

ky—k,, (Fig. , o0 espaco k ¢ truncado num cilindro, i.e., um circulo ao longo do plano k,-k,
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Figura 2.6: Sequéncia de pulsos da CVF em espiral. Essa consiste de (a) selecao de corte, (b)
gradiente bipolar para codificagdo de velocidade, (c) codificagdo espacial em espiral, e (d) re-
focalizagao e anulagdo da magnetizacao.

(com diametro 1/dr), e uma funcao retangular (ou “porta") ao longo de k,, (com espessura
1/6w), em que or e dw sdo as resolugoes espaciais e de velocidade, respectivamente. Usando
a mesma idéia da Eq. (2.18) (para CVF TF2D), a distribuicao espacial de velocidades para

a CVF em espiral pode ser modelada como a distribui¢do original, s(x,y,w), convoluida

com jinc (\/:vQ + y2/67’> e sinc(w/0w), resultando em:

S(z,y,w) = [m(z,y) X §(w — wer(x,y))] * jinc (—W) * sinc (%)
— [m(:v,y) x sinc (%W)] x jinc (—W) . (2.20)

2.8 Conclusao

Foram introduzidos os principios bésicos do imageamento por ressonancia magnética
e também apresentada uma breve revisao do imageamento do escoamento sanguineo uti-
lizando a ressonancia magnética. Os métodos de imageamento de fluxo, contraste de fase
e codificacao de velocidade por Fourier sao parte fundamental deste trabalho. Mapas de
velocidade obtido com contraste de fase serao utilizados para guiar solugoes computacionais
da dinadmica dos fluidos e a modelagem do sinal da distribuicao de velocidades adquirida
com CVF sera a base para os resultados apresentados no Capitulo 5, em que sera discu-

tida a possibilidade de obtengao de um mapa de velocidades a partir das distribuicoes de
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Figura 2.7: Esquema de amostragem do espago k para o CVF em espiral. O conjunto de dados
correspondente a cada quadro temporal ¢ uma pilha de espirais no espaco k,—k,—k,,. Cada aquisi¢ao
em espiral corresponde a um nivel diferente de codificacao em k.

velocidades CVF de baixa resolugao espacial e também simulagoes computacionais usando

dados adquiridos com CVF.
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Capitulo 3

Dinamica dos Fluidos Computacional

Neste capitulo faremos a descrigao do algoritmo SIMPLER (Semi-Implicit Method for
Pressure Linked Equations Revised), desenvolvido por Patankar & Spalding [55], utilizando
o método dos volumes finitos. Este algoritmo é amplamente utilizado tanto academica-
mente quanto comercialmente para determinar solu¢oes numéricas das equagoes de Navier—
Stokes, que modelam o escoamento de um fluido. A descrigao do algoritmo SIMPLER se
faz importante, pois o mesmo serd utilizado como base para a construcao das simulagoes
computacionais guiadas por ressonancia magnética. Neste trabalho, o algoritmo implemen-
tado é destinado a simulacao de escoamentos tridimensionais entretanto, por uma questao
didatica, sera apresentada neste capitulo a deducao da versao bidimensional do algoritmo
SIMPLER. A dedugao do algoritmo na versao tridimensional é analoga a versao bidimensi-
onal e segue de forma direta. Além disso, com o intuito de efetuar a validacao do algoritmo
implementado, foi utilizado o problema do escoamento bidimensional em uma cavidade, que
é conhecido na literatura por ser um teste padrao para algoritmos de dinamica dos fluidos

computacional.

Neste trabalho, o sangue sera modelado como sendo um fluido Newtoniano incompres-
sivel isotérmico, com densidade constante p e viscosidade constante u. Apesar de estarmos
supondo a viscosidade do sangue como uma constante, é fato bem conhecido que o san-
gue ¢ um fluido nao-Newtoniano, logo, a sua viscosidade nao é uniforme. Na literatura
existem diversos modelos constitutivos e estudos relacionados as propriedades reologicas
nao-Newtonianos do sangue [64, [65, [66]. No entanto, a falta de um modelo constitutivo

estabelecido, a facilidade de implementacao do modelo Newtoniano e o uso corriqueiro da
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viscosidade constante do sangue na literatura 36, 25, 34, 43| 146, [32] nos fizeram optar pelo

uso do modelo de escoamento sanguineo Newtoniano.

Faz-se importante salientar que os efeitos elasticos das paredes dos vasos também nao
estao sendo considerados neste trabalho. Aqui estamos analisando dados de CF e CVF de
um phantom de escoamento pulsatil, cuja parede do tubo é rigida, e dados de CF in vivo,
cujas paredes dos vasos sao elasticas. A hipotese de se considerar vasos com paredes rigidas
em simulagoes da DFC também é comumente utilizada na literatura [54] [34] 43| 146, 32],
apesar de ja existirem simulagoes da DFC do escoamento sanguineo considerando os efeitos
elasticos de parede [67, [68]. No entanto, o algoritmo SIMPLER, com malha uniforme
Cartesiana, implementado nesse estudo nao permite a utilizacao do modelo de paredes
elasticas. Para utilizarmos essa hipotese, seria necessario uma implementacao através do
método dos elementos finitos, que nos permitiria os efeitos de interacao fluido—estrutura.
Porém, tal implementacao é substancialmente mais complexa do que o algoritmo que foi

implementado neste trabalho.

3.1 Equagoes do Movimento

O modelo geral do movimento de um fluido no espago tridimensional é dado pela

equagao do momentum de Navier—Stokes [64]:

ov -
p(a—’;+ﬁ-w>——vp—v%+f, (3.1)

em que p é a densidade do fluido, ¥ = (u,v,w) é o vetor velocidade do escoamento (u,
v e w sao as componentes de velocidade escalares associadas aos eixos espaciais x, y e
z, respectivamente), t é o tempo, p é a pressao hidrodinamica, f representa as forcas
de campo agindo sobre o fluido durante o escoamento, 7 é o tensor de tensoes, e V é o
operador gradiente. O tensor de tensoes representa o momentum transferido em virtude
dos movimentos moleculares e interagoes dentro do fluido. Ele é uma fungao das invariantes
escalares do tensor taxa de deformagao ¢ = (1/2) [VZ + (V©)T], em que © é a operagao
de transposicao. Para um fluido incompressivel, o tensor de tensoes pode ser escrito como

7 = —u(é) é, em que o escalar u(é) é a viscosidade Newtoniana generalizada para um dado

>
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Neste trabalho, o sangue é modelado com um fluido Newtoniano, incompressivel,
isotérmico, com viscosidade constante i e densidade constante p. Estamos supondo também
que nao ha nenhuma forca de campo agindo sobre o escoamento do sangue. Desta forma, a
simplificacao da equagao do momentum geral, Eq. , leva a equacgao para o movimento
do sangue [69]: )

p (@ + - Vﬁ) = —Vp+ pAv, (3.2)

em que A é o operador Laplaciano.

Além disso, como nao hé fontes de sangue no interior das artérias, o campo de ve-
locidades também deve satisfazer a conservagao da massa (ou continuidade), que pode ser

expressa por:

V-7=0. (3.3)

As Eq. e Eq. devem ser resolvidas para as varidveis escalares u,v,w e p.
Essas equacoes formam um sistema acoplado nao linear de equacgoes diferenciais parciais.
A tentativa de determinar sua solucao geral diretamente é um problema em aberto e,
certamente, uma tarefa formidével. Desta forma, é necessario um método para encontrar
solugoes aproximadas desse sistema. Os métodos que serao descritos neste capitulo serao
baseados, basicamente, nas discretizagoes por diferencas finitas em volumes de controle
definidos na malha computacional. Além disso, serd deduzida uma equagao de Poisson,
baseada na equagao da continuidade (Eq. ), para determinar a pressao. Nas segoes
seguintes serao apresentados os detalhes da discretizacao e o algoritmo de aproximacao da

equacao de Navier—Stokes.

3.2 Malha Deslocada (Staggered Grid)

A maior dificuldade encontrada na determinacao da solugao numérica de um escoa-
mento incompressivel ¢é a falta de uma equagao direta para a pressao. Essa dificuldade pode
ser solucionada facilmente para escoamentos bidimensionais utilizando uma abordagem em
fungoes de corrente na qual a pressao é eliminada das equagoes do momentum (Eq. )
No entanto, essa abordagem nao é possivel em um escoamento tridimensional [70]. Desta
forma, problemas tridimensionais demandam uma abordagem utilizando as variaveis primi-

tivas u, v, w e p. No passado, muitos pesquisadores fizeram esforgos para que os problemas
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X = pressdo
O =velocidade u
PR —1 = velocidade v

variaveis com
0s mesmos indices

deslocadas O X QiX 0ix 0 X 0
volume de controle = =11
principal (p) C v volume de controle

Figura 3.1: Malha deslocada.

bidimensionais e tridimensionais pudessem ser solucionados utilizando apenas as variaveis
primitivas, sem que o campo de pressoes apresentasse oscilagoes nao fisicas. Como solucao,
foi sugerido utilizar uma malha de céalculo diferente para cada uma das variaveis depen-
dentes. Uma malha deslocada para as variaveis dependentes foi primeiramente utilizada
por Harlow & Welch [71], no seu bem conhecido método MAC (Marker and Cell). Desde
entao, esse método vem sendo utilizado por diversos pesquisadores como um padrao, espe-
cificamente, no algoritmo SIMPLER, procedimento criado e popularizado por Patankar &

Spalding [47].

A Fig. mostra uma malha bidimensional deslocada em que as variaveis dependentes
(wij, v;; € p;j) com os mesmos indices sao deslocadas umas das outras (uma extensao para
trés dimensoes é simples e direta). O dominio computacional é dividido em um nimero de
células (mostradas na Fig. como volume de controle principal) cujos valores da pressao
estao no centro. A localizagao das componentes de velocidade fica no centro das faces das
células nas quais elas sao normais, i.e., a velocidade u fica no ponto médio das faces verticais
e a velocidade v no ponto médio da face horizontal. Se uma malha uniforme é usada, as
localizagoes sao exatamente os ponto médios desses pontos de malha. Em tais casos, a
diferenca de pressao entre duas células adjacentes é a forca motriz para a componente de
velocidade localizada na interface dessas células. Dessa forma, a aproximacao por diferencas
finitas é agora fisicamente significativa e o campo de pressao ird produzir uma distribuicao

de pressao razoavel para o campo de velocidade correto.

Outra importante vantagem é que as taxas de transporte transversalmente as faces do
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volume de controle podem ser calculadas sem a necessidade de interpolacao das componentes
de velocidade. Uma descricao detalhada de como determinar as equagoes discretizadas de

Navier—Stokes usando uma malha deslocada seré feita nas se¢oes subsequentes.

3.3 Discretizacao das Equacoes do Movimento 2D

O algoritmo SIMPLER ¢é baseado na discretizagao das equagoes de Navier—Stokes.
Por motivos didaticos, a discretizacao sera apresentada para as equagoes bidimensionais do
movimento em uma malha computacional uniforme e Cartesiana. A discretizagdo para o
caso tridimensional pode ser feita trivialmente de forma analoga e sera apresentada ao final

da deducao da discretizagao.

Discretizamos o espago z—y—t em uma malha com espagamento espacial dx, dy e

resolucao temporal ot E] Além disso, definimos os pontos discretos da malha (z;,y;, t,) por:

r; = xr, 1€N
y; = Jjoy, jEN (3.4)

t, = ndt, n e N.

O nosso interesse é determinar as fungoes escalares de velocidade u(z,y,t) e v(z,y,t) e a

pressao p(z,y,t) nos pontos da malha discreta (z;,y;,t,) e, para tais, escreveremos:

u($i> Yi» tn) = u?,j

plz,y,t) = pij

Para um escoamento bidimensional a componente w da velocidade é nula e ,neste

caso, a equacao da continuidade pode ser escrita como:

ou Ov
I + 8_y =0. (3.6)

'E importante observar que a resolucio temporal dt é diferente da resolucio temporal da imagem que sera
adquirida por ressonancia magnética. Neste caso, a resolugao temporal esta relacionada a solugao numeérica que ira
convergir para o estado estacionario, i.e., Voo () = lim (7, t), levando em consideracao as velocidades dadas como

t— o0

condigbes de entrada e saida.
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Para o volume de controle mostrado na Fig. a aplicacao do método dos volumes
finitos na equacao da continuidade, i.e

e

(3.7)
produzira a seguinte forma discretizada da equagao da continuidade
n+1l n+1 n+1 n+1 _
(u;; w0y + (0] — v )dr = 0. (3.8)
V... Vv V. .
i-1,j+1 ijt+1 it1j+1
t t )
X 11_4;1 Xp,-,jﬂfl’i,jﬂx _Ii,‘ﬂ,jﬂ
‘Tji—lz/' ri,j ¥i+1,j
Priilenn i (4 P,
‘T}i-l,j-l ‘T}i,j—l ‘1},41,,'-1

. ...
x B _;,./-IX i 1,j-1

LMVT

L X u

Figura 3.2: Volume de controle para a equagao da continuidade
3.3.1 Equacao do Momentum na Direcao =

A equagao de Navier—Stokes bidimensional na dire¢ao z, na forma conservativa (com

as devidas simplificagoes baseadas na equagao da continuidade), é dada por

ot Ox dy oz

du | duw) a(uv)] _ o, {azu azu] | 39)

"o oy

Integrando a Eq. (3.9) sobre o volume de controle para a varidvel dependente u

(Fig. [3.3), temos:

p(uiy" — ui (My / / <8p) drdy +
0 Ju 8
// {% (puu—ua$> + 0_3/ (PUU _May)} dedy = 0,

(3.10)
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em que dx e 0y representam as dimensodes do volume de controle, dt a resolugao temporal
e u" a componente da velocidade no tempo t = ndt. A aplicacao do teorema de Green na

Eq. (3.10) leva a seguinte equagao discretizada:

0xdy
n+1 n T T
P (ui,j - ui:j) ot + <Gi+%,j - Gz;%’j) 5y +
il x n+1 n+1
(H L+ Hz,j—%> ox + (pphly —pi ) oy = 0, (3.11)

em que G* e H” sao definidos como:

9, 9,
Gm:puu—u—u e Hx—puv—u—u
dy

- (3.12)

As varidveis G* e H” representam os fluxos axial e transversal para a equagao do

momentum na direcao x, respectivamente. As discretizacoes dos fluxos sao diretas e dadas

por:
UTH'I L — un'f"l
Gf+%,j - Z (i + iy ;) (ui) " +uily;) — M( ZHJ(Sx )
P 1 1 (up) ! — uity))
Gl = 4 (i + i) (i + uif ) — p=— oz -
u’?fl — un‘kl
Hijrs = g(v% o) (Ul i) - “( ZJH(Sy = (3:19)
n—f—l . un+_1
Hijy = Z (V71 v g) (ui ™+ i) = M( N 0y o

Consequentemente, substituindo os fluxos discretizados na Eq. (3.11)), verifica-se que

a mesma pode ser reescrita na forma:

ajguit = amuntt b+ (! = pi) oy, (3.14)

+

em que o termo Y a’,u"! representa todas as contribuigoes convectivas e difusivas nos nés

vizinhos (w414, Wi—1j, Wij+1, Wij—1 € seus coeficientes), e os coeficientes a

" A
ij € Gy, contém

todas as informacgoes do tamanho da malha, densidade, viscosidade e também a solucao de

u e v no n-ésimo tempo. Desta forma, reescrevendo a Eq. (3.14)), temos:

qt un—i—l al n+1 n+1 n+1

n+1 U n+1 n+1
%7 i, i—1,7 U; 1 ]+az+1 juH—l ]+a1j luz] 1+az g—i—luz J+1 +b (pz] - p7,+1 ]) 5y7 (315>
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em que os coeficientes sao dados por:

g

X

u..
1
vi,j Y Vi+1,j
i-1j L] ij p1+1,] ui+1,j
V.. V...
ij-1 i+1,j-1
Z/li,j-l

Figura 3.3: Volume de controle para a equagdo do momentum na diregao x.

i—1,j
a?—l—l, j
i—1
A j+1
bu

i?j

iy
Dityy+ =5
" Filja
u ‘F?,LjJrl
dxdy
—Uu
ot

u u u u
iy 5+ Qg+ Q50 + Q40

( z‘lf&-Lj o

Fyy) + (B — F

)

(3.16)

0xdy

) 5

Neste caso, os coeficientes D representam as contribuicoes difusivas e os coeficientes F' as

contribuigoes convectivas, com:

u
Di—l,j

u
ij—1

U
i—1,5

u
i+1,5

FY

i,7—1

u
i+1,5

(3.17)

u 0y

i+t1,j /1$7
D= /‘%7
% (w1, + uis) Oy,
_% (ufr + i) 0y,
% (Vi1 + Vi) O,
—% (vPy, + o) o
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3.3.2 Equacao do Momentum na Direcao y

A equacao do momentum na direcao y é dada por:

dv  d(uwv) a(w)] op {a% a%] (318

o or oy | T oy Mo a2

E de forma anéloga ao procedimento da se¢ao anterior, podemos integrar sobre o

volume de controle para a velocidade v (Fig. , obtendo que:

g (Uﬁl " 6x5y // (ap) ety
0 v 8 ov
= - — = = 0. 1
// {ax <puv Mé’x) + By (pvv M@y)} dxdy 0 (3.19)

Novamente, aplicando o teorema de Green na equacao, obtemos:

n n 53:5y
p (vi =) 5 (Girz),y - Gi,"_l ) oy +

(H%J%_Hffj_%) du+ (Pl —ppt) o = 0 (3.20)

em que os fluxos axial e transversal na direcao y, GY e HY, sao definidos como:

GY = puv — u% e HY = pvv — p—. (3.21)

E, repetindo o procedimento da secao anterior, a discretizacao dos fluxos pode ser determi-

nada com facilidade:

P (v — o)
Glyy = () (o + o) — e
Gy = g (it i) (VI +0i) = HJ(UZJ'H ;xv?jll,j)
HY o= S+ (i o) —p (vi 5; ur) (3.22)
By = Dt () -l R,
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Figura 3.4: Volume de controle para a equagao do momentum na direcao y.

Finalmente, a Eq. (3.20) pode ser escrita como:

al ur T =a’

n+1 __ n+1 +a

1,7 "1, i—1,jVi-1,5

1) oz, (3.23)

+azg lvzg 1+a’z ]—|—1U

em que os coeficientes sao dados por:

7'7j_

i,j+1

b’U

l?j

v v v
aiq;tai;+ai i+ a0

2 1g) + (FY —



Ccoml:

v v 0y
i-1j7 — Di+1,j = ng
v v ox
ij—1 = i+l — M@?
v 1 n n
Filiy = ) (ui—l,j + Uz‘—1,j+1) oy,
v L, n
i+Lj T Ty (ui,jﬂ + ul]) 0y, (3.25)
v 1 n
Fijon = 5 (0o + ) om,
v L, n
i+li T Ty (Uz]+1 + Ui,j) ow.

3.3.3 Procedimento de Solucao

Em um estagio intermediario do funcionamento do algoritmo que calcula a solugao
computacional, as variaveis dependentes deverao evoluir no tempo computacional passando
do instante de tempo ndt para o instante (n + 1)6t. No SIMPLER, a velocidade é deter-
minada em duas etapas — predicao e correcao — para prosseguir do n-ésimo intervalo de
tempo computacional para o seguinte. No primeiro momento, as equacoes do momentum
discretizadas Eq. e Eq. sao resolvidas para obter valores provisorios para as
velocidades que serdo chamadas de u* e v*. Nao sera possivel obter as velocidades u"*! e
v™*! diretamente, pois os valores provisérios, no primeiro momento, nao irao satisfazer a

equacao da continuidade.

Fazendo uso das solucoes aproximadas das velocidades u* e v*, uma corre¢cao para
a pressao op podera ser calculada, o que nos dard uma equagao para a correcao da pres-
sao p"t = p" 4+ Jp e, com essa nova pressao, correcoes para as velocidade u¢ e v° serao
obtidas. Como no caso da pressao, u¢ ira corrigir u* de tal forma que u"™ = u* + u°, e

+1

equivalentemente para v¢, sendo que os novos valores u" ! e v" ! satisfazerao a equacao da

continuidade.

Assim, com o intuito de obter os valores provisorios u* e v*, as equagoes Eq. (3.11]) e
Eq. (3.20) sao aproximadas por:
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aqifju;k,j = Z aZbu:Lb + 0" + (ij - pszrl,j) oy (326)

af,jv:j - Z aZbU:b + 0" + (ij - ij-i-l) ox. (3.27)

Observe que o campo de pressao utilizado é o obtido na etapa de tempo anterior. Sendo
p™ conhecido, as equagdes Eq. (3.26) e Eq. (3.27) podem ser resolvidas. Por exemplo, na

= 1 * b * * * * = 3
equagao, a velocidade u;; e todos os vizinhos u; ; ;, ui 4 ;, uj 4, uj;_; sao desconhecidos
e podem ser expressos como um sistema de equacgoes lineares. Isto envolve a inversao de

uma matriz banda com cinco diagonais.

Agora, considerando que u™™! = u* + u°, se subtrairmos a Eq. (3.15) da Eq. (3.26),

temos:

aius; = atus, + (6pij — pita ;) 0y, (3.28)

com 0p; j = p?jl — py;- De uma forma similar, subtraindo a Eq. 1} da Eq. produ-

zimos a equagao de correcao v°:

ai’,jvf,j = Z Uy + (0Di; — Opij41) 0. (3.29)

Com o objetivo de se fazer a ligacao entre as correcoes u e v° e a correcao da pressao op
de forma explicita, os termos que contém todas as vizinhangas do ponto central (i, j) serao
ignorados nas Eqgs. (3.28)) e (3.29) (na Ref. [47] é possivel encontrar a justificativa completa

para esta operagao). Desta forma, as mesmas serao reduzidas a:

iy = dij (0pig = 0pivrg) (3.30)

v _ Oy

em que d; ; = ——, €
»J u
@i

viy = i (0pi = 0pijia) (3.31)

ox
—.
1,J

v
com d; ; =

n+1
,J

discretizada (Eq. (3.8) e usando as Eqa. (3.28)) e (3.29), temos a equacdo da corregao da

pressao:

CRE % c n+l __  x c = : :
Agora, substituindo w;';" = uj; +uf; e v’/ = v}, + vf; na equagao da continuidade

ay ;0pi; = Z appOPnp + 0P (3.32)
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em que b = (uj ;—u;_; ;)0y+(v;,;—v;;_y)dx. Considerando 7* = (u*,v*), entao a Eq. (3.32)

i

é, basicamente, uma versao discreta da seguinte equagao de Poisson:
1 —k
V(op) = av U (3.33)

E importante notar que a solugao numérica converge quando o termo b’ = (. Vale observar

também que as Egs. (3.30)) e (3.31) podem ser representadas como:

L1
7 = —=V(p). (3.34)

Finalmente, os coeficientes da equagao da pressao (Eq. (3.32))) sdo dados por:

a?+1,j = d;q»l,j(sy

affl,j = ?—1451/

@i = dij407

a’f,j—l = dj; 0 (3.35)
al; = aily;tagtap g +agg

3.3.4 Algoritmo

Com o objetivo de sistematizar o procedimento discutido nas se¢oes anteriores apre-
sentaremos nesta se¢ao os algoritmos para determinar a solu¢ao numérica das equacoes de

Navier—Stokes. Comegaremos apresentando o método SIMPLE (Alg,.

Com o objetivo de melhorar a taxa de convergéncia do algoritmo SIMPLE, uma versao
revista, chamada de SIMPLER, ou SIMPLE Reuvised, foi sugerida por Patankar [47]. Para o
nosso caso, esta versao é de maior interesse, pois ela nao necessita de uma estimativa inicial
para a pressao, mas apenas de uma estimativa inicial para a velocidade. Levando em con-
sideracao que possuimos, em um determinado vaso de interesse, um campo de velocidades
medido por contraste de fase (mesmo que de baixa resolugdo espacial e ruidoso), podemos
utiliza-lo como estimativa inicial. Além disso, se o campo de velocidades correto é dado,
a versao da equagao da pressao para o algoritmo SIMPLER iré produzir imediatamente

o campo de pressao correto e nao serao necessarias novas iteragoes. Apesar do algoritmo
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Algoritmo 1 SIMPLE (Semi-Implicit Method for Linked Pressure Equations)

1. Comece com uma estimativa inicial para o campo de pressao, p*.

2. Determine a solugao das equagoes discretizadas do movimento, Eq. (3.15) e Eq. (3.23)), para
obter u* e v*.

3. Determine a solucao para a equacgao da correcao da pressao, dp.
4. Calcule a correcao da pressao: p"t! = p* + dp.

5. Determine u"*! e v"*! usando as formulas de correcao da velocidade

u = w4 dY(0pi — 6piv1)
VT = 0"+ d(0p; — dpjs).

6. Trate a pressdo corrigida, p"*!, como a nova estimativa inicial, i.e., p* = p"*!. Retorne ao
passo 2 e repita todo o procedimento até a equacao discreta da continuidade ser satisfeita.

SIMPLER possuir uma taxa de convergéncia mais rapida, é importante ressaltar que o

mesmo tem um esforgo computacional maior que o SIMPLE [47].

Com o objetivo de determinar a versao revisada do algoritmo SIMPLE, considere que

seja conhecido um campo de velocidades inicial v e v. Entao, a equagao do movimento

(Eq. (3.15)) pode ser escrita como:

B > at uny + b*
Usj = T

+d}(pij = Pivr;)- (3.36)

0,
Agora, defina a pseudo velocidade 1; ; como:

A Z aZbunb + b
U; 5 = a—

(3.37)

u
]

E imediato notar que i, ; ¢ composto pelas velocidades nos nés vizinhos e nao contém

nenhum termo de pressao. Desta forma, a Eq. (3.36)) se torna:
Uiy = Ui j + de (pij — Pit1,)) (3.38)

e, de forma similar,

Vi = Vig + di ;(pij — Pij+). (3.39)

Percebe-se uma similaridade entre as duas ultimas equacoes e as equagoes de correcoes

definidas no final da se¢ao anterior. Aqui, u e v aparecem no lugar de u* e v* e a pressao p
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toma o lugar de dp. Consequentemente, substituindo as corregoes (Egs. (3.38)) e (3.39)) na

equacao da continuidade discretizada (Eq. ), temos uma nova equacao para a pressao:
a7 Pij = 051 Pi-1 + Gy Piv1y T 005 P+ @ D + (3.40)

com coeficientes como na Eq. e
W = (U — Uim1,5)0y + (05 — i j—1)0x. (3.41)

Assim, podemos descrever o método SIMPLER (Alg. .

Algoritmo 2 SIMPLER (Semi-Implicit Method for Linked Pressure Equations Revised)

1. Comece com uma estimativa inicial para o campo de velocidades.

2. Calcule os coeficientes da equacao do momentum e depois calcule 4 e © para as equagoes
Eq. (3.37)), substituindo os valores das velocidades vizinhas ;.

3. Calcule os coeficientes para a equagao da pressao Eq. (3.40]) e resolva-a para obter o campo
de pressao.

4. Tratando o campo de pressao como p*, resolva as equagoes do movimento para obter u* e

v*.

5. Calcule a fonte de massa b*, Eq. (3.35), e entdo resolva a equagao de p.

6. Faca a correcao do campo de velocidade, usando as equagodes

u" = wt + d*(0p; — Opita)
Un+1 = U* + d”(épj — 5pj+1)7

mas nao faga a correcao da pressao.

7. Retorne ao passo 2 e repita até a convergéncia, i.e., até que a equagao discreta da continuidade
seja satisfeita.

3.4 Caso Teste: Escoamento em uma Cavidade

Com o objetivo de testar nossa implementagao do algoritmo SIMPLER, usaremos
dados tabelados de solugoes numéricas para o problema do escoamento em uma cavidade.
Esse problema ¢ conhecido na literatura como sendo um teste padrao para algoritmos de
dindmica dos fluidos computacional, por existirem diversos trabalhos com dados tabelados,

como os apresentados nas Ref. [72] e Ref. [73].
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Figura 3.5: Ilustracao do problema do escoamento em uma cavidade.

Assim, iremos simular numericamente um escoamento bidimensional for¢ado pelo mo-

vimento da tampa de uma cavidade, através das equacoes do movimento:

ou o) ow) _ op 1 (0%

ot ox dy  Or Re\dx2 0y?

ov  Owv)  Owv) I 1 (v

ot Ox oy 8y+Re 8x2+8y2 (342)
o
or Oy

sujeitas a algumas condigoes iniciais e de contorno que serao apresentadas adiante, e do
algoritmo SIMPLER, descrito na se¢ao 3.4. A constante Re é conhecida como ntimero de

Reynolds:
pv  forgas inerciais

Re = = :
c pu/L  forgas viscosas

(3.43)

Este é um parametro adimensional que mede a razao entre as forgas inerciais e as forcas
viscosas, mensurando a importancia de cada uma dessas forcas nas condigoes do escoamento.

Aqui, L é um comprimento caracteristico no escoamento, u a viscosidade e p a densidade.

O problema é caracterizado da seguinte forma: a cavidade, de altura A e comprimento
C, cujas paredes sao solidas e impermeaveis, tem seu interior totalmente preenchido com o
fluido incompressivel. Inicialmente, a tampa da cavidade e o fluido estdo em repouso. No

instante inicial £,, ao acelerar instantaneamente a tampa da cavidade com uma velocidade
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u,, damos origem ao escoamento. Neste problema, estamos considerando as velocidades u
e v nulas no contorno da cavidade, que tem dimensoes unitarias, A = C' = 1. Na tampa da
cavidade, faremos u, = 1 e v = 0, como podemos observar na Fig. [3.5] Além disso, iremos

considerar o nimero de Reynolds como Re = 100 para o nosso teste.

Todos os algoritmos necessarios para a simulagao em cavidade bidimensional foram
implementados no MATLAB (MathWorks, Inc, Natick, MA, EUA) e executados em um
computador com processador Intel Core i7 2,8 GHz com 16 GB de meméria RAM utilizando
o sistema operacional OSX Yosemite (Apple, Inc., Cupertino, CA, EUA). Buscou-se utilizar
boas praticas de programacao, relacionadas ao preenchimento e operacoes das matrizes
esparsas envolvidas na solu¢ao numérica, com o intuito de acelerar os calculos. Além disso,
para realizar a solucao dos sistemas lineares envolvidos foi utilizado o método do gradiente

biconjugado estabilizado, nativo do MATLAB.

Na Fig. temos a solugao numérica no estado estacionario, i.e., t — oo da ve-
locidade u no interior da cavidade quadrada de lado unitario, calculada com o software
comercial ANSYS Fluent, usando uma malha 32 x 32 e u, = 1. A solugao no estado es-
tacionario é obtida ap6s multiplas iteragoes e é atingida na iteragdo ng (suficientemente

grande) quando:
oo+t = el

5 <e (3.44)

para ¢ suficientemente pequeno. Na Fig. [3.6p, ¢ apresentada uma comparagao entre a so-
lugao obtida numericamente com o ANSYS Fluent com os valores tabelados no trabalho
de Ghia et al. [72] no centro geométrico da cavidade na diregdo z. Os valores tabelados
na Ref. [72] sdo uma fonte importante para comparagao, pois os mesmos foram obtidos
utilizando um algoritmo altamente eficiente e de alta resolucao, para obtencao de solucoes,
exclusivamente, para o problema do escoamento em uma cavidade. Tal algoritmo é capaz
também de obter solugdoes muito precisas mesmo para nimeros de Reynolds muito baixos
(que demandam malhas muito finas e passos de tempo muito pequenos). Dessa forma, é
possivel ver que os resultados obtidos utilizando o software ANSYS Fluent sao qualitativa-

mente e quantitativamente compativeis com as solugoes tabeladas.

Na Fig. temos a solu¢ao numérica no estado estacionério da velocidade u calcu-
lada usando o algoritmo SIMPLER implementado neste trabalho, utilizando uma malha

97 x 97, 5t = 1072 e u, = 1. Comparando as Fig. e Fig. , observa-se que, qualitati-
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Figura 3.6: Solucao para o escoamento em cavidade com u, = 1 e Re = 100: (a) obtida com
software comercial ANSY'S Fluent 6.1, com malha computacional de tamanho 32 x 32; e (¢) obtida
com algoritmo SIMPLER implementado neste trabalho, com malha computacional de tamanho
97 x 97. Comparagao da velocidade u obtida no centro geométrico da cavidade (x = 1/2) com os
valores tabelados na Ref. [72]: (b) ANSYS Fluent; e (d) nossa implementagao do SIMPLER.

vamente, a solugao obtida com o algoritmo desenvolvido é compativel com a solucao gerada
pelo ANSYS Fluent. Aqui, foi escolhida uma malha mais fina que a utilizada no ANSYS
Fluent e, também, um passo de tempo relativamente pequeno, pois o algoritmo desenvol-
vido nao tem nenhum melhoramento com relagao a resolugao. Neste trabalho, optou-se por
usar uma implementacao mais simples, exatamente para facilitar a compreensao do método
e mostrar que, mesmo com ela, é possivel obter bons resultados. Na Fig. 3.6, temos uma
comparagao entre a solugdo u obtida numericamente no ponto x = 1/2 e as solugoes tabela-
das na Ref. [72]. E importante ressaltar, novamente, que, tanto quantitativamente quanto
qualitativamente, a solug¢ao obtida com o algoritmo desenvolvido esta proxima da solucgao
obtida com algoritmos comerciais e de alta resolug¢ao, bem como dos valores tabelados da

literatura.
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3.5 Conclusao

Neste capitulo, foi apresentada uma dedugao do algoritmo SIMPLER desenvolvido
por Patankar & Spalding [55] para as equagoes do movimento bidimensionais. Assim, uma
versao bidimensional do algoritmo foi entao implementada e um teste para um caso de es-
coamento bidimensional em uma cavidade foi realizado. Embora nao mostrada aqui, uma
versao tridimensional do algoritmo SIMPLER foi também implementada. Os resultados
mostraram que a implementacao do algoritmo neste trabalho ¢ compativel com duas im-
plementagcoes ja consolidadas, de alto desempenho e alta resolucao: o software comercial
ANSYS Fluent 6.1 e os valores tabelados do escoamento em uma cavidade bidimensional

por Ghia et al. [72].
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Capitulo 4

Simulacoes Computacionais do
Escoamento Sanguineo Guiadas por

Dados de Contraste de Fase

Neste capitulo, é descrito um método numérico para reconstruir escoamentos sangui-
neos que sao influenciados tanto por medi¢oes do escoamento usando ressonancia magnética
quanto por modelos matematicos do escoamento dos fluidos. Dados medidos por contraste
de fase sao descritos como fungoes lineares das velocidades sobre a malha computacional e
a dinamica dos fluidos computacional controla a influéncia relativa das medidas diretas e
das hipoteses do modelo. Essa abordagem foi brevemente descrita e resultados qualitativos
preliminares foram apresentados por Nielsen & Nayak [48]. Neste capitulo, é mostrado
detalhadamente que o método combinado RM-DFC é capaz de produzir escoamentos que
satisfazem as equacoes do movimento de fluidos, e que, por outro lado, tem uma concor-
dancia maior com as medidas por contraste de fase do que apenas as simulagdes ntiméricas
dessas equacoes. Nielsen & Nayak levaram em consideragao apenas uma dimensao de velo-
cidade medida por contraste de fase como influéncia para a solu¢do combinada [48]. Dessa
forma, é feito nesse capitulo uma extensao do método descrito por eles, agora, considerando
as medidas por contraste de fase das velocidades nas trés diregoes espaciais como influéncia
para a solucao combinada. Finalmente, sao feitas analises qualitativas e quantitativas dos
campos de velocidade simulados utilizando dados in vivo e de um phantom de escoamento

pulsatil para validar o método.
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A lista de publicacoes relacionadas aos resultados apresentados neste capitulo se en-

contra no Anexo I.

4.1 Meétodos

4.1.1 Algoritmo SIMPLER

As simulagbes do escoamento sanguineo sao feitas usando o algoritmo SIMPLER,
desenvolvido por Patankar & Spalding [47], e descrito com maiores detalhes no Capitulo
3. Esse procedimento é vastamente utilizado, tanto na area académica quanto comercial,

para determinar a solucao numérica das equacoes do movimento da mecénica dos fluidos
(Eqs. B2) e BI)).

O algoritmo SIMPLER comega com uma estimativa inicial do campo de velocidades
e atualiza essa estimativa de forma iterativa. Em cada iteracao, as equagoes do movimento
sao discretizadas e linearizadas usando as estimativas de campo de velocidade da iteracao

anterior (vide Segao 3.3).

Para uma malha computacional de tamanho M x N x K no espago tridimensional
x—y—2z, e considerando L. = M - N - K, temos, como resultado da discretizacao das equacoes
do movimento, na n-ésima iteracao, trés vetores coluna u,, v, e w,, de tamanho L X 1,
correspondendo as velocidades nas direcoes x, y e z, respectivamente. A construcao do
vetor u,, associado & uma itera¢ao qualquer ¢ ilustrado na Fig. [4.1] Os vetores v,, e w,, s@o
construidos de maneira anéaloga, levando em consideracao as componentes de velocidade

nas direcoes y e z, respectivamente.

E apresentado a seguir o desenvolvimento para a componente de velocidade na direcdo
x, isto é, para u,. Para as demais componentes da velocidade nas diregoes y e z — isto
é, v, e W, respectivamente — o desenvolvimento é idéntico, apenas substituindo u,,, nas
equagoes, por v, ou w,. Note que, na n-ésima iteragao, u,, v, € w, sao calculados de
forma independente. Assim, v,, e w,, nao aparecem no calculo de u,. Contudo, embora
nao explicito, o célculo de u, utiliza informagcoes sobre as velocidades da iteragao anterior

em todas as trés diregdes (u,_1, V,—1 € W,_1), conforme detalhado no Capitulo 3.

Com respeito a u,, a discretizagdo das equagoes do movimento, Eq. (3.2)), resulta no
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Figura 4.1: Construcao do vetor u, associado & uma iteracdo qualquer a partir dos valores de
velocidade (componente na diregdo z apenas) nos diversos pontos da grade tridimensional no
espago r—y—z. A velocidade em cada ponto em um espago tridimensional com M x N x K pontos
¢ alocada como um coeficiente do vetor coluna u,, de tamanho (M - N - K) x 1.

sistema linear quadrado:

Au,n—lun - bu,n—ly (41>

em que A, ,_; ¢ uma matriz banda quadrada esparsa com sete diagonais com dimensao
L x L, que contém informagoes das trés componentes de velocidade na iteragao anterior
(Wp—1, Vi1 € W,,_1) € as constantes de densidade (p) e viscosidade (p); € by ,,—1 € um vetor
coluna L x 1 que contém informagao nao apenas sobre a densidade, a viscosidade e as trés
componentes de velocidade na iteragdo anterior, mas também sobre a pressao (calculada

com base em u,,_1, v,,_1 € W,,_1, de acordo com o Alg. . Por isso, a pressao nao aparece

explicitamente na Eq. (4.1)).

Tendo em vista que a discretizagao gera um sistema linear quadrado para cada com-

ponente de velocidade, temos que u,, é dado simplesmente por:
u, = (Au,nfl)_l bu,nfl' (42)

Desta forma, qualquer método iterativo para solugao de sistemas lineares pode ser usado
para determinar u,. Neste trabalho, é utilizado o método do gradiente biconjugado estabi-

lizado.

Considerando u,, v, e w, como sendo a forma Cartesiana dos vetores u,, v, € W,
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respectivamente, entao para um dado instante de tempo t = ty5, o campo de velocidades
U, = u,i + v,j + w,k converge para a solucao, neste instante de tempo, quando a equacao
da continuidade é satisfeita (passo 7 no Alg. . O tempo entao é incrementado de uma
quantidade dt, e o procedimento iterativo ira se repetir até obter a solucao no instante de
tempo t = to + dt, e assim por diante. Dessa forma, é posivel determinar um campo de
velocidades simulado que depende do tempo. Entretanto, seria necessario que o verdadeiro
campo de velocidades no tempo ¢ = 0 fosse conhecido. Neste trabalho, o campo de velo-
cidades exato é desconhecido, pois temos apenas um campo de velocidades com resolucao
espacial relativamente baixa e ruidoso. Por isso, calcularemos o campo de velocidades no
estado estacionario:

Uno = nh—>nc>10 Un, (4.3)

sujeito as velocidades medidas com a ressonancia magnética como condi¢oes de fronteira.
Além disso, supondo que o campo de velocidades adquiridos através da RM em um dado
instante de tempo representa o escoamento no estado estacionario, considerando o campo
de velocidades medido naquele instante de tempo como sendo as condigoes de fronteira de

entrada e saida do vaso [46, 32, [34].

Para cada fase cardiaca (um quadro temporal dentro do ciclo cardiaco), uma solugao
no estado estacionario v, diferente é calculada, usando os dados de RM correspondentes
aquele quadro temporal como condicao de fronteira de entrada e saida para aquela fase.
Nos obtemos cada um dos campos de velocidade ., de forma independente para cada fase
cardiaca, comecando com uma estimativa inicial 7jy, e realizando as simulacoes, para frente
no tempo, até a convergéncia, i.e.:

Hﬁn—f—l B ﬁn”

57 <e, (4.4)

dado um ¢ suficientemente pequeno (||-|| representa a magnitude do vetor). Note que, aqui,
o tempo ¢ é novamente um parametro de simula¢do apenas, e nao esta relacionado com os

instantes de tempo ao longo do ciclo cardiaco.

4.1.2 Incorporando as Medidas de RM ao SIMPLER

A abordagem proposta é uma versao modificada do algoritmo SIMPLER, na qual

linhas sao adicionadas as matrizes A, A,, e A, e aos vetores b,, b,, e b,,, com o objetivo
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de incorporar as medidas da ressonancia magnética. Nesta abordagem, iremos supor que a
velocidade medida com RM, em um dado voxel, pode ser expressa como uma combinacao

linear das velocidades na malha de calculo computacional da DFC.

Na auséncia de ruido, artefatos e distor¢oes, o campo de velocidades medido com RM,
Vet = (Uef, Ver, Wer ), € uma versao borrada do campo de velocidades real, 7/ = (u, v, w). Para

a componente u, por exemplo, podemos escrever:

ucf(ﬁC,y,Z) - u(x,y,z) *wu<x7yvz>7 (45)

em que * representa a convolugdo e ¥, (x,y, z) é a fungao de espalhamento de ponto asso-
ciada & cobertura do espaco k utilizada na aquisicao de u.. De forma similar, as demais
componentes sao dadas por v = v * Y, € Wer = W * YP,,. Se todas as trés componentes
de velocidade sdo medidas usando a mesma cobertura do espago k (e, consequentemente,
a mesma resolucao espacial e campo de visao), entao as fungoes de espalhamento de ponto
sao iguais, isto é, ¥ = 1, = ¥, = 1. Além disso, para aquisi¢oes Cartesianas (TF3D) a

funcao de espalhamento de ponto ¢ dada por

X

W(z,y,z) = sinc (%> X sinc <%) X sinc <6—2> (4.6)

e para aquisi¢oes em espiral

Y(x,y, z) = jinc (—M> X sinc (é) , (4.7)

or

em que 0x, 0y, 0z e Or sao as resolugoes espaciais, conforme visto no Capitulo 2.

Se o campo de velocidades estimado através da DFC, Uy = (Ueo, Voo, Weo), € uma
representacao precisa do verdadeiro campo de velocidades 7, entao podemos escrever . =
Uoo * Py Vef = Voo ¥ Wy, € Wep = Woo *y,. Assim, a discretizacao dessas equagoes ira resultar
em trés sistemas lineares. Usando a mesma notagao introduzida anteriormente, para a

n-ésima iteragao do algoritmo da DFC, podemos escrever:

Uer = Au,cf’u’n (4 8)
Ve = Av,cfvn (49)
Wer = Aw&f’u)n (410)
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em que, U,, v,, € w, sao vetores coluna L X 1 com as estimativas da DFC na n-ésima itera-
¢ao, como definido anteriormente; w., vof, € W 820 vetores coluna () X 1 com as medidas
da ressonancia magnética; e A, cf, A, of, € Ay of s20 matrizes banda L x () cujas entradas
sao calculadas a partir das funcoes de espalhamento de ponto v, 1, € 1, respectivamente.
Novamente, se todas as velocidades medidas com a RM foram feitas com a mesma cobertura

do espaco k e reconstruidas em malhas idénticas, entao A, ¢ = Ay = Ayt

Desta forma, uma vez que as Egs. (4.1) e (4.8) estdo na mesma malha computacional,
podemos entao escrever um sistema sobredeterminado para a componente u, contendo

informacgoes sobre o modelo fisico e a ressonancia magnética:

Au n—1 bu n—1
’ u, = ’ : (4.11)
Au,cf Ucf
Assim, fazendo:
Au n—1 bu n—1
Au,n—l = 7 € IBu,n—l = 7 s (412)
u,cf Ucf

temos que A, ,_1 ¢ uma matriz (L + @) x L e ,,-1 é um vetor coluna (L + @) x 1.
Assim, para determinarmos a estimativa de velocidade, é necessario determinar a solucao

do sistema sobredeterminado A, ,_1u, = 3 Aqui, resolvemos o sistema dado pela

u,n—1-*

Eq. (4.11]) no sentido dos minimos quadrados, i.e.:

-1
u, = {(Au,n—l)T Au,n—l} (Au,n—l)T ﬁu,nfl‘ (413)

O campo de velocidades estimado pela simulagao computacional guiada pela RM para
cada uma das fases cardiacas ¢é calculado independentemente, como a solucao no estado
estacionario v, usando as velocidades de entrada e saida da artéria medidas pela RM para
cada uma das fases cardiacas, como discutido anteriormente. Observe que a solugao no
estado estacionario é a solucao mais proxima da RM, no sentido dos minimos quadrados,
que satisfaz tanto a equagao do momento (Eq. quanto a equacao da continuidade
(Eq. . Isto & garantido pelo fato que os sistemas sobredeterminados Ay, 1w, = B,,,_1,
Appn1vn = Byp1s € Aynaw, = By, 1, sao resolvidos a cada iteragao do algoritmo

SIMPLER (passos 2 e 4 do Alg. , e pelo critério de convergéncia (passo 7 do Alg. .

Se definirmos a resolucao espacial da simula¢ao computacional como a mesma da ve-
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locidade medida com RM , entao as matrizes A, c¢, A, cf, € Ay of serao matrizes identidade.
Por outro lado, se usarmos uma resolucao espacial mais fina para a simulacao e recons-
truirmos a velocidade medida 7 nessa malha entao as matrizes A, cf, Aycr, € Ay of terao
multiplas diagonais e serao simétricas de tamanho L x L. A diagonal principal teré apenas
valores unitarios e os demais dependerao do produto ¢ = sinc(z/dx)-sinc(y/dy)-sinc(z/dz),

dado pela funcao de espalhamento de ponto.

Quando apenas a velocidade medida na dire¢ao z, weg, é usada para guiar as simula-
¢oes computacionais, os vetores ucs € v serao nulos, e as matrizes A, o ¢ A, ¢ também.
Neste caso, teremos Ay 1 = Ay 1, Apno1 = Ay, Bu,nq =byn_1, € /Bv,nq =byn_1.

-1

_ Al
Portanto, u,, e v,, podem ser calculadas como u, = A o1

wn—1 byn1ev,=A

bv,nfla €,

assim, esses sistemas deixam de ser sobredeterminados.

4.2 Demonstracao com Phantom

4.2.1 Aparato Experimental

Os dados de contraste de fase utilizados para a demonstracao com o phantom do mé-
todo descrito neste capitulo foram adquiridos usando um phantom de escoamento pulsatil da
carotida (Phantoms by Design, Inc., Bothell, WA) cedido pelo Professor Krishna S. Nayak,
diretor do Laboratério de Engenharia em Ressonancia Magnética da University of Southern
California (Los Angeles, Califérnia, EUA). As aquisiges foram realizadas durante o estégio
de doutorado do autor, utilizando a maquina de ressonancia magnética do Laboratorio de
Ressonancia Magnética Funcional da University of Michigan (Ann Arbor, Michigan, EUA),
sob a supervisao do Pesquisador Jon-Fredrik Nielsen, responsavel, também, por desenvolver
as sequéncias de pulso necessarias para a aquisicao dos dados. O equipamento disponivel

para utilizagao no laboratoério era um sistema GE Discovery 3T MR750.

Um phantom é um objeto desenvolvido especialmente para ser imageado dentro de
um equipamento médico, que é utilizado para realizar diversos testes no sistema de ima-
geamento. No caso da ressonancia magnética, esses objetos sao construidos de forma a
possuirem grande magnetizagao e, consequentemente, proporcionarem um 6timo sinal. O
phantom usado neste trabalho foi construido com o objetivo de gerar um escoamento pul-

satil com frequéncia “cardiaca” constante, capaz de ser gatilhado e que produz escoamentos
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detectaveis pela méaquina de ressonancia magnética. Esse equipamento é composto de trés
partes fundamentais: o phantom (que é colocado dentro da méquina de RM) (Figlt.2h); um
controlador que regula a frequéncia do escoamento e gera um sinal “cardiaco” para acionar
a aquisicao na frequéncia determinada (Fig. ); e um compressor de ar, fundamental
para gerar o escoamento no interior do phantom (Fig. ) O fluido que esté presente
no interior dos tubos que compoem o phantom é um fluido mimetizador do sangue, tendo
viscosidade e densidade similares a do sangue humano. Esses fluidos sao normalmente com-
postos de uma mistura de polyvinylpyrrolidone, glicerina e adgua [74]. O escoamento no
interior do phantom é produzido através de um impulso gerado pela movimentacao de uma
membrana de borracha, que, por sua vez, é devido a um pulso de ar comprimido produzido
pelo compressor de ar . A frequéncia do escoamento pulsatil esta relacionada & frequéncia

de movimentacao da membrana, que é regulada pelo controlador.

O controlador original do phantom apresentou defeito durante a aquisi¢ao dos dados
e, dessa forma, foi necessaria a confecgao do controlador mostrado na Fig. [1.2b. Esse foi

construido utilizando os seguintes materiais:

e 2 relés USB;

1 diodo limitador de corrente;

2 valvulas solenoidais pneumaticas de 12V,

1 fonte de 12V,

1 bateria de 9V;

fios jumper;

protoboard.

Um circuito com as valvulas solenoidais em paralelo, um diodo e um relé USB, entao,
foi montado na protoboard para efetuar o controle da frequéncia do escoamento pulsatil
(Fig. . Para gerar o sinal “cardiaco” necessario para gatilhar a aquisi¢ao, foi montado
um circuito em série composto de um relé USB e da bateria de 9V. O circuito era ligado
a uma entrada auxiliar do equipamento de RM utilizada para gatilhos externos ao da
maquina. Finalmente, o controle do bombeamento de ar comprimido para o phantom e o

controle do gatilho foram feitos utilizando o MATLAB, por isso a utilizagao de relés USB.
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Figura 4.2: Componentes do phantom de escoamento pulsatil utilizado para aquisi¢do dos dados
de contraste de fase: (a) phantom da artéria cardtida que contém em seu interior um fluido
mimetizador do sangue; (b) controlador, produzido neste trabalho, que regula a frequéncia do
escoamento e também fornece o sinal para aquisigao gatilhada; (¢) compressor de ar necessério
para gerar o escoamento dentro do phantom.

Com isso, foram adquiridos dados de contraste de fase para o phantom com alta
resolucao espacial e também alta relagao sinal-ruido. Os dados foram obtidos através de
imagens volumétricas TF3D RF-spoiled gradient echo (SPGR) em oito instantes de tempo
distintos do phantom de escoamento carotideo pulsatil (tamanho do voxel 0,5 x 0,5 X
1,0 mm?; campo de visao 4,0 x 3,5 x 5,0x cm?®; VENC 50 cm/s; TR 11,4 ms; resolugio
temporal 91,2 ms; angulo de flip 8, 5°; 40 minutos por aquisigao; 9 NEX; frequéncia 60 bpm),
em um sistema GE Discovery 3T MR750 (50 mT/m de amplitude maxima do gradiente
e 200 mT/m/s de taxa méaxima de variagdo) com um arranjo de bobinas para cabeca de
32 canais (Nova Medical, Inc., Wilmington, MA, USA). Observa-se que a utilizagdo de
uma bobina de recepc¢ao para a cardtida seria mais adequada para realizar as aquisicoes,
pois proporcionaria uma relagao sinal-ruido melhor e, consequentemente, seriam necessarios
menos NEX. No entanto, s6 estavam disponiveis bobinas de recepg¢ao para cabega, tendo em
vista que o laboratoério em questao era um laboratorio de ressonancia magnética funcional.
O eixo perpendicular ao plano de corte (z) foi orientado na direcao S/I. Cada um dos
NEX foram adquiridos individualmente e as componentes de velocidade u.f, ver € wer foram
reconstruidas usando os dados de todos os canais da bobina de recepcao e fazendo a média
de todos os 9 NEX. O “limen” foi segmentado manualmente limitando a fronteira do vaso

em uma pilha de cortes axiais bidimensionais.
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Figura 4.3: Esquema do controlador do phantom.

4.2.2 Experimentos

Utilizando os dados adquiridos com o phantom foram realizados dois experimentos.
No primeiro, foram simulados por DFC trés campos de velocidade: (i) uma solu¢ao numé-
rica pura, que utilizava os dados do contraste de fase apenas como condi¢oes de contorno
do tubo; (ii) uma solugdo numérica influenciada pela medida de velocidade wes (que é a
diregao principal do escoamento); e (iii) uma solu¢do numérica que incorporava as trés
diregoes de velocidade wuer, ver € wer. Esses trés campos de velocidade calculados foram
comparados quantitativamente (utilizando a relagao sinal-erro) e qualitativamente com as
medidas originais do contraste de fase. No segundo experimento, adicionamos ruido Gaus-
siano as velocidades medidas com o contraste de fase e incorporamos as medidas ruidosas
das trés componentes de velocidade na solugao numérica, utilizando o método proposto.
Finalmente, calculamos a relacao sinal-ruido tanto para a medida de contraste de fase rui-
dosa e a solugao simulada, com o objetivo de verificar se o0 método proposto era capaz de

reduzir ruido.

Para cada instante de tempo computacional dt, foi necessaria apenas uma iteracao
para a convergéncia da equagao da pressao, Eq. , com tempo de processamento de
aproximadamente de 10 segundos por iteragao. Para a simulagao numérica pura, foram
necessarias em média 90 iteragoes até a convergéncia; a simulagao guiada com a veloci-
dade w¢s precisou em média de 40 iteragoes até a convergéncia; e, finalmente, a simulacao
guiada com as trés componentes de velocidade necessitou em média de apenas 5 iteragoes,

considerando € = 1072 na Eq. (4.4).
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Em ambos os experimentos, os valores de viscosidade e densidade do fluido contido no
phantom, necessarios para a simulagao computacional, foram fornecidos pelo fabricante do
phantom. Essas constantes sao dadas por p = 0,005 Pa-s e p = 1100 kg/m?, respectiva-
mente. Nos experimentos com o phantom, as simulacoes computacionais foram realizadas
com a mesma resolucao espacial do campo de velocidades medido com RM, pois os dados
adquiridos sao de alta resolugao espacial. Desta forma, as matrizes A, o, Aycr, € Ayet,
definidas nas Eqgs. —, sao, nestes experimentos, matrizes identidade. Os calculos
do algoritmo consideraram a malha Cartesiana com resolucao 0,5 x 0,5 x 1,0 mm?® e um
passo de tempo computacional 0t = 0,1 ms. Aqui, o dominio de célculo era retangular de
tamanho 32,5x9,0x 41,0 mm?3. O procedimento para construcao de solucoes influenciadas
tanto pela dindmica dos fluidos computacional quanto pelos dados medidos por ressonancia
magnética foi repetido apenas para quatro dos oitos instantes de tempo medidos, fases 2 a
5. Isso se deve ao fato que nao ha movimento nas demais fases. Espera-se, neste caso, obter
uma solucao guiada mais proxima da medida com o contraste de fase do que solucao obtida
com as solugoes puramente numéricas para as componentes de velocidade transversais u e

.

Todos os algoritmos necessarios foram implementados no MATLAB
(MathWorks, Inc, Natick, MA, EUA) e executados em um computador com processador
Intel Core i7 2,8 GHz com 16 GB de memoria RAM utilizando o sistema operacional OSX
Yosemite (Apple, Inc., Cupertino, CA, EUA). Buscou-se utilizar boas praticas de programa-
¢ao, relacionadas ao preenchimento e operacoes das matrizes esparsas envolvidas na solucao
numeérica, com o intuito de agilizar os calculos. Além disso, para realizar a solugao dos siste-
mas lineares envolvidos foi utilizado o método do gradiente biconjugado estabilizado, nativo

do MATLAB.

4.2.3 Avaliacao Quantitativa

Para realizar uma comparacao quantitativa entre o escoamento medido por contraste
de fase e aqueles simulados usando a dindmica dos fluidos computacional, esta sendo cal-
culada a relagao sinal-erro (SER) entre cada campo de velocidades simulado e o campo de

velocidades medido. A relagao sinal-erro mede a relagao entre a energia do sinal e a energia
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do erro de estimagao:

(4.14)

MS...
SER = 20log,, (R Ssma‘).

R‘]\4‘5161‘1‘0

Consideramos o campo de velocidades medido com contraste de fase, Vg = (Uc, Vef, Wer ),
como o “sinal” de referéncia e consequentemente, o erro de estimacao é o moédulo da diferenca
vetorial entre o campo de velocidades estimado usando a DFC, Uy, = (Use, Voo, Weo), € O
campo de velocidades de referéncia, .. Dessa forma, mediremos a relagdo sinal-erro (em

decibéis) como:

(4.15)

i g ﬁc ia '7k 5
SERFlOlOglO( 30 1700, ) B )

S 17y g k) — Tt (i 4, B) 13

em que os inteiros ¢, j e k representam os indices ao longo dos eixos x, y e z, respectivamente,
na malha computacional. De forma similar, a SER foi também calculada individualmente

para cada componente de velocidade, como:

Z‘ 'kucf(imja k)Q
SER, = 101 L 4.16
o810 > oo (i g, k) — e (3, j, )] (4.16)
Z‘ 'kvcf(i’jv k>2
SER, = 101 ik 4.17
%810 |\ S~ o (i . F) — vainJ )P (.17)
Z"kwcf@’j?’l{;)Q
SER,, = 101 i . 4.18
0g19 Zi7j7k[w°°(i’j’ k) - wcf(iaja k)]Q ( )

Através das Egs. (4.15)) a (4.18]) foram calculadas entdo a SER para cada um dos quatro
quadros temporais considerados. Além disso, ¢ imediato notar da Egs. (4.15]) a (4.18) que,
quanto menor for a diferenca entre o conjunto de dados simulado e o conjunto de dados

medido, maior sera a SER.

4.2.4 Avaliacao da Redugao de Ruido

Finalmente, com o objetivo de verificar o efeito de redugao de ruido do método aqui
desenvolvido, adicionamos ruido Gaussiano de média nula e desvio padrao o as componen-
tes de velocidade medidas por contraste de fase na fase 4 do phantom, e em seguida, as
trés componentes de velocidade ruidosas foram utilizadas para guiar a simulagao numérica.
Essa fase foi escolhida por estar proxima ao pico de velocidade do escoamento. Esse pro-

cedimento foi repetido para trés valores diferentes do desvio padrao. Assim, a cada uma
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das componentes de velocidade — uct, vef € wee — foi adicionado ruido Gaussiano de média

nula e desvio padrdao o = 7 cm/s, 0 = 8 cm/s e 0 = 9 cm/s.

4.2.5 Resultados

Nas Figuras [4.4] e sao mostradas comparagoes qualitativas das componentes
de velocidade wu¢r, ver € wer, medidas usando a ressonancia magnética, para trés cortes
transversais da artéria carotida simulada do phantom, nas quatro diferentes fases citadas,
entre: as solu¢oes numéricas produzidas com influéncia do contraste de fase apenas como
condicao de fronteira de entrada e saida, com a influéncia da velocidade medida, na direcao
z (wcf) e a solugdo guiada pelas medigoes de velocidade por contraste de fase nas trés

diregoes x, y e z.

Na Figura é apresentado o divergente do campo de velocidades para a medida por
contraste de fase e também das trés solugdes numéricas produzidas. E possivel observar
de forma imediata na Fig. [4.7] que o campo de velocidades medido por contraste de fase
nao satisfaz a equacao da continuidade, Eq. . Um campo de velocidade nao satisfa-
zer a equacao da continuidade significa que naquele escoamento a massa nao é conservada
ou que o escoamento é compressivel. Nenhuma dessas duas possibilidades é cabivel para
o escoamento medido para o phantom. Primeiramente, o fluido mimetizador do sangue é
incompressivel por ser composto basicamente de dgua e glicerina. Além disso, no interior
do tubo onde ocorre o escoamento nao hé fontes de fluido ou vazamentos, dessa forma,
nao é possivel que o escoamento nao tenha sua massa conservada. Assim, este é um feno-
memo que possivelmente esta relacionado as diversas fontes de erro presentes na medicao
por ressonancia magnética, como, por exemplo, ruidos, efeitos de volume parcial e nao

homogeneidade do campo magnético By [75].

Os resultados apresentados nas Figs. a mostram que a utilizacao dos campos
de velocidade medidos por contraste de fase para guiar as solu¢des computacionais leva a
solugoes que se assemelham qualitativamente entre si, mas que, ao mesmo tempo, satisfazem
a equagao da continuidade (V-7 = 0). Isso é considerado como um procedimento de redugao
de ruido e erro, tendo em vista que o campo de velocidades medido por contraste de fase
deveria satisfazer naturalmente a equacio da continuidade. E importante observar que, na

literatura, existem diferentes métodos de pré, ou, pos-processamento aplicidveis a um de
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campo de velocidades medido por contraste de fase com o objetivo de fazé-lo satisfazer a

equacao da continuidade |42, [43].

Notamos que a solu¢gao numeérica pura, cuja tunica influéncia das medidas de RM esta
nas condicoes de fronteira de entrada e saida, produz soluc¢oes que satisfazem o modelo fisico,
mas qualitativamente sao sensivelmente diferentes das medidas reais. Também é possivel
perceber, em uma comparacao entre as Figs. e[d.5] que a utilizagao da componente de
velocidade na dire¢ao principal do escoamento (eixo z) produz uma solugao que satisfaz
o modelo fisico, mas tendo em vista que as componentes de velocidade u e v no plano
x—y sao obtidos apenas com a simulacao numeérica, elas sao qualitativamente diferentes
das componentes medidas com o contraste de fase. Isso também ocorre com a solucao
combinada guiada pelas componentes de velocidade nas trés dire¢oes; no entanto, é possivel
ver claramente que essas solucao estao mais proximas das medidas de RM do que solucao

combinada usando apenas a componente de velocidade medida na direcao z.

Na Fig. sao apresentados, para os quatro quadros temporais considerados, os cam-
pos de velocidade do escoamento medido por contraste de fase, bem como dos escoamentos
obtidos por meio das simula¢oes numéricas (guiadas ou nao). Em uma comparacao quali-
tativa entre a medida do contraste de fase e os campos simulados, a solucao que apresenta
uma maior similaridade com o escoamento medido ¢, mais uma vez, a simulagao guiada
pelas trés componentes de velocidade da ressonancia magnética. Percebe-se ainda que ha
uma semelhanga qualitativa grande entre a simulacao numérica que leva em consideracao
somente a componente de velocidade w.; como guia e aquela que considera as diregoes x, y

e z da velocidade como guia.

Nas Tabelas [4.1], [£.2] e [.4] sao apresentados os resultados do calculo da relagao
sinal-erro para as solugoes numéricas realizadas. Percebe-se de imediato que, nos quatro
quadros temporais considerados, o valor da SER para as componentes de velocidade que se
encontram no plano x—y é significativamente menor que a SER da componente na direcao
z. Isso pode ser explicado pelo fato do mesmo VENC ter sido utilizado para as trés com-
ponentes de velocidade, mas o movimento do fluido ocorre predominantemente na direcao
z, ou seja, esta ¢ a dimensao onde a componente de velocidade possui o maior modulo, e,
consequentemente, é a direcao que possui mais sinal. Por exemplo, para a fase 4, o sinal da
componente we possui 11,42 dB a mais de energia que a componente u. € 15,72 dB a mais

de energia que a componente vs. Também é notavel que, nas quatro fases consideradas, a
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componente de velocidade na direcao z da solu¢ao numérica que considera apenas a com-
ponente w. como guia é maior do que a da solu¢ao numérica pura e também da solucao
numérica guiada por todas as trés dimensoes de velocidade. Esse é um comportamento
esperado, pois estando a velocidade na dimensao z atada aquela medida por RM, entao
é permitido as componentes de velocidade do plano z—y variarem livremente. E possivel
observar qualitativamente nas Figs. [4.4] e [4.6] que a solucao computacional que se asse-
melha mais com os dados do contraste de fase é aquela que é guiada pelas trés componentes
de velocidade. Esse comportamento é demonstrado também de forma quantitativa para
as quatro fases consideradas, verificando que h4 um ganho maior de SER com relagao ao
contraste de fase comparado a simulagao numérica pura e também aquela que é guiada
apenas pela componente ws. Finalmente, percebe-se que, em geral, a simulagao que possui
a melhor SER para o campo de velocidades é aquela que se utiliza das trés componentes de
velocidade medidas por contraste de fase como guia, sendo que para as fases 2, 3, 4 ¢ 5 ha

um ganho de 7,15 dB, 7,06 dB, 6,56 dB e 7,38 dB, respectivamente.

As Figs. [4.9] e mostram os resultados do segundo experimento, o qual tinha
como objetivo verificar o efeito de reducao de ruido do método aqui desenvolvido. E apre-
sentada uma comparagao entre as componentes do contraste de fase sem ruido adicionado

(Figs. [1.9p, [1.10k e [£.11h), com ruido Gaussiano adicionado (Figs. [1.9p, [1.10p e 1.11p) e

as componentes do campo de velocidade simulado por DFC guiado pelas trés componentes

(ruidosas) de velocidade (Figs. 4.9, e ). Qualitativamente, é possivel apreciar

uma pequena reducao nos niveis de ruidos quando se compara as componentes de veloci-

dade do contraste de fase com ruido adicionado (Figs. [4.9b, [£.10b e .11p; e Figs. .94,
4.10d e [4.11d) com os resultados obtidos através da simulagdo computacional guiada pelas

trés componentes ruidosas de velocidade (Figs. , e ; e Figs. , e
4.11g). Por exemplo, para a componente de velocidade u, as médias do valor absoluto do
erro para cada um dos diferentes valores do desvio padrao (o = 7, 8 ¢ 9 cm/s) sdo dadas por
4,5 cm/s, 4,6 cm/s e 5,0 cm/s, respectivamente. Finalmente, a Tabela apresenta uma
analise quantitativa desse experimento. E apresentada a SER dos campos de velocidade
medidos por contraste de fase com ruido, bem como a SER dos campos obtidos por meio
da DFC guiada pelas trés componentes de velocidade medidas por RM (ambos com relagao
aos campos de velocidade medidos por contraste de fase, sem adigdo de ruido). Nos trés

niveis de ruido adicionado, verificou-se um ganho na SER tanto para o vetor de velocidade
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(V), quanto para cada uma das componentes individualmente. Houve um ganho de 1,00 dB,
1,23 dB e 1,51 dB na SER do vetor de velocidade nos experimentos com o = 7, 8 ¢ 9 cm/s,
respectivamente. Este resultado sugere que o método proposto neste trabalho pode também

ser utilizado como uma técnica de reducao de ruido para medidas de velocidade por RM.
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Figura 4.4: SecOes transversais da componente de velocidade na dire¢do u, em quatro instantes de
tempo diferentes: (a) fase 2; (b) fase 3; (c) fase 4; (d) fase 5. Na figura, sao mostrados trés diferentes
cortes da “artéria carotida” do phantom, a saber: (iii) carotida comum, (ii) bifurcagao da carétida e
(i) carotida bifurcada. Cada coluna representa um dos diferentes métodos de estimagao: contraste
de fase (CF), simula¢ao numérica pura (DFC), simulagdo numérica guiada pela componente de
velocidade do contraste de fase na diregao z (DFC + 1D CF) e solugdo numérica guiada pelas trés
componentes de velocidade do contraste de fase (DFC + 3D CF).
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Figura 4.5: Secoes transversais da componente de velocidade na diregdo v, em quatro instantes de
tempo diferentes: (a) fase 2; (b) fase 3; (c) fase 4; (d) fase 5. Na figura, sdo mostrados trés diferentes
cortes da “artéria carotida” do phantom, a saber: (iii) carotida comum, (ii) bifurcagao da carétida e
(i) cardtida bifurcada. Cada coluna representa um dos diferentes métodos de estimagao: contraste
de fase (CF), simula¢do numérica pura (DFC), simulagdo numérica guiada pela componente de
velocidade do contraste de fase na diregao z (DFC + 1D CF) e solugdo numérica guiada pelas trés
componentes de velocidade do contraste de fase (DFC + 3D CF).
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Figura 4.6: Segoes transversais da componente de velocidade na dire¢ao w, em quatro instantes de
tempo diferentes: (a) fase 2; (b) fase 3; (c) fase 4; (d) fase 5. Na figura, sdo mostrados trés diferentes
cortes da “artéria carotida” do phantom, a saber: (iii) carotida comum, (ii) bifurcagao da carétida e
(i) cardtida bifurcada. Cada coluna representa um dos diferentes métodos de estimagao: contraste
de fase (CF), simula¢ao numérica pura (DFC), simulagdo numérica guiada pela componente de
velocidade do contraste de fase na dire¢ao z (DFC + 1D CF) e solugdo numérica guiada pelas trés
componentes de velocidade do contraste de fase (DFC + 3D CF).

63



—

il

il

(b)

il

ii

(©)

—

il

il

(d)

i
il

il

N

CF

L

R

&

&

&

e

%

&

&

&

L
-60

&
&

&

|
60

divergente (1/s)

DFC DFC + 1D CF
r 5 & I..
I'.
S L
r o
e =

.
"

DFC + 3D CF

e

LI

-"._"l |I

T

o=

Figura 4.7: Segbes transversais do div(7) em quatro instantes de tempo diferentes: (a) fase 2; (b)
fase 3; (c) fase 4; (d) fase 5. Na figura, as linhas representam trés diferentes cortes da artéria
carotida simulada do phantom, a saber: (iii) carotida comum, (ii) bifurcagdo da carétida e (i)
carétida bifurcada; e as colunas representam os diferentes métodos de aquisi¢cao: contraste de fase
(CF), simulagao numeérica pura (DFC), simulagao numeérica guiada pela componente de velocidade
do contraste de fase na dire¢ao z (DFC + 1D CF) e solu¢do numérica guiada pelas trés componentes
de velocidade do contraste de fase (DFC + 3D CF).
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Figura 4.8: Visualizagao do campo de velocidades do fluido do phantom para os diferentes tipos
de aquisi¢ao, em quatro instantes de tempo diferentes: (a) fase 2; (b) fase 3; (c) fase 4; (d) fase 5.
Na figura, cada linha representa um dos métodos de estimagao: contraste de fase (CF), simulacao
numérica pura (DFC), simula¢do numeérica guiada pela componente de velocidade do contraste de
fase na dire¢ao z (DFC + 1D CF) e solu¢ao numérica guiada pelas trés componentes de velocidade
do contraste de fase (DFC + 3D CF).
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Figura 4.9: Componentes do campo de velocidade na bifurcacao “carotidea” do phantom, na fase
4: (a) medido por CF; (b) medido por CF com ruido Gaussiano adicionado (o = 7 cm/s); (c)
simulagdo da DFC guiada pelas trés dire¢oes de velocidade medida por CF com ruido Gaussiano
adicionado; (d) diferenga entre as imagens (b) e (a); e (e) diferenga entre as imagens (c) e (a).
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Figura 4.10: Componentes do campo de velocidade na bifurcagao “carotidea” do phantom, na fase
4: (a) medido por CF; (b) medido por CF com ruido Gaussiano adicionado (o = 8 cm/s); (c)
simulacao da DFC guiada pelas trés dire¢oes de velocidade medida por CF com ruido Gaussiano
adicionado; (d) diferenca entre as imagens (b) e (a); e (e) diferenga entre as imagens (c) e (a).
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Figura 4.11: Componentes do campo de velocidade na bifurcacao “carotidea” do phantom, na fase
4: (a) medido por CF; (b) medido por CF com ruido Gaussiano adicionado (¢ = 9 cm/s); (c)
simulacao da DFC guiada pelas trés direcoes de velocidade medida por CF com ruido Gaussiano
adicionado; (d) diferenga entre as imagens (b) e (a); e (e) diferenga entre as imagens (c) e (a).
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Fase 2 DFC DFC 4+ 1D CF DFC + 3D CF

SER, 2,15 dB 2,00 dB (}) 4,82 dB (1)
SER, —0,12dB  —0,17 dB (}) 2,36 dB (1)
SER, 6,98dB 16,56 dB (1) 12,79 dB(1)
SER, 4,62 dB 6,39 dB (1) 11,77 dB (11)

Tabela 4.1: Relagao sinal-erro entre o campo de velocidades medido com a ressonancia magnética,
Uet = (Uef, Vef, Wer), € 0s campos obtidos através das simulagoes numéricas guiadas, ou nao, pelo
contraste de fase, Voo = (Uoo, Voo, Weo ), Para fase 2.

Fase 3 DFC DFC 4+ 1D CF DFC + 3D CF

SER, 3,56 dB 4,43 dB (1) 6,64 dB (1)
SER, -0,48dB  —0,54 dB (}) 1,81 dB (1)
SER, 6,18dB 17,14 dB (1) 13,79 dB (1)
SER, 7,65 dB 9,83 dB (1) 14,71 dB(11)

Tabela 4.2: Relagao sinal-erro entre o campo de velocidades medido com a ressonancia magnética,
Vet = (Uet, Vef, Wef), € 08 campos obtidos através das simulagoes numeéricas guiadas, ou nao, pelo
contraste de fase, Voo = (Uoo, Voo, Wo ), pPara fase 3.
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Fase 4 DFC DFC + 1D CF DFC + 3D CF

SER, 2,97 dB 4,16 dB (1) 6,74 dB (1)
SER, -0,25dB  —0,30 dB (}) 2,03 dB (1)
SER, 5,44dB 16,53 dB (1) 13,46 dB (1)
SER; 6,57 dB 8,38 dB (1) 13,13 dB(11)

Tabela 4.3: Relagao sinal-erro entre o campo de velocidades medido com a ressonéancia magnética,
Vet = (Uet, Vef, We), € 0s campos obtidos através das simulagoes numéricas guiadas, ou nao, pelo
contraste de fase, Voo = (Uoo, Voo, Weo ), Para fase 4.

Fase 5 DFC DFC 4+ 1D CF DFC + 3D CF

SER, 1,85 dB 2,66 dB (1) 5,65 dB (1)
SER, -0,08dB  —0,20dB (}) 2,10 dB (1)
SER,  3,59dB 14,01 dB (1) 11,06 dB (1)
SER, 2,79 dB 4,11dB (1) 10,17 dB(11)

Tabela 4.4: Relagao sinal-erro entre o campo de velocidades medido com a ressonancia magnética,
Vet = (Uet, Vef, Wer), € 08 campos obtidos através das simulagoes numéricas guiadas, ou nao, pelo
contraste de fase, Voo = (Uoo, Voo, Weo ), Para fase 5.

o ="7cm/s o =8cm/s oc=9cm/s
CF CF CF
Ruidoso DFC+3D Ruidoso DFC+3D Ruidoso DFC+3D

SER, | 390dB  447dB (1) | 341dB 416dB ()| 287dB  3,72dB (1)
SER, | —0,24 dB  —0,01dB (1) | —=0,79 dB  —0,28 dB (1) | —1,33 dB  —0,63 dB (1)
SER, | 811dB 853dB ()| 751dB 7.88dB(f)| 558dB 7,09 dB (1)
SER, | 7,81 dB  881dB (1) | 6,64dB 787dB ()| 593dB 744 dB ()

~— [ — — —

Tabela 4.5: Comparacao da relacao sinal-ruido entre as componentes de velocidade do phantom
na fase 4 medidas por CF com ruido Gaussiano adicionado (para os diferentes valores de desvio
padréo, o) e as componentes de velocidade obtidas usando o CF ruidoso para guiar as simulagoes
computacionais.

4.3 Demonstracao In Vivo

4.3.1 Aparato Experimental

Os dados de contraste de fase in vivo utilizados neste capitulo foram cedidos pelo
Pesquisador Jon-Friedrik Nielsen, do Laboratério de Ressonancia Magnética Funcional da
University of Michigan (Ann Arbor, Michigan, EUA), e sdo os mesmos dados utilizados
na Ref. [48]. Esses foram obtidos através de imagens volumétricas TF3D fast gradient
echo (FGRE) em quatro instantes distintos na artéria carétida de um individuo saudével

(tamanho do voxel 1,0 x 1,0 x 2,5 mm?; campo de visao 7,5 x 12,0 x 16,0 cm?®; TR 7,0
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ms; angulo de flip de 15°; resolugdo temporal 56 ms; VENC 160 cm/s; 7 minutos por
medida), em um sistema GE Signa 3T EXCITE HD (40 mT/m de amplitude maxima do
gradiente e 150 mT/m/s de taxa méxima de variagdo) com um arranjo de bobinas de 4
canais para a carotida. O eixo perpendicular ao plano de corte (z) foi orientado na diregao
S/I. O individuo assinou consentimento informado e foi examinado usando um protocolo
aprovado pelos orgaos competentes da University of Southern California. As componentes
de velocidade u.f, ver € we foram calculadas usando os dados de apenas uma das bobinas.
Assim como no caso do phantom, o lumén do vaso sanguineo foi segmentado manualmente,

limitando a fronteira do vaso em uma pilha de cortes axiais bidimensionais.

Os campos magnéticos variaveis com o tempo produzidos pelos gradientes nas sequén-
cias de pulso induzem correntes elétricas nas componentes condutoras de corrente dentro
do equipamento de RM, como as proprias bobinas de gradiente e também as bobinas de RF
[76]. Essas correntes induzidas sao chamadas de eddy currents e criam campos magnéticos
indesejados que sao capazes de gerar artefatos na imagem. Nas maquinas modernas de
RM os efeitos de eddy currents sao minimos. No entanto, ja foram relatados erros quanti-
tativos nas medidas de velocidade utilizando o contraste de fase devido a esse efeito [77].
No constraste de fase, o efeito indesejado aparece na forma de desniveis residuais lineares
da velocidade. Esses sao facilmente removidos através de uma interpolagao linear definida
dentro da regiao tridimensional contendo apenas tecido estatico. Assim, para as medidas
de constraste de fase in vivo, esses efeitos foram percebidos e removidos para todas as com-
ponentes de velocidade. Vale observar que esses efeitos nao foram detectados para os dados

obtidos com o phantom.

4.3.2 Experimentos

Com os dados adquiridos in vivo, esta sendo realizado um experimento igual aquele
realizado para o phantom, sendo simulados trés campos de velocidade: a solugao numérica
pura (que utilizava os dados do contraste de fase apenas como condigdes de contorno do vaso
sanguineo), a solu¢do numérica influenciada pela medida de velocidade w,s (diregao principal
do escoamento) e, finalmente, a solugdo numérica que incorpora todas as trés diregoes de
velocidade (uef, ver € wer). Novamente, os trés campos de velocidade foram comparados
quantitativamente — utilizando a relagao sinal-erro — e qualitativamente com as medidas

obtidas por contraste de fase.
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Novamente, para cada instante de tempo computacional n, foi necessaria apenas uma
iteracdo para a convergéncia da equagao da pressao (Eq. ), com tempo de processa-
mento de aproximadamente de 3 minutos por iteracao. Para a simulacao numeérica pura,
foram necessarias em média 390 iteragoes até a convergéncia; a simulagao guiada com a
velocidade wes precisou em média de 265 iteragoes até a convergéncia; e, finalmente, a si-
mulagao guiada com as trés componentes de velocidade necessitou em média de apenas 7
iteracoes; considerando ¢ = 1073 na Eq. . Faz-se necessario observar que as simu-
lagoes do fluxo n wvivo requereram mais iteracoes para convergir porque foram realizadas
em uma malha mais refinada que as simulagoes do escoamento do phantom. Além disso,
é importante ressaltar que, nas simulagoes realizadas por Nielsen & Nayak [48], os quais
utilizaram esse mesmo conjunto de dados, eram necessarias aproximadamente 5 iteracoes
para convergéncia da equacgao da pressao, sendo que cada iteracao demorava 3 minutos em
média. Isso mostra que o algoritmo implementado neste trabalho é mais eficiente que a

implementagao desenvolvida por Nielsen & Nayak.

Tendo em vista que os dados in vivo possuem resolucao espacial relativamente baixa,
esses foram reconstruidos em uma grade de 0,5 x 0,5 x 1,25 mm?. Assim, os dados foram
interpolados com um fator de 2 vezes em cada um dos eixos (z, y e z). Neste caso, as
matrizes Ay o, Ayer, € Ay, definidas nas Egs. a , sao matrizes simétricas
L x L com multiplas diagonais, em que as entradas da matriz sao dadas pela funcao de
espalhamento de ponto ¢(z,y, z) = sinc(x/dx) - sinc(y/dy) - sinc(z/dz), com dz = 1 mm,

oy =1 mm e 6z = 2,5 mm.

Para os calculos computacionais, iremos supor que as constantes de viscosidade e
densidade como sendo p = 0,0032 Pa-s e p = 1060 kg/m?, respectivamente [78]. Para os
dados in vivo, os calculos do algoritmo foram feitos em uma malha Cartesiana com uma

3

resolucao 0,5 x 0,5 x 1,25 mm® e um passo de tempo computacional §t = 0,25 ms. O

dominio de célculo da solucao numérica era retangular de tamanho 30 x 37 x 125 mm?.
O procedimento para construcao de solugoes influenciadas tanto pela dindmica dos fluidos
computacional quanto pelos dados medidos por ressonancia magnética foi realizado de forma

independente para cada um dos quatro instantes de tempo medidos.

Para os conjuntos de dados obtidos in wvivo, também foi calculada a relacao sinal—
erro com o objetivo de quantificar as diferencas entre os conjuntos. Novamente, a SER foi

calculada individualmente para cada uma das componentes de velocidade das simulacoes
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realizadas, nos diferentes instantes de tempo do ciclo cardiaco, e também para o vetor

velocidade, 7.

4.3.3 Resultados

Nas Figuras [4.12] [4.13] e [4.14] sao mostradas as componentes de velocidade u, v e w,

para trés cortes transversais da artéria carétida do individuo, em quatro instantes de tempo
diferentes do ciclo cardiaco. Nessas figuras, é feita uma comparagao entre as velocidades
medidas através de ressonancia magnética por contraste de fase e aquelas obtidas por meio
de simulagoes de DFC produzidas sem influéncia do contraste de fase; com a influéncia

somente da velocidade wee; e guiada pelas medigoes nas trés diregoes.

E apresentado na Fig. o divergente do campo de velocidades para a medida por
contraste de fase e também das solu¢oes numéricas. Assim como nos resultados do phan-
tom, observamos que o campo de velocidades medido por contraste de fase nao satisfaz a
equagao da continuidade (Eq. ) Nesse caso, além do ruido e dos efeitos de falta de
homogeneidade do campo magnético B, e volume parcial, a elasticidade dos vasos sangui-
neos também ¢é um fator que contribui para que o campo de velocidades nao satisfaga a
equacao da continuidade. Este efeito nao se faz presente na analise anterior (secao 4.2),

pois os tubos do phantom utilizado naquele experimento sao todos rigidos.

Assim como os resultados observados para o phantom, a utilizacao dos campos de
velocidade medidos para guiar as solu¢oes computacionais leva a solugoes que se assemelham
com as medidas do contraste de fase mas que, ao mesmo tempo, satisfazem as equagoes da
mecanica dos fluidos (Figs. a . Novamente, a solugao numérica pura — cuja tinica
influéncia das medidas reais esta nas condigoes de fronteira de entrada e saida — produz
solugoes que satisfazem o modelo fisico, mas, que, qualitativamente e quantitativamente,
sao consideravelmente diferentes das medidas reais. Também é possivel perceber, em uma

comparacao entre as Figs. [£.12] [£.13] e [£.14] que a utilizacao da componente de velocidade

na diregao principal do escoamento (eixo z) produz uma solugdo que satisfaz o modelo
fisico, mas, tendo em vista que u e v sao obtidos pela a simulagao numérica sem informacao
adicional das medidas de RM, elas sao qualitativamente diferentes das componentes medidas
com o contraste de fase. Ja com a DFC guiada por RM nas trés direcoes, vé-se claramente

que os resultados sao os que mais se assemelham as medidas de constraste de fase in vivo.
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As Tabelas a mostram os valores da SER calculados para cada abordagem,
em cada fase cardiaca. Nota-se que o erro de estimacao é mais severo nas componentes
de velocidade no plano z—y, como ja observado qualitativamente (Figs. a . Isso
¢ natural, pois sendo o movimento do sangue predominantemente na direcao do eixo z, o
sinal da componente w¢; é maior. Logo, essa dimensao possui maior SER. Para a fase 3, por
exemplo, o sinal da componente w¢; possui 29,76 dB a mais de energia que a componente
ucs € 27,09 dB a mais que a componente v.s. No entanto, diferentemente dos resultados
obtidos para o phantom, os valores de SER das componentes no plano x—y para a solucao
numeérica guiada apenas pela componente de velocidade w,s, em alguns casos, sao considera-
velmente menores que as componentes de velocidade, no mesmo plano, da solu¢ao numérica
pura. Isso é justificado pelo fato de que foi usado o mesmo VENC para a aquisicao das
trés componentes de velocidade no contraste de fase. Porém, o valor do VENC usado ¢ sig-
nificativemente maior que os valores das componentes de velocidade no plano x—y. Dessa
forma, a relacao sinal-ruido para essas componentes é agravada drasticamente com rela-
¢ao a componente de velocidade na direcao z. Além disso, verifica-se uma perda maior de
SER com relagao ao contraste de fase comparado a simulagao numérica pura. Finalmente,
percebe-se mais uma vez que, em geral, a simulacao que tem a melhor SER para o campo
de velocidades 7/, ou seja, que mais se aproxima do contraste de fase, é aquela que se utiliza

das trés componentes de velocidade como guia.

Finalmente, na Fig. [4.16| sao apresentados os campos de velocidade dos escoamentos
do sanguineos medidos por contraste de fase e também aqueles obtidos por meio de as simu-
lagoes de DFC guiadas ou nao por dados de ressonancia magnética. Em uma comparacao
qualitativa entre a medida do contraste de fase e os campos simulados, percebe-se que as
simulagoes guiadas pelo contraste de fase apresentam uma maior similaridade qualitativa
com o escoamento medido do que a simulagao computacional pura. Percebe-se que, na ar-
téria cardtida comum, o campo de velocidade medido e os campos de velocidade simulados
apresentam comportamento similares. No entanto, apds a bifurcacao da carétida o campo
de velocidades medido nota-se uma diferenga significativa entre os campos de velocidade
guiados pela RM e aqueles gerados apenas pela dinadmica dos fluidos computacional. Tais
resultados aqui encontrados condizem com o que ja havia sido observado nas Fig. [£.12]
e e também com os resultados quantitativos apresentados nas Tabelas a9

Além disso, o resultado para os dados in vivo sao consistentes com aqueles apresentados no
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experimento com o phantom.

4.4 Discussao e Conclusao

Os métodos apresentados neste capitulo usam o algoritmo SIMPLER tridimensional,
em malhas Cartesianas e uniformes, para gerar simulagoes numéricas do escoamento san-
guineo sobre a influéncia de perfis de velocidade tridimensionais, in vivo e de um phantom,
adquiridos por contraste de fase. A escolha do algoritmo SIMPLER e da malha Cartesiana
se justifica pela facilidade de implementagao. Os resultados mostraram que o método com-
binado RM-DFC possui maior similaridade com as medidas por contraste de fase, que as
simulagoes computacionais influenciadas pelas medidas de CF somente como condigoes de
fronteira de entrada e saida nas artérias. Isso nos permite, considerando os dados da res-
sonancia magnética como “ground truth”, acreditar que a técnica combinada é clinicamente
aceitavel, pois esta permite corrigir os campos de velocidade medidos por CF, forcando-os a
satisfazer as equagdes da mecanica dos fluidos (Eqgs. e ) Além disso, foi mostrado
que essa é uma técnica capaz de reduzir o ruido nos campos de velocidade medidos através

do contraste de fase.

Outro aspecto que sugere que o método que combina RM e DFC pode ser utilizada no
ambiente clinico é a sua rapida convergéncia. Nos casos em que as componentes de veloci-
dade em todas as diregoes espaciais foram usadas para influenciar as simulagoes numéricas,
poucas iteragoes foram necessarias para fazer a redugao de ruido e também para que as

equagoes satisfizessem as equagoes da mecanica dos fluidos.

Além disso, esse método pode também ser usado como uma técnica para reducao
do tempo de aquisicao. Algumas das possibilidades sugeridas para reduzir o tempo de
exame utilizando o método proposto neste capitulo sao: (i) adquirir os dados de RM com
resolucao espacial reduzida e usar o método proposto para obter campos de velocidade
com melhor resolu¢do espacial; (ii) adquirir porgdes do volume (por exemplo, a entrada e a
saida da carotida) com resolucao espacial fina, enquanto que nas demais partes do volume
os dados s@o adquiridos com resolugao espacial menor; (iii) adquirir apenas alguns poucos
cortes em volta da bifurcagao e utilizar as simulacoes numéricas para preencher os espacos;
(iv) medir uma ou duas componentes de velocidade com resolugao espacial fina, enquanto

que a(s) outra(s) é/sao medida(s) com uma resolugao espacial mais grosseira; (v) medir
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uma ou duas componentes de velocidade em todo o volume, enquanto que a(s) outra(s)
componente(s) é(sdo) medida(s) somente em alguns cortes; e (vi) qualquer combinagao de

algumas dessas abordagens.

Nielsen & Nayak [48] utilizaram apenas uma dimensao de velocidade para guiar as
simulagoes computacionais e fizeram apenas uma comparacao qualitativa em seu trabalho.
Os resultados apresentados aqui verificam que tal método é muito eficaz para corrigir cam-
pos de velocidade medidos com ressonancia magnética. No entanto, a utilizacao de apenas
uma dimensao de velocidade para guiar a simulagao numérica pode levar a solucoes que
satisfazem o modelo fisico, mas diferem qualitativavemente e quantitativamente do campo
de velocidades medido pela ressonancia. Desta forma, como foi apresentado nos resultados,
acreditamos que a utilizagao das trés diregoes de velocidade medidas para guiar a solugao
computacional seja a melhor forma (qualitativamente e quantitativamente) de corrigir o
escoamento medido com a ressonancia magnética através de um modelo fisico. Além disso,

esta acarreta em um menor custo computacional.
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Figura 4.12: Segoes transversais da componente de velocidade na diregdo u, em quatro instantes
do ciclo cardiaco: (a) fase 1; (b) fase 2; (c) fase 3; (d) fase 4. Na figura, sdo apresentados trés
diferentes cortes da artéria carttida, a saber: (iii) carotida comum, (ii) bifurcagdo da cardtida
e (i) carotida bifurcada. As colunas representam os diferentes métodos de estimagao: contraste
de fase (CF), simulagao numérica pura (DFC), simulagdo numérica guiada pela componente de
velocidade do contraste de fase na diregao z (DFC + 1D CF) e solugao numérica guiada pelas trés
componentes de velocidade do contraste de fase (DFC + 3D CF).
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Figura 4.13: Segbes transversais da componente de velocidade na dire¢do v, em quatro instantes
do ciclo cardiaco: (a) fase 1; (b) fase 2; (c) fase 3; (d) fase 4. Na figura, sdo apresentados trés
diferentes cortes da artéria carotida, a saber: (iii) carotida comum, (ii) bifurcagdo da cardtida
e (i) cardtida bifurcada. As colunas representam os diferentes métodos de estimagao: contraste
de fase (CF), simula¢do numérica pura (DFC), simulagdo numérica guiada pela componente de
velocidade do contraste de fase na diregao z (DFC + 1D CF) e solugdo numérica guiada pelas trés
componentes de velocidade do contraste de fase (DFC + 3D CF).
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Figura 4.14: Segbes transversais da componente de velocidade na dire¢gao w, em quatro instantes
do ciclo cardiaco: (a) fase 1; (b) fase 2; (c) fase 3; (d) fase 4. Na figura, sdo apresentados trés
diferentes cortes da artéria carttida, a saber: (iii) carotida comum, (ii) bifurcagdo da cardtida
e (i) carotida bifurcada. As colunas representam os diferentes métodos de estimagao: contraste
de fase (CF), simulagao numérica pura (DFC), simulagdo numérica guiada pela componente de
velocidade do contraste de fase na diregao z (DFC + 1D CF) e solugao numérica guiada pelas trés
componentes de velocidade do contraste de fase (DFC + 3D CF).
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Figura 4.15: Segoes transversais do div(7) em quatro instantes do ciclo cardiaco: (a) fase 1; (b)
fase 2; (c) fase 3; (d) fase 4. Na figura, s@o apresentados trés diferentes cortes da artéria carotida,
a saber: (iii) car6tida comum, (ii) bifurcacao da carétida e (i) carotida bifurcada. As colunas
representam os diferentes métodos de estimacgao: contraste de fase (CF), simula¢ao numérica pura
(DFC), simula¢ao numérica guiada pela componente de velocidade do contraste de fase na diregao

z (DFC + 1D CF) e solugao numérica guiada pelas trés componentes de velocidade do contraste
de fase (DFC + 3D CF).
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Figura 4.16: Visualizagdo do escoamento do sangue na artéria carétida para os diferentes tipos de
estimagao em quatro instantes do ciclo cardiaco: (a) fase 1; (b) fase 2; (c) fase 3; (d) fase 4. Na
figura, as linhas representam os diferentes métodos de estimagao: contraste de fase (CF), simulacao
numérica pura (DFC), simula¢do numeérica guiada pela componente de velocidade do contraste de
fase na dire¢ao z (DFC + 1D CF) e solu¢ao numérica guiada pelas trés componentes de velocidade
do contraste de fase (DFC + 3D CF).
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Fase 1 DFC DFC + 1D CF DFC + 3D CF

SER, -0,15dB —0,17dB (~)  —0,19 dB (~)
SER, -0,46dB —0,48dB (~)  —0,01dB (})
SER, 4,50dB 13,22 dB (1) 10,60 dB(?1)

SER, 0,16 dB 0,25 dB (1) 0,41 dB (1)

Tabela 4.6: Relagao sinal-erro entre o campo de velocidades medido in vivo com a ressonancia
magnética (Jer = (Uef, Vef, Wer)) € 08 campos obtidos através das simulagdes numeéricas guiadas, ou
nao, pelo contraste de fase, Voo = (Uoo, Voo, Weo ), para fase 1.

Fase 2 DFC DFC 4+ 1D CF DFC + 3D CF

SER, 0,71 dB 0,56 dB (1) 0,53 dB (1)
SER, -2,34dB  —1,61dB (1) ~0,76 dB (1)
SER, 4,61 dB 16,98 dB (1) 15,31 dB (1)
SER; 5,51 dB 8,54 dB (1) 8,91 dB(11)

Tabela 4.7: Relagdo sinal-erro entre o campo de velocidades medido in vivo com a ressonancia
magnética (Jef = (Ucf, Uet, Wer)) € 08 campos obtidos através das simulagoes numéricas guiadas, ou
nao, pelo contraste de fase, Voo = (Uoo, Voo, Weo ), para fase 2.

Fase 3 DFC DFC 4+ 1D CF DFC + 3D CF

SER, 0,51 dB 0,50 dB (~) 0,75 dB (1)
SER, -1,51dB  —1,87dB (}) —0,92 dB (1)
SER, 4,74dB 14,53 dB (11) 10,74 dB (1)
SER, 4,13 dB 1,89 dB (1) 6,28 dB(T1)

Tabela 4.8: Relagdo sinal-erro entre o campo de velocidades medido in vivo com a ressonancia
magnética (Jef = (Ucf, Uef, Wer)) € 08 campos obtidos através das simulagdes numéricas guiadas, ou
nao, pelo contraste de fase, Voo = (Uoo, Voo, Weo ), para fase 3.

Fase 4 DFC DFC 4+ 1D CF DFC + 3D CF

SER, -0,02dB  0,32dB (1) 0,42 dB (1)
SER, -0,86dB  —1,01 dB (}) —0,26 dB (1)
SER, 4,20dB 15,54 dB (1) 9,66 dB (1)
SER; 1,62 dB 2,92 dB (1) 4,03 dB(11)

Tabela 4.9: Relagdo sinal-erro entre o campo de velocidades medido in vivo com a ressonancia
magnética (Jef = (Uef, Vef, Wer)) € 0s campos obtidos através das simulagdes numéricas guiadas, ou
nao, pelo contraste de fase, Voo = (Uoo, Voo, Weo ), para fase 4.
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Capitulo 5

Simulacoes Computacionais de

Escoamento Sanguineo Guiadas por
Dados de RM com Codificacao de

Velocidade em Fourier

A codificagao de velocidade em Fourier (CVF) é um método promissor para imagea-
mento de fluxo por ressonancia magnética na medi¢ao de escoamento sanguineo cardiovas-
cular. As distribui¢oes adquiridas por CVF proporcionam maior relacao sinal-ruido que
o contraste de fase e também sao robustas aos efeitos de volume parcial. No entanto, es-
sas distribui¢oes sao usualmente adquiridas com baixa resolucao espacial, devido ao longo
tempo de aquisigao relacionado a sua alta dimensionalidade (z,y,w,t). Esses conjuntos de
dados fornecem as distribuicoes de velocidade dentro de cada voxel, mas nao fornecem dire-
tamente mapas de velocidade similares aos do contraste de fase. Tais mapas de velocidade,
entretanto, sao uteis para calcular o verdadeiro escoamento dentro de um vaso sanguineo
ou, também, podem ser utilizados para guiar simulagoes computacionais, como mostrado

no Capitulo 4.

Neste capitulo, é proposto um método capaz de extrair mapas de velocidade de alta
resolucao espacial a partir de distribui¢oes de velocidade adquiridas com CVF de baixa
resolucao. A partir dos dados de contraste de fase adquiridos com o phantom, sao simulados

trés conjuntos de dados com codificagao de velocidade em Fourier com aquisi¢cao em espiral
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(eCVF) para diferentes valores de resolugao espacial utilizando a componente de velocidade
na direcao principal do escoamento, we. Logo, sao realizados experimentos para extrair
das distribuigoes simuladas os mapas de velocidade , w.y¢, demonstrando a possibilidade de
obter mapas de velocidade razoavelmente precisos a partir de distribui¢oes adquiridas por

CVF de baixa resolugao espacial.

Devido a sua rapidez associada ao uso de trajetorias espirais na aquisi¢ao, é proposto
neste capitulo, também, a utilizagao de dados de eCVF para guiar simulacoes de DFC.
Com os mapas de velocidade extraidos das distribuicoes eCVF simuladas, sao realizadas
simulagoes de DFC guiadas com esses mapas de velocidade e as solugoes encontradas sao
comparadas com a solu¢ao puramente computacional — i.e., com minima influéncia da
ressonancia magnética — e também com a solugao computacional guiada por uma com-
ponente de velocidade adquirida por contraste de fase (we), considerando apenas 1 dos 9
NEX adquiridos. A solugao guiada por apenas 1 NEX é utilizada para a comparacao, pois o
tempo de aquisi¢ao de uma componente de velocidade por contraste de fase, com os mesmos
parametros utilizados neste trabalho, com resolucao espacial or = 0,5 mm, é equivalente
ao tempo de aquisicao de uma distribuicao eCVF com resolucao espacial de or = 1,0 mm.
Por fim, os resultados com o DFC guiado por eCVF foram comparados com os obtidos, no
capitulo 4, utilizando para guiar a simulagao de DFC somente a componente w do contraste

de fase (wct), mas utilizando dados com boa relagao sinal-ruido (9 NEX).

A lista de publicagoes relacionadas aos resultados apresentados neste capitulo se en-

contra no Anexo I.

5.1 Meétodos

Como mostrado no Capitulo 2, o modelo de sinal que incorpora os efeitos de trunca-

mento do espago k de uma distribui¢ao adquirida com CVF [25] é dado por:

s, ) = [m(ap) sine (=D ) o), (5.1)

em que m(z,y) ¢ o mapa de densidade de spins, we(x,y) é o mapa de velocidades, dw
¢ a resolugdo da velocidade e ¥ (z,y) é a funcdo de espalhamento de ponto associada a

cobertura da trajetoria no espaco k,—k, usadas nas aquisi¢des de CVF. A Eq. (5.1)) forma
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a base do procedimento que sera utilizado para extrair o mapa de velocidades em alta
resolucao espacial a partir do conjunto de dados adquiridos por CVFE de baixa resolucao

espacial.

Tendo em vista que o modelo do sinal da CVF ¢é descrito pela Eq. (5.1), entdo, se
os efeitos do borramento gerados pela fun¢ao de borramento (z,y) forem minimizados

teremos uma aproximagao de s(x,y,w) com melhor resolu¢ao espacial:

§(z,y,w) ~ [m(az‘,y) x sinc (%jl‘y)ﬂ . (5.2)

Propomos a deconvolugao da distribuicao adquiridas por CVF com trajetorias em espiral no
espago k, usando a fungdo de espalhamento de ponto associada a essa trajetoria, ¥ (z,y) =
jinc (W / (57"), em que 0r é a resolucao espacial dos dados de CVF. Para outros tipos
de trajetorias, o procedimento é analogo, bastando apenas usar a fungao de espalhamento

de ponto correspondente.

Para estimarmos o mapa de velocidade, comparamos a estimativa obtida para a dis-
tribuigao de velocidade, §(x,y,w), com uma fungao sinc, que modela o borramento sobre a
dimensao da velocidade, devido & cobertura finita (truncamento) do espago k,. Um mapa

de densidade de spins de alta resolucao espacial sera necessario nesta etapa.

Os detalhes do algoritmo de deconvolugao utilizado e do método proposto para esti-

mativa do mapa de velocidades a partir §(z, y, w) serdao detalhados nas seges a seguir.

5.1.1 Algoritmo de Deconvolucao Nao—Cega

Considere uma imagem D, com N pixels, obtida através da filtragem da imagem
original I por uma fun¢ao de espalhamento de ponto (FEP) ¢ e degradada por um ruido
aditivo €, i.e.:

D=1Ix¢+e, (5.3)

em que * é o operador de convolugao bidimensional. Dada, entao, uma imagem degradada
D, a FEP ¥, e o ruido ¢, a recuperagao da imagem original I nem sempre é uma tarefa

simples. Tendo em vista que a Eq. (5.3) pode ser escrita na forma de um sistema linear:

D=W¥I+e¢, (5.4)

83



em que ¥ ¢ uma matriz quadrada N x N (associada & func¢ao de espalhamento de ponto
1) e a imagem I é escrita na forma de um vetor coluna N X 1, entao, a simples inversao

desse sistema linear pode levar a amplificagao dos niveis de ruido contidos em ¢ [79].

Este ¢ um problema inverso, conhecido como deconvolucao nao—cega, e pertence a
classe dos problemas mal-postos. Matematicamente um problema é dito mal-posto quando

nao se satisfaz uma das trés seguintes condigoes [80]:

e existe solucao para o problema;
e a solucao do problema ¢ tinica;

e a solugao do problema possui dependéncia continua (suave) com dados de entrada.

Nao é dificil mostrar que problemas de deconvolugao em geral nao possuem tnica solugao,
mesmo na auséncia de ruido [8I]. Além disso, como a busca por solugbes pode levar a
amplificacao dos niveis de ruido, é natural a utilizacao de regularizagoes, através de fungoes
penalidade | - |*, que agem sobre conjuntos de filtros fi,---, f; aplicados a imagem I e

controladas por um parametro A, que regulam a intensidade dessa regularizagao [79, [82].

Existem diversos algoritmos eficientes e técnicas que podem ser usadas para determi-
nar a melhor aproximagao de I que satisfaz a Eq. . Aqui estéa sendo usado o algoritmo
de deconvolugao recentemente proposto por Krishnan & Fergus [82]. De um ponto de vista
estocastico, esse método procura a estimativa do maximo a posteriori para I, i.e., pelo

teorema de Bayes tem-se que:
p(I|D, ¥) o< p(D[T, ¥)p(I), (5:5)

e o interesse ¢ determinar o maximo da func¢ao p(I|D, ¥). Aqui, o primeiro termo ¢ uma
distribuicao Gaussiana de média nula e o segundo termo é uma imagem a priori com distri-
buicdo hiper-Laplaciana (p(z) oc e ¥1#1"). Maximizar p(I|D, ¥) é equivalente a minimizar a

fungao de custo — Inp(I|D, ¥), isto &, resolver:

min Y (50000 = D [T 0 (T ) (56)

em que i é o indice do pixel e f; = [1 —1] e fo = [I —1]% sdo os filtros de primeira derivada.

Vale observar que é possivel a utilizagao de outros tipos de filtros, como adaptativos [83]
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ou de derivadas de ordens mais altas.

Usando o método da penalidade semi-quadratica [84], é possivel introduzir uma va-
., l l o 1 2 L . ] ~ L d ~ tA . d . 1
riavel auxiliar g = |g; ¢;| (os nimeros j em g; sao indices, nao poténcias) em cada pixe
i que permite mover os termos (I x f;); para fora da expressao | - |*, fornecendo uma nova

funcao de custo:

N

A
in Y |50 - D)2 2 (0 -l 2+ T = 212 )+l 12| 61

i=1

em que S é um peso que ird variar durante a otimizacao. Quando [ — oo, a solucao da
Eq. converge para a Fq. [84]. A minimizagao da Eq. para um [ fixo é feita
alternando dois passos: no primeiro passo, resolve-se a Eq. para I, dado um valor
fixado para g e, em um segundo passo, determina-se a solucao de uma equagao auxilar para

g com I fixado [82].

A utilizagao desse algoritmo de deconvolucao apresenta algumas vantagens. Uma delas
esté relacionada a velocidade com que se obtem a imagem filtrada e a outra esta relacionada
com o tratamento da informagao a priori. Caso seja conhecido algo da estatistica da imagem
que se deseja obter, I, é possivel modificar o algoritmo para obter a melhor filtragem da
imagem degradada D possivel. O conhecimento da informagao a prior: esta diretamente
relacionado ao parametro a. Neste trabalho, foram utilizados valores de « e A testados que

apresentaram o menor erro possivel na estimagao da imagem filtrada.

5.1.2 Estimando o Mapa de Velocidades

Assumindo que a imagem obtida pelo método eCVFE pode ser escrita na forma da
Eq. (5.3), entdo, apds a deconvolugao dessa imagem pela fungao de borramento ¥(r) =
jine(r/or), devemos obter uma distribuigdo com alta resolugao espacial dada aproximada-

mente por:

3(z,y,w) ~ m(z, y) X sinc (%ﬂfj(”)) . (5.8)

A partir da distribuicao §(z,y,w) a velocidade we,s em uma dada coordenada espacial

(%0, Yo) poderia ser estimada de uma forma ingénua utilizando a seguinte maximizagao:

Weyt(To, Yo) = argmax {||5(z,, Yo, w)||}, (5.9)

we{wk}szl
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em que wy = (% — %) - FOV,, é a coordenada do k-ésimo ponto (ao longo do eixo w)
na grade em que §(x,y,w) foi calculado, FOV,, é o comprimento dessa grade e K é o
numero de pontos. Essa é uma forma ingénua de se obter o mapa de velocidades pois
a velocidade correta na coordenada espacial (z,,y,) ¢ dada pelo nimero real w tal que
sinc [(w — wer(x0, Yo)) /0w] = 1. Desta forma, se a velocidade real we(x,,y,) estiver, por
exemplo, no ponto médio do intervalo [w;, w;41] para um j qualquer (1 < j < K —1), entéo
a velocidade aproximada ., terd um erro de exatamente (w;4; — w;)/2. Assim, quanto

mais grosseira for a grade do eixo (w), isto é, quanto maior for FOV,, /K, maior sera o erro

associado a velocidade recuperada wWeys.

Com o intuito de se obter uma melhor aproximacao para o mapa de velocidades,
propomos a seguinte minimizagao. Supondo que se possua um mapa de magnitude, m(z, y),
de alta resolucao espacial (que pode ser medido rapidamente com uma aquisigao a parte),
a velocidade ., em uma dada coordenada espacial (x,,y,) pode ser estimada a partir da

distribui¢do 5(z,y,w) resolvendo o seguinte problema de minimizagao:

S0 Yo ) _ <u) | (5.10)

2

N . k
vi\Lo, =a =
wC f(x yO) rg(,fnln m(l'07 yo) 5w

para m(x,,y,) # 0, caso contrario Weyt(Zo,y,) = 0. Com essa minimizagao, espera-se um

resultado qualitativo e quantitativo melhor que a solugao obtida pela maximizacao dada

pela Eq. (5.9)).

5.2 Experimentos

Os conjuntos de dados de contraste de fase utilizados neste trabalho (in vivo e phan-

tom) sao dados por um campo de velocidades na forma
Uet(,y, 2,t) = uet(,y, 2, )i + v (x, y, 2, 1)] + wer(x, y, 2, k. (5.11)

Assim, para simularmos uma distribuicao de velocidade com codificacao de velocidade em
Fourier com aquisigao em espiral (eCVF), inicialmente sera fixada uma fase t = ¢, e também
uma secao transversal z = z,. A direcao de velocidade na direcao z foi escolhida para ser
utilizada na distribuicao com eCVF simulada por ser a dire¢ao principal do escoamento.

Dessa forma, a distribuicao de velocidade eCVF simulada associada a cada secao transversal
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z, sera dada pela equacgao:

- C s I atO
S(x, Y, Zo, W, t,) = {m(x,y, Zoy to) X sinc (w v f(; Y, % ))} x(x,y), (5.12)
w

em que m(z,y, 2, t,) ¢ o mapa de densidade de spins do phantom no corte z, e para
o instante ¢ = t,. Tendo em vista que estamos simulando um conjunto de dados em
espiral, a fungdo de espalhamento de ponto neste caso sera dada pela func¢ao ¥ (z,y) =
jinc <\/m / (57“) , em que or é a resolugao espacial da distribuicao eCVF e a fungao
jinc(§) é definida como jinc(§) = Jyi(w€)/2€, sendo Ji(€) a funcdo de Bessel de primeira
espécie [58].

Foram, entao, simuladas trés CVF com aquisi¢oes em espiral, um para cada valor
de or (1,0; 1,5 e 2,0 mm). O conjunto de dados de contraste de fase do phantom possui

2. Para a resolucao da

resolucao espacial nos cortes transversais dada por 0,5 x 0,5 mm
velocidade, foi escolhido o valor Jw = 10 ¢cm/s, num campo de visao FOV,, = 120 cm/s.
O instante t, escolhido para determinarmos as distribui¢oes simuladas foi o correspondente

ao 4° quadro temporal (fase 4), pois este é o que esta mais proximo ao pico do escoamento.

Em seguida, mapas de velocidade foram reconstruidos para cada uma das trés dis-
tribuicoes eCVFE simuladas, utilizando o algoritmo de deconvolucao e a abordagem por
minimizagao propostos nas Subsecoes [5.1.1] e 5.1.2] respectivamente. Nos parametros de
obtengao dos mapas .., dados pela Eq. , foram utilizados os valores A\ = 5 x 10% e
a = 5/3 para a resolugao r = 1,0 mm; os valores A = 10 ¢ a = 5/3 para a resolugao
espacial 6r = 1,5 mm; e os valores A = 10 e « = 5/3 para a resolugao ér = 2,0 mm. Esses

valores foram escolhidos de forma que o mapa de velocidades tenha o menor erro possivel.

Finalmente, cada um dos mapas de velocidade w.,s obtidos da distribuicao eCVF si-
mulada foi utilizado para guiar uma solucao computacional DFC do escoamento do fluido
mimetizador de sangue no phantom, como realizado no Capitulo 4 usando mapas obtidos
por contraste de fase, w.. As solugoes obtidas, entao, foram comparadas qualitativamente
e quantitativamente com o mapa de velocidade medido por contraste de fase do phantom,
com a solu¢ao computacional pura — i.e., obtida apenas com a dindmica dos fluidos com-
putacional — e com dois campos de velocidade guiados pela componente w¢: um obtido
usando um unico NEX da aquisigao do contraste de fase (que corresponde a aproximada-

mente o mesmo tempo de aquisi¢ao de uma distribuigao eCVF com resolugao espacial dr
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= 1 mm), e o outro obtido usando todos os 9 NEX (isto &, 9 vezes o tempo de aquisi¢ao).

Os parametros utilizados nas simula¢oes computacionais sao os mesmos do Capitulo 4,
a saber: p = 0,005 Pa-s, p = 1100 kg/m?, malha Cartesiana com resolucio espacial
0,5x 0,5 x 1,0 mm? e passo de tempo computacional 6t = 0,1 ms. As simulacoes guiadas
com o mapa de velocidade ..t reconstruido da distribuicao eCVF precisaram em média de

250 iteragoes até a convergéncia considerando, o valor ¢ = 107® dado na Eq. (4.4).

5.2.1 Resultados

Na Fig. podemos ver os efeitos do borramento espacial para cada uma das resolu-
¢oes escolhidas, em trés diferentes cortes transversais da bifurcagao carotidea do phantom
(linhas (i)). HAa de se esperar que, quanto maior for o borramento, menos preciso sera o
mapa de velocidades recuperado através das Eq. e Eq. . E possivel verificar
esse comportamento qualitativamente comparando os mapas de velocidade apresentados
nas linhas (ii) e (iii). Nas linhas (ii) sdo mostrados os mapa de velocidades obtidos com ma-
ximizacao dada pela Eq. , enquanto que na Fig. [5.1[iii) sdo mostrados aqueles obtidos
pela minimizacao proposta dada pela Eq. . E clara a diferenca entre as formas de se
recuperar o mapa de velocidades a partir das distribui¢coes com eCVF. Qualitativamente,
percebe-se que a minimizacao proposta na Eq. proporciona um resultado qualitativo

mais proximo do mapa de velocidades medido com contraste de fase do que o outro método.

Na analise qualitativa dos erros absolutos, dados na Fig. [5.2] verifica-se novamente
que, quanto mais grosseira for a resolucao espacial, pior serd a reconstrucao do mapa de
velocidades a partir das distribui¢goes com eCVF. Nas linhas (i) e (ii) sdo mostrados mapas
de diferenca entre os dois métodos de reconstru¢ao do mapa de velocidades a partir da
distribuicao eCVF, dados pelas Eq. e Eq. , respectivamente. Fica claro, qua-
litativamente, que a minimizacao proposta na Eq. de fato proporciona um melhor
resultado que a maximizagao simploria dada pela Eq. .

Quantitativamente, sdo apresentados na Tab.[5.1] a rela¢ao sinal-erro e o erro absoluto
médio (EAM) para os mapas de velocidade reconstruidos, weys € Weyr, dados pelas Eq.
e Eq. , respectivamente. Conforme resultado esperado da anélise qualitativa, veé-
se que a minimizacao proposta na Eq. resulta em EAM menores e SER maiores
que a maximizacao simploria (Eq. ) O mapa de velocidades e, tem um ganho na
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SER, comparado com o mapa ey, de 0,62 dB; 1,19 dB e 1,19 dB para as resolugoes
or =1,0; 1,5 e 2,0 mm, respectivamente. Consequentemente, o EAM é menor para o mapa
de velocidades ..f, como também pode ser apreciado na Tab. Como foi observado
qualitativamente na Fig. o EAM, aumenta de acordo com o aumento do tamanho
do voxel. Em comparacao com o erro absoluto médio do mapa de velocidade w..; para
or = 1,0 mm, observa-se um aumento de 1,28 cm/s e 2,71 cm/s no erro para os valores de
resolugao espacial dr = 1,5 mm e dr = 2,0 mm, respectivamente. Levando em consideragao
que a velocidade maxima atingida pela componente w.s é de 48,12 cm/s, entdo os erros
médios representam uma diferenga de 5%, 7% e 10%, para as resolugoes espaciais or = 1, 0;
1,5 e 2,0 mm, respectivamente. Esses resultados sugerem que é possivel extrair mapas de
velocidade das distribui¢coes de eCVFE com boa qualidade, os quais podem ser tuteis para

guiar simulagoes computacionais, como demonstrado a seguir.

Na Figura sao mostradas comparacoes qualitativas entre as componentes de velo-
cidade uct, ver € wer, medidas usando ressonancia magnética por contraste de fase, para trés
cortes transversais da ‘artéria carotida” do phantom, e: as solu¢oes de DFC produzidas com
influéncia de mapas de velocidades recuperados das distribuicoes de velocidade eCVF, ey,
para as trés resolugoes espaciais (6r = 1,0; 1,5 e 2,0 mm). Percebe-se uma semelhanga
qualitativa entre os mapas de velocidade simulados pela DFC, nas trés direcoes, e aqueles
adquiridos por contraste de fase. Além disso, nota-se que os mapas simulados pela DFC se
assemelham entre si. E um comportamento esperado, tendo em vista que os mapas recupe-
rados das distribui¢coes com eCVEF sao préximos entre si, logo as solugdes computacionais

devem se parecer.

Os campos de velocidade em todos os experimentos simulados e o medido com con-
traste de fase sao apresentados na Fig.[5.4. Em uma comparacao qualitativa entre a medida
do contraste de fase (CF) e os demais campos simulados (DFC + 1D CF e DFC + eCVF)
percebemos que as solugoes obtidas utilizando as distribui¢oes eCVF proporcionam um
resultado visivelmente mais parecido com o campo de velocidade CF que a simulagao com-
putacional pura (DFC). Também sao mais parecidos que a solugao obtida para a simulagao
guiada por uma componente do constraste de fase ruidoso (DFC + 1D CF, 1 NEX), que
apresenta tempo de aquisicao similar a distribuicao eCVF. Além disso, fica claro que a solu-
¢ao DFC + eCVF para or = 1,0 mm se assemelha bastante com a solu¢ao guiada por uma

componente do contraste de fase com baixo ruido (DFC + 1D CF, 9 NEX). Isso é um bom
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resultado, pois a aquisicdo de uma distribuigao eCVF com resolugao or = 1,0 mm seria
nove vezes mais rapida que a aquisicao de uma componente de velocidade por contraste de

fase com resolucao espacial 6r = 0,5 mm com 9 NEX.

Finalmente, na Tabela [5.2| sao apresentados os resultados do célculo da relagao sinal—
erro (Egs. a ([4.18)) relativos ao contraste de fase medido, para as vérias solu¢oes
numéricas mostradas na Fig. |5.4l De imediato, verifica-se que as trés solugoes computaci-
onais geradas a partir do mapa de velocidades recuperado da distribui¢cao eCVF possuem,
para o campo de velocidades 77, uma relagao sinal-erro maior que a da solugao computa-
cional pura. H4 um ganho de 1,45 dB, 1,31 dB e 0,97 dB com relagao ao SER da solucao
computacional pura para os trés valores da resolugao espacial or = 1,0; 1,5; e 2,0 mm,
respectivamente. Além disso, quando se compara as simulagoes obtidas pelas distribuic¢oes
eCVF a simulacao guiada por contraste de fase com 1 NEX, verifica-se que ha um ganho
consideréavel: 3,61 dB para 6r = 1,0 mm (tempo de aquisigao similar); 3,47 dB para para
or = 1,5 mm; e 3,13 dB para dr = 2,0 mm (trés vezes mais rapido que a aquisi¢ao de 1
NEX do contraste de fase). Finalmente, comparando a simula¢do guiada por contraste de
fase com 9 NEX (que requer um longo tempo de aquisigao, aproximadamente 2 horas), a
SER foi apenas 0,36 dB superior & SER da simulacao guiada pelo eCVF com ér = 1,0 mm
(possui aquisi¢ao nove vezes mais rapida); 0,50 dB para ér = 1,5 mm; e 0,84 dB superior

para 6r = 2,0 mm (possui aquisigdo 27 vezes mais rapida).

Para as trés simulagoes guiadas por eCVF houve um ganho na SER para as com-
ponentes de velocidade u e w comparado com a solugao computacional pura. Ja para a
componente de velocidade v, houve uma ligeira perda de SER. Esse comportamento pode
ser o efeito positvo da reducao de ruido, pois as velocidades ao longo do eixo y sao extre-
mamente baixas (valores de v sdo proximos de zero em todo o dominio) lembrando que a
energia total da componente w¢s € 15,7 dB maior que a da componente v.s. De todo modo,
o ganho da SER para as componentes u e w compensam esse comportamento contrario da
componente v. Além disso, houve um ligeiro ganho na SER das componentes w para as trés
simulagdes computacionais guiadas por eCVFE (Tabela se comparadas com o SER do
mapa de velocidade recuperado das distribuigoes com eCVF . (Tabela . O ganho foi
de 0,20 dB, 0,14 dB e 0,40 dB, respectivamente para as resolugoes ér = 1,0; 1,5 e 2,0 mm.
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5.3 Discussao e Conclusoes

Os resultados apresentados neste capitulo mostram que é possivel a utilizagao de
distribui¢oes de velocidade com codificacao de velocidade em Fourier para guiar solugoes
computacionais de DFC. As distribui¢oes de velocidade foram geradas a partir das equa-
¢oes que definem o sinal de uma distribuigao de velocidade medida com CVF (Eq.
e Eq. ) e, utilizando o método apresentado, os mapas de velocidade na direcao z
foram recuperados. Foram simuladas distribui¢oes de velocidade eCVFEF para somente a
componente w pois, em uma situacao clinica o tempo para se adquirir uma distribuicao
espago-velocidade para trés componentes de velocidade, s(z,y, z,u,v,w), seria absoluta-
mente impraticdvel. Considerando ainda a dimensao temporal, seria necessario adquirir,
armazenar e processar uma matriz de 7 dimensoes, o que também resulta em um custo

computacional bastante consideravel.

De todo modo, a aquisicao de uma distribui¢ao de velocidade com eCVF resolvida
somente para a componente w além de ser mais rapida que a aquisicao de apenas uma
dimensao utilizando o contraste de fase, proporciona uma maior relacao sinal-ruido. Um
conjunto de dados eCVF com 1,0 mm de resolucao espacial pode ser adquirido no mesmo
tempo que 1 NEX de um campo de velocidades medido por contraste de fase com 0,5 mm
de resolucao espacial, com os mesmos parametros utilizados neste trabalho; entretanto o
conjunto de dados com codificagao de velocidade em Fourier possui 23 dB a mais de SNR
que o conjunto de dados do contraste de fase (para um conjunto de dados eCVF com 2,0 mm
de resolugao espacial, a aquisi¢ao seria 3 vezes mais rapida que o contraste de fase, e se
teria ainda 8 dB a mais de SNR que o conjunto de dados do contraste de fase). Além
disso, foi mostrado no Capitulo 4 que a utilizacao de RM com apenas uma direcao de
velocidade para guiar as solugoes de DFC, para o modelo fisico escolhido neste trabalho,
proporciona resultados melhores do que as simulagoes computacionais puras, i.e., com a

minima influéncia dos dados de ressonancia magnética.

Qualitativamente e quantitativamente, foi mostrado neste capitulo que a recuperacao
de mapas de velocidade a partir de dados com eCVF é eficiente, mesmo quando se tem
um borramento mais acentuado. Também foi mostrado que mesmo o mapa de velocida-
des recuperado com a pior relacao sinal-erro ainda produz simulagoes computacionais mais

proximas dos dados medidos por contraste de fase que a solugao computacional pura. Além
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disso, quando comparadas as simulagoes guiadas pelas distribui¢coes eCVFEF as simulagoes
guiadas pelo contraste de fase utilizando uma componente de velocidade e reconstruida
com apenas 1 NEX, obtivemos um resultado qualitativo e quantitativo consideravelmente
melhor para as solugbes guiadas pelas distribuicoes eCVF. Tendo em vista que, para os
parametros escolhidos, a aquisicao de uma distribuicao eCVF pode ser até trés vezes mais
rapida que 1 NEX do contraste de fase, este € um resultado importante. Na tltima analise
qualitativa e quantitativa realizada, vimos que a simulagao computacional guiada por CF
com somente uma componente de velocidade reconstruida utilizando os 9 NEX é qualita-
tivamente similar aos campos de velocidade simulados obtidos utilizando as distribuicoes
eCVF e, quantitativamente, proporciona, no melhor caso, somente 0,84 dB a mais de SER
que a simulagao guiada pela distribuigao eCVF. Por outro lado, neste caso a aquisigao da
distribuicao eCVF seria 27 vezes mais rapida que a do mesmo contraste de fase utilizado.
Isso seria aproximadamente 5 minutos, o que contrasta de forma consideravel com as 2
horas necessarias para a aquisi¢ao por contraste de fase dos 9 NEX de uma componente de

velocidade.

Finalmente, levando em consideracao a réapida convergéncia do algoritmo computa-
cional com a rapida aquisicao das distribui¢oes de velocidade adquiridas com eCVF, os
resultados apresentados neste capitulo indicam que o método que combina dados de eCVF
e a DFC pode ser utilizado no ambiente clinico. Além disso, com os resultados apresentados

mostram que esse método pode ser utilizado como uma técnica para reducao do tempo de
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aquisicao de campos de velocidade medidos por RM.
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Figura 5.1: Avaliacao qualitativa da obtengdo de mapas de velocidade a partir de distribuigdes de
eCVF: (i) segoes transversais do mapa de densidade de spins para os diferentes tipos de aquisi¢ao
(CF e eCVF); (ii) mapa de velocidade (na diregao z) obtido com o contraste de fase (CF) e mapas
recuperados das distribuigoes eCVF para os diferentes valores da resolugao espacial (6r =1,0; 1,5
e 2,0 mm) com a maximiza¢ao dada pela Eq. (| ., (iii) mapas de velocidade recuperados das
distribui¢goes eCVF para os diferentes valores da resolugao espacial com a minimizagao dada pela
Eq. (5.10). Sao mostrados trés diferentes cortes da “artéria carétida” do phantom, a saber: (c)
cardétida comum, (b) bifurcagdo da carotida e (a) carotida bifurcada.
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Figura 5.2: FErro absoluto entre o mapa de velocidades w¢s medido com contraste de fase e os
mapas de velocidade Weys € Weyr recuperados das distribuigdes com eCVFE (mostrados na Fig. .
(i) utilizando a maximizacio dada pela Eq. (5.9); e (ii) utilizando a minimiza¢ao proposta na
Eq. . Sao mostrados trés diferentes cortes da ‘artéria carotida” do phantom, a saber: (c)
cardtida comum, (b) bifurcagdo da carotida e (a) carotida bifurcada.

eCVF eCVF eCVF

or=1,0mm dr=1,5mm Jr=2,0mm

Relagao—sinal erro

Wevt (Eq. (5.9)) 9,96 dB 8,53 dB 6,73 dB
Wevt (Eq. (5.10) 10,65 dB (1)  9,09dB (1)  7,22dB (1)

Erro absoluto médio

Wevt (Eq. (5.9)) 3,16 cm/s 4,17 cm/s 5,45 cm/s
Weve (Eq. (5.10)) 2,43 cm/s () 3,72 cm/s ({) 5,07 cm/s ({)

Tabela 5.1: Relagdo sinal-erro e erro absoluto médio entre o mapa de velocidade medido por
contraste de fase na direcdo z, wer, do phantom na fase 4 e os mapas de velocidade na direcéo
z recuperados das distribuicoes de velocidade eCVF, wcyt, para os diferentes valores da resolugao
espacial (0r =1,0; 1,5 e 2,0 mm).
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Figura 5.3: SegOes transversais das componentes de velocidade: (a) u; (b) v; (¢) w; e (d) Wer — Weyt-
As linhas representam trés diferentes cortes da “artéria carotida” do phantom, a saber: (iii) carotida
comum, (ii) bifurcagao da carotida e (i) cardtida bifurcada; e as colunas representam os diferentes
experimentos: contraste de fase (CF) medido; e simulagdes numéricas guiadas pelas componentes
de velocidade recuperadas da distribui¢ao eCVF (DFC + eCVF) para as diferentes resolugoes
espaciais (6r = 1,0; 1,5 e 2,0 mm).
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Figura 5.4: Visualizagdo do campo de velocidades no phantom para os diferentes experimentos:
contraste de fase (CF) medido; simulagao computacional pura (DFC); simulagoes numéricas guia-
das por contraste de fase com somente a componente wes, reconstruidas com 1 NEX e 9 NEX; e
simulacoes numéricas guiadas pelas componentes de velocidade recuperadas da distribuicao eCVF
(DFC + eCVF), para as diferentes resolugoes espaciais (6r = 1,0; 1,5 e 2,0 mm).

DFC DFC + 1D CF DFC + 1D CF
1 NEX 9 NEX
SER,, 2,97 dB 2,72dB ({) 4,16 dB(T)
SER, —0,25 dB —0,88 dB ({) —0,30 dB(J)
SER., 5,44 dB 6,21 dB (1) 16,53 dB (1711)
SERz 6,57 dB 4.41 dB ({) 8.38 dB (1)
DFC + eCVF DFC + eCVF DFC + eCVF
6r =1,0 mm or =1,5 mm 6r = 2,0 mm
SER,, 3,92 dB (1) 3,97 dB (1) 4,11 dB (1)
SER, —0,38 dB ({) —0,50 dB ({) —0,55 dB ({)
SER,, 10,85 dB (11) 9,23 dB (1) 7,62 dB (1)
SER; 8,02 dB(1) 7,88 dB(1) 7,54 dB(1)

Tabela 5.2: Relacao sinal-erro entre o campo de velocidade medido por contraste de fase, v =
(Uct, Ve, Wer), do phantom na fase 4 e os campos de velocidade obtidos através das simulagoes
numéricas guiadas por contraste de fase com somente a componente we e reconstruidas com 1
NEX ou 9 NEX; e as simulagoes numéricas guiadas pelos mapas de velocidade recuperados das
distribuigoes de velocidade eCVF (DFC + eCVF) para as diferentes resolugoes espaciais (6r = 1, 0;
1,5 e 2,0 mm). Os valores obtidos estao sendo comparados com a solugdo computacional pura na
fase 4 do phantom (DFC), mostrada no Capitulo 4.
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Capitulo 6

Conclusoes e Trabalhos Futuros

Neste trabalho focamos no problema de relacionar dados de velocidade adquiridos por
ressonancia magnética as simula¢oes computacionais de escoamento baseadas em modelos
fisicos da dindmica dos fluidos. Nos primeiros capitulos apresentamos a motivacao deste
trabalho, uma revisao bibliogréafica do imageamento por ressonancia magnética e também
sobre o imageamento de fluxo por ressonéncia magnética. Foi feita também uma revisao
bibliografica sobre um método computacional para determinar as solugoes numéricas das
equagoes do movimento da dindmica dos fluidos em malhas Cartesianas. O algoritmo para
determinar as solugoes das equagoes do movimento com acoplamento entre velocidade e
pressao, SIMPLER (Semi-Implicit Method for Pressure Linked Equations Revised), foi de-
duzido para o caso bidimensional e, a seguir, testado e validado utilizando resultados obtidos
na literatura para o problema classico do escoamento de um fluido em uma cavidade. Além
disso, foi implementada uma versao tridimensional do algoritmo com o intuito de realizar

as simulacgoes computacionais guiadas por dados adquiridos com ressonancia magnética.

Nos demais capitulos, foram apresentadas trés contribuicoes originais. Primeiramente
¢ mostrado um método capaz de produzir um melhoramento dos dados de contraste de
fase usando modelos fisicos da dindmica dos fluidos. O método é baseado na inclusao de
novas linhas e colunas, com os dados de contraste de fase, no sistema linear que surge apos
a discretizagdo das equagdes do movimento que modelam o escoamento do sangue (ou do
fluido mimetizador de sangue, no caso do phantom). Os resultados mostraram que o método
é capaz de produzir campos de velocidade compativeis aos medidos por contraste de fase

e que ao mesmo tempo satisfazem as equagoes da mecanica dos fluidos. Mostrou-se que a
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técnica combinada pode ser utilizada para reduzir o ruido das medidas por contraste de fase,
e considerando o campo de velocidades medido por contraste de fase como “ground truth”,
os resultados sdo mais realistas (qualitativamente e quantitativamente) que os obtidos com
simulagoes puramente computacionais do escoamento sanguineo para o modelo numérico
utilizado. Foram ainda comparadas abordagens utilizando uma ou trés componentes de

velocidade medidas por RM para guiar as simulagao de DFC.

Em seguida, foi proposto um método que torna possivel a extracao de mapas de ve-
locidade de alta resolugao espacial a partir de distribuigoes de velocidade medidas com
codificacao de velocidade em Fourier, com baixa resolucao espacial. Baseado em distri-
buicoes CVF simuladas a partir dos dados de contraste de fase medidos de um phantom,
o modelo do sinal das distribuigbes CVF foi deconvoluido, produzindo uma aproximacao
da distribuicao CVF de alta resolucao espacial, da qual é extraido o mapa de velocidades
através de um processo de minimizacao proposto neste trabalho. Os resultados mostraram
que o método proposto leva a obtencao de mapas de velocidade, no formato analogo aos do
contraste de fase, razoavelmente precisos, a partir das distribuigoes de velocidade adquiridas

com CVF.

Finalmente, foi demonstrada a possibilidade de utilizar as distribui¢oes de velocidade
com codificacao em Fourier para guiar simulagoes computacionais do escoamento sangui-
neo, utilizando mapas de velocidade extraidos das distribui¢oes adquiridas com codificacao
de velocidade em Fourier. As distribuigdes CVF que foram simuladas a partir dos dados
de contraste de fase do phantom foram utilizadas como base para a extragao de campos de
velocidade, utilizando o método proposto, mencionada acima. Assim, mostramos que as
solugoes guiadas por apenas uma componente de velocidade extraida da distribuigao CVF
estd mais proxima dos dados de contraste de fase que a de uma simulagao computacional
pura, i.e., com influéncia minima dos dados de ressonancia magnética, para a modelagem
utilizada neste trabalho. Além disso, houve um ligeiro ganho na relagao sinal-erro para as
componentes de velocidade extraidas das distribui¢coes com CVF apoés a simulagao compu-

tacional.

Importante ressaltar que os dados de contraste de fase para o phantom de escoamento
pulsatil, utilizados neste trabalho, foram adquiridos em estagio de doutorado pelo programa
Ciéncias sem Fronteiras (coordenado pela CAPES/CNPq) em um periodo de trés meses

(entre novembro/13 a janeiro/14) na University of Michigan, localizada na cidade de Ann
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Arbor, EUA. O estégio foi realizado no Laboratorio de Ressonancia Magnética Funcional
sob a supervisao do Pesquisador Jon-Friedrik Nilsen. O laboratorio possuia infraestrutura
adequada para a coleta dos dados, tendo duas méaquinas de ressonancia magnética dedicadas
apenas a pesquisa. Neste periodo, foi adquirido um conjunto de dados de velocidade obtidos
com contraste de fase 4D Cartesiano de alta resolugao espacial e alta relagao sinal-ruido.

A importancia desses dados para a continuidade deste trabalho é de valor inestiméavel.

Os resultados aqui obtidos condizem com o que foi proposto no plano de trabalho.
Esse trabalho até o momento resultou em varias publicagoes, a saber: um capitulo de livro
internacional; trés artigos em conferéncias internacionais especializadas; e um artigo em
conferéncia nacional. Além disso, foram submetidos para publicagdo um artigo na revista
Magnetic Resonance in Medicine (QUALIS A2); um artigo para a proxima conferéncia inter-
nacional da “Sociedade Internacional para Ressonancia Magnética em Medicina” (ISMRM)
e, ainda, um artigo para a préoxima conferéncia internacional do IEEE “International Sym-
posium on Biomedical Imaging”. Finalmente, existe a expectativa de submissao de mais
um trabalho para uma revista especializada, levando em consideracao os resultados obtidos

com o método combinado CVF-DFC.

Por fim, ainda existem diversas anéalises a respeito dos métodos aqui apresentados
que nao foram contempladas nesta tese, o que abre a possibilidade de um vasto campo
de pesquisa e trabalhos na area de integragao entre as técnicas do imageamento de fluxo
na ressonancia magnética e também as simulagoes da dindmica dos fluidos computacional.
Algumas questoes que nao puderam ser atacadas nessa tese e que sao de interesse para

trabalhos futuros sao sugeridas a seguir:

1. Realizar a montagem de um experimento, utilizando um sistema de medi¢ao de ve-
locidade por anemometro laser Doppler [85], para medir de forma confiavel e precisa
as velocidades no interior do phantom. Essas medidas servirao de referéncia para a
aquisicao do campo de velocidades padrao, de modo a validar, com maior precisao, o
método proposto, nesta tese, que permite a correcao dos campos de velocidade me-
didos por RM utilizando as simulagbes numéricas através da dindmica dos fluidos

computacional;

2. Aplicar o método que combina dados de ressonancia magnética e a dinamica dos fluidos

computacionais para distribui¢oes reais adquiridas com codificagao de velocidade em
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Fourier. A validagao do método de recuperacao de mapas de velocidade utilizando
dados reais é importante, pois os mesmos sao adquiridos de forma mais rapida que os

dados por contraste de fase e com maior relacao sinal-ruido;

. Testar algumas possiblidades para reduzir o tempo de exame: (i) adquirir os dados de
RM com resolugao espacial reduzida e usar o método proposto para obter campos de
velocidade com melhor resolugao espacial; (ii) adquirir por¢oes do volume (por exem-
plo, a entrada e a saida da cardtida) com resolugao espacial fina, enquanto que nas
demais partes do volume os dados sdo adquiridos com resolugao espacial menor; (iii)
adquirir apenas alguns poucos cortes em volta da bifurcacao e utilizar as simulagoes
numéricas para preencher os espagos; (iv) medir uma ou duas componentes de velo-
cidade com resolugdo espacial fina, enquanto que a(s) outra(s) ¢/sdo medida(s) com
uma resolucdo espacial mais grosseira; (v) medir uma ou duas componentes de veloci-
dade em todo o volume, enquanto que a(s) outra(s) componente(s) é(sdo) medida(s)

somente em alguns cortes;

. Implementar, através do software livre freeFEM++ [86], o método combinado res-
sonancia magnética e dinamica dos fluidos computacional. O supracitado software
permite solucoes computacionais em malhas mais gerais, utilizando o método dos
elementos finitos. No caso dos elementos finitos as equagoes de Navier—Stokes sao
também linearizadas e um problema linear semelhante ao mostrado neste trabalho é
resolvido. O freeFEM++ permite a manipulagao das matrizes A, e dos vetores b,
(w = u; v; ou w), que formam a base dos sistemas lineares que serao modificados para
incluir os dados da ressonancia magnética, como descrito no Capitulo 4. Tendo em
vista a generalidade do método dos elementos finitos, poderemos obter parametros que
nao foram possiveis neste trabalho, como, por exemplo, a tensao de cisalhamento na
parede, observando que sera possivel obter malhas suficientemente refinadas na parede
dos vasos, além disso também sera possivel trabalhar em dominios com paredes elas-
ticas. Através do freeFEM-++ também poderemos incluir os efeitos nao—Newtonianos

do sangue, os quais nao foram analisados neste trabalho.
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