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RESUMO

Esta tese apresenta dois modelos matematicos que descrevem a dinamica de um agente de
contraste (AC) no miocardio em um exame de ressonancia magnética (RM) de perfusao.
Este exame oferece informacoes importantes a respeito de quadros clinicos de isquemia
e infarto: a perfusao em diferentes regides, a condicao de estruturas microvasculares, a
presenca de fibrose e o volume relativo de espaco extracelular. Esta informacao é obtida
inferindo a dinamica do contraste no tecido do miocardio a partir das imagens obtidas. A
avaliacao destes parametros fisiologicos tem um papel importante na anélise da viabilidade
do miocardio. Entretanto, a natureza da fisiologia cardiaca impoe grandes desafios na
estimacao destes parametros. Brevemente, estes parametros sao atualmente estimados
qualitativamente através da inspecao de imagens e comparagao do brilho relativo entre
diferentes regices do coracao. Portanto, ha um grande interesse por técnicas que possam
ajudar a quantificar a perfusao cardiaca. Nesta tese, sao propostos dois novos modelos
matematicos que descrevem a dinamica espago-temporal do AC. O primeiro é um modelo
continuo multidominio baseado no escoamento em meios porosos, € o segundo ¢ um modelo
acoplado, que substitui o dominio intravascular continuo por um dominio discreto de
arvores arteriais. Ambos se baseiam em sistemas de equacgoes diferenciais parciais. A fim
de se obter os perfis de pressao e velocidade do miocardio, o modelo continuo faz uso da
lei de Darcy em meios porosos, ao passo que o modelo acoplado utiliza a lei de Poiseuille.
A dinamica do AC é descrita através de equagoes de reagao-difusao-advecgao nos espagos
intravascular e intersticial. A interacao de fibrose e AC é também considerada. Os modelos
definem os dominios como um meio anisotrépico e também retratam a recirculacao do AC.
Os parametros dos modelos foram ajustados com base na tentativa-e-erro para reproduzir
dados clinicos. Além disso, simularam-se diferentes cenarios: perfusao normal; isquemia
endocardica devido a uma estenose; e infarto do miocardio. Assim sendo, o modelo
computacional foi capaz de relacionar caracteristicas anatomicas, estenoses e a presenca de
fibrose com caracteristicas funcionais (perfusdo cardiaca). Os resultados obtidos sugerem
que ambos modelos podem apoiar o processo nao invasivo de quantificacao da perfusao

cardiaca.
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ABSTRACT

This thesis presents two mathematical models to describe the dynamics of a contrast
agent (CA) in the myocardium in a cardiac magnetic resonance imaging (MRI) perfusion
exam. This exam provides important information on ischemia and infarct: the perfusion
on different regions, the status of microvascular structures, the presence of fibrosis and
the relative volume of extracellular space. This information is obtained by inferring
the dynamics of the contrast in the myocardial tissue from the acquired images. The
evaluation of these physiological parameters plays an important role in the assessment of
myocardial viability. However, the nature of cardiac physiology poses great challenges in
the estimation of these parameters. Briefly, these are currently estimated qualitatively
via visual inspection of images and comparison of relative brightness between different
regions of the heart. Therefore, there is a great urge for techniques that can help to
quantify cardiac perfusion. In this thesis, two new mathematical models that describes the
spatio-temporal dynamics of the CA are proposed. The first is a continuum multidomain
model based on flow in porous media, and the second is a coupled model, that replaces
the intravascular continuum domain by a discrete domain of arterial tree. Both are based
in systems of partial differential equations. For the purpose of obtaining myocardial
profiles of pressure and velocity, the continuum model uses Darcy’s law, whereas the
coupled model uses Poiseuille’s law. CA dynamics is described by reaction-diffusion-
advection equations in both intravascular and interstitial spaces. The interaction of
fibrosis and the CA is also considered. The models treat the domains as anisotropic
media and also depicts the recirculation of the CA. The model parameters were adjusted
based on try-and-error to reproduce clinical data. In addition, different scenarios were
simulated: normal perfusion; endocardial ischemia due to stenosis; and myocardial infarct.
Therefore, the computational model was able to correlate anatomical features, stenosis
and the presence of fibrosis, with functional ones, cardiac perfusion. Altogether, the
results obtained suggest that the models can support the process of non-invasive cardiac

perfusion quantification.

Keywords: Porous Media. Myocardium Perfusion. Contrast Exams.
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1 Introducao

Doencas cardiovasculares tém uma relacao proxima com pressao sanguinea alta, fumo,
diabetes, sedentarismo, obesidade, colesterol alto, dieta pobre e excesso de alcool
[8, 9]. Muitas destas condigbes podem afetar a perfusdo do miocardio (PM), que é o
processo de distribui¢ao de oxigénio e nutrientes para o tecido cardiaco. Dentre todas
as lesoes relacionadas a uma perfusao cardiaca comprometida que podem ocorrer no
coracao, uma que ocorre frequentemente é a obstrucao de uma artéria corondria, ou
estenose. Isto leva a problemas de perfusao, tais como as doengas arteriais coronarianas
(DAC), também chamadas doencas isquémicas do corac¢do, ou simplesmente isquemias.
Basicamente, a estenose reduz o fornecimento de oxigénio e nutrientes (falha de perfusao)
na regiao do miocardio que deveria ser irrigada pela artéria coronédria em questao. Esta
condicao pode levar a casos mais severos, como um infarto, o qual pode provocar danos
irreversiveis ao tecido cardiaco, incluindo a morte. Existem diversos exames utilizados
para avaliar a perfusao do miocardio na pratica clinica. Dois amplamente utilizados sao a
tomografia computadorizada (TC) e a ressonancia magnética (RM). Ambos consistem na
administracao no paciente de um agente de contraste (AC), o qual, nas imagens geradas
pelo protocolo escolhido, assume um contraste especifico em regides com deficiéncia na
perfusao. A informacao que pode ser inferida com as imagens adquiridas tem um papel
fundamental no diagnéstico, conduta médica e prognéstico de isquemia e infarto. Nesta
tese, apresentam-se novos modelos matematicos para descrever a perfusao no miocardio
como ¢ adquirida em exames de perfusao por ressonancia magnética. Os resultados obtidos
sugerem que os modelos sao ferramentas uteis que podem dar suporte ao processo de
quantificacao nao invasiva da perfusao do miocardio. Na préxima secao, sao apresentadas
explicacoes mais detalhadas da PM e do exame de RM com contraste, o qual é o foco

deste trabalho.

1.1 Revisao sobre o fenomeno biolégico

Para que o coragao tenha a forga necessaria para bombear sangue para todo o corpo, ele

precisa de um fornecimento constante de oxigénio e nutrientes. Este processo pode ser
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resumido como segue: o sangue entra no miocardio pelas artérias coronarianas epicardicas.
Conforme mostrado na Figura 1.1, as artérias coronarianas se ramificam em artérias
menores, as arteriolas. Estas, por sua vez, ramificam-se em vasos ainda menores. Este
processo continua até os capilares, os quais sao os menores vasos em termos de diametro.
E neste nivel onde o extravasamento de oxigénio e nutrientes do meio intra para o
extravascular acontece. Depois disso, os capilares aumentam em tamanho e se tornam
veias. O sangue venoso segue entao na direcao oposta ao sangue arterial e chega nas
vénulas, e por fim nas veias coronarianas, estes ultimos vasos deixam o epicardio e se
encaminham para os pulmoes, onde serao filtrados. Estudos anteriores tém mostrado que
a troca sangue-tecido no nivel capilar reflete um fenéomeno complexo. Por exemplo, em
[10, 11], um modelo multidominio que leva em conta o escoamento sanguineo nos dominios
capilar, endotelial, intersticial e de células parénquimas foi desenvolvido, o qual inclui a

troca de fluido entre cada dominio.

Arteriola

Capilares
arteriais

Capilares
venosos

Venula

Figura 1.1: Esquema simplificado representando a relacao entre artérias e veias, bem
como a direcao do escoamento sanguineo. As artérias coronarianas ficam menores
e se tornam arteriolas, as quais ficam menores novamente e se tornam capilares.
Apés o extravasamento de oxigénio e nutrientes, os capilares arteriais sao chamados
capilares venosos, os quais aumentam de tamanho, se tornam vénulas, e finalmente veias
coronarianas. Adaptado de [1].

No proposito de avaliar a PM, varios exames podem ser utilizados. Um que fornece
imagens com boa qualidade é a TC. No entanto, a T'C utiliza como agente de contraste uma
substancia alergénica danosa [12, 13]. Outra op¢ao é a RM com contraste [14], que consiste
na administragao no paciente de uma dose de Gadolinio com diethylenetriaminepentacetate

(Gd-DTPA) que ajuda a identificar padrées no tecido do miocérdio. Existem também
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diferentes tipos de protocolos de RM com contraste. Pode-se mencionar, por exemplo,
o first-pass (FP) [15] e o late enhancement (LE) [16]. O FP usa a primeira passagem
do AC no sistema circulatorio para gerar as imagens, nas quais as regides que estao bem
perfundidas pelo AC adquirem um brilho caracteristico, ao passo que regides escuras
indicam problemas na perfusao. Estes problemas podem ser relacionados por exemplo
com regioes isquémicas ou mesmo infartadas. O FP avalia o miocardio por 50 segundos.
Por outro lado, o LE permite a diferencia¢ao entre uma regiao isquémica (potencialmente
ainda viavel) e infartada. Este exame avalia o miocérdio por aproximadamente 10 minutos
depois da administracao do AC, e diferentemente do FP, a area infartada é aquela que fica
mais clara. Portanto, ambos FP e LE podem ser usados como exames complementares
de perfusao por RM com contraste.

Nao obstante, a avaliacao das imagens adquiridas pelos exames é um processo tedioso
e sujeito a erros, realizado por médicos especializados. A fim de apoiar e melhorar este
processo, diferentes ferramentas que visam uma avaliagao mais quantitativa da perfusao
do miocardio estdo em desenvolvimento. Em [17, 18, 19, 20], tal processo é estudado
utilizando um phantom desenvolvido especificamente para simular exames de RM com
contraste. Em [21], a quantificacdo do escoamento é aproximada calculando a inclinagao
méxima do sinal do miocardio. Em [22, 23, 24], a quantificagdo é dada em termos de
técnicas de deconvolucao de sinal (deconvolugao de Fermi). Além disso, diversos modelos
matematicos tém sido desenvolvidos com este objetivo. Em [25], é apresentado um modelo
que captura perfis de pressao e velocidade do sangue em uma representacao 3D do coragao.
Em [26], os autores realizaram simulagoes considerando regioes com baixa permeabilidade,
mostrando o comportamento do AC em diferentes cendrios. Em [27], no sentido de
reproduzir a troca do AC entre os espacos intra e extravascular, os autores levaram em
consideragao uma formulagao com dois dominios. Embora um progresso substancial tem
sido alcancado, ainda existem melhorias a serem feitas.

Outro exame invasivo que avalia a perfusao indiretamente é o Fractional Flow Reserve
(FFR) [28], o qual fornece dados relacionados a severidade de uma estenose coronariana.
E importante mencionar que existem programas de computador que podem estimar o FFR
através de uma combinacao de modelos matematicos e imagens obtidas através de exames
de TC. Estes programas ja estao disponiveis para uso clinico [29, 30, 31]. Vale ressaltar

que a modelagem cardiaca é uma tarefa complexa, e os fenomenos estudados podem
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englobar caracteristicas em diversas escalas (nanométrica, micrométrica, milimétrica) e

em diferentes dreas (eletrofisiolégica, mecanica, celular e hemodinamica) [32].

1.2 Etapas do trabalho

Na primeira fase deste trabalho, é proposta uma ferramenta que, como aquelas citadas
na secao anterior, também usa modelos matematicos baseados em equagcoes diferenciais
parciais (EDPs) e imagens, neste caso de exames de RM com contraste. O modelo simula
o escoamento sanguineo em uma camada do eixo curto do miocardio. Simulagoes do
modelo fornecem a dinamica do AC no estagio inicial, conforme capturado pelo protocolo
FP, e apés alguns minutos da injecao inicial de AC, conforme capturado pelo protocolo
LE. No intuito de descrever o escoamento sanguineo do miocardio, a abordagem de Darcy
para fluido em meio poroso é utilizada, acoplada a equacoes de reacao-difusao-adveccao
para avaliar a dinamica do AC. Dados clinicos foram usados para ajustar os parametros
do modelo [3, 7]. Algumas contribuigoes especificas desta etapa do trabalho sao: 1) a
simulagao da dindmica do AC em um dominio que representa o eixo curto do miocardio;
2) o desenvolvimento e teste de uma formulagao matematica que leva em consideracao trés
dominios (intravascular, extravascular e fibrose); 3) um modelo que contém um circuito
fechado de fluxo intravascular, o qual é necessario para reproduzir a recirculacao do
AC; 4) os parametros do modelo foram ajustados para reproduzir dados clinicos; e 5)
analise da dinamica do AC e sua quantificagao para cenarios de perfusao normal, isquemia
endocardica, e infarto do miocardio.

Na segunda fase, ao contrario da primeira na qual o dominio intravascular ¢é
considerado como um meio continuo, considera-se tal como discreto. Faz-se uso do método
Constrained Constructive Optimization (CCO) [5, 33] para a construgao da drvore arterial
de uma porc¢ao do miocéardio, obtendo portanto um modelo discreto-continuo acoplado. As
mesmas analises feitas utilizando o modelo puramente continuo foram feitas com o modelo
acoplado, ou seja, sao concebidos cenarios de estudo da dinamica do AC nos protocolos FP
e LE. No entanto, uma vez que o método CCO (o qual serd melhor detalhado no Capitulo
3) descreve o escoamento sanguineo em termos de pressao e fluxo no meio intravascular,
a abordagem de Darcy para fluido em meio poroso nao se aplica. Desta forma, tem-se

apenas equacoes de reacao-difusao-adveccao que descrevem a dinamica do AC. Além disso,
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todas as contribuicoes especificas do modelo puramente continuo também sao aplicadas
aqui. Além daquelas cinco, acrescentam-se: 6) possibilidade de representar uma obstrugao
arterial de maneira mais fidedigna; e 7) anélise do efeito desta estenose na dinamica do
AC no tecido.

Para simplificar, ao longo do texto o modelo desenvolvido na primeira fase do trabalho
serd chamado modelo continuo, ao passo que aquele desenvolvido na segunda fase serd

chamado modelo acoplado.

1.3 Objetivos

Em resumo, esta tese tem como motivacao:

e Quantificar a perfusao do tecido cardiaco;

e Correlacionar problemas anatomicos (estenose) e problemas funcionais (perfusdo).
O objetivo geral é:

e Fornecer modelos matematicos de perfusao cardiaca que contribuam para a
quantificacao de dados obtidos através de exames de ressonancia magnética com

contraste.
Como objetivos especificos, tém-se:

e Simular exames de perfusao por ressonancia magnética com contraste em uma

representacao do eixo curto do miocérdio do ventriculo esquerdo.
e Associar anatomia e fungao utilizando dois modelos matematicos;

e Avaliar estes dois modelos em trés diferentes cendrios: (1) saudavel; (2) isquémico

e (3) infartado.

1.4 Publicacoes cientificas
Os resultados aqui apresentados tém sido divulgados através das seguintes publicacoes:

e Artigos publicados em periddicos
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— Alves, J. R.; Santos, R. W.; Novaes, G. M.; Queiroz, R. A. B.. Simulating the
Perfusion of Contrast in Cardiac Transmural Wall. I[FMBE Proceedings, v. 49,
p. 837-840, 2015.

— Alves, J. R.; Santos R. W.; e Queiroz, R. A. B.. Simulation of cardiac perfusion
by a contrast in the myocardium using a formulation of flow in porous media.

Journal of Computational and Applied Mathematics, v. 295, p. 13-24, 2016.

— Alves, J. R.; Santos, R. W.; e Queiroz, R. A. B.. Comparing Myocardium
Perfusion Data Acquired by a MRI-Phantom and a Mathematical Model.
IFMBE Proceeding, v. 60, p. 308-311, 2017.

e Artigo aceito para publicagao

— Alves, J. R.; Queiroz, R. A. B.; Bar, M.; e Santos, R. W.. Simulation of the
perfusion of contrast agent used in cardiac magnetic resonance: another step

towards non-invasive cardiac perfusion quantification, Frontiers in Physiology.
Ao longo do periodo, foram apresentados os seguintes trabalhos em conferéncias:

e Simulacao da perfusao cardiaca por contraste no miocardio utilizando uma
formulacao de escoamento em meios porosos. Nono Encontro Mineiro de Equacoes

Diferenciais. Sao Joao del-Rei - MG. 2015.

e Comparing myocardium perfusion data acquired by a MRI-Phantom and a
mathematical model. VII Congreso Latinoamericano de Ingenieria Biomédica.

Bucaramanga, Colombia. 2016.

e Simulation of first-pass MRI perfusion by a contrast agent using a multi-domain
formulation for flow in porous media. 3rd EMI International Conference. Rio de

Janeiro. 2017.

1.5 Organizacao da tese
O restante da tese estd organizado da seguinte maneira:

e Capitulo 2: apresenta-se o modelo matematico continuo multidominio que descreve

a circulagao sanguinea e a dinamica do agente de contraste;
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Capitulo 3: apresenta-se o método CCO, utilizado para construir os modelos de
arvore arterial por onde o escoamento sanguineo e do AC acontece. Mostra-se
também o acoplamento do método discreto CCO para o dominio intravascular com

o método continuo para o dominio extravascular;

Capitulo 4: descrevem-se os métodos utilizados para simular numericamente as

caracteristicas dos modelos matematicos;

Capitulo 5: explicitam-se os parametros, dominios de simulagao e os cendrios que

foram estudados;
Capitulo 6: mostram-se os resultados obtidos com as simulagoes;

Capitulo 7: delineiam-se as discussoes acerca dos resultados. E feito um estudo
de sensibilidade dos parametros mais importantes, bem como sao discutidas as

limitagoes do modelo;

Capitulo 8: Por fim, sumariza-se a conclusao da tese de doutorado.
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2 Modelo continuo

Neste trabalho, o escoamento sanguineo no miocéardio é considerado como um escoamento
monofasico em um meio poroso. Basicamente, um meio poroso é um solido preenchido
com espagos vazios, os quais estao conectados uns aos outros. A fragdo de espagos vazios

no volume total da amostra, chamada de porosidade, é dada por
(2.1)

onde V, é o volume dos poros e V; é o volume total da amostra. Como exemplos de
meios porosos, pode-se mencionar as rochas de onde se extrai petréleo [34]. Em aquiferos
também existe este tipo de formacao, e a modelagem matematica utilizando meios porosos
pode ser aplicada para estudar a contaminacao destes aquiferos por compostos quimicos.
[35]. No intuito de melhor entender o complexo fenémeno que é a perfusdo do miocardio
e, em particular, como as imagens de RM estao relacionadas com isquemias ou infartos,
trabalhos anteriores consideraram a rede arterial do miocardio como um meio poroso
[10, 25, 26, 27, 36]. Conforme apresentado na Figura 1.1 a rede de vasos é discreta e envolve
caracteristicas topoldgicas nao triviais. Portanto, muitas informagoes sao perdidas quando
se representa isto por um meio poroso continuo. Todavia, conforme é apresentado ao longo
desta tese, este abordagem é capaz de fornecer compreensoes tteis sobre o fenomeno da
perfusdo do miocdrdio. Por exemplo, em [25], a equagao de Darcy para escoamento em
meio poroso foi utilizada para modelar o campo de pressoes e a velocidade sanguinea na
arvore intravascular que perfunde o miocardio. Além disso, o mesmo trabalho propoe o
uso de trés diferentes compartimentos, cada um lidando com uma faixa de diametro da
arvore vascular. Em adicao a este estudo, em [26, 36], uma segunda equagao foi proposta,
esta sendo uma EDP de difusdo-advecgao utilizada para descrever a dinamica do AC
em cendarios de tecidos saudavel e doente. Para este propdsito, uma pequena regiao no
dominio foi ajustada com uma permeabilidade reduzida. Em [27], uma terceira equagao
foi adicionada para capturar a dinamica do AC em dois diferentes dominios: intravascular
e extravascular. Neste trabalho, apresenta-se um novo modelo matematico que é capaz
de reproduzir trés importantes cendrios: perfusao em um tecido saudavel, em uma regiao

isquémica, e em um infarto. Os dois ultimos cenarios podem acontecer devido a uma
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reduzida diferenca de pressoes entre as superficies do epicardio e endocardio, a qual pode
ser causada por uma estenose em uma artéria coronariana. Comparado aos trabalhos
anteriores acima mencionados [10, 25, 26, 27, 36], o novo modelo apresenta as seguintes

melhorias:

(I) Ele reproduz a recirculagdo do Gd-DTPA: a substancia do AC é parcialmente
escoada apos o protocolo FP no miocardio. Entretanto, como pode ser visto em
[3, 37], o sangue com AC retorna em ciclos para perfundir o cora¢ao. A nova chegada
desta onda de AC implica em um pequeno aumento da Intensidade do Sinal (IS), o

qual é capturado pelo novo modelo aqui apresentado;

(I) Aqui, o dominio considerado nao é um simples retangulo como o utilizado
anteriormente em [26] e [27]. Neste trabalho, utiliza-se um corte do eixo curto
do ventriculo esquerdo. Portanto, os resultados das simulagoes sao proximos das

imagens adquiridas em um exame de RM;

(III) O AC é confinado ao espago intersticial (extracelular), ja que se sabe que ele nao

entra nas células cardiacas (espago intracelular);

(IV) Quando o cendrio de infarto é simulado, adiciona-se um termo de sor¢ao nas equagoes
para capturar como o AC é preso dentro da rede de fibrose presente nas cicatrizes

(porgao ferida do intersticio).

A perfusao cardiaca acontece devido a contragao cardiaca. Na Figura 2.1 mostra-se um
exemplo (sem contraste) onde é possivel observar o movimento do miocardio. No entanto,
para a RM com contraste, médicos utilizam um unico estdgio, normalmente o fim da
diastole, e analisam a dinamica do AC comparando estas imagens adquiridas em diferentes
batidas do coragao. Portanto, a sucessao de imagens de RM com contraste ¢ analisada em
uma sequéncia onde nao se observa a contragao do coragao. E uma simplificacao, porém
serve bem para o proposito ja que a maior parte da perfusao acontece durante a didstole
[38]. Neste trabalho, utiliza-se a mesma hipdtese e considera-se a dinamica do AC em uma
sequeéncia de imagens onde nao se observa a contracao do coragao. Assim, as variaveis
de interesse sdo a pressao do miocardio, o fluxo e a concentragao do AC. O sangue é
considerado um fluido incompressivel, homogéneo e newtoniano. E importante também

ressaltar aqui que considerou-se linear a relagao entre a IS do AC e sua concentragao [39].
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Figura 2.1: Sequéncia de imagens de RM exibindo o eixo curto do coragao em diferentes
fases do ciclo cardiaco (extraido de [2]). As setas apontam para a cavidade do ventriculo
esquerdo (mais claro). A perfusdo acontece no miocardio, que é o anel circular (mais
escuro) em torno da cavidade.

2.1 Modelo matematico

Fluxo de
> entrada

Dominio arterial

Dominio
Extravascular Infarto

Y . /"—_‘\\ _” S
Dominio Capilar q ) < >

~- i
Eliminacao do AC
pelos rins
| o
|
Dominio Venoso \_’>
Recirculagao \Fluxo de
saida

Dominio intravascular
para extravascular

Dominio arterial para capilar

Dominio capilar para venoso

Figura 2.2: Representacao do modelo continuo multidominio para a perfusao cardiaca do
ventriculo esquerdo.

A Figura 2.2 ilustra a representagao do modelo continuo multidominio para perfusao

cardiaca do ventriculo esquerdo. Cada dominio é modelado por um meio poroso onde as
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variaveis de interesse sao pressao, fluxo e concentracao do AC. No lado esquerdo da figura,
tem-se os dominios que representam o escoamento intravascular no coragao: dominio
arterial (topo), dominio capilar (meio) e dominio venoso (base). No lado direito da figura,
tem-se o dominio extravascular do coragao, que é subdividido em espaco intersticial e rede
de fibrose (drea cinza associada a um infarto). Este modelo continuo captura o fluxo entre
dominios como parte de um circuito fechado. Ha um fluxo de entrada através das artérias
coronarianas na superficie epicardica do dominio arterial. O sangue segue para o dominio
capilar, onde ha a troca de plasma e AC com o dominio extracelular. O fluxo continua do
dominio capilar para o venoso, a partir de onde as veias coronarianas deixam o coragao.
Este fluxo de saida entra em um circuito de recirculacao, o qual é uma simplificagao dos

processos das circulagoes pulmonar e sistémica.

3 C,(t) Fluxode b
entrada
- -~ Fluxo do dominio extravascular
) Dominio Q i ) '/ Fluxo do dominio intravascular Dominio (Qe) para g dominio de fibrose 0
intravascular para o dominio extravascular extravascular ( f)

Eliminagao do
AC pelos rins

Fluxo de
saida

Recirculagéo Fluxo de Fluxo de
C,(t) saida saida

Figura 2.3: Modelo simplificado de dois dominios (a), utilizado para simular os casos
saudavel e de isquemia aguda; e o modelo de trés dominios estendido para um dominio
com fibrose (b), usado para simular uma regiao com infarto.

Este modelo continuo pode ser posteriormente estendido ou simplificado, dependendo
dos objetivos principais de um estudo em particular. Por exemplo, ele poderia ser usado
para reproduzir a perfusao transmural e respectivos gradientes de pressao do subepicardio
para o subendocédrdio no dominio arterial, bem como a perfusao contréria, isto é, do
subendocardio para o subepicardio, no caso de um dominio venoso. Além disso, ajustar
um tensor de permeabilidade anisotrépico apropriado do dominio vascular pode contribuir
para a reproducao da direcao preferencial de perfusao do sistema microvascular, o qual
segue as orientacoes das fibras cardiacas. Nesta tese, adota-se uma versao simplificada da

abordagem ji descrita via multidominio [10, 25, 26, 27, 36], combinando os dominios
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arterial e capilar em um tnico dominio, o intravascular, bem como negligenciando
o dominio venoso. Esta simplificacdo é apresentada na Figura 2.3a. Os resultados
apresentados no Capitulo 6 demonstram que este modelo simplificado foi bem sucedido em
reproduzir varios aspectos da dinamica do AC na perfusao do miocardio. Em particular,
isso permitiu o estudo da influéncia que uma obstrucao coronariana tem na distribuicao
de pressao e perfusao cardiaca, incluindo cenarios de isquemia e infarto.

Para obter o gradiente de pressao transmural, condi¢oes de contorno sao prescritas, as
quais geram um gradiente de pressao e portanto um fluxo sanguineo do epicardio para o

endocardio. Esta parte do modelo é descrita a seguir:

V-i=0 em £ (2.2)

v=—-KVp em (2.3)

onde K é o tensor de permeabilidade; p é a pressao; v é a velocidade de Darcy e §2; é
o dominio intravascular. E importante ressaltar que o fluido sanguineo foi considerado
incompressivel. As condigoes de contorno do tipo Dirichlet para a equagao (2.2), escrita

em termos da pressao, sao dadas por:

P =Do €m Fepia (24)

pb=p; €m Fendoa (25)

onde I'g; € 40 Sa0 0s contornos epicardico e endocéardico, respectivamente. E importante
ressaltar aqui que adotou-se a hipétese Vperira << VDintra, isto €, o gradiente de pressao
entre epicardio e endocardio no dominio extravascular ¢ muito menor do que o gradiente de
pressao no dominio intravascular. Desta forma, o modelo nao leva em consideracao pegtra
(pressao extravascular) em suas equacgoes, e por isso utilizou-se simplesmente p;,iq = p-
Para a dinamica do AC, considerou-se o escoamento com componentes advectivo (7C')

e difusivo (—DVC) para o dominio intravascular (§2;) e componente puramente difusivo
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para o dominio extravascular (€2.). Assim, o sistema é dado por

0(¢Ci)
ot

(1 = 9)ACe)
ot

— (1= @IV - (D.VC) — f+ (1= )Mkl +g=0 em Q. (2.7)

¢ é a porosidade, isto é, a fracdo do dominio intravascular, e assim 1 — ¢ é a fracao
do dominio extravascular. C; é a concentragao do AC no dominio intravascular (£2;),
C. é a concentragdo do AC no espago intersticial (2.). D; e D, sao os coeficientes de
difusao. —k.C, descreve o fluxo do espaco intersticial para o sistema venoso. Como
foi mencionado anteriormente, o espaco extravascular pode ser dividido nas porgoes
intersticial (extracelular) e intracelular. Assume-se que o AC néo entra nos midcitos.
Assim, A representa a fracdo do espago extravascular (1 —¢) correspondente ao intersticio.

A fungao f descreve a transferéncia entre os dois dominios e é dada por

P(C;—=C.), se C;>C,
f= (2.8)

0, caso contrario,

onde P é a permeabilidade endotelial. Sabe-se que este parametro varia para diferentes
patologias [10], o que motiva seu estudo nas simulagoes descritas no Capitulo 7.
Conforme relatado anteriormente, no caso de um infarto cronico, cicatrizes podem se
desenvolver pelo aumento da fibrose para repor miécitos mortos. Desta maneira, quando
se empregam os dois protocolos da RM com contraste, duas diferentes situagoes podem
ocorrer: no protocolo FP, por demorar aproximadamente 50 segundos, nao ha tempo habil
para que o AC atinja a regiao de fibrose. Assim sendo, neste exame, as imagens geradas
pela RM indicarao uma cor escura na area lesionada, ao passo que as areas restantes
se encontrarao claras. Por outro lado, no protocolo LE, ha tempo suficiente para o AC
atingir a drea. Além do mais, a lavagem do AC é atrasada, ja que a rede de fibrose se
comportara como uma armadilha para o AC. O fenémeno descrito de fluido, particulas ou

substancias grudando em uma “fase sélida”, é chamado de sorcao. Portanto, a dinamica
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do AC na fibrose é dada por

O((1 = 9)ACy)
ot

+(1—¢))\)\fkf0f—g:0, em Qf, (29)

onde C é a concentragdo do AC no dominio da fibrose (), k;C; modela o fluxo da rede
de fibrose para o sistema venoso e g descreve o fluxo de AC do intersticio para a rede de
fibrose. Este termo é nao nulo apenas quando simula-se o cenario de infarto. Este termo
é dado por

g=(1—)A\\skesCe, (2.10)

onde ks é a taxa através da qual o AC vai do intersticio para a fibrose e Ay é a fracao do
intersticio com fibrose. A Figura 2.3b indica uma pequena regiao no subendocéardio que
foi escolhida para simular o cendrio de infarto.

Para a condicao do contorno externo (I'.,;), um fluxo prescrito (condigao de Robin:

vC' — DVC = vQ(t)) é usado, onde Q(t) é a seguinte fungado gaussiana transiente [27]:

_1<t_tpeak’>
Q) = ——c 2\ 7 ) L x(tay), (2.11)

oV 2T

onde o2 descreve a variancia da infusao do AC, tpear ¢ @ média da gaussiana que ajusta
o valor temporal para o pico da intensidade do AC; X (¢, z,y) é um termo que deve ser
adicionado para simular o comportamento ciclico do AC observado em experimentos dos
protocolos FP e LE [3, 37]. Na Se¢ao 2.2 sdo apresentados mais detalhes sobre este termo.

Condigoes de contorno de Neumann homogeéneas foram usadas no contorno do
endocérdio I',, 40

DZVCQ =0 em Fendoa (212)

DNC.,- =0 em @', (2.13)

onde 77 é o vetor normal. O mesmo tipo de condi¢ao de contorno é assumido no contorno

do epicardio I',); na equagao (2.7):

D.VC., - =0 em I, (2.14)
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Como condigoes iniciais, tém-se:

Ci(x,0) = Cy(z,y) em €, (2.15)

Ce(2,0) = Cey(x,y) em .. (2.16)

onde Cy,(z,y) e Cey(z,y) sao fungdes.

2.2 Modelo 1D para simular o comportamento ciclico

do AC

Conforme mencionado anteriormente, as imagens fornecidas por um exame de RM de
perfusdo com contraste capturam o comportamento ciclico que o AC apresenta (ver
Figura 2.4). Em outras palavras, no primeiro momento em que ele perfunde o miocérdio,
uma parte se aglutina no tecido, e a outra parte segue para o sistema venoso. FEsta
ultima porcao desloca-se pelas outras partes do corpo acompanhando o fluxo sanguineo,
e no momento em que atinge os rins, uma parte é retida. Ao mesmo tempo em que
isto acontece, a porcao que estava fixada no meio extravascular desliga-se do tecido e
segue também para as veias coronarianas. Isto causa uma reducao da quantidade de
AC no tecido, porém a fracao remanescente que estava circulando pelo corpo retorna ao
miocardio, gerando um pequeno aumento na concentragao. Todo este processo acontece
sucessivamente até que todo o AC seja expelido do organismo.

A etapa do modelo apresentada nesta secao remete a representacao da recirculagao
do AC pelo corpo. Para tal, adota-se uma simplificagdo unidimensional da fase de
recirculacao, isto é, o AC que sai do tecido é redirecionado para o dominio 1D, €.,

onde ele é transportado através da equagao de reacao-difusao-advecgao

acout
ot

+V- 17out00ut -V (Doutvcout) + kCout =0 em Qout~ (217)

onde C,,; é a concentracao, v,,; ¢ a velocidade e D,,; é o coeficiente de difusao do AC.
Esta equacao é andloga a (2.6), que simula a dinamica do AC nos dominios intravascular e

extravascular (sem o termo +f). O acoplamento com estes dominios do miocardio é dado
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Figura 2.4: Intensidade do sinal do agente de contraste, em unidades arbitrarias (u.a) em
uma regiao sauddvel do miocardio em um exame de FP. Adaptada de [3].

pela condi¢do de contorno Cp(t), a qual retrata a quantidade de contraste no contorno
esquerdo de Q.. A quantidade C}(t) é dada por

Joy, Ci S

Cr(t) = al (2.18)

onde |€2;] representa a area total do dominio intravascular do miocdrdio. O valor de C(¢)
dado pela equagao (2.18) representa a média da quantidade de AC no meio intravascular.
Ele é considerado como condi¢ao de Dirichlet no contorno esquerdo do dominio 1D, e
representa o acoplamento com o AC que sai do miocardio. O acoplamento com o AC
que entra no miocardio (através do meio intravascular) é retratado por Cr(t), o qual
corresponde ao AC que é obtido no contorno direito de €2,,; apds o transporte. Essa
quantidade é considerada como o termo de recirculagdo X (¢, x,y) na equacao (2.11),
isto é, Cgr(t) descreve o aumento da concentragao do AC nas passagens subsequentes
pelo miocardio. A Figura 2.3a ilustra a conexao entre o dominio de recirculagdo com os
dominios intravascular e extravascular.

Fisiologicamente, uma porg¢ao do contraste é eliminada na recirculacao, especialmente
pelos rins. Isto é modelado através do termo de decaimento kC,,;. Este fenomeno explica
a reducao do AC nas passagens subsequentes no miocardio. Embora a recirculagao seja um
fendomeno mais complexo e que envolve a dispersao do AC em todo o corpo em diferentes
quantidades, este modelo 1D captura a eliminacao do AC e seu comportamento ciclico

em um exame de RM de perfusao, como é apresentado no Capitulo 6.



2.3 Modelo continuo completo

Em resumo, o modelo continuo é contemplado pelas seguintes equagoes:

Modelo de Darcy para a descricao dos perfis de velocidade e de pressao:
V-v=0 em Qia

v=—-KVp em (.

Condigoes de contorno do modelo de Darcy:
b=Do €In Fepia

pb=Dp; cm Fendo .

Equacao que descreve a dinamica do AC no meio intravascular:

9(¢C1)
ot

Equacao que descreve a dinamica do AC no meio extravascular:

(1 — 9)ACe)
ot

— (1= @AV - (DVC) — f+ (1 —)MeeCo+9g=0 em

onde

P(C;—=C.), se C;>C,
0, caso contrario,

Equacao que descreve a dinamica do AC no meio fibrético:

O((1 = 9)AN,Cy)
ot

+(1—¢>/\)\f]€f0f—g:0, (S08% Qf,

onde

g = (1= @)A\\skesCe.

Q,
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Condicoes de contorno das equacoes que descrevem a dinamica do contraste:

1(t—tpeak>
Y
e 2\ 7 ) 4 X(t,1,y),

UC; — D;VC; = vQ(t), onde Q(t) =

oV/2m

DNC;-i=0 em I o,
DNC, - n=0 em I,
D.NVC,-i=0 em Tep.

Como condigoes iniciais, tém-se:

Ci(xa O) - C’io (ZE, y) €m Qia

Ce(,0) = Cep(x,y) em €,
C(x,0) = Cp(z,y) em Q.
Modelo de recirculagao:

aCtout
ot

+V. 17outCout -V (Doutvcout) + kCout =0 em Qout-

Condi¢ao de contorno do modelo de recirculagao:

Jo, Ci dSY;
CL(t): Ql|Q|
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3 Modelo acoplado

Conforme foi dito anteriormente, o objetivo desta tese é gerar modelos que possam
correlacionar uma estenose arterial com problemas na perfusao do tecido. Seguindo sob
esta perspectiva, neste capitulo da tese acopla-se o modelo continuo (que descreve o
dominio extravascular) com um modelo geométrico detalhado da &rvore arterial.

Um método de geracao de arvores arteriais é muito importante para caracterizar
estruturas geométricas de vasos até o nivel pré-arteriolar. No entanto, o pequeno niimero
de grandes vasos pode ser modelado, [33] usando dados anatomicos, mas o grande nimero
de segmentos arteriais de tamanho pequeno torna a modelagem mais desafiadora. Esta
falta de dados anatomicos é a principal motivacao para desenvolvimento de métodos
que possam automaticamente construir modelos para arvores arteriais. A representagao
adequada de arranjos de artérias é necessaria para estudar o efeito de leitos periféricos
na hemodinamica do sistema arterial humano. De fato, isto é de grande importancia
caso pretenda-se desenvolver um modelo cardiovascular que possa predizer corretamente
o grau de estenose e o efeito de intervencgoes, conforme mencionado em [33].

Em suma, a geracao automatica de arvores arteriais pode ser obtida empregando
algoritmos baseados em modelos fractais [40, 41] e otimizados [5, 42]. A escolha
do CCO para isto se justifica pelo fato de gerar modelos capazes de reproduzir
caracteristicas morfométricas que sao muito proximas daquelas encontradas em arvores
arteriais coronarianas reais, tais como segmentos de raio [42] e a estatistica de ramificagao
de angulos [43], bem como, apds realizada uma simulagao, os perfis de pressao e fluxo [44].
Além disso, este método tem sido empregado com sucesso em estudos de hemodinamica
[45, 4]. A Figura 3.1 apresenta um exemplo de uma arvore arterial construida a partir do
método CCO.

A Secao 3.1 descreve o modelo matematico do método, enquanto que a Secao 3.2
apresenta o algoritmo para a geracao da arvore. Por fim, na Secao 3.3, detalha-se como
foi realizado o acoplamento deste modelo discreto para o dominio intravascular, com o

modelo continuo para o dominio extravascular.
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Figura 3.1: Exemplo de arvore arterial tridimensional estruturada através do médodo
CCO. Extraido de [4].

3.1 Construcao de modelos de arvores arteriais

A geragao de modelos de arvores arteriais dentro da estrutura do CCO é baseada nas

seguintes hipdteses:

e O principio subjacente a construcao da topologia das arvores circulatérias é o de

minimiza¢ao do seguinte funcional

Niot

T=r) 1, (3.1)
j=1

onde r; ¢ o raio do segmento j, [; ¢ o comprimento do segmento j, Ny ¢ 0 nimero
de segmentos do modelo em crescimento. E importante ressaltar que trata-se de

uma otimizagao geométrica;

e O dominio de perfusao é uma regiao bidimensional (regiao de perfusao) representado

uma porgao de tecido ou volume de perfusao modelando um érgao;

e A arvore arterial é representada como uma rede de ramificagoes binarias de tubos
cilindricos rigidos (segmentos), perfundida em condigoes de estado estaciondrio e
escoamento laminar. Comegando na artéria de alimentagao (segmento raiz), a arvore
passa por sucessivas bifurcagoes até o nivel pré-arteriolar, onde ela é truncada na

forma de segmentos terminais;
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e A arvore arterial deve preencher o dominio de perfusao o mais uniformemente

possivel;

e O sangue é assumido como um fluido Newtoniano, incompressivel e homogéneo e a

resisténcia hidrodinamica R; de cada segmento j é dada pela lei de Poiseuille [46]

(3.2)

onde [; e r; denotam o comprimento e raio do segmento j e 1 ¢ a viscosidade do
sangue (constante). Dado R;, a queda de pressao Ap; ao longo do segmento j é

entao determinada pelo fluxo (); no segmento j por
Ap; = R;Q;. (3.3)
Além das hipoteses acima, caracteristicas fisiologicas béasicas de arvores arteriais reais sao

mapeadas em um conjunto de condigoes de contorno fisiologicas e restrigoes:

e As pressoes pierm nos nos distais de segmentos terminais sao iguais e consideradas

como pressoes de entrada na rede microcirculatoria;

e Cada segmento terminal j entrega uma quantidade individual de fluxo de sangue

Qterm,; Na microcirculacao, ao passo que a pressao terminal pye,n, ¢ constante;

e A queda de pressao total Ap da arvore é dada por

Ap = DPperf — Pterm, (34)

onde ppers denota a pressao de perfusao;

e Nas bifurcagoes, os raios do segmento pai e dos segmentos filhos obedecem uma lei

de poténcia (lei de bifurcagao) [47] da forma

Y Y Y
Tpai - Tesq + rdir’ (35)

com um expoente v > 0 constante (expoente de bifurcacdo). Esta relagao determina

a redugao dos raios dos segmentos nas bifurcagoes.
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Todas as condigoes de contorno fisiologicas e restricoes relacionadas a pressao, fluxos e lei
de bifurcagao, podem ser simultaneamente atendidas por um dimensionamento apropriado
dos raios dos segmentos, independentemente das estruturas topoldgicas e geométricas

particulares de uma dada arvore modelo.

3.2 Algoritmo para a geracao da arvore

O algoritmo para a geracao da arvore se inicia com um ponto terminal aleatoriamente
colocado para a posigao distal do primeiro segmento (o qual é a0 mesmo tempo segmento
raiz e terminal). O passo seguinte consiste em adicionar sucessivamente novos segmentos
terminais, cada qual conectando um ponto escolhido aleatoriamente dentro do volume
de perfusao a um dos segmentos existentes, portanto formando uma nova bifurcacao em
algum ponto ao longo do segmento.

Em seguida, um ponto x;,,,, em coordenadas Cartesianas é sorteado aleatoriamente
dentro da regiao de perfusao. Este ponto ;0.0 € aceito como um candidato para uma nova
posicao terminal apenas se a distancia de x;,0., para todos os segmentos gerados até entao
excede um limiar adaptativo d,,;, (critério de distancia), isto é, diminui-se adequadamente
dmin & medida que o numero total de segmentos aumenta durante a geracao da arvore.
Uma vez que T, tenha sido aceito como uma nova posicao terminal, ele é conectado
temporariamente no ponto médio de N, segmentos vizinhos. Entretanto, adicionando
um novo segmento terminal inovo em cada conexao temporaria, isto é, gerando um
novo segmento de bifurcagao wbif, perturba-se a distribuicao de fluxos dos segmentos,
violando assim as condigoes de contorno relacionadas aos fluxos terminais Qerm ;. Sob
esta perspectiva, a fim de se restabelecer os fluxos terminais corretos, a resisténcia
hidrodinamica da &rvore deve ser ajustada. Conforme o comprimento dos segmentos,
bem como as pressoes terminal e de perfusao sao fixas, isto s6 pode ser atingido através
de um redimensionamento adequado dos raios dos segmentos do modelo (ver a Figura
3.2).

Uma vez que se assume que as pressoes terminais sao iguais, a divisao do fluxo no

segmento de bifurcacao ibif é dada por

* 4
chon o Rmovo o Rinovo/rinovo

- * 4
anovo Rsub,zcon sub,icon/rz’con

(3.6)
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Figura 3.2: Representacao da arvore arterial gerada pelo CCO. (a) adicionando um novo
segmento terminal ¢novo a um segmento preexistente icon gera um novo segmento de
bifurcagao ibif; (b) estrutura de dados correspondente para a representagao interna de
arvores CCO. Em adigao ao seu indice ¢ e ponteiros esquerdo e direito (I(z),7(7)), cada
né i armazena as coordenadas do segmento ;, razoes de bifurcagao esquerda e direita (3!
e A7, bem como o fluxo (); no segmento 7. Os trés tipos de segmento sao indicados por R
para o raiz, B para segmentos de bifurcagao e T' para os segmentos terminais. Adaptada
de [5].

onde Rgypicon ¢ a resisténcia hidrodinamica do segmento icon incluindo suas subdrvores

direita e esquerda e R ¢ a resisténcia do mnovo segmento terminal <novo;

% bicon = BsubiconTion € Riovo = RinovoTthove 580 resisténcias hidrodinamicas reduzidas

*

sub,icon € mdependente

correspondentes. Esta fatoracao é conveniente pois assume-se que R
de Ticon, isto é, as razoes de bifurcacdo fB; (ver abaixo) nas subdrvores distais a icon

permanece constante e nao é afetada pela adigao de inovo. Ao passo que R}, ., ¢

*

sub,icon do Segmento woon

simplesmente 87l;n000/™, & resisténcia hidrodinamica reduzida R
pode ser calculada percorrendo recursivamente as subarvores de icon em modo pés-ordem
(isto é, primeiramente atravessando as subarvores esquerda, seguida das subarvores direita

e finalmente chegando em icon) e aplicando a seguinte relacdo em cada né j:

1

R* - 8_77 l S (res%j/rj)4 + (rdiraj/rj)4 7 (37)
sub,j T J * *
€sq,j dir,j

onde R ; € a resisténcia reduzida e res; € 0 raio de entrada da subérvore de segmento

j. A equagao (3.6) produz a razao entre os raios dos segmentos filhos do segmento de
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bifurcacao ibi f

(3.8)

Tinovo

Q' * 1/4
Ticon _( con sub,icon)
=\ =7 .
QinewRinovo

Utilizando a lei de bifurcagao (equagao (3.5)), obtém-se as “razoes de bifurcagdo” com

relacao ao segmento ibif:

-1/~

-y
icon Ticon Ticon
ibif — = |1+ ( ) (3.9)

Tibif Tinovo

inovo Tinovo Ticon n
oo _ Tinovo _ [1+ (_> ] . (3.10)

Tivif Tinovo
Estas duas tultimas equacoes garantem que os fluxos se dividem corretamente entre a
subarvore distal a ibif e o novo segmento terminal inovo. No caso de fluxos terminais
iguais, a taxa de divisao do fluxo Qicon/Qinovo € Obtida contando-se o niimero de segmentos
terminais nas subarvores distais a icon; para fluxos terminais variaveis, somas ponderadas
sao usadas no lugar. Assim, as razoes de bifurcacao By sao determinadas unicamente
pelos fluxos terminais e pela geometria da arvore gerada até entao. Entretanto, o novo
segmento de bifurcacao ibif agora deve acomodar o fluxo adicional através do novo
segmento terminal inovo. Assim sendo, as respectivas razoes de bifurcacao 7iyif/Tiveino
€ T1(jvelho) [Tivelno devem ser recalculadas em termos das equagoes dadas acima. O mesmo
argumento se mantém para todas as bifurcagoes proximais a ibif, logo a arvore deve ser
percorrida até o segmento raiz, comecando em ibi f, para recalcular as razoes de bifurcacao
correspondentes. Uma vez que apenas as razoes dos respectivos raios sao consideradas,
nao ha necessidade de se armazenar seus valores absolutos toda vez que uma razao de
bifurcacao ¢ ajustada. Se o valor absoluto r; do raio do segmento j for solicitado, ele

pode ser obtido através de

iraiz

TJ' = Tiraiz H Bka (311)
k=j

onde [ sao as respectivas razoes de bifurcacao e o produto é estendido a todos os
segmentos de bifurcagdo no caminho tnico do segmento j até o segmento raiz iraiz.

O raio do segmento raiz 7;.;, ¢ dado por

* birai 1/4 Q ; 1/4
iraiz — s = | Rupirai - ) 3.12
r (R ) |: sub,iraiz ( ( )

sub,iraiz Pperf — pterm)
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onde Rgypirai- = R denota a resisténcia hidrodinamica da arvore como um todo.

Cada mnova bifurcacdo nas posicoes de conexao temporarias j = 1,..., Ny, €
geometricamente otimizada. Os resultados de cada uma dessas conexoes temporarias
relacionadas com a otimizagao (o valor da fungao objetivo no seu minimo) e geometria
(posigao da bifurcagao, verificacao de restricdo que pode ser imposta) sdo gravadas na
linha j de uma tabela de vizinhancgas estabelecida para x;,.. (tabela de avaliagao de
conexoes, TAC) e a nova bifurcagao é removida. Depois de ter testado todas as possiveis
conexoes na vizinhanca de Z;,000, & TAC é percorrida e reduzida ao subconjunto TAC,
de todas as conexoes admissiveis. A menos que TAC, seja o conjunto vazio (caso no qual
se repete o langamento para a nova posi¢ao terminal), a conexao 6tima (em termos da
funcao custo) em TAC, é adotada como permanente para a nova posi¢ao terminal -
O processo acima de adicionar sucessivamente novos segmentos terminais é repetido até
que o nimero maximo pré-definido de segmentos terminais Nye,.,, seja atingido.

A otimizacao da posicao de bifurcacao é realizada avaliando a funcao custo em N
pontos pertencentes a uma regiao triangular definida dentro do plano formados pelos
segmentos da bifurcagao [4, 48]. Cabe também mencionar que o critério de distancia
impede que um ponto tnovo seja gerado perto de um segmento existente no modelo. Mais
detalhes podem ser encontrados em [4, 48, 49].

A Figura 3.3 apresenta um fluxograma do método CCO.

3.3 Acoplamento dos modelos discreto e continuo

No modelo continuo, inicialmente se resolve o sistema de Darcy (equagdes (2.2) e (2.3))
para se obter os perfis de pressao e velocidade do meio intravascular. A velocidade é entao
utilizada na equagao (2.6) de reagao-difusao-advecgao, a qual dita o comportamento do
AC neste meio. Ja no modelo acoplado, o método CCO descreve o fluxo volumétrico @);
bem como o raio r; de todo segmento j da arvore. Em outras palavras, cada segmento j ¢
na verdade um dominio unidimensional com valores préprios de fluxo e raio. A velocidade

v; do segmento j ¢ dada pela formula

Q.
vj = W—TJJQ (3.13)



41

Segmento
Raiz
Y
| Distal | Critério de
( "1 Seg. Terminal d Distancia
Nao
OK?
Sim
bi?ut :::nallf;go < Cria Bifurcacgao
Nao
Y
Armazena - . ~
(custo, bifurcagio) » Remove bifurcacéo
Sim
L Nao DK< Adota bifurcacéo
/- tima
Sim
Fim

Figura 3.3: Fluxograma do algoritmo CCO.

Este campo de velocidades da arvore arterial é aplicado de maneira andloga ao modelo
continuo, na equacao de reacao-difusao-advecgao

9c;

ot +V. cha -V (DJVC]) + fj = O, (314)

onde C; é a concentragao do AC no segmento j da arvore e D, é o coeficiente de difusao. A
equagao do meio extravascular é idéntica a do modelo continuo, equagao (2.7), trocando-

se apenas f por f;. O fluxo do dominio intravascular para o extravascular ¢ dado por

pP(C;,—C,), se C;>C,,
S LG RO -

0, caso contrario,
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onde P; é a permeabilidade endotelial. E importante ressaltar que no modelo continuo a
troca entre os meios intravascular e extravascular se da ao longo de todo o dominio. Ja no
modelo discreto, esta troca acontece apenas nos pontos terminais da arvore. De maneira
biunivoca, o ponto do tecido correspondente ao ponto terminal da arvore, recebe o AC
respeitando a equagao (3.15). A Figura 3.4 ilustra esta situagao.

E importante ressaltar que o método CCO gera a estrutura vascular até o nivel pré-
arteriolar. A troca de oxigénio e nutrientes (perfusdo), bem como a troca do AC em
um exame de RM, do meio intravascular para o tecido, acontece nos capilares. Desta
forma, o modelo acoplado é simplificado no sentido de considerar que a transicao do AC
acontece no nivel pré-arteriolar. Os resultados apresentados nesta tese sao preliminares
porém ainda assim permitem uma andlise importante sobre a relacao entre problemas

anatomicos (estenose) e funcionais (perfusao).

Dominio
intravascular

Dominio
extravascular

Figura 3.4: Tlustracao da comunicagao entre o dominio intravascular, construido utilizando
o CCO, e o dominio extravascular, continuo. A comunicagao se da nos segmentos terminais
da arvore arterial. As demais etapas do modelo acoplado (comunicac¢ao entre dominio
extravascular e de fibrose, fluxos de entrada e de saida e recircula¢do) decorrem do que
foi descrito para o modelo continuo no Capitulo 2.

Analogamente ao modelo continuo, no caso de um infarto cronico, o AC se aglutina
na rede de fibrose (fenomeno de sorgao), e por isso o protocolo LE indica uma regiao
mais clara nas imagens de RM. Assim sendo, novamente se fez uso de uma terceira
equagao para descrever o comportamento do AC neste cenario, a qual é idéntica a equagao
(2.9) do modelo continuo. O termo g de troca entre os meios extravascular e de fibrose
também é o mesmo dado pela equagao (2.10). Por fim, no que se refere a recirculagao
do AC, diferentemente do modelo continuo, no qual o termo X (¢, x,y) na equagao (2.11)
¢ incrementado em todos os pontos do contorno do epicardio, no modelo discreto ele é

acrescentado apenas nos segmentos raizes das arvores arteriais.
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4 Métodos numéricos

Visando analisar numericamente o fendmeno descrito por modelos matematicos, existem
métodos que sao utilizados para transformar equacoes diferenciais, naturalmente na forma
continua, em equagoes discretas. Dentre estes, pode-se citar o Método das Diferencas
Finitas (MDF) [50], o Método dos Elementos Finitos (MEF) [25], o Método de Lattice-
Boltzman (MLB) [51], o Método dos Elementos de Contorno (MEC) [52] e o Método dos
Volumes Finitos (MVF) [53]. Este tltimo é amplamente utilizado para tratar problemas
em dinamica de fluidos [54, 55, 56, 57, 58, 59|, ¢ é o método utilizado nesta tese para
a resolucao numérica do modelo. Além disso, conforme serd descrito a seguir, a malha
utilizada para se analisar os cenarios de experimentacao é regular e homogénea, o que
simplifica a implementacao computacional do método.

O nome MVF vem do fato de considerar-se um volume de controle em torno de cada
ponto da malha. As integrais de volume em EDP’s que possuem um termo de divergéncia
sao convertidos em integrais de superficie, usando o teorema da divergéncia. Estes termos
sao entao avaliados como fluxos através da superficie de cada volume finito.

Sao criados pontos entre os nés da malha, os quais representam os valores das variaveis
avaliadas nas faces do volume. A Figura 4.1 ilustra a situagao tratada neste trabalho (em
duas dimensoes): o né central é o ponto P de coordenadas (x;,y;), e os pontos (z;11,Y;),
(i—1,95) € (wi,yj41) € (w;,y,-1) s@o os vizinhos da direita, esquerda, de cima e de baixo
do ponto P, respectivamente. Os pontos (xi%,yj), (xi_%,yj), (wi,yﬁ%) e (mi,yj_%>
representam as faces, respectivamente, da direita, esquerda, de cima e de baixo do volume
de controle em torno do ponto P. A fim de simplificar a notacao, os pontos das faces serao
representados da seguinte forma: (a:i%, yj> = z'—l—%, (:z:l;%, yj) =1— %, <xi, yj+%> = j+%
e (xz-, Y, %) =7 - % O caso 1D, utilizado no problema da recirculacao, restringe-se aos
vizinhos ;1 e 7;_1, e as faces x; 1, T 1 A quantidade genérica A, avaliada, por exemplo,
na face (3:1 +1 yj>, sera representada por A, 11 E importante também mencionar que as
discretizacoes exibidas neste capitulo sao utilizadas para se avaliar a varidavel no ponto
(xi,y;). Vale lembrar que o MVF também pode ser aplicado para trés dimensoes. No
primeiro caso haveria fluxo apenas no sentido do eixo z e no outro fluxo no sentido dos

eixos x, y e z.
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Figura 4.1: Representacao das faces (células computacionais) do volume de controle
centrado no ponto P e dos nés vizinhos a este ponto.

Abaixo sao apresentados detalhes das discretizacoes dos modelos apresentados
anteriormente. As Segoes 4.1 e 4.2 tratam das discretizagoes acerca dos modelos continuo e
acoplado, respectivamente. Na Secao 4.3 sao apresentados os algoritmos que sistematizam

a simulacao do transporte do AC.

4.1 Modelo continuo

Nesta se¢ao apresentam-se os métodos numéricos aplicados na parte do modelo de Darcy
(Sec@o 4.1.1) e nas equagdes transientes da dinamica do agente de contraste (Secao 4.1.2).
O modelo da recirculacao, por se tratar também de uma equacao de reacao-difusao-
adveccao, porém em uma dimensao, é discretizado de maneira mais simplificada. Desta

forma, nao serao mostrados detalhes desta parte do modelo.

4.1.1 Daiscretizacao do modelo de Darcy

Baseado nas ideias apresentadas no contexto de volumes finitos, nesta se¢ao sera feita uma

expansao da Equagao (2.2) seguida da aplicagdo dos operadores gradiente e divergente.
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Tem-se entao:

V - KVp=0;

(4.1)
K, K, T
v . v (@,@> _ 0. (4.2)
[{m Ky ox 8y
op op dp op r
| K=+ Kyy— Kyy—+K,— | = 4.
Vo (KR Rl t K =0 (4.3
Aplicando o operador divergente, tem-se
0 dp 0 dp 0 op 0 dp
— | K,— — | Kypy—=— — | Kpy=— — (K,=— | =0. 4.4
Ox ( x@x) +8x < wy@y) +8y ( xy@x) +8y ( YOy 0 (44)

1 w

Integrando o termo (i) da equagao (4.4), obtém-se

H-f J+*

ETE T N

N:\»—t
l\.’)\»—‘

Aproximando estas duas tltimas integrais pela regra do ponto médio [60] resulta em

<.
+

% 7+2

dp D
K — K, —
it {axll W / { } %dy

ol

j_

l\’)\)—l

op op
K — —hK — 4.
hKe g {axL; Ky {axL’ (4:5)

onde h é o espacamento da malha, o qual é considerado idéntico em ambas as direcoes x

e y. Fazendo o mesmo para (i7), (7i7) e (iv), obtém-se, respectivamente

Ll its ity
0 op op op
K, dxd Koy |22 dy— [ Ky || d
/ /895( ) ) v / Vit {&/Ll / Y3 [&uL_ ’
J=3i—3% i=3

(4.6)
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i3 ity 3 3 P " 0
p P &
BN (ny%> dydr = / Witrd {%1 1dﬂU B / Kmyj_% {3_&} 1d~’U
g Y 2 Jt+3 1 J—3

(4.7)
l+%3+% P H‘% 5 H—% 3
P P p
— | Ky=— | dydx = — dr — | K d
0y ( y0y> e / Yt {391]# ’ / i [8y} 4
0 0
o f3],,
it3 ay j+% =2 ay j—1
(4.8)
A aproximacao das derivadas da pressao nas faces dos volumes é dada por:
{@] _ Dit1j — pi,j’ [@] _ Dij — pi—l,j) (4.9)
a.T i+% h 61’ i*% h
[@} _ Pig+1— pi7j7 [@] _ Pij — pi,j—l, (4.10)
8y j_,'_% h 8y j—% h

oz 4h, ox 4h,

N|=

(4.11)

{apl _ Pit1,j+1 = Pi—1,j+1 T Pit1,j — Pi—1, [@} _ Dit+1,j — Pi—1,5 T Di+1,j-1 — Pi—1,j-1
it3 i=

4h 4h

[ap} _ Pit1j+1 — Pit1,j-1 + Dij+1 — Dij—1 [@] _ Pij+1 = Pij—1 + Dic1,j41 — Pi—1,5-1
i+l i—%

Ayl y
(4.12)

Nestas quatro ultimas equagoes, para aproximar estes termos nas faces, utiliza-se a média

aritmética da aproximacao de segunda ordem entre os nés vizinhos. Por exemplo, o termo

Y
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0
[_p} é aproximado da forma
it3

Dit+1,j+1 — Pi—1,5+1 I Piv1,; — Di-1,5

{@} _ 2h 2h
Oz i+s 2

A aproximacao das permeabilidades nas faces do volume é feita utilizando a média

harmonica entre as permeabilidades de nés vizinhos:

K, 1. 2 KxH—l’j Kxi,j )
i Koy + Koy
K, 1. 2 Kxi,szi_Lj )
2 Kwi,]’ + Kl"z'—1,j
- 9 Kyi,j+1Kyi,j
yi’ﬁ_% Kyi,j+1 + K i, 7
Ky. L, = 9 Kyi,j—lei,j ’
w2 Kyi,j—l + K i,j
Ky, = 2smvnalion, (4.13)
e Kwyiﬂ,j + Kl’yi,j
ny. , . = 2 nyi’ijyi_Lj )
e Kwyi,j + Kﬂﬂyi—l,j
_ nyi,j-o-lKl"yi,j
zyi’ﬁ_% nyz‘,jﬂ + Kl"yi,j ’
ny - 9 Kwyi,j—lKﬂﬁyi,j

. _l M
nTe nyi,j—l + Kﬁvyz‘,j
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Substituindo (4.9), (4.10), (4.11), (4.12) e (4.13) na equacao (4.4) e explicitando p; ;,

obtém-se

= laKE 4K - KLk

‘rz—&-% TYi 543 ry
k k k
+ (4Kxi7%d - nyi‘j+1 + Ty 1 )pz—l,]
k k k
+ <4Kyl il + nyi+1 ; - nyz 1 J)pz,]-i—l
k k k
+ (4Kym—% B szi+l7j + nyz 1 )pl’3*1
k k k
T (Kl“yﬁé,j * nyi7j+%)pi+l’j+l (4.14)
k k k
+ <nyi—%,g + zy, +%)pz 1,7—1
k k k
- (szi+1 ; + K:cyi 1 )pi+1,j—1
; J=3
k k k
- (nyi_l + K:L"y 1 )pifl,j+1]
27 5, +Q
k k k k
/ 4(KI+L _'_Kx,_l +KI 1 +Kx _1)7
Ty =35, ©,J+ I~ 9

Tem-se uma equagcao deste tipo para cada né da malha, o que resulta em um sistema linear.
Este sistema foi resolvido através do método iterativo de Jacobi [61], com o critério de

parada | |pk+1

P} ;lloe < €, onde € = 107%. O indice k + 1 indica a iteragao do método de
Jacobi na qual os valores da pressao estao sendo calculados e k£ a iteragao anterior.

Uma vez conhecendo o campo de pressao, ele é utilizado na equagao (2.3) para obter
a velocidade. Novamente, utilizando o método MVF para a discretizacao desta equacao,

obtém-se as seguintes expressoes para cada face do volume de controle:

. Di+1,j — Pij Dij+1 T Pit1j+1 — Pij—1 — Dit1,j-1
R (—)_K% ( - )
B Pij — Pi-1 pz 1,5 K Pi-1,j+1 + Pij+1 — Pi—1,j-1 — Dij—1
Vigy = They, T ey 1h
. Di ]+1 - pz,j K pz—i—l,j—i—l +pi+1,j Di— 1,9+1 +pz 1,5
Ui’j+% o z]+g iyl 4h
o ng pz,] 1 —K pz-‘rl,j +pz'+1,j 1 — Di— 1,5 +pz 1,7—1
Ui’j_% - Yitd,i 4h
(4.15)

A velocidade é usada no segundo termo da Equagao (2.7), cuja discretizagao é detalhada

na se¢ao seguinte.
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4.1.2 Daiscretizagcao do modelo da dinamica do contraste

Recordando as equagoes do escoamento monofasico em meios porosos (equagoes (2.7) e

(2.9)), tem-se:

a(g?)—gbv-(DiVQ)—k f +V-9C;=0 em Q, (4.16)
— ii iii i

i

(1 —¢)ACe)

— (1= @AV (D.VC)— f +(1—@)MCo— g =0 em Q,
~ s ~~

ot N < —
Y i 13 v Ve
Z (4.17)
O((1 = 9)ANCy)
1-— = Q. 4.1
X ot J‘i‘( ¢)f\,>\f/{7f0}i+ g O, em ( 8)

/ v vi
KA

Os termos com a mesma identificacao (4, i, iii, iv, v ou vi) das trés equagoes sao analogos.

Portanto, é mostrada aqui apenas a discretizacao da equacgao genérica:

d(aC
(OC) G (DVC)+ f +AC+ g +V-5C—0. (4.19)
ot —_— N~ =~ T

Todas as partes desta equagao serao estudadas de maneira individual. Apds o tratamento,
elas serao entao agrupadas novamente.
Aplicando o método de Euler explicito no termo (i), e considerando « constante,
chega-se em
d(aC) (Cf;rl — C’fvj)

~

ot At

(4.20)

Por se utilizar de um método explicito, a convergéncia e a estabilidade da solucao devem
atender a condigao de CFL (Courant-Friedrichs-Lewy) para a equacao de advecgao-difusao

[62]:
2h*

At < ——M—
~ 4D + vpaah

(4.21)

onde At é o passo de tempo, D é o coeficiente de difusao e h é o intervalo espacial da
malha (tanto no sentido do eixo z quanto no sentido do eixo y), U é a velocidade

maxima obtida em todo o dominio.



Aplicando o MVF no termo (i7) (difusivo), tem-se:

20

difi; = (4D, + Doy = Day, )i,
+ (4DIP%J — nym% + Dwi’jf%)ci_l,j
+ (4Dyij+% + Dzyﬂ%’j - Dzyii%)j)C,;,jH
+ (4Dyi’j_% B Dwyi+; T D:vyi_;j)ci,jfl
+ (nyw%‘ + Dyy, +1) i+1,j+1
+ (Da;y%%d + Da;y 1) i—1,j—1
- (Drywéd +Dmy ) it+l,j-1
- (Dzyl_%,]. + nyLﬁ% )Ciz1j41
— 4Dy, Dy +De A+ Di )G/,

(4.22)

onde as difusoes nas faces sao dadas pela média harmonica das difusoes entre nés vizinhos:

Os termos (7i7) (troca), (iv) (decaimento da substancia de contraste) e

Dzy; ;01 =

Dzxy, =

7.777

Dl‘iﬂ,jDSCi,j
Dz + D’
Dx; Dz j
Dz, j+ Dx;y

Dy j 11Dy
Dy j+1+ Dyij’
Dy; j-1Dy; ;

Dy; j-1+ Dy, ;’
Dxyiy1,;Dry;
Dayip1;+ Day;;’
Dxy; jDxy; 1
Dzxy; j + Day;—q;’
Dzxy; j 11Dy
Dzxy; j11 + Day;j’
Dzy; ;1 Dxy;
Dzxy; j1 + Dxy; ;-

para a fibrose) sao aproximados, respectivamente, por

f=P

(Ci

Y5

- Cei,j)a

(4.23)

(v) (troca do tecido

(4.24)



yC = ’YCz',ja

g = (1 - Cb)AAfkefCei,j'

Seja o termo (vi) convectivo da equagao de transporte (4.19):

conv; ; = V - C
7]

_ o(uC)

—

P ox

P

d(vC)
+ ay

Y
P

ol

(4.25)

(4.26)

(4.27)

em que U = (u,v) é a velocidade de conveccao e C' é a varidvel convectada. O ponto P em

(4.27) representa a posi¢ao em que o termo convectivo é avaliado. Por exemplo, a Figura

4.2 mostra esse ponto P = (i, j) de avaliacdo, e as faces computacionais f, g, m e n das

células computacionais. As derivadas do lado direito da equagao (4.27) sdo aproximadas

(ij+1) o

m=(i,j+1/2)

n = {i,j-1/2}

(a)

¥

{i.j) o

{ij-1) «

g = (i-1/2,j)

f=(i+1/2,j)

{i-1.j) (i.j)
. .

{i+1.])
L

(b)

v
o

Figura 4.2: Célula computacional mostrando o ponto P = (7,7) de discretizagdo dos
termos convectivos, seus vizinhos, as faces envolvidas (a) m = (i,j +3) e n = (i,j — 3)
na dire¢ao y ou (b) f = (i +3,7) e g = (i — 1, ) na direcao x.

no ponto P por

ouC

(C)

— (uC)
/

g _ uyCr —uyCy

h

- (vC)

U C

h Y

- UnCn

(4.28)

(4.29)
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onde h é o espacamento da malha, o mesmo para as direcoes x e y.

Levando em conta a representacao da célula computacional da Figura 4.2, tem-se que
a equagao (4.28) ¢ estimada por
(ufcwé,j - “gcifé,g)

= . , (4.30)

ouC
ox

(,9)

em que uy e u, sao aproximadas, respectivamente, utilizando-se as médias harmonicas

K (pz'+1,j - pz‘,j)

Up = Wiy = —B T (4.31)
Uy = = _K(pi,j _hpil,j).

Analogamente, a equacao (4.29) é estimada como

uC (“mq‘ﬁ% _ ”ncia‘—%>
5 = . , (4.32)
Y 16.)
em que v, e v, sao aproximadas também pelas médias harmonicas:
_ _ _K(pz',j+1 - pi,j) (4 33)
Um — /U’L,]-‘r% — h y .
(pij — Pij—1)

Para completar a aproximagao, o esquema upwind FOU (first order upwind) [63, 64] é

empregado para estimar os valores C; 11 ¢ C;_ 1 da equagao (4.30). Bem como, os

valores de Ci,j% e Ci,j—% da equagao (4.32). Este esquema ¢é dado por Cr = Cp, onde
F é a face na qual necessita-se aproximar o termo convectivo e U é o ponto Upstream,
vizinho do ponto P definido de acordo com o sinal da velocidade média de convec¢ao na
face computacional. Exemplificando, caso F' = (i + %, j) e a velocidade é positiva no eixo
x (para a direita), entdo Cyy é aproximada pela concentragdo no ponto U = (i,j) (ver

Figura 4.2).

A aplicagdo do esquema FOU para estimar os valores C;, 1 ;, C;
3

Cijry e Cijy €

1 -
=5, Tt

a seguinte:

e Aproximagao para Ci-l—%,j quando uy > 0: Cz'+é,j = Ci
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Aproximacao para CH%,]- quando uy < 0: C’H%J = Cit1j;

e Aproximagao para C’i_%J quando u, > 0: C’i_%,j =Ci_1;;
e Aproximacao para Oi—%,j quando u, < 0: Ci—%,j =Cj;

e Aproximagao para C; ;1 quando vp, > 0: G ;1 = Cyj3

Aproximacao para C'; . 1 quando v, < O: C’Z-JJF% = Cjj+1;

Z7j+§

e Aproximagao para C;; 1 quando v, > 0: C;; 1 = Cj;1;
W2 W2 ’

e Aproximagao para C; ;1 quando v, <0: C; ;1 = Cj;.
), 2 ’ 2 2

As condicoes inicias foram consideradas iguais a zero, nos dominios intravascular e

extravascular:

Ci(z,0) = Ci(x) =0 em £, (4.34)

Ce(2,0) = Cey(z) =0 em €. (4.35)

4.2 Modelo acoplado

A discretizagdo dos dominios continuos (extravascular e fibrose) do modelo acoplado
decorrem da mesma maneira descrita na Secao 4.1.2 para o modelo continuo. Resta
portanto expor quais foram os métodos utilizados para se aplicar na arvore arterial
fornecida pelo CCO a equagao do transporte (equacao (3.14)). Destaca-se que o método
CCO garante a conservacao de massa do escoamento nas arvores arteriais.

O modelo de arvore arterial é utilizado como substrato geométrico por onde o AC ird
escoar. Ele penetra na arvore através do segmento raiz e se divide nas bifurcagoes, até
atingir os segmentos terminais, por onde ele extravasa para o tecido. O ponto chave
desta etapa é compreender cada segmento da arvore arterial como um segmento em
uma dimensao. Ou seja, a arvore arterial nada mais é do que uma série de segmentos
unidimensionais interligados, cada qual com fluxo e raio fornecidos pelo CCO. Portanto,
diferentemente do modelo continuo no qual se trata o escoamento do AC como em duas
dimensdes, na parte discreta do modelo acoplado resolve-se a equacao (3.14) de reagao-

difusao-adveccao em uma rede 1D.
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A discretizacao do esqueleto fornecido pelo método CCO foi feita utilizando-se a
estrutura de dados grafo [65, 66]. Para tal, a principio definiu-se um parametro global
constante Ax, o qual representa o tamanho da discretizacao de cada segmento j da arvore.
A Figura 4.3 exemplifica um grafo simples com 5 nés, sendo uma raiz, um regular, uma
bifurcacao e dois terminais. Neste caso, inicialmente a estrutura possui uma lista dos
nos, e cada um deles possui uma lista de arestas, ou seja, cada um possui a informagao
de com quais outros nos ele esta conectado, além de ter gravado qual é o né anterior e
qual é o seguinte. Os nés dessa estrutura representam os pontos da arvore discretizada, e
as arestas do grafo representam as ligacoes entre os pontos. No exemplo apresentado na
Figura 4.3, o n6 0 representa a raiz da arvore. Ele esta conectado ao né 1, que por sua vez
esta conectado ao né do tipo bifurcacao, 2. No modelo acoplado, a condicao de contorno
do AC dada pela equagao (2.11) é prescrita para o n6 0. Através da equagao (3.14), o
AC é transportado para o né 1, seguido pelo né 2. Neste ponto de bifurcagao, o grafo
armazena a lista de arestas 3, 4 e 1, isto é, o né 2 tem ligacoes com os nos 3 e 4, de saida,
e 1, de entrada. O AC que sai da bifurcacao divide-se nos nds terminais 3 e 4. Neste
tipo de ponto, o AC extravasa para o tecido. Empregando este sistema para armazenar as
variaveis de interesse, cada no tera a informagao de quais sao seus nés vizinhos, capturando
corretamente de onde o AC esta vindo e para onde esta sendo direcionado. Por fim, dado
este sistema de comunicacao entre os nés da arvore discretizada, aplica-se o MVF na
equagao (3.14) para se avaliar a propagagao do AC na arvore arterial. Os termos desta
equacao sao resolvidos de maneira andloga a utilizada para o modelo continuo descrito
na Secao 4.1.2. No entanto, a equacao discretizada sera diferente conforme o tipo de no.

Para o né regular 1, temos a equagao

1 | (G5 =201 +C) (O = CF)
Gr=1p Ax? vb Ax

At + Cf, (4.36)

onde C! é a concentragdo no né i na iteragao ¢, v, é a velocidade na face b e D é o
coeficiente de difusao (ver Figura 4.4). Note que poderiamos utilizar v, ao invés de vy, ja

que a velocidade em um dado segmento j é constante.
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Estrutura da rede Estrutura do grafo
K » A
/9 +
0—© » 1+ I » I
N dom
>

Figura 4.3: Estrutura de dados utilizada para representar a arvore arterial fornecida
pelo CCO. A figura da esquerda representa a estrutura da rede de pontos obtidos da
discretizacao espacial de tamanho Az feita em cima da arvore arterial. A figura da
direita representa a estrutura do grafo: tem-se uma lista encadeada dos nos, e cada no
possui uma lista com suas arestas. Desta forma, cada né possui a informagao de qual
vizinho o AC estd vindo e para qual(ais) vizinho(s) o contraste ird escoar.

° o

Figura 4.4: N6 1, do tipo regular, isto é, possui apenas dois vizinhos, 0 e 2, e as respectivas
faces utilizadas no MVF, a e b.

Para o n6 2, do tipo bifurcagao (ver Figura 4.5), temos a equagao

r3 13 3 3 1
ot = {D {c{ - (1 e ﬁ) of+ i+ 7?04 -
Ct 1
_ {r—%? (var3 + vpr}) — chf} A_x} At + Cj. (4.37)

onde C! é a concentragao do né i na iteragao t, 7; é o raio do né i e D é o coeficiente
de difusao. Neste caso, como o né 2 do tipo bifurcacao possui trés vizinhos, o volume

de controle utilizado no MVF é aplicado para trés faces, a, b e ¢, com as respectivas
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velocidades v,, vy, € V..

&

Figura 4.5: N6 2, do tipo bifurcacao, isto é, possui trés vizinhos, 1, 3 e 4, e as respectivas
faces utilizadas no MVF, a, b e c.

Por fim, para o n6 terminal 3 (ver Figura 4.6), temos a equacao

| (C3—C5)  (C5—C5)
C§+ = DT — UGA—;C — P(Cg — Cé) At ‘I— C?t) (438)

onde C! é a concentragdo no né i na iteragao t, v, é a velocidade na face a e D é o
coeficiente de difusao. A varidvel C? representa a concentragao no meio extravascular, no

ponto mais préoximo do né terminal.

(o

0—©-

Figura 4.6: N6 3, do tipo terminal, isto é, possui somente um vizinho, o né 2, e as
respectivas faces utilizadas no MVF, a e b.

4.3 Algoritmos para simulacao da perfusao baseada
em contraste

Os Algoritmos 1 (modelo continuo) e 2 (modelo acoplado) descritos a seguir foram

implementados na linguagem de programacao C e simulados em um computador Intel(R)

Core(TM) i7 3GHz 8 Gb.
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Algoritmo 1: Simulagao da dinamica do contraste durante a perfusao cardiaca no
modelo continuo.

1

Configuragoes dos parametros do modelo continuo (ke, P, k¢, ker, ¢, X, A\f, D, K,
0, tpeaks Vouts Dout, k € t (tempo de simulagdo));
Calculo das permeabilidades (Equagao (4.13));

3 Célculo da pressao para o modelo continuo: enquanto ||E|| > 107® faga

L Resolve a equacao eliptica para pressao (Equagao (4.14));

5 Calcula a velocidade (Equagao (4.15));

10
11
12
13
14
15
16
17

18

19

20

21

22

23

24
25

Define as condicoes iniciais de concentracao iguais a zero para todos os dominios
(Equagoes (2.15) e (2.16));
Calculo de At utilizando as condigoes de CFL (Equagao (4.21));
Define o nimero de iteragoes numlteracoes = A_t;
para k <+ 1 até numlteracoes faga
para cada nd (i,j) interno faga
Calcula a adveccao (conv; j - Equacao (4.27));
Calcula a difusao intravascular (dif;, ; - Equacao (4.22));
Calcula a difusao extravascular (dife, , - Equagao (4.22));
Calcula a troca intravascular-extravascular (troca; ; - Equagao (4.24));
Calcula o decaimento (dec; ; - Equacao (4.25));
Calcula o termo de troca tecido-fibrose (fib; ; - Equacao (4.26));
Concentracao intravascular (Equacao (4.16)):
oF - (difi,; — conv; ; + troca; ;) At =t

14,5 gb 2,5 )

Concentragao extravascular (Equagao (4.17)):

Ck _ (difei,j — tT’OCCLiJ‘ + dGCiJ + beZJ)At I Ckfl.

(1= ) s

Concentracao fibrose (Equacao (4.18)):

ok - (decij — fibi)At gy
T T ey
Resolve o modelo de recirculagao (equagao (2.17)) para se obter o termo X ()
da Equacao (2.11);
Atualiza as condigoes de contorno (Equagao (2.11));
Salva dados da iteragao atual;
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Algoritmo 2: Simulacao da dinamica do contraste durante a perfusao cardiaca no
modelo acoplado.

1 Configuragoes dos parametros do modelo acoplado (ke, P, kf, key, A, Ay, D, o,

N

16
17

18
19
20
21
22

23

24

25

26

27
28

tpeaky Vout Dout; k, t (tempo de simula(;éo), Ntermy Qperf; pperfa Pterm € 7);
Aplicagdo do CCO para geragao da &rvore arterial (Figura 3.3);

Define as condigoes iniciais de concentracao iguais a zero para todos os dominios
(Equacoes (2.15) e (2.16));

Calculo de At utilizando as condigoes de CFL (Equagao (4.21));

t

Define o niimero de iteragoes numlteracoes = AL

para k < 1 até numlteracoes faga

para cada no p da drvore faga
Calcula a adveccao intravascular (conv, - Equacao (4.27), em 1D);
Calcula a difusdo intravascular (dif, - Equacao (4.22), em 1D);
se p € no terminal entao
Calcula o termo de troca intra-extravascular (troca, - Equacao (4.24));
Busca o n6 (i, j) do tecido mais préximo ao né terminal p;
troca; j = trocay;

senao
L Termo de troca é nulo (troca, = 0);

Concentracao intravascular do né p (Equacao (3.14)):
Cy = (dif, — adv, + troca,) At + CZ_I;

para cada nd (i,j) do tecido faga
Calcula a difusao extravascular (dife, , - Equacgao (4.22));
Calcula o decaimento (dec; ; - Equacao (4.25));
Calcula o termo de troca tecido-fibrose (fib; ; - Equacao (4.26));
Concentragao extravascular (Equagao (4.17)):
oF = (dife,, —troca;j + dec;; + fib; ;) At Lk,
0= &
Concentragao fibrose (Equagao (4.18)):
koo (decij — fibi;)At k—1.
ST ey
Resolve o modelo de recirculagao (equagao (2.17)) para se obter o termo X ()
da Equacao (2.11);
Atualiza as condigoes de contorno (Equagao (2.11));
Salva dados da iteracao atual,
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5 Experimentos numeéricos

Na Segao 5.1 deste capitulo apresentam-se os perfis de pressao obtidos do modelo de Darcy
(ver equacao (2.3)). Na sequéncia, mostram-se os resultados qualitativos da perfusao do
AC no eixo curto. Ambos, first-pass e late enhancement sao considerados para os trés
diferentes cendrios (saudavel, isquémico e infarto). Por fim, apresentam-se os resultados
quantitativos do modelo, e comparam-se as intensidades dos sinais do AC nos exames FP
e LE com dados clinicos da literatura [3, 7]. Na Secao 5.2 do capitulo, sdo mostrados os

resultados qualitativos do modelo acoplado.

5.1 Modelo continuo

As simulagoes da dinamica do AC foram feitas em um corte do eixo curto de um ventriculo
esquerdo humano retirado de um repositério aberto [2] (ver Figura 5.1). Durante o
processo de segmentagao, inclui-se os misculos papilares como parte do miocardio [67].
Entretanto, nota-se que os resultados apresentados neste trabalho nao sao afetados por
este particular eixo curto ou segmentacao. Resultados similares podem ser obtidos com
diferentes eixos curtos e diferentes esquemas de segmentacao que nao incluem os musculos
papilares.

A imagem segmentada foi discretizada utilizando um total de 10* volumes finitos, isto
é, a resolucao utilizada para as simulagoes foi Az = Ay = 0,5mm. As imagens de RM
utilizada tem uma resolucao de 1,5 x 1,5 mm? [2]. Assim sendo, a resolugio utilizada
para as simulacoes foi trés vezes maior do que aquela da imagem da RM. Todavia, como
nao se processou a imagem segmentada por nenhuma técnica de suavizacao, o dominio
de simulacao apresentado na Figura 5.1 também é baseado em pixels, com contornos nao
suavizados.

No sentido de se avaliar o modelo em diferentes cenarios, trés principais simulacoes
foram elaboradas: a primeira é uma situacao saudavel, com valores normais de pressao no
epicardio e endocardio. A segunda simulagao tenta reproduzir uma isquemia. Para este
propésito, uma queda de pressao é considerada no epicardio, fato este que é causado por

uma estenose coronariana. Para a terceira simulacao, considera-se um caso mais severo
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de estenose e uma regiao com fibrose para reproduzir um infarto. Os valores prescritos de
pressao no caso nao isquémico foram retirados de [68]. Para as simulagdes dos cendrios
com complicagoes, os valores da queda de pressdo em uma posigdo do epicardio (que
simula uma artéria coronariana) foram retirados de trabalhos que estudam a técnica FFR
[28, 69, 70]. Aqui apresentam-se as caracteristicas de cada um destes cendrios (ver Figura

5.1):

e Cendrio 1 (normal): p(z,y) = 0,0 kPa,¥(x,y) € Tenao € p(x,y) = 2,0 kPa,V(z,y) €

Ipi, ver Figura 5.1a;

e Cenario 2 (isquemia): Em uma pequena regiao do lado direito de I'.,; a pressao
é reduzida (para simular uma queda de pressao de 30% devido a uma estenose),
p(z,y) = 1,4 kPa. A posigao exata é apresentada pela seta na Figura 5.1b. No
restante de I',,;, a pressao é ajustada para o seu valor normal p(z,y) = 2,0 kPa.
Ver a barra colorida circular em torno das superficies epicardicas que apresentam
valores de pressao na superficie epicardica na Figura 5.1b. Na superficie endocérdica,

p(z,y) = 0,0 kPa,V(z,y) € Cenao;

e Cendrio 3 (infarto): Em uma pequena regidgo do lado direito de I'p; a pressao é
reduzida (para simular uma queda de pressao de 80% devido a uma estenose mais
severa), p(x,y) = 0,4 kPa. A posigao exata ¢ apresentada pela seta na Figura 5.1c.
No restante de I',,;, a pressao ¢ ajustada para o seu valor normal p(z,y) = 2,0 kPa.
Ver a barra colorida circular em torno das superficies epicardicas que apresentam
valores de pressao na superficie epicardica na Figura 5.1c. Na superficie endocérdica,
p(z,y) = 0,0 kPa,V(z,y) € Tengo- Além disso, este cendrio também considera a
presenca de uma regiao com fibrose proxima da superficie endocéardica e oposta a
estenose simulada. Esta regiao com fibrose é chamada doente, e sua localizagao e

tamanho sao apresentados na Figura 5.1d.

O cendario 3 tem mais particularidades do que apenas a diferenca de pressao entre
as superficies endocardica e epicardica. Conforme mencionado anteriormente, o AC é
confinado ao espago intersticial, e as medidas deste volume tem vérias especificidades
[71]. Para o propésito deste trabalho, utilizou-se A = 0,25 [72] para os cendrios saudavel e
isquémico. No caso de uma regiao com infarto, muitas células estao mortas e portanto a

fragao relacionada com o intersticio é maior, e ajustou-se A = 1,0. No mesmo sentido, Ay,
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a fracao de fibrose, é nula para os casos saudavel e isquémico, enquanto que para infarto
Ar = 0,5. Finalmente, para o cendrio com infarto, a retirada do AC demanda um periodo

maior de tempo, ja que ele é fixado na rede de fibrose. Portanto, a taxa de AC saindo da

1

fibrose e sendo direcionada para o sistema venoso é ky = 0,0007 s, muito menor do que

o valor do caso sem fibrose, onde k., = 0,003 s~

2,0 kPa Estenose (30%)
kPa

2,0

N

0,0 kPa 0,0 kPa 1,65

Estenose (80%)
C d Remota

KPa Saudavel

2,0
‘1,6
‘1,2

‘0,8

Figura 5.1: Simulagoes efetuadas: (a) saudével, (b) isquémica e (c) infarto. A Figura (d)
mostra as regioes de interesse para a avaliacao da intensidade do sinal do AC. Quando
sao simulados os cendrios de isquemia e infarto, soma-se a concentracao do AC nestas
regioes de interesse, para cada instante de tempo. O circulo colorido que cerca o epicardio
representa os valores da condi¢ao de contorno da pressao para cada cenario. Este mesmo
circulo tem um diametro de 4 cm.

A porosidade total ¢ foi assumida como sendo constante e igual a 0,10 [27]. A fungao
Gaussiana (equacao (2.11)) foi aplicada somente no epicardio, Iy, com 0 = 7,0 € tpear =
22 s. O tempo de simulagao foi ajustado em 600 s, o qual é o tempo médio utilizado para o
exame de LE [72, 7]. Sabe-se que a troca de oxigénio, nutrientes e AC dos capilares para o
tecido é um fendmeno que envolve diferentes componentes do sistema bioldgico, tais como

capilares, endotélio, intersticio e células do parénquima [10]. Entretanto, aqui fixou-se a
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permeabilidade endotelial P da equacao (2.8) em P = 0,03 s, nos trés cendrios. Nao
obstante, o Capitulo 6 apresenta um estudo da variagao destes parametros nas simulagoes.
Com respeito ao modelo 1D, os valores dos parametros sao: |0] = 1,1 mm s~* (velocidade),
Dour = 0,5x 107 mm? s7! (coeficiente de difusdo), &k = 0,015 s~! (eliminacao de contraste
na recirculagao). A Tabela 5.2 apresenta um sumadrio dos valores dos parametros em cada

cenario do modelo continuo.

Tabela 5.1: Parametros utilizados em cada cenario do modelo continuo.

Parametro (unidade) | SAUDAVEL/ISQUEMICO INFARTO
ke (5D 0,002 0,0009
Pls D) 0,03 0,025
kr(s ) 0 0,0007
]{Jef(S_l) 0 1,0
0] 0,10 0,10
) 0,25 1.0
s 0 0.5
D(mm?s™1) 1073 1077
K(mm?kPa 1ts™1) K, =15 Ky =0,75 K, =15, K, =0,75
o 7,0 7,0
tpeak(s) 25 25
Vout (Mmm.s™1) 1,0 1,0
Dyt (mm?s™1) 0,05 0,05
k(s 0,02 0,02

5.1.1 Anisotropia e heterogeneidade do dominio intravascular

A permeabilidade subendocardica é, em média, duas vezes maior do que a subepicardica
[73]. Além disso, a dire¢ao preferencial de permeabilidade, no eixo curto, é paralela as
superficies do endocérdio e epicardio [73]. Portanto, no sentido de se acrescentar estas
caracteristicas no modelo, um tensor de permeabilidade K(z,y) foi gerado V(z,y) € ;.
Primeiro, gerou-se um gradiente transmural de permeabilidade ao se resolver a equacao
de Laplace, Aw = 0, V(z,y) € @, com w = 0, Y(z,y) € I'pi e w = 1, V(z,y) €
[endo, isto é, utilizando a condicao de contorno de Dirichlet nos contornos do epicardio
e endocardio, respectivamente. Isso fornece valores entre 0 e 1 para cada né do dominio
de simula¢do. Em seguida, computa-se o par de vetores {e}, e;}, onde e é a primeira
e e; a segunda direcao preferencial de permeabilidade ao fazer ey = Vw, e garantindo

que e seja perpendicular a e;. Com estes dois vetores calculados para cada ponto (z,y)



Tabela 5.2: Parameters used in each scenario

Parameter (unity) | Healthy/Ischemic Infarcted
ko (s 0,002 0,0000
P(s™) 0,03 0,025
Fp(s ) 0 0,0007
For(s 1) 0 1.0
P 0,10 0,10

) 0,25 1,0

Y 0 0,5
D(mm?s™!) 1073 1077

K(mm?*kPa™'s™!) | K1 =15, Ko =0,75 | K; = 1,5; K, = 0,75

a 7.0 7.0

tpmk(s) 25 25

Vout (Mmm.s™1) 1,0 1,0

D gys(mm?2s™1) 0,05 0,05
kD) 0,02 0,02
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escreve-se o tensor de permeabilidade K(z,y) como segue:

K(z,y) = Ki(z,y)I + (Ki(z,y) — Ki(z,y))ei(z, y)e(z,y)", (5.1)

onde K é o valor da permeabilidade no sentido de ¢; e K; é a permeabilidade no sentido

e; (transverso a e;). Estes valores podem ser calculados utilizando o peso w:

Ki(z,y) = Ki(1 —w(z,y)) + 2K yw(z,y), (5.2)

Ki(z,y) = K5 (1 —w(z,y)) + 2Kaw(z, y), (5.3)

onde K; e K5 sao as permeabilidades no contorno externo, com K; aproximadamente
10,8 vezes maior que Ks [73]; e o fator 2 na multiplicagdo da equagao reflete que a

permeabilidade subendocardica é, em média, duas vezes maior do que a subepicardica

73],

5.2 Modelo Acoplado

O coragao possui trés artérias coronarianas principais: circunflexa esquerda (LCX, Left

Circumflez Artery), descendente anterior esquerda (LAD, Left Anterior Descending), e
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direita (RCA, Right Coronary Artery) [74]. Por este motivo, optou-se por gerar um
sistema vascular formado por trés arvores arteriais, cada subarvore com seu respectivo
segmento raiz representando uma das artérias coronarianas mencionadas. As regioes de
perfusao de cada subarvore possuem a mesma area, pois considerou-se fluxos de perfusao
iguais nas subdarvores. Na geracao das drvores, adotou-se o fluxo de perfusao Qpe, = 1
mL/min (ver Figura 5.2). Os demais parametros adotados para gerar os modelos so:
Nierm = 359; Pperf = 100 mmHg7 DPterm = 60 mmHg, Y= 3 [4]

Musculos
Papilares

Figura 5.2: Representacao simplificada das regioes perfundidas pelas arvores oriundas das
artérias coronarianas: LCX, LAD, e RCA. Também é indicada a posicao dos musculos
papilares no miocardio. Adaptada de [6].

Analogamente ao modelo continuo, no modelo acoplado foram estudados trés cenarios:
saudavel, isquemia e infarto. No entanto, enquanto no primeiro o que difere os cendrios é a
condicao de contorno da pressao para imitar uma estenose, no segundo se altera o fluxo em
uma subarvore do dominio. Em outras palavras, a estenose é retratada no modelo através
de um ponto com fluxo reduzido. Portanto, escolhe-se um ponto da arvore para diminuir
o fluxo, com a finalidade de analisar o impacto da perfusao no tecido correspondente a
subéarvore originada a partir da estenose. O ponto onde se posicionou a obstrugao esta
indicado nas Figuras 5.3b e 5.3c. A magnitude da estenose é descrita pelo parametro «,
isto é, se a = 2, o fluxo da subdrvore é reduzido pela metade; a = 5 divide o fluxo da
subdrvore por 5, e assim sucessivamente. Destaca-se que o fluxo de perfusao @,y através
do segmento raiz de cada arvore é mantido constante e igual nos trés cenarios.

As partes continuas do modelo acoplado (tecido e fibrose), foram discretizadas de
maneira analoga a Secao 5.1, isto é, Ar = Ay = 0,5 mm. Ja para o dominio arterial,

considerou-se Az = 0,25 mm. Além disso, por ter-se utilizado o método de Euler explicito
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Tabela 5.3: Parametros utilizados em cada cenério do modelo acoplado.

Parametro (unidade) | SAUDAVEL/ISQUEMICO | INFARTO
ko (s 0,007 0,002
P(s™) 1,0 1,0
k(s ) 0 0,001
Fop(s 1) 0 0,01

) 0,10 0,10

A 0,25 1,0

Y 0 0.5

D(mm?s™1) 1072 1072
o 6,0 6,0
tpeak(s) 25 25

Vout (mm.s™1) 0,06 0,06
Doyt (mm?s™1) 0,05 0,05
k(s ) 0,01 0,01

para a discretizagao do termo de derivada temporal, foi necessario novamente atender a
condigao de CFL (equagao (4.21)). No Cendrio 1 (miocardio saudavel), utiliza-se a = 1,
isto é, o fluxo é mantido normal. No Cendrio 2 (isquemia), foi aplicado a = 25. Por fim,
no Cendrio 3 (infarto), a = 30. Este ultimo cendrio também considera a presenca de
fibrose na regiao danosa indicada na Figura 5.3d. Para tal, as outras hipdteses descritas
para o Cenario 3 do modelo continuo também sao aplicadas aqui, ou seja, utilizou-se
A = 1,0, ao passo que A = 0,25 para os cendrios saudavel e isquémico. O mesmo acontece
para As (fracdo de fibrose do meio extravascular): nulo para cendrios normal e isquemia,
0,5 para infarto. A porosidade ¢ também foi mantida em 0,10. Visando ajustar os
resultados qualitativos (imagens de RM) dos exames de perfusao FP e LE, os demais
parametros foram ligeiramente alterados quando comparados aos do modelo continuo
(ver Tabela5.2). A Tabela 5.3 apresenta os valores empregados nas simulagoes do modelo

acoplado.

5.3 Implementacao computacional

Os métodos numéricos foram implementados em linguagem de programagao C. As
simulagoes foram executadas em um Intel(R) Core(TM) i7 3 GHz 8 Gb. Cada simulagao
do protocolo LE (10 minutos de perfusao) leva aproximadamente 1 minuto no modelo
continuo e 12 minutos no modelo acoplado.

Devido a utilizacao do método explicito de Euler para a discretizacao do termo de
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Estenose
(Fluxo/25,0)

Fluxo (ml/min)
I 1,0000

- 0,75007
-0,50014

- 0,25021

I 0,0003

" Estenose
(Fluxo/30,0)

Figura 5.3: Simulagoes efetuadas: (a) saudavel, (b) isquemia e (c) infarto. As Figuras
(b) e (c) indicam o ponto onde se posicionou a estenose, isto é, a subdrvore que teve seu
fluxo reduzido. No caso de isquemia, o fluxo foi reduzido em vinte e cinco vezes (a = 25).
No caso de infarto, reduziu-se o fluxo em trinta vezes (o = 30). O painel (d) mostra as
regioes de interesse (remota e danosa) para a avaliacdo da intensidade do sinal do AC.

derivada temporal, a condi¢ao de CFL limita alguns aspectos computacionais. No modelo
continuo, a velocidade maxima descrita pelo modelo de Darcy é de aproximadamente 7
mm/s. Além disso, como Az = 0,5 mm, tem-se a condi¢ao At < 0,07. Juntando a isso o
fato de que esta discretizagao gerou um total de 4508 pontos, o tempo de simulacao girou
em torno de 60 segundos. Ja no modelo acoplado, a parte discreta teve uma velocidade
méxima de 57 mm/s. Além disso, como adotou-se Az = 0,25 mm, chegou-se a condigao
At < 0,004. Mais ainda, como o numero de pontos da arvore arterial discretizada foi
de 6000, obteve-se aproximadamente 12 minutos de simulacao. Em trabalhos futuros,
pretende-se implementar algum método incondicionalmente estavel, como o de Euler
implicito. Desta forma, as simulagoes nao ficarao limitadas ao passo de tempo At, e
espera-se que o tempo de computacao despendido serd menor.

Esta primeira versao do codigo foi desenvolvida sequencialmente, isto é, recursos de

programagao paralela nao foram utilizados, entretanto planeja-se para trabalhos futuros.
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6 Resultados

Este capitulo apresenta os resultados das simulagoes computacionais sobre os cenarios
apresentados no Capitulo 5 referentes ao modelo continuo (Se¢ao 6.1) e ao modelo

acoplado (Secao 6.2).

6.1 Modelo continuo

Para o modelo continuo, inicialmente sao apresentados os resultados referentes ao perfil
de pressao dos cendrios estudados, bem como as imagens dos protocolos de FP e LE.
Posteriormente, apresentam-se as validagoes quantitativas da IS do AC utilizando dados

clinicos [3, 7].

6.1.1 Dinamica espaco temporal da perfusao do AC no
coracao

A Figura 6.1 apresenta a solugao numérica obtida para a distribuigao de pressao para os
trés cendrios aqui estudados: (a) situagao sauddvel; (b) para o caso onde uma estenose
de 30% é simulada e (c) para uma estenose de 80%. No fenémeno real, o perfil de pressao
muda durante o ciclo cardiaco. Conforme mencionado anteriormente, aqui foi utilizada
uma hipotese compativel com o que é praticado pelos clinicos, e assim avalia-se a dinamica
da perfusao no mesmo instante de cada ciclo cardiaco, isto é, a contracao cardiaca nao é
levada em conta. A pressao e a velocidade calculadas sao usadas na equacao de transporte,
equagao (4.16).

Desta figura, observa-se que a estenose diminui o gradiente de pressao transmural. E
possivel também observar que a pressao é maior préoximo a regiao do epicardio e menor
proximo ao endocéardio, como era esperado. A condicao de contorno de Dirichlet gera
uma diferenca de pressao entre as superficies do epicardio e endocardio. Utilizando a lei
de Darcy, obteve-se um campo de velocidade que é entao usado no termo convectivo da
Equagao (4.16).

A Figura 6.2 mostra o resultado final em termos das imagens do eixo curto do

miocardio para os trés cendrios estudados neste trabalho. Para cada cenario, sao
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Figura 6.1: Campo de pressao dos cendrios (a) saudavel (b) isquémico e (c) infarto (em
kPa).
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mostradas as concentragoes no fim dos exames FP e LE. O dominio de simulacao foi
adaptado de um eixo curto real de uma imagem de RM [2]. Durante o exame FP, em
um coracao saudavel o AC é homogeneamente distribuido, ao passo que nos casos de
isquemia e infarto as regioes afetadas se revelam através de baixos valores de concentragao
de contraste. Ja no exame LE, o AC adere a fibrose na regiao do infarto. Isto é refletido
nos altos valores da concentracao do contraste. O modelo reproduz satisfatoriamente as

caracteristicas vistas pelos clinicos em todos cenarios estudados, para os exames FP e LE.

Normal Isquémico Infartado
) . .
| . .

Figura 6.2: Imagens qualitativas da concentragado C' do AC no fim dos exames FP (50
segundos) e LE (600 segundos).
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6.1.2 Intensidade do Sinal do Agente de Contraste

Esta secao apresenta as curvas da IS do AC em regides de interesse (RDI) especificas.
Para comparar a dindmica do AC dos casos saudavel e patoldgicos, duas RDI no miocardio
foram marcadas conforme é apresentado na Figura 5.1d: uma representa a regiao danosa e
a outra representa uma regiao remota e saudavel. Além disso, uma vez que considerou-se
linear a relagao entre a concentracao do AC e sua IS [39], os gréficos exibidos nesta segao
retratam a quantidade do AC contida nas respectivas RDIs.

Como ¢é ajustada uma pressao reduzida no lado direito da superficie epicardica para
simular uma estenose, localiza-se a RDI doente como uma regiao subendocardica oposta
ao ponto de estenose. A RDI remota foi posicionada na regiao subendocardica do lado
esquerdo do eixo curto (ver Figura 5.1d). Estas sao escolhas comuns de RDIs para

comparar regioes doentes versus saudaveis [75, 76]. Nas simulagoes aqui realizadas, a

2 2

RDI remota tem uma &area total de 70 mm?=, enquanto que a RDI doente tem 55 mm=.
Estes tamanhos e posigoes das RDIs sdo comumente reportados na literatura [16, 76, 77].
Para o terceiro cenario que simula um infarto, uma regiao de fibrose foi modelada no
mesmo ponto da RDI doente.

A Se¢ao 6.1.2.1 apresenta os resultados do cenério de isquemia. A Se¢ao 6.1.2.2 mostra
os resultados do infarto. E importante ressaltar que a fibrose anteriormente mencionada

foi ajustada apenas na regiao doente, com uma particular fracao de volume, conforme foi

discutido na Secao 2.1.

6.1.2.1 Protocolo FP

A Figura 6.3a mostra os resultados obtidos com relacao a IS do AC durante o exame FP
de RM de perfusao nas duas RDIs consideradas. O comportamento das curvas estd de
acordo com aqueles encontrados na literatura [78, 79, 80, 81]. Em particular, as curvas
experimentais apresentadas na Figura 6.3a foram tiradas de [3], onde o exame FP de
regioes saudaveis é comparado com isquémicos. E possivel observar a segunda passagem
do AC, isto é, a quantidade restante de AC que nao foi eliminada pelos rins e recircula.
Este decaimento oscilatorio é explicado pela recirculagao do Gd-DTPA.

A Figura 6.3b mostra como cada dominio, intravascular e extravascular, contribui com
a IS do AC total ao longo do tempo para o caso de isquemia. Estes resultados também

estao de acordo com a literatura [82].
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Figura 6.3: (a) Comparacao entre a IS do AC durante o tempo observado em [3] e os
resultados numéricos deste trabalho em alguma area isquémica (amarelo) e outra édrea
remota e saudavel (preto). (b) As contribuigdes intravascular e extravascular da IS do AC
na area isquémica: concentracoes total (preto), extravascular (vermelho) e intravascular
(roxo) wvs. tempo.

6.1.2.2 Protocolo LE

Apoés o FP detectar uma regidao de baixa perfusao, o LE é aplicado para estudar a
viabilidade do miocardio, isto é, para diferenciar entre tecido isquémico e viavel, ou
tecido infartado. Isto é possivel porque a fibrose estda presente em infarto cronico e
o AC ¢ fixado na rede de fibrose, demandando portanto um periodo de tempo maior
para se desgrudar do miocardio. Se o problema de perfusao nao é tao severo, como uma
isquemia, o AC é retirado do miocardio com uma taxa similar a da regiao remota/saudével.
O resultado mostrado na Figura 6.4a estd de acordo com a dinamica do LE [72] e
reproduz bem os dados clinicos retirados de [7]. A Figura 6.4b apresenta a contribuigao
de ambos espacos intravascular e extravascular na dinamica do AC na regiao infartada. A
curva intravascular mostra que o AC neste dominio é rapidamente transportado quando

comparado ao AC no espago extravascular.

6.2 Modelo acoplado

Nesta secao sao apresentados os resultados utilizando o modelo acoplado. A Figura 6.5
apresenta os perfis de fluxo, comprimento e raio dos segmento da arvore arterial concebida
pelo método CCO.

A seguir, tem-se os resultados qualitativos do modelo acoplado. A Figura 6.6 apresenta
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Figura 6.4: (a) IS do AC nos cenérios remoto/saudédvel (vermelho) e infartado (preto). A
curva amarela apresenta os dados clinicos extraidos de [7]. (b) Contribuigao de ambos os
espagos intravascular e extravascular na dinamica do AC na regiao de infarto.

os cendrios normal, isquémico e infartado apés 50 segundos (FP) e 600 segundos (LE) de
perfusao. No caso normal, como nao ha estenose, a perfusao se da de maneira homogénea
em toda a arvore. No caso de uma isquemia, de fato o modelo captura o fenomeno, ja que
no FP a regiao da obstrucao é pouco perfundida e no LE o AC j4 se deslocou para fora
do miocardio. Por fim, no caso de um infarto, é possivel observar uma baixa perfusao no
exame de FP, bem como AC confinado na regiao da obstrucao, como de fato acontece no
exame de perfusao por ressonancia magnética com contraste.

Esta secao nao apresenta as curvas da IS do AC do modelo acoplado pois elas sao
similares as do modelo continuo apresentadas na Secao 6.1. O capitulo seguinte apresenta
discussoes mais aprofundadas sobre estes resultados, tal como suas limitacoes e trabalhos

futuros.
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Figura 6.5: Arvore arterial fornecida pelo método CCO. Sao apresentados os perfis de (a)
fluxo (ml/min); (b) comprimento dos segmentos; e (c) raio dos segmentos.
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Figura 6.6: Imagens qualitativas da concentracao C' do AC no fim dos exames first pass
(FP, 50 segundos) e late-enhancement (LE, 600 segundos).
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7 Discussoes

Uma vez que foram apresentados os novos modelos para perfusao coronariana com foco na
aplicagao de um exame de RM com contraste, este capitulo comeca por apresentar testes
de sensibilidade do modelo continuo (Secao 7.1). Isto contribuird para a discussdo no que
tange as hipdteses principais consideradas, os resultados alcancados e as limitacoes dos
modelos. Na Sec¢ao 7.2, discutem-se os resultados do modelo acoplado e por fim, a Secao

7.3 trata as limitacoes dos modelos e as possibilidades de trabalhos futuros.

7.1 Estudo dos parametros do modelo continuo

Esta secao é dividida em trés partes. A Secao 7.1.1 mostra a importancia do acoplamento
da recirculagdo no modelo. Na Secao 7.1.2, é apresentado um esforco no sentido de
reproduzir dados clinicos de LE para um cenario de infarto sem levar em consideragao o
dominio de fibrose. Na Secao 7.1.3, é demonstrado que o acoplamento do modelo com um
dominio de fibrose e a inclusao do termo de sor¢ao fornece uma alternativa melhor para

reproduzir os dados experimentais e clinicos [3, 7].

7.1.1 Recirculacao

A Figura 7.1 é apresentada para reforcar a ideia de que o acoplamento da recirculacao
¢ importante para obter resultados préximos daqueles de exames clinicos. A curva
experimental é a informacao clinica de [3] (a mesma da Figura 6.3a), e devido a falta dos
dados, ela termina depois de 50 segundos. A figura também mostra a dinamica do AC com
o modelo de recirculagdo (mesma que na Figura 6.3a) e sem considerar a recirculagao para
200 segundos de perfusao. Conforme é apresentado, se nao for levado em consideragao o
modelo de recirculagio e seus parametros (U,us, Doyt € k da equagao (2.17)), o decaimento
oscilatorio observado nos dados clinicos e experimentais nao é capturado.

Todo o processo de recirculagao é complicado: os rins, por exemplo, desempenham
um papel importante no processo fisiologico de eliminacao do AC; o fluxo de velocidade
constante assumido pelo modelo é de fato uma simplificagao, ja que o fluxo varia e depende

da localizacao no corpo, estrutura dos vasos, viscosidade, e muitas outras caracteristicas.
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Portanto, outras variaveis e parametros poderiam ser adicionados nesta parte do modelo.
No entanto, foge do escopo deste trabalho ir adiante neste tépico. A solugao apresentada
aqui esta levando em consideracao o ciclo sanguineo em todo o corpo humano como um
escoamento em um dominio simples 1D. Para trabalhos futuros, seria interessante estudar
este fenomeno e investigar outras solugoes. Uma possibilidade é a implementacao de um
modelo 0D, isto é, analisar a recirculacao do AC utilizando apenas um problema de

variacao temporal.
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Figura 7.1: Resultados de simulacoes computacionais relacionadas aos cenérios de
isquemia: o modelo acoplado com a parte de recirculacao, e desconsiderando a
recirculagao. Os dados experimentais foram extraidos de [3].

7.1.2 Modelagem da perfusao sem fibrose

Conforme mencionado previamente, sem levar em consideragao a equagao (2.9), a qual
descreve a fibrose, o modelo captura satisfatoriamente o cenério de isquemia e foi capaz
de reproduzir dados clinicos [3]. Contudo, nesta secao é mostrado que sem acrescentar a
descricao matematica de fibrose, isto é, sem a comunicacao entre o dominio extravascular
e o dominio de fibrose (g = 0 em (2.7) e (2.9)), o modelo nao poéde reproduzir a dinamica
de infarto, principalmente as caracteristicas observadas na escala de tempo do exame LE.

A Figura 7.2 apresenta um estudo de alguns parametros do modelo sem o acoplamento
com a equacao (2.9). Em outras palavras, sdo mostradas tentativas de se reproduzir
os dados clinicos de infarto de [7] utilizando apenas uma parte do modelo matemadtico

proposto. Todas curvas na Figura 7.2 referem-se a dinamica do AC na regiao doente
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(mostrada na Figura 5.1d). Os parametros foram variados apenas nesta RDI, e mantidos
constantes nas outras regioes. Além disso, quando se varia um parametro, todos os outros
sao fixados de acordo com aqueles da Tabela 5.2 na coluna de infarto.

A Figura 7.2a apresenta a sensibilidade da IS com relagdo ao parametro A (fracdo
do intersticio no dominio extravascular). Para valores altos de A hd mais espago para o
AC. Assim, mais AC é preso no dominio intersticial, e dessa forma o tempo para o pico,
valor do pico e concentragao aumentam em 600s. Estes estao todos na diregao correta
de reproduzir os dados na Figura 7.2d (k. = 9 x 107*). Entretanto, mesmo que \ seja
ajustado em 1,0, isto é, no seu valor méaximo, os valores da Figura 7.2a estao distantes
daqueles da Figura 7.2d. A Figura 7.2b a apresenta a sensibilidade da IS com relagao
ao parametro P, o qual modela a taxa da troca do AC entre os dominios intravascular

Lindica que nao ha AC fluindo de um dominio

e extravascular. Por exemplo, P = 0 s~
para o outro, o que significa que ele esta confinado ao dominio intravascular. Assim sendo,
neste caso em particular, o AC é rapidamente lavado do miocardio. Aumentando P, o AC
vai mais rapido para o dominio extravascular, e assim requer mais tempo para ser lavado
para o sistema venoso, porém ele é completamente lavado em 600s. A Figura 7.2c mostra
como o gradiente de pressao transmural (cujo resultado é apresentado na Figura 6.1), o
qual esta relacionado com a severidade da estenose coronariana, influencia a IS do AC na
regiao doente. Por exemplo, no caso de uma isquemia (Figura 5.1b), a redugao de 30% no
gradiente de pressao leva a uma diferenca de até 1,45 kPa na porgao direita do miocardio.
No pior cenério mostrado aqui, uma reducao de 80% no gradiente de pressao conduz a
uma diferenca de até 0,45 kPa entre epicardio e endocérdio (relacionado a Figura 5.1c).
Como esperado, o gradiente de pressao é diretamente proporcional a taxa com a qual o AC
atinge a drea doente. Na Figura 7.2d, dois diferentes valores de k. (transferéncia de AC do
meio extravascular para o sistema venoso) sao utilizados. Como esperado, diminuindo o
valor em duas ordens de magnitude, o AC fica mais tempo retido no meio extravascular e
portanto leva mais tempo para ser removido. Entretanto, mais uma vez, as curvas obtidas
estao distantes do dado experimental.

Em suma, utilizando a formulagdo com apenas dois dominios (intravascular e
extravascular), nao foi possivel reproduzir o cendrio observado da dinamica do AC para
o caso de infarto. Nao obstante, em [27], uma formulagao com dois dominios foi utilizada

e alguns resultados foram similares aqueles observados para infarto. Para chegar a este
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resultado, contudo, em regioes especificas foi alterado o valor da permeabilidade do meio
(K na equagao (2.3)). O propésito foi avaliar a dinamica do AC em diferentes cendrios,
sem uma patologia em especifico. Para os casos de um miocardio saudavel, isquémico
ou infartado, os trés cenarios tratados aqui, as mudancas utilizadas na permeabilidade K
seriam complicadas para se justificar. Assim, para a simulacao de um infarto, aparenta

ser importante modelar a fibrose, como é proposto aqui.
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Figura 7.2: Estudo da influéncia dos parametros na resposta do modelo continuo de dois
dominios: (a) A - a fracao do espago extravascular que corresponde ao intersticio; (b) P - a
taxa de AC que vai do espago intravascular para o extravascular; (c¢) Diferenca de pressoes
entre epicardio e endocéardio na regidao de infarto; (d) k. - a taxa de AC direcionado do
meio extravascular para o dominio venoso (um termo de decaimento). Ao se variar um
parametro, todos os outros sao fixados de acordo com a coluna de infarto na Tabela 5.2.

7.1.3 Modelagem da perfusao com fibrose

A Figura 7.3 mostra a dinamica do AC na regiao de infarto levando em consideracao trés
dominios (intravascular, extravascular e fibrético) e a equagao (2.9). A Figura 7.3a mostra

a dinamica do AC para diferentes valores de A (fracao intersticial do meio extravascular).



78

Para as regides sauddveis, o seu valor fica em torno de 0,25 [7, 72]). Mais uma vez,
para todos os testes, ao se variar um parametro, todos os outros sao fixados de acordo
com a coluna de infarto da Tabela 5.2. Como na Figura 7.2a, para valores altos de A ha
mais espago para o AC. Assim, mais AC é mantido no dominio intersticial. No entanto,
utilizando este modelo, tempo para o pico, concentracao no pico e concentracao em 600s
sao todos muito mais sensiveis a A. A Figura 7.3b apresenta o impacto da escolha de
k¢, a taxa na qual o AC vai da fibrose para o sistema venoso. Quanto maior seu valor,

! nao ha AC saindo da regiao

mais rdpido o AC ¢é lavado do miocardio. Se ky = 0,0 s~
de fibrose, logo um plato é formado. O melhor valor que reproduz os dados clinicos é
k;y = 7x107* s7!'. A Figura 7.3c apresenta a sensibilidade de P. O valor que melhor

! nao ha

ajusta os dados clinicos de infarto ¢ P = 0,025 s~!. Mais uma vez, se P = 0,0 s~
comunicagao entre os dominios intra e extravascular, logo o AC é rapidamente lavado. A
Figura 7.3d mostra os resultados para diferentes valores de k. (taxa de decaimento do AC).
Ele atinge a saturacao em 7x 107 s~!. Em resumo, a formulacao apresentada que modela
a fibrose reproduziu bem os dados de infarto. Além disso, as curvas geradas com este

modelo foram mais sensiveis a varios destes parametros. Assim sendo, pequenos ajustes

de alguns parametros sao suficientes para aproximar diferentes valores experimentais.

7.2 Discussoes sobre o modelo acoplado

A utilizagao do método CCO para construcao dos modelos de arvores arteriais para o
meio intravascular possibilita algumas investigacoes relevantes. Por exemplo, é possivel
escolher o ponto de um ramo da arvore a partir do qual o fluxo serd reduzido, ou seja,
é viavel estudar o impacto do fluxo reduzido na perfusao em diferentes ramos da arvore,
bem como o quanto a magnitude do fluxo influencia na perfusao do tecido. Nos casos
estudados nesta tese, escolheu-se um ramo da arvore arterial mais proximo do lado direito
do endocardio para se reduzir o fluxo de sangue nos casos de isquemia e infarto. Reduziu-
se o fluxo em 25 e 30 vezes, respectivamente. Em cada caso, as imagens geradas pelo
modelo acoplado (ver Figura 6.6) sdo compativeis com as respectivas imagens clinicas.
Nos cenarios apresentados nesta tese, optou-se por construir um sistema vascular com
trés arvores, cada uma visando emular as subarvores oriundas das principais artérias

coronarianas (LCX, LAD e RCA). O método CCO cldssico poderia ser empregado para
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Figura 7.3: Estudo da influéncia dos parametros na resposta do modelo continuo de trés
dominios no cendrio de infarto: (a) A - a fracdo do intersticio na drea infartada; (b) ky
- a taxa de troca de AC sendo direcionado do intersticio para o sistema venoso; (c¢) Ay -
a fragao do intersticio que possui fibrose; (d) decaimento do AC da fibrose. Ao se variar
um parametro, todos os outros sao fixados de acordo com a coluna de infarto na Tabela
5.2.

gerar mais arvores para o sistema, bastando que seja definido o subdominio de perfusao

de cada arvore. Isto possibilita o estudo de diferentes configuracoes de arvores arteriais.

Ainda sob o ponto de vista das caracteristicas do método CCO, aplicou-se o mesmo fluxo

de entrada (1 ml/min) para as trés arvores mencionadas acima. Na Secdo 7.3, se discute

as perspectivas futuras para a aplicacao do método CCO variando estas duas principais

caracteristicas mencionadas: os subdominios de perfusao e os fluxos de entrada.

7.3 Limitacoes e trabalhos futuros

Para baixas doses do agente de contraste, a relagao entre a IS do AC e sua concentragao

¢ aproximadamente linear [39]. Para imagens cardiovasculares de ressonancia magnética,



80

a dose nao é pequena o suficiente para que esta suposicao linear seja aplicada [83]. Para
superar esta questao, varios pesquisadores apresentaram diferentes solugdes [84, 85, 86].
Nesta tese, os modelos apresentados focaram na dinamica da concentracao do AC. Em
trabalhos futuros, pretende-se abordar melhor a nao-linearidade entre a concentracao do
ACealS.

Conforme mencionado anteriormente, na série de imagens fornecidas pelo exame de
perfusao de RM com contraste, os clinicos usam a mesma imagem, ou fase, em diferentes
ciclos cardiacos para analisar a perfusao do AC. Fazendo assim, as imagens do eixo
curto do ventriculo esquerdo tém a mesma forma ao longo do tempo. Logo, é plausivel
assumir uma configuragao estatica para a pressao. No entanto, esta suposicao, a qual
nao leva em consideracao efeitos poroelasticos, tem suas deficiéncias. Para melhorar
esta concepgao, um modelo matematico geral que acopla escoamento em meios porosos e
formulacao hipereldstica foi desenvolvida em [87]. Além disso, ainda em [87] utiliza-se uma
caracterizacao similar no sentido de avaliar a perfusao do miocardio [68]. Em trabalhos
futuros, pretende-se acrescentar estes efeitos mecanicos ao modelo acoplado, no intuito de
se obter resultados mais confiaveis e de avaliar o miocardio em diferentes cendarios e para
diferentes patologias.

Escolheu-se uma segmentacao do eixo curto que inclui os musculos papilares (ver
Figura 5.2). De fato, trabalhos recentes mostraram que estes musculos tém impacto
na andlise das imagens de RM [67]. A escolha de segmentagdo foi arbitraria. O
modelo proposto e a implementacao computacional realizada sao capazes de usar qualquer
dominio, eixo curto, eixo longo, com ou sem os musculos papilares. O mesmo ¢ aplicado
para a posicao e formatos das regioes de infarto modeladas.

Uma caracteristica muito importante aqui apresentada é a simulacao de fibrose. Para
reproduzir as imagens do exame LE para o caso de infarto, foi fundamental acoplar o
dominio da fibrose ao modelo de dois dominios (intravascular e extravascular). Entretanto,
isto trds mais parametros para serem ajustados. Em trabalhos futuros, planeja-se
aplicar uma anélise de sensibilidade mais aprofundada, a fim de observar melhor aqueles
parametros que impactam significativamente o modelo, e possivelmente descartando
aqueles que menos impactam.

Um modelo similar ao modelo continuo apresentado aqui tem sido utilizado com

sucesso na quantificacdo da perfusdo do miocdrdio com RM com contraste. [84, 85, 88|.
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E uma simplificacdo do modelo apresentado em [10] e foi chamado de modelo BTEX
(Blood Tissue Exchange). Este modelo simplificado se mostrou muito eficaz em acelerar
o problema inverso de estimacao de parametros para reproduzir a dindmica do AC de
pacientes especificos. Aqui, descrevem-se quais sao os passos de simplificagoes necessarios
para converter o modelo proposto de dois dominios no modelo BTEX. Primeiro, a equac¢ao
de pressao nao é levada em consideracao. Como desvantagem, os estudos apresentados
aqui que conectam estenoses, por exemplo, a dinamica do AC nao podem ser realizados
com o modelo BTEX. Sem conhecer a distribuicao de pressao, a perfusao do tecido é
caracterizada por um unico parametro escalar F que substitui o vetor v = —KVp da
Equagao (2.6). Logo, com o modelo BTEX nao se pode distinguir se uma regiao mal
perfundida é devido a uma doenca microvascular, a qual seria capturada pelo tensor
de permeabilidade K no modelo proposto, ou devido a uma estenose, a qual afetaria
o gradiente de pressao Vp. Outra grande simplificacao do BTEX é que ele é usado
como um conjunto de modelos independentes 1D com dois dominios. A perfusao F
é estimada independentemente para cada pixel da RM via um modelo 1D. Ao passo
que esta abordagem permite uma grande simplificagao para o problema de estimacao de
parametros, qualquer correlacao espacial de perfusao do tecido é perdida. Neste trabalho,
foram apresentados modelos 2D que podem ser facilmente estendidos para modelos mais
completos em trés dimensoes do coracao. Em resumo, os novos modelos propostos
neste trabalho tem algumas vantagens em potencial para o processo de quantificacao
da perfusao cardiaca. Entretanto, os modelos tem mais equacoes e parametros do que
os modelos simplificados que estao em uso atualmente. Como consequéncia, a estimativa
de parametros através da solugao de um problema inverso serd uma tarefa dificil. Uma
solugao ¢ utilizar informacoes adicionais nao-invasivas para ajustar o modelo, tais como
mapeamento T1 e T2 via exames de RM e estimativa de FFR (pressao e fluxo) via exames
de TC.

No que tange o modelo acoplado, pode-se dizer que a aproximacao do fluxo em duas
dimensoes é a maior limitacao. Aproximou-se o fluxo das artérias coronarianas em 1
mL/min. No entanto, mesmo que o sentido transmural seja o de maior magnitude de
perfusao, isto é, do epicardio para o endocardio, ainda ha uma consideravel quantia de
fluido que perfunde no sentido do apex para a base [73]. Assim sendo, em trabalhos

futuros objetiva-se estender o modelo acoplado para trés dimensoes. Desta forma, serd
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possivel capturar de maneira mais fidedigna a anisotropia das artérias do miocardio, e
assim dar mais um passo no sentido de fornecer um modelo mais apropriado para possivel
utilizacao na clinica médica. Ainda sob a perspectiva de aperfeicoamentos no modelo,
pretende-se utilizar o CCO para construir também um modelo de arvore arterial venosa.
Dentro deste contexto, seria necessario prescrever fluxos de saida do miocardio ao invés do
parametro de decaimento k. e ky das equacoes (2.7) e (2.9) respectivamente. Os fluxos de
salda sdo parametros que jd se encontram na literatura [89], o que diminuiria o sobreajuste
(overfitting) do modelo aqui apresentado.

Mais uma vez sob o ponto de vista do modelo acoplado, o método CCO garante que
um mesmo fluxo de perfusao @)pers aplicado em diferentes arvores arteriais, implicara que
as regioes perfundidas por cada arvore terdo areas aproximadamente iguais. [4]. Por este
motivo, nos cenarios onde se estudou a dinamica do AC através do modelo acoplado,
definiu-se previamente trés regioes de perfusao de mesma &area, conforme descrito pela
Figura 5.2. Desta forma, ao se prescrever o fluxo de perfusdao @Qpe;y = 1 ml/min
para as trés subarvores do miocardio no modelo acoplado, garante-se a condi¢ao acima
mencionada. Em trabalhos futuros, pretende-se aprimorar o método atualmente utilizado,
adaptando a implementacao de forma que, uma vez definido o fluxo de perfusao, a regiao
de perfusao seja automaticamente ajustada. Desta forma, sera possivel, por exemplo,
regular adequadamente o volume sanguineo que percorre cada artéria coronariana [90].

No que diz respeito aos métodos numéricos, utilizaram-se métodos simplificados para se
resolver as equagoes do modelo. Para o sistema de Darcy, equagoes (2.2) e (2.3), utilizou-
se 0o método de Jacobi. Métodos mais elaborados como o multigrid [91], o gradiente
conjugado [92] ou até mesmo o método de Gauss-Seidel [93] poderao ser implementados
em trabalhos futuros. Na mesma linha, pretende-se utilizar o método implicito de Euler
[94] para aproximar o termo de derivada no tempo das EDPs do contraste, equagoes (2.6),
(2.7), (2.9) e (3.14). Por fim, também pretende-se substituir o esquema FOU pelo esquema
TOPUS (third order polynomial upwind scheme), de maior ordem de convergéncia para
aproximar o termo convectivo (equacao (4.27)).

Por fim, os novos modelos propostos neste trabalho tém algumas vantagens para o
processo de quantificacao da perfusao cardiaca. No entanto, devido ao grande nimero
de parametros e equagoes, e no intuito de se investigar como eles afetam a resposta da

perfusao cardiaca em pacientes especificos, planeja-se, em trabalhos futuros, realizar um
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estudo clinico similar aqueles apresentados em [84, 85, 88]. Em outras palavras, dadas
imagens clinicas de isquemia e infarto fornecidas por exames de RM, pretende-se utilizar
o modelo aqui apresentado para indicar possiveis obstrugoes do meio intravascular que

estariam causando o problema de perfusao.
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8 Conclusoes

Foram propostos dois modelos matematicos que descrevem a perfusao sanguinea e a
dindmica de um agente de contraste (AC) em um corte do eixo curto do ventriculo
esquerdo do coracao. Os resultados das simulagoes estao compativeis com o fenomeno
observado, especialmente com as imagens de RM de perfusao com contraste obtidos pelos
exames nao invasivos de FP e LE, bem como com dados clinicos da variagao temporal
do AC em diferentes situagoes. Este modelo leva em consideracao o escoamento de um
AC baseado em Gadolinio (Gd-DTPA) no dominio vascular arterial, seu extravasamento
para o dominio intersticial bem como sua retengao no tecido com fibrose (quando se
simula um cendrio de infarto). Tendo em mente as informagoes substanciais que métodos
quantitativos podem fornecer aos clinicos, o modelo matematico aqui proposto e suas
futuras extensoes podem ser consideradas como um primeiro passo para o desenvolvimento
de ferramentas para entender a complexidade da dinamica espaco-temporal do AC e a

relacao entre dados clinicos obtidos via RM e a subjacente perfusao cardiaca.
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