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RESUMO

A monitoracao continua da hemodindmica encefélica é importante para que alteracées no
fluxo sanguineo cerebral saudavel sejam rapidamente detectadas, agilizando a tomada de
decisao do médico no tratamento do paciente. Este trabalho parte da hipoétese de que as
mudangas de resistividade na cabeca podem ser detectadas pela Tomografia por Impedancia
Elétrica, seja como decorréncia da caracteristica pulsatil do sangue nas artérias ou de condi-
¢oes patologicas como a presenca de uma regiao isquémica ou de uma regiao hemorragica no
cérebro. Para tal fim, foi desenvolvido um modelo dindmico da circulagao cerebral capaz de
retratar as variacoes de resistividades nas artérias dentro de um ciclo cardiaco. Esse modelo
computacional foi utilizado como informacao a priori em algoritmos de geracao de imagens
para individuos saudéveis, isquémicos e hemorragicos e, em todos os casos, as imagens gera-
das com essa informacao foram melhores do que sem ela, sendo possivel identificar casos de
hemorragia e isquemia, preexistentes ou nao.

Palavras-chave: Tomografia por impedancia elétrica, hemodindmica encefalica, modelagem,

monitoragao.



ABSTRACT

Continuous encephalic hemodynamics monitoring is important for quick detection in healthy
cerebral blood flow changes, speeding up physician’s decision-making regarding patient tre-
atment. The present work is based on the hypothesis that head resistivity changes can be
detected by Electrical Impedance Tomography, whether it is the pulsatile characteristic of
the blood in the arteries or by pathological conditions such as the presence of an ischemic
region or a hemorrhagic region in the brain. A dynamic numerical model of the cerebral
circulation was developed capable of represent resistivity changes in the arteries over a car-
diac cycle. This model was employed as prior information to image generation algorithms
for healthy, ischemic and hemorrhagic patients and, in every case, the images reconstructed
with the information were better tahn without it, being possible to detect hemorrhagia or
ischemia as preexisting conditions or not.

Key-words: Electrical impedance tomography, encephalic hemodynamics, modelling, moni-

toring.



LISTA DE ACRONIMOS

AVC Acidente Vascular Cerebral.

CM Centro de Massa.

DF Deformacgao no formato.

DVS Decomposi¢cao em Valores Singulares.
EEG Eletroencefalografia.

EP Erro de Posicao.

FSC Fluxo Sanguineo Cerebral.

RA Resposta em Amplitude.

RDI Regiao de Interesse.

RES Resolugao.

RM Ressonancia magnética.

RNG Ringing.

TC Tomografia computadorizada.

TIE Tomografia por Impedancia Elétrica.
TIEMF Tomografia por Impedancia Elétrica de miltiplas frequéncias.

UTI Unidade de Terapia Intensiva.
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1 INTRODUCAO

A atividade funcional do encéfalo depende da oxidagao de carboidratos, nao sendo possivel
ser sustentada por metabolismo anaerébio [1]. A alta demanda metabodlica do cérebro é
sustentada pela grande quantidade do débito cardiaco dedicado & regiao. Em repouso, o
fluxo sanguineo cerebral é de aproximadamente 800 mL/min, que corresponde de 15% a
20% do débito cardiaco total [2], apesar do cérebro representar apenas 2% do peso total do
corpo. A diminui¢ao ou interrupg¢ao no suprimento de oxigénio e nutrientes para o cérebro
pode causar danos irreversiveis muito rapidamente, em minutos é possivel que haja a morte
celular de neur6nios de areas afetadas ou de areas proximas [3|.

O comprometimento do fluxo sanguineo cerebral e, portanto, do fornecimento de oxigénio,
pode ter varias causas. A mais conhecida é o Acidente Vascular Cerebral (AVC), doenca
cardiovascular que engloba um grupo de desordens envolvendo a circulagao cerebral que
podem resultar em comprometimento funcional neurologico. Foi estimado que 6.7 milhoes
de pessoas morreram de AVC em 2015 no mundo [4] e, segundo Johnson et al [5], a maior
parte dessas mortes ocorrem em paises de baixa e média renda, ocorrendo em média 15 anos
mais cedo e provocando mais mortes em relacao aos paises de alta renda. Em 2012 no Brasil,
foram registradas 172.000 internagoes por AVCs [6].

O déficit de perfusao se relaciona com a extensao do dano e a localizacao dessa falta de
perfusao com a regiao cerebral que pode ser comprometida, e consequentemente com a funcao
daquela regiao. Dessa forma, uma monitoracao rapida feita na fase aguda da patologia, que
permita a identificacao, localizagao e extensao da regiao afetada e, se possivel, que faca a
distingao entre suas possiveis causas, é importante para diminuir as chances de complicacoes
clinicas |7]. Além disso, a monitoragdo contribuiria para a tomada de decisdo do médico e
um planejamento mais eficaz das estratégias terapéuticas que serao feitas, visando a reducao
das lesoes cerebrais secundarias [2].

Exames considerados como padrao ouro para monitoragao da vazao sanguinea no cérebro,
como a angiografia por ressonancia magnética (RM) ou a tomografia computadorizada (TC),
possuem a desvantagem da necessidade de transporte do paciente para areas especializadas
longe da beira do leito [8], manobra de alto risco para aqueles pacientes em estado critico,
como os que estdo em unidades de terapia intensiva (UTI). Além disso, ambas nao sao formas
de monitoragao continua e no caso da TC ha ainda a exposigao a radiagao ionizante. Outro
ponto relevante é a escassez destes equipamentos em locais de baixa renda, tornando dificil
a tomada de decisao do médico, como no caso de aplicar ou nao aplicar anticoagulantes para
pacientes sem saber se o0 AVC ¢ hemorragico ou isquémico [5].

Nesse contexto, a Tomografia por Impedancia Elétrica (TTE) se mostra promissora. A TIE

12



¢ um método nao invasivo de obtencao de imagens da distribuicao de impeditividade elétrica
no interior de uma regiao de interesse (RDI) a partir da imposi¢ao de corrente elétrica de baixa
intensidade através de eletrodos na superficie da RDI e da medi¢ao dos potenciais elétricos
resultantes nessa mesma interface [9]. Entre as técnicas de geragao de imagens ha as imagens
absolutas, que representam as impeditividades como elas sao, e as imagens a diferencas, que
representam as variacoes de impeditividades entre instantes de tempo diferentes.

A resolucao espacial das imagens da TIE é inferior quando comparada as imagens geradas
pelos métodos convencionais, como a ressonancia magnética, tomografia computadorizada e
ultrassonografia. Apesar disto, a TIE apresenta caracteristicas interessantes [10, Capitulo 4]

considerando sua utilizacao em pacientes em leito de UTTI:

e Alta resolugao temporal, sendo capaz de gerar imagens em tempo real (até 50 imagens

por segundo em equipamentos comerciais);

Pode ser utilizada para monitoramento continuo por dias;

e Nao ¢ invasiva e nao utiliza nenhum tipo de radiagao ionizante;

E inofensiva ao paciente desde que a corrente injetada obedeca aos limites de seguranca;

E portatil e possui custo inferior se comparada a RM ou TC.

Como a dindmica dos fluidos no interior do corpo humano afeta a distribuicao de impe-
ditividade elétrica, a TIE também pode ser uma ferramenta importante para a monitoracao
da hemodinamica encefalica. Especificamente, um aumento no volume de sangue de uma
regiao diminui a sua impedéncia elétrica [10, Capitulo 3] e a velocidade do sangue afeta a sua
condutividade, tanto pela orientacao e deformacao das hemacias quanto pelo movimento das
paredes das artérias [11, 12]. Porém, ainda sao escassos trabalhos sobre a aplicagao da TIE
na hemodinamica encefalica. Como sera discutido adiante, foram encontrados trabalhos que
investigaram a monitorac¢ao usando a TIE das artérias aorta [13] e pulmonar [14] e trabalhos
sobre a perfusdo sanguinea cerebral [15], mas nao sobre a monitoragao de artérias cerebrais,

que é a proposta do presente trabalho.
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2 OBJETIVOS

Este trabalho tem como objetivo principal testar a hipotese de que a Tomografia por Im-
pedancia Elétrica é capaz de monitorar patologias que alterem a circulacao cerebral. Como

objetivos especificos, tem-se:

e Desenvolver um modelo dindmico da circulagao cerebral para ser utilizado como infor-

macgao a priori no problema da Tomografia por Impedancia Elétrica;

e Desenvolver algoritmos para geragao de imagens de Tomografia por Impedancia Elétrica
(absolutas e de diferengas) de condigoes patologicas na circulagao cerebral, adicionando-

se a informagao a priori do modelo dindmico da circulagao cerebral;

e Desenvolver um fantoma numérico baseado em elementos finitos da cabeca de uma
pessoa capaz de retratar a circulagao cerebral dentro de um ciclo cardiaco (informagao

temporal) para o paciente saudavel, com isquemia cerebral ou com hemorragia cerebral.
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3 PROBLEMAS INVERSOS

A modelagem cientifica trata do desenvolvimento de representacoes fisicas, matematicas ou
conceituais dos fenomenos de interesse com o intuito de explicar seus comportamentos em
situacoes observéveis diretamente ou trazendo a possibilidade de previsao do seu comporta-
mento em outras situagoes que sejam dificeis de medir diretamente os fendmenos [16].

Para a criagao de um modelo, delimitam-se os componentes do sistema e identificam-se
as suas propriedades fundamentais que serao representadas. Geralmente, em problemas de
engenharia, um modelo matematico que descreva o comportamento dindmico de um sistema
envolve equacoes diferenciais que possuem parametros, variaveis independentes e variaveis
dependentes. Alguns exemplos na area da fisica sao as equacoes de Maxwell para o eletro-
magnetismo, a equagao da propagacao de calor e a equagao de onda.

H& um compromisso entre a simplicidade de um modelo e sua fidelidade em relacao as
observacoes. Mesmo que a deducao do modelo seja adequada, a comparagao dos seus resul-
tados com observagoes ou resultados experimentais é o teste decisivo [17]. Assim, modelos
cientificos sao aproximacoes daquilo que eles representam, o que indica que ha margem de
melhora. Mesmo os modelos aceitos pela comunidade cientifica estao constantemente sendo
validados, revisados e aprimorados. Na Figura 1 é mostrado um diagrama que descreve um
possivel processo de modelagem, desde a definicao do sistema real, passando por suas for-
mas de representacao e sua solugao até chegar na resposta do sistema sobre a agao de uma

forgante externa [16].

Sistema Modelo Modelo Resposta
real fisico matematico do Sistema
Hipéteses Procedimento Algoritmo
simplificadoras matematico para solugao

Figura 1: Fluxo do processo que conecta um sistema dindmico a sua resposta simulada.
Modificado de [16].

Ainda que nao seja necessariamente um procedimento passo a passo a ser seguido em
todos os casos, é possivel dizer que dado um modelo generalizado, sao necessarias hipoteses
simplificadoras para que a sua resolugao seja possivel. Em alguns casos é possivel deduzir
expressoes analiticas que descrevam a resposta do sistema como fungdes dos parametros do
sistema e do tempo (ou outra variavel independente, como a frequéncia). Em outros casos,

as equacoes diferenciais nao possuem solucgoes analiticas gerais e sao necessarios métodos
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numéricos para sua solucao, como o método dos elementos finitos, o método das diferencas
finitas ou o método dos volumes finitos.

A modelagem computacional tem grande importancia no desenvolvimento e implementa-
¢ao de sistemas mecanicos, elétricos, térmicos ou mesmo clinicos, pois, ainda que nao possa
substituir os testes reais, possui o potencial de diminuir o niimero de protétipos e experimen-
tos no processo de criagao, otimizacao e controle de um dispositivo. A natureza in silico da
modelagem computacional de um sistema pode prover um ambiente altamente controlavel
para investigar e entender os efeitos de seus parametros ou as forgantes do sistema, o que
pode levar a estudos experimentais mais focados, com menores gastos e maior eficiéncia.

O uso de simulagoes nao substitui a necessidade de medi¢oes do mundo real e é neste
ponto que o desafio aumenta. Em aplicagoes praticas, o procedimento de se realizar me-
digoes e converter os dados coletados para uma forma que um computador seja capaz de
processar inerentemente contém imprecisoes e ruidos, além de estar sujeito & presenca de
demais fend6menos nao previstos e fenémenos nao modelados.

Seja o seguinte problema: um sistema fisico esta disponivel, escolhe-se uma entrada e a
saida é observada. Com outras palavras, impoem-se as causas e o que se deseja obter sao os
efeitos. Um modelo é proposto, como mostrado na Figura 2, onde os pontos de interrogacao

indicam o que se deseja estimar. O modelo é simulado e a saida do modelo é obtida.

entrada saida observada
Sistema real

entrada saida calculada(?)
Modelo

Figura 2: Paralelo entre a medigao da resposta de um sistema e a sua simulagao.

Dependendo do problema, o sistema em si nao esta acessivel, mas as entradas e as saidas
estao, como mostrado no diagrama de cima da Figura 3. Em outros casos, a propria entrada
nao esté acessivel, mostrado no diagrama debaixo da mesma figura. Nota-se que as saidas
medidas podem conter ruidos, outra fonte de discrepancia entre o modelo e os resultados

experimentais.

entrada saida com ruido
Sistemal(?)

entrada(?) saida com ruido
Sistema

Figura 3: Problema inverso: Estimacao de parametros e localizagao da fonte.
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Problemas do tipo da Figura 3 sao chamados problemas inversos e surgem sempre que
se quer determinar a causa que produziu um determinado efeito ou quando se quer estimar
indiretamente parametros ou propriedades fisicas de um sistema [18]. Logo, é inverso ao que
se chama de problema direto que é a deducao dos efeitos quando se conhecem as causas.

Em 1902, Hadamard [19]| introduziu o conceito de um problema bem-posto. Em uma
interpretagao atual [10] das definigoes de Hadamard, um problema é bem-posto quando

obedece as seguintes condic¢oes:

e para todos os dados admissiveis, apresenta solugao;
e para todos os dados admissiveis, a solugao é tnica;

e a solucao tem relacao continua com os dados.

E razoavel requerer que as mesmas causas produzam os mesmos efeitos. Em outras
palavras, que o problema direto seja bem-posto. Usualmente, um problema inverso assume
que o seu respectivo problema direto seja um problema bem-posto da fisica matemaética. Se o
dispositivo fisico é conhecido, obtém-se sua descricao matematica incluindo sua solugao com
as propriedades de existéncia, unicidade e estabilidade [18, 20].

E também possivel imaginar que os mesmos efeitos podem ser originados por diferentes
causas, o que demonstra uma dificuldade da solucao de problemas inversos quando pode
haver mais de uma solugao possivel para o problema, se é que existe alguma [21]. Suponha
que a entrada de um sistema seja uma lanterna de luz, o sistema um objeto ctbico ou um
cilindrico e a saida seja sua sombra. Dependendo do angulo da luz incidente nos objetos, a

sombra deles sera igual, como mostrado na Figura 4. Como diferencia-los?

Figura 4: Objetos diferentes que possuem a mesma sombra.

Quando uma ou mais das condi¢oes de Hadamard nao sao obedecidas, o problema é
chamado de mal-posto. No caso das sombras, haveria a nao unicidade das solugoes: mais de
um objeto produziria a mesma sombra e ele seria mal-posto. Ha casos em que nenhuma das
trés condigoes é obedecida. Medidas reais possuem ruidos e incertezas da préopria medigao
associadas, o que torna um problema que nao obedeca a terceira condigao desafiadora: um

ruido poderia levar a uma solucao totalmente diferente.
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Diversos exemplos de problemas inversos podem ser escritos na forma de uma integral
de Fredholm de primeiro tipo, mostrada na Equagao (1) na sua forma unidimensional [22].
Nela se observa uma relagao entre uma fungao f(t¢) e outra func¢ao g(s), onde o nicleo K(s)

descreve a relagao entre essas duas quantidades.

/OlK(s,t)f(t)dt:g(s) 0<s<1 (1)

A partir dessa equagao, o problema direto pode ser visto como o célculo da fungao g¢(s)
conhecendo-se a fungao f(t) e o nicleo K(s,t). Ja no problema inverso, ¢(s) esta disponivel
ou com f(t) ou com K (s,t), para que o outro seja determinado e ainda depende da imposi¢ao
de mais condigoes adicionais do que aquelas relacionadas no problema direto.

Para que seja possivel tratar esses problemas continuos em um computador, é necessario
que o problema de se estimar f(t) na Equagao (1) seja substituido por um problema discreti-
zado e de dimensao finita, na forma de um sistema de equagoes. Em Hansen [22] é discutido
como esses sistemas de equagoes obtidos neste tipo de problema geram sistemas de equacoes
mal-condicionados. Dessa outra forma também se mostra a dificuldade que existe na solugao
de problemas inversos mal-postos.

Ao longo das décadas, diversas formas de solucao para problemas mal-postos foram pro-
postas. Algumas delas sao apresentadas a seguir, com exemplos na area de reconstrugao de

imagens médicas:

e Métodos analiticos, como Filtered Back Projection para Tomografia Computadorizada

e Inverse Fourier Transform para Imageamento por Ressonancia magnética [23];

e Métodos de reconstrucao deterministicos e iterativos, tratando o problema inverso como
um problema de otimizacdo. E ainda necessario o processo de aproximar um problema
inverso instavel para um problema estavel adicionando-se informacao a priori, com o
objetivo de que a solu¢ao do problema aproximado permitisse a obten¢ao de informacao
sobre o problema original [24]. Essa é a chamada regularizacao do problema inverso e

uma visao geral pode ser vista em [25];

e Métodos estatisticos, como metodologias Bayesianas, para incorporar informagoes ex-
tras que permitem lidar com dados ruidosos modelando o que nao é conhecido como
uma variavel aleatéria e obtendo a incerteza associada a seu valor. A estimacao das
incertezas do modelo é especialmente importante em problemas de larga escala. Pode
também lidar com faltas de precisao ou mesmo modelagem inadequada no modelo

direto e a adi¢ao de informagao a priori também é possivel [25];
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e Método de regularizacao esparsa. A teoria de Amostragem Comprimida permite que
um sinal possa ser totalmente recuperado com menos amostras do que previstos pelo
Teorema de amostragem de Nyquist—Shannon desde que o sinal seja esparso ou possa ser
representado como um sinal esparso em alguma outra base. Alguns problemas inversos
mal-postos podem ser tratados como um problema de Amostragem comprimida e sua
regularizagao, ou restrigao, seré baseada nessa informagao a priori que o sinal é esparso,

buscando a solugao mais esparsa |26, 27];

e Abordagens que substituem modelos mateméticos de sinais e sistemas por modelos

data-driven com base no desenvolvimento da area de Aprendizagem de Maquina [23];

Neste trabalho, sera utilizada a abordagem de reconstrugao deterministica e iterativa
para solu¢ao do problema da Tomografia por Impedéancia Elétrica [28|, cuja forma também
¢ dada pela Equacao 1. Este problema ¢ ilustrado no diagrama da Figura 5 e consiste em
determinar as condutividades de uma regiao conhecendo-se a corrente elétrica injetada, a
medida do potencial elétrico nas suas bordas e um modelo obtido a partir das equagoes de
Maxwell para relaciona-las. Vale ressaltar que neste trabalho foi considerado para o problema
da TIE que corrente elétrica é injetada e o potencial elétrico é medido, mas que ha outros
trabalhos que impoe potencial elétrico nos bordos do dominio e depois medem a corrente

elétrica, como utilizado por Menin et al [29].

Condutividades Distribuigdo desconhecida
conhecidas -
Problema direto de potenciais
- A
!-:jr\| i - e . '\I [\%ﬂ_\

N Problema. inverso Medidas
Condutividades
desconhecidas

da distribuicio
de potenciais
no contorno

Figura 5: Relacao entre o problema direto e o problema inverso para a Tomografia por
Impedancia elétrica. Adaptada de [30].

Outros exemplos de problemas inversos na area da satde sao:

e Espalhamento inverso por micro-ondas: Um método de imageamento nao invasivo que
utiliza multiplas antenas de micro-ondas. Diversas antenas sao colocadas em volta do

objeto de interesse e, enquanto uma emite sinais, as outras coletam. A partir dos sinais
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medidos, deseja-se obter uma propriedade dielétrica do meio, a permissividade elétrica,

avaliando possiveis alteragdes. Um exemplo ¢é sua utilizagdo com mamografia [31];

Problema inverso da elasticidade com ultrassom: Através das ondas de ultrassom emi-
tidas pelo equipamento, deseja-se obter uma imagem que represente a elasticidade na-

quela regiao através das medidas dos ecos [32];

Localizagao de fontes usando sinais de Eletroencefalografia (EEG): Um método nao
invasivo de medigao de atividade cerebral. Conjuntos de neurénios em atividade geram
correntes elétricas e o potencial elétrico resultante na regiao da cabega é medido por
eletrodos de EEG no escalpo. Logo, o problema de localizagao de fontes é o de identificar

a localizagao da populagao de neurdnios que geraram os potenciais medidos [33].
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4 TOMOGRAFIA POR IMPEDANCIA ELETRICA

4.1 Modelo matematico e condicoes de contorno

Equipamentos de tomografia por impedancia elétrica aplicam corrente elétrica na superficie
de um objeto, medem os potenciais elétricos induzidos na superficie e buscam gerar uma
imagem da impeditividade elétrica em seu interior [9]. A sua primeira formula¢do matematica
ficou conhecida por Problema de Calder6on proposta em 1980 [28], tendo como motivagao a
prospecgao de petroleo [34].

A partir das equagoes de Maxwell, Somersalo et al [35] mostrou que a expressao do po-
tencial elétrico no interior do dominio é dada pela Equacao de Laplace quando se considera
um meio linear, nao dispersivo, isotropico e sem fontes internas. Considerando que a condu-
tividade nao é homogénea no dominio, mas sim dependente da posigao 7, a Equagao (2) é

chamada de equacao generalizada de Laplace.
V- (o(7)VV) =0, (2)

onde o(7) ¢ a condutividade em uma determinada posicao 7 e ¥ ¢ o potencial elétrico.

E necessario definir as condicdes de contorno para solucio da Equacdo (2). Neste trabalho,
foi utilizado o modelo completo de eletrodo proposto em Cheng et al [36], que tem como
hipoteses areas de contato finitas com o dominio e a espessura da interface muito menor do
que a largura do eletrodo. Conforme apresentadas por Vauhkonen [37, pag. 51|, a Equacao
(3) representa a formulagdo para a corrente injetada no eletrodo, a Equagao (4) representa
que o potencial elétrico medido é dado por contribui¢oes do potencial na superficie do eletrodo
e da queda de tensao pela impedéancia de contato, cujo significado fisico é de atribuir uma
impeditividade para modelar a transdugao da corrente elétrica, de elétrons no eletrodo para
ions no corpo humano, e a Equagao (5) representa o fato de nao se ter corrente elétrica

injetada no restante do dominio onde nao héa eletrodo.

L
/ Ua—_,dA = I;, no i-ésimo eletrodo, (3)
on
00Ne;
o .
Uloqe, + Zioﬁ = v;, no i-ésimo eletrodo e (4)
o
0= =0, aQ\L;JaQei, (5)

onde 9 ¢é a superficie que se deseja medir, 7 é um vetor normal & essa superficie, Z; é

a impedancia de contato entre essa superficie e a superficie do eletrodo, 0€e; é a parte do
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dominio sobre o i-ésimo eletrodo, i = (1, ..., €), e é o ntumero de eletrodos e I; é a corrente

total injetada no i-ésimo eletrodo.

4.2 Propriedades elétricas e a frequéncia da corrente elétrica

As propriedades elétricas tais como a condutividade elétrica e a permissividade elétrica deter-
minam o comportamento dos materiais sob a influéncia externa de campos elétricos. Materi-
ais condutivos possuem baixa resistividade elétrica e permitem a passagem tanto de corrente
continua quanto de corrente alternada. Na Tabela 1 sao mostrados valores obtidos de An-
dreuccetti et al [38] para condutividade o e permissividade elétrica relativa e, de alguns

tecidos biolégicos para a frequéncia de 125kHz, que foi utilizada neste trabalho.

Tabela 1: Condutividades de tecidos biologicos em 125kHz [38-40)].

Tecido o [S/m| €, [adim.] Tecido o [S/m| €, [adim.]
Ar 0 1 Medula 6ssea 0.003 96
Bexiga 0.22 1085 Musculo 0.37 7550
Cartilagem 0.18 2515 Nervo 0.08 4238
Cerebelo 0.16 3043 Osso cortical 0.02 219
Coracao 0.22 8351 Osso esponjoso 0.08 440
Cornea 0.51 9261 Pancreas 0.54 3132
Dente 0.02 219 Pulmao apds expiracao 0.28 4426
Dura-Méter 0.50 312 Pulmao apods inspiracao 0.11 2225
Estomago 0.54 2710 Retina 0.52 4560
Figado 0.09 6702 Rim 0.18 6820
Gordura 0.02 78 Sangue 0.70 5076
Lingua 0.29 4560 Substéancia branca 0.08 1793
Liquido cefalorraquidiano  2.00 109 Substancia cinzenta 0.14 2750
Medula espinhal 0.08 4238 Tireoide 0.54 3132

A Equagao (2) foi escrita em termos da condutividade, um valor real, mas pode ser
também escrita em termos de um valor complexo. Primeiramente, define-se a admitividade
complexa v combinando efeitos condutivos e capacitivos em uma propriedade cuja parte
complexa depende da frequéncia da corrente elétrica que a atravessa, como mostrada na
Equagao (6).

v = 0 + iwe, (6)

onde 7 é a unidade imaginaria, w é a frequéncia angular e € é a permissividade elétrica.
Neste trabalho foram utilizados os valores das resistividades p dos tecidos, que se relaci-

onam com as condutividades através de p = oc~!. Assim como o inverso da resistividade é a
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condutividade, o inverso da admitividade elétrica é a impeditividade elétrica (, ou seja, ¢ = %
Enquanto a impeditividade é uma propriedade intrinseca do material, a impedancia elétrica
depende também da sua geometria. Ha uma discussao detalhada sobre essas grandezas no
trabalho de Silva [41, pags. 108-111].

Tanto a condutividade quanto a permissividade elétrica se alteram com a frequéncia em
um tecido biolégico por conta do modelo de célula utilizado. Em 1925, Hugo Fricke e Sterne
Morse [42] relacionaram a resisténcia do sangue (mais precisamente das hemaéacias) com a
frequéncia da corrente elétrica injetada e propuseram alguns modelos na forma de circuitos
com resistores e capacitores. Hoje, o chamado modelo de Fricke-Morse é lembrado quando
se vai discutir a impedéancia em tecidos biologicos de modo geral [10, Apéndice A.2| e esse

analogo na forma de um circuito ¢ mostrado na Figura (6).

Figura 6: Modelo de Fricke-Morse para células de sangue. Modificado de [42, Figura 1(a)]

O espago intracelular e as membranas sao representadas pela ligagao em série do resistor
R; e do capacitor C, e o resistor R, representa o espaco extracelular. Quando a frequéncia w
é baixa, os termos que a acompanham podem ser desconsiderados e quase toda a corrente flui
pelo espago extracelular (Resistor R,), sendo a impedéncia total prioritariamente resistiva.
Em frequéncias mais altas, a corrente pode atravessar a capacitancia da membrana celular e
entrar no espago intracelular, o que da acesso a ambos espagos [10, Apéndice A.2].

A faixa da frequéncia da corrente de injegao utilizada pela TIE vai de 10kHz até 1MHz
e ha um compromisso entre diversos fatores na sua escolha. Um critério de escolha seria a
frequéncia de modo que haja maior contraste entre os tecidos. No entanto, deve-se levar em
conta que para frequéncias maiores, na ordem dos MHz, os efeitos de indugao magnética se
tornarao mais relevantes e desconsiderar estes efeitos torna-se inadequado, sendo necessario
modificar a Equacdo (2). Ao mesmo tempo, a impedancia de contato entre a pele e o eletrodo
varia de acordo com a frequéncia [43] e efeitos de capacitancia parasita sdo maiores com

maiores frequéncias [10, Capitulo 2|. Neste trabalho foi escolhida a frequéncia de 125kHz.
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4.3 Problema direto da TIE pelo método dos elementos finitos

A equagao diferencial parcial (2) nao tem solugao analitica para um problema de valor inicial
em um formato arbitrario. Um método numérico para resolugao do problema é o Método dos
Elementos Finitos (MEF) [44], em que o dominio ¢ discretizado em elementos geométricos:
um dominio 2D pode ser discretizado em triangulos e um dominio 3D em tetraedros e prismas,
como exemplos. A aproximacao da variavel dependente se da pela interpolacao dos valores
entre os vértices (nos) desses elementos. Seja v, o vetor de potenciais medidos nos eletrodos
de um equipamento de TIE. Deseja-se um modelo computacional que seja capaz de retratar
U, e neste trabalho foi utilizado o método dos elementos finitos para calculo dos potenciais
elétricos v, em todo o dominio.

U A g (7)

O problema direto consiste no calculo de v, quando sao atribuidas resistividades p ao
dominio e se impde uma corrente ¢ nos eletrodos. A partir do MEF, pode-se ver os potenciais
elétricos v, como uma fungao nao linear da variavel independente ¢ e dos parametros p [45]
na Equacao (8).

(e, p)g =K (p) Can, (8)

onde K(p) é a matriz de condutividades global, v, (¢, p), € o vetor de potenciais elétricos
nodais, Csn é o vetor de correntes impostas nos eletrodos que ficam no bordo 9Q e p é o
vetor de resistividades dos elementos da malha. As matrizes locais do dominio e dos eletrodos

utilizadas neste trabalho sao mostradas no Apéndice A.

4.4 Problema inverso da TIE

Na pratica, as informagoes conhecidas sao as correntes impostas e os potenciais medidos.
Deseja-se, portanto, estimar as resistividades que facam esse mapeamento corrente elétrica
imposta para tensoes medidas, o problema inverso da TIE.

Os primeiros algoritmos para geracao de imagens de TIE baseavam-se em adaptagoes
dos algoritmos de reconstrucao de TC, como o back projection. Estes nao se mostraram
satisfatorios pela baixa resolugdo espacial obtida [29]. Uma diferenca importante entre as
duas técnicas é que na TC é conhecido o caminho dos raios-x no corpo, aproximando-o
por linhas retas, que é chamado de hard field. J& na TIE, as linhas de campo dependem
dos diferentes materiais de dentro do corpo humano, chamado soft field, tornando dificil a
previsao do caminho das correntes elétricas [29, pags. 16-17].

Das trés condicoes de Hadamard para um problema bem-posto, nenhuma é observada na

TIE, sendo classificado como problema mal-posto. O problema da geracao da imagem pode
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ser tratado como um problema de otimizagao na forma da minimizacao de uma func¢ao custo
que, no caso da TIE, é dada a partir da diferenca entre os potenciais elétricos medidos e

aqueles calculados pelo modelo.
A . 1 —> —> 2
p=argmin { S[vn — Ve (e, p) Iz ) (9)

onde v, é o vetor das medidas nos eletrodos e U, (c,p) é o vetor de potenciais calculados
pelo modelo baseado em elementos finitos.

Devido a natureza mal posta, é necessério restringir a solu¢ao do problema inverso com
o uso de regularizadores. Substituindo-se a Equacado (8) em (9) e admitindo que o vetor de

correntes ¢, é conhecido e constante, obtém-se
= . 1 —> — — — =
§ = argmin (;m ~ K )21+ DML (7 - pi)\@) , (10)

onde \; sao parametros de regularizacao, L; sao matrizes de regularizacao e p; sao estimativas
a priori das distribuicoes de resistividades.

Héa agora o desafio de se resolver o problema inverso mal-posto nao linear. Uma proposta
de solugao é o de se linearizar o modelo através da expansao de Taylor de primeira ordem

em torno de uma distribuicao py.
(7 = po) (11)

ve(p) = velpo) + J(po) (P —po), (12)

onde J(pp) ¢ o jacobiano do problema direto calculado em uma distribuigao de resistividades
inicial pg. O célculo do Jacobiano é explicitado no Apéndice B.

Na sequéncia serao discutidos dois algoritmos para geracao de imagens da TIE: imagens
absolutas, iterativo, e imagens a diferencas, um tnico passo. Um resumo das etapas para
geracao das imagens da TIE é mostrado na Figura 7. Na forma de algoritmo iterativo, a
cada iteracao ¢ calculada uma distribuicao espacial de resistividade elétrica dentro da regiao,
obtendo-se um potencial elétrico numérico que sera comparado com os valores medidos através
da funcao custo. A imagem procurada é dada pelas resistividades que minimizam o respectivo

funcional.
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Figura 7: Geragao iterativa da imagem na TIE. Baseado em [29] e [46]

4.5 Solugao do problema inverso: Imagens absolutas

Uma forma de se resolver o problema ¢ iterativamente, repetindo-se a cada passo o processo
do calculo do Jacobiano e o de resolver a aproximacao linear regularizada [10, Capitulo 1].
Imagens geradas dessa forma sao chamadas de imagens absolutas e dependem apenas da
medida em um instante de tempo. Considerando-se a versao linearizada do problema da

TIE, Equagao (12), um sistema de equagdes pode ser montado.
Um = Ve(po) + Jpg = J 7, (13)

U =J7, (14)

—>
onde v, = v — Vi(po) + Jpg-

O problema pode ser visto como um sistema de equacoes subdeterminado, pois em um
sistema com 32 eletrodos ha 1024 medidas, nem todas independentes, e que a partir delas
se buscara estimar as resistividades do modelo. No caso do MEF, as malhas utilizadas no

bl i dem de 10° el t istividad ( ¢
problema inverso possuem na ordem de elementos com suas resistividades, nimero que é
uma centena de vezes maior do que o de medidas, mostrando a importancia da regularizacao
do problema. Para o caso em que hé um tnico regularizador (i = 1), o funcional pode ser

escrito como
5 = argmin (|15 = J(o0) P13+ M1 (7 = o7 13) (15)
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Neste trabalho, a geragao de imagens absolutas foi feita pelo método de Gauss-Newton,
conforme mostrado por Vauhkonen [37, Capitulo 2|, permitindo que as resistividades sejam

atualizadas a cada passo seguindo

—_ —

Pkt = pr+ AP, (16)

onde o subscrito k é o nimero da iteragao e a solugao da Equagao (15) é dada por
— > T 2 -1 Ti— - 2 - =
P = pi +a (J(px)" T(pr) + A1) (J(Pk:) [Um — ve(pr)] — MW (pr — p1)> , (17)

onde W; = L?Ll e a ¢ o tamanho do passo do algoritmo iterativo.

Este resultado é equivalente aquele encontrado em [37], cuja derivacao se da através da
aproximacao do Hessiano do problema direto para JT.J, desconsiderando termos de ordem
superiores. Essa formulagao iterativa permite a geracao da imagem absoluta de resistividades
baseada em um vetor de medidas, mas exige recalcular o Jacobiano a cada iteracao, o que
pode tornar lenta a geracao de imagens para uso em tempo real.

Com este método, é necessario grande precisao no fantoma numérico, a malha utilizada,
pois erros na posicoes dos eletrodos, na impedancia de contato dos eletrodos e na geometria
do objeto se tornam muito relevantes para a diferenca de resultados entre as medidas in vivo
e o problema direto. Em 2005, Holder [10] sugeriu que esses erros seriam mais relevantes que
a propria a resistividade do seu interior do objeto e que métodos iterativos para solugoes nao

lineares nao seriam usados até que todos esses problemas fossem superados.

4.6 Solucao do problema inverso: Imagens a diferencgas

Uma segunda forma de se resolver o problema ¢é através da suposi¢ao que a aproximagao linear
é valida. A condigao para que essa aproximagao linear seja valida é a de que a diferenga entre
as condutividades do modelo e a condutividade real do objeto seja pequena. Em alguns
problemas médicos o contraste pode ser grande, mas hd um caso em que essa aproximagao ¢é
bastante utilizada, que é quando se esté interessado apenas na variacao de resistividade entre
um instante de tempo e outro, a variacao entre dois estados [10, Capitulo 1|. As imagens
geradas assim sao chamadas de imagens a diferencas, sendo necessarios dois conjuntos de
medidas dos potenciais elétricos nos eletrodos.

Uma abordagem para imagens a diferengas pode ser vista no trabalho de Liu [47, pags.

10-12]. Suponha duas observagoes da mesma forma que na Equagao (7),

—> — — > —
Um1 = Vel Um2 = Uc2 (18)
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Linearizando cada uma delas em torno de p, da mesma forma que na Equagao 12:

Vet & Ve(po) + J(po) (P1 — Po) U2 & Ve(po) + J(po) (P2 — Po) (19)

e subtraindo-se U, de U,
Uma2 — Um1 = [0e(po) + J(po) (P2 — po)] — [Ve(po) + J(po) (p1 — P0)] (20)
Avy, = J(po)Ap, (21)

onde Av,, = Upma —Um1 € AP = ps—p1, de modo que o funcional a ser minimizado é mostrado

na Equagao (22).

—>

Rp = argmin {HA@*— J(po)ATIE+ 3 NI|Li (AT — M;;)”;}, (22)
p -

Supondo apenas um termo de regularizagdo (i = 1), sua solugao é dada pela Equagao
(23), numa forma analoga ao encontrado no trabalho de Vauhkonen [37, pag. 33, Equagao
2.104]

Ap = (J(po)"T(po) + XW1) ™" (J(po)" Ay + NWLATY) . (23)

Para o caso em que Ap! = 0, pode-se escrever o algoritmo de geragao de imagens de

forma compacta, onde R é chamada matriz de reconstrucao, conforme a Equacgao 24.
Ap=R AD,, (24)

onde R = (J(po)" J(po) + AW1 + A§W2)_1 J(po)T ¢ chamada de matriz de reconstrugao.
Sendo um algoritmo de apenas um passo, possui rapido processamento, caracteristica im-
portante na monitoragao em tempo real. Além disso, erros de modelagem e erros sisteméticos
acabam por ser subtraidos, e atenuados, neste método. Uma desvantagem é que condicoes
pré-existentes no paciente nao sao detectadas, pois depende da variacao das resistividades ao

longo do tempo.
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5 MONITORACAO DO CEREBRO COM A TIE

Diversos trabalhos foram publicados sobre o uso da TIE na regiao da cabeca, seja para
melhoria nas informagoes a priori, nos algoritmos de reconstrucao, nos fantomas numeéricos,
nos fantomas experimentais ou em detec¢ao e classificacao de patologias. Quais informacoes
conhecidas sobre a cabeca que podem ser incluidas no modelo de reconstrucao? Abaixo é

feita uma revisao de diversos aspectos da TIE que busca responder essa pergunta.

5.1 Validade das hipo6teses simplificadoras

Para se obter a equacao de Laplace a partir das equagoes de Maxwell, diversas hipoteses
simplificadoras foram utilizadas. Abaixo seguem algumas referéncias que tratam dessas sim-

plificagoes para tecidos da cabeca.

e Desconsiderar o termo complexo na admitividade: No trabalho de Nunez [48, pag. 536],
os efeitos condutivos de um tecido biologico sao comparados com os efeitos capacitivos
e o autor argumenta que os efeitos capacitivos podem ser desconsiderados caso a seja

valida a relagdo da equagao (25):

2m fe(f)

o7 < 1 (25)

onde f é a frequéncia.

Considerando os valores de resistividade e permissividade elétrica dos tecidos da cabeca
para uma frequéncia de 125kHz (38|, o maior valor obtido por esta expressao foi para a
substancia branca do cérebro, indicando que o efeito capacitivo é apenas 15% do efeito

resistivo. Por este motivo a componente capacitiva foi desconsiderada.

e Inducao magnética: As frequéncias usualmente utilizadas na TIE, na faixa de dezenas
ou centenas de KHz, sao consideradas baixas. No trabalho de Nunez [48, pags. 538-
540] foram comparados numericamente os efeitos condutivos com os efeitos magnéticos
e chegou-se a conclusao de que desconsiderar o efeito de indugao magnética para campos

elétricos de até 1 MHz é uma boa aproximacao.

e [sotropia do meio: Tecidos bioldgicos possuem propriedades anisotropicas e estas de-
pendem do tipo do tecido [10]. A anisotropia deveria ser incorporada ao problema e no
Método dos Elementos Finitos isso é possivel representando a condutividade como um
tensor. Porém, isso aumenta a complexidade do problema fazendo-se necessario novos

algoritmos de reconstrucao, o que ainda é um problema em aberto. Assim, optou-se
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por considerar o meio isotropico. Foi desenvolvido por Abascal et al [49] um método
de se incorporar no problema direto a anisotropia do cérebro, obtidas por ressonancia
magnética com imagens por tensor de difusao, e do cranio, aproximadas de informacao
estrutural, indicando uma melhoria na qualidade das imagens quando comparadas com
a hipotese de isotropia. No trabalho de Fernandez-Corazza et al [50] foram comparados
os modelos isotropicos e anisotropicos, indicando que informagoes a priori da conduti-
vidade do cérebro obtida por imagem por tensor de difusao diminuem o erro relativo
da condutividade do escalpo e do cranio em relacao ao modelo isotropico. Os proprios
métodos de incorporacao de anisotropia também podem ser comparados, como feito
por Sajib et al [51].

e Auséncia de fontes de corrente internas: Equipamentos como o EEG tentam detectar
exatamente as fontes internas de correntes elétricas na cabeca. Sabe-se que hé fontes
internas de corrente, mas como um equipamento de TIE usa frequéncias na ordem das

dezenas ou centenas de kHz, ordens de grandeza acima de sinais tipicos de EEG.

5.2 Geometria da cabega

A malha utilizada no MEF traz informagoes da geometria da regiao a ser imageada e quanto
mais semelhante & regiao, melhores seriam os resultados. No caso da cabega, a geometria
envolvida é complexa e o ideal seria que essa complexidade fosse refletida na malha.

Uma abordagem para se gerar as malhas é através da segmentacao sistematizada de
imagens de TC e de RM, como proposto por Jehl [52]. Ha também trabalhos em linhas
de pesquisa para EEG que buscam um modelo realista de cabega sob o argumento de que
melhora a acuracia dos campos elétricos criados pelas fontes elétricos no cérebro. Fiederer et
al [53] discutem a inclusao dos vasos sanguineos no modelo de cabega utilizado. Os autores
sugerem que se o cranio for modelado corretamente, com liquido cefalorraquidiano e dura-
méater presentes e modelagem da anisotropia, a inclusao dos vasos sanguineos ¢ um proximo
passo para diminuir ainda mais erros de modelagem.

Na Figura 8 sao mostrados os diversos tecidos existentes entre o escalpo e o cérebro que se
fossem incluido, tornariam o modelo mais proximo da realidade. Um exemplo de trabalho que
se utilizou malhas complexas foi no de Fernandez-Corazza et al [54], com malhas especificas
do paciente contendo de 6 a 8 milhdes de elementos tetraédricos. E necessario um equilibrio
entre complexidade da malha utilizada, requisitos de hardware e tempo de resposta. Uma
malha mais detalhada pode trazer melhores resultados, mas se o desejo é da monitoracao
em tempo real, esta trard muito mais requisitos em termos de hardware e de tempo de

processamento.
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Figura 8: Camadas de tecidos da cabega. Adaptado de [55]

Sabe-se ainda que h& variabilidade entre tamanhos e espessuras de cada tecido entre as
pessoas. Em relagdo ao cranio, por exemplo, Mahinda [56| verificou que as espessuras dos
ossos do cranio variam entre homens, entre homens e mulheres e entre homens com e sem
alopecia. Nesse contexto, uma questao que aparece é se para monitoragao da cabeca de um
paciente é suficiente a utilizagao de malhas "genéricas" ou se é necessario o uso de malhas
especificas daquele paciente.

O trabalho de Jehl [52]| estudou a necessidade de uma malha especifica do paciente para
identificacao de AVC, indicando que o uso de uma malha genérica seria suficiente para moni-
toracao de pacientes em relacao a AVCs secundérios apos trauma na cabecga. Uma limitagao
deste trabalho é que ele foi computacional. Sao necessarios mais estudos, principalmente com

medidas de pacientes reais, para tal verificagao.

5.3 Resistividades da cabega

Ha diversos estudos que buscam quantificar com maior fidelidade as resistividades de cada
tecido para que a estimativa inicial do modelo seja mais adequada, adicionando-se informagao
estatistica ou restrigoes ao problema. No trabalho de Nissinen et al [57], os autores buscaram
aumentar o contraste das imagens incluindo informacoes estatisticas da geometria e da con-
dutividade do cranio, gerando um algoritmo capaz de detectar alteracoes como hemorragia
interna com maior especificidade e sensibilidade em simulagoes e com dados de fantomas.
Outro método possivel para adicionar informacgoes a priori baseadas na anatomia da regiao
que se deseja fazer a imagem é chamada de atlas anatomico ([58]), na qual ha uma distribui¢ao

de resistividades esperada daquele dominio de onde sera feita a imagem. Como exemplos,
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Camargo [59] desenvolveu um atlas anatémico de torax de suinos a partir de imagens de TC
e em Olegario et al [60] foi realizado um estudo experimental para o movimento da escapula
humana que servira de base também para um atlas anatdémico dessa regiao. Até o momento,
nao foram localizados trabalhos de atlas anatomico da regiao da cabega.

No caso de ossos (nao s6 da cabega), a quantificagdo das propriedades elétricas é de-
safiadora por serem materiais nao homogéneos e altamente anisotrépicos. O cranio possui
uma camada de 0sso esponjoso entre camadas de osso compacto, sendo altamente resistivo se
comparado aos tecidos moles em sua volta. Isso gera uma blindagem elétrica entre o escalpo
e o cérebro, desviando a corrente pelo escalpo [61, pag. 3|.

Considerando os tecidos homogéneos e isotropicos, alguns trabalhos discutiram as pro-
priedades dielétricas dos tecidos. Em um conjunto de trés trabalhos [39, 62, 63| foram feitas
uma revisao de literatura das propriedades dielétricas dos tecidos biologicos, foram realiza-
das medidas dessas propriedades e foi desenvolvido um modelo paramétrico para diferentes
tecidos dada uma frequéncia fundamental.

Houve também uma extensa revisao dos dados disponiveis na literatura na tese de Ho-
resh [40, Apéndice A|, onde héa valores tabelados das propriedades dielétricas dos musculos,
cranio, liquido cefalorraquidiano, da substancia cinzenta e da substancia branca do cérebro,
do sangue e dos olhos. De patologias, ha valores de isquemia, epilepsia e tecidos tumorais.

O estudo sobre as propriedades elétricas de tecidos biologicos continua em trabalhos mais
recentes. Em Fernandez-Corazza et al [64] foi proposta uma estimagao paramétrica das con-
dutividades do cérebro, escalpo e cranio utilizando a TIE em um modelo esférico de cabega
com essas 3 camadas. Em outro trabalho de Fernandez-Corazza [54], foi utilizada a TIE
paramétrica para medida de resistividades in vivo em quatro voluntarios, com malhas deta-
lhadas e especificas da cabeca de cada voluntario. Argumentaram que os valores tipicos da
literatura (7-10mS/m) para condutividade do cranio deveriam ser substituidos pelos resul-
tados do trabalho: 288 mS/m para o escalpo, 4.3 mS/m para ossos compactos e 5.5 mS/m
para condutividades do cranio.

Quando se considera a caracteristica nao-homogénea do cranio, trabalhos como o de Ni et
al [65] discutem que a incorporacao das inomogeneidades do cranio aumentaria a qualidade
das imagens e a acurécia da localizacao na TIE. Para tal, os autores subdividiram o cranio em
trés camadas, duas de osso compacto (externa e interna) e uma de 0sso esponjoso, conside-
rando todas as camadas com a mesma espessura, ainda que isso tenha sido uma aproximacao
pela caracteristica nao uniforme dessas espessuras.

Em Hou et al[66] foram calculadas condutividades nao-homogéneas do cranio a partir
das densidades das imagens de TC. Para tal, os autores se utilizam da Lei de Archie [67],

utilizadas em geofisica, equagoes derivadas empiricamente que relacionam a condutividade
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elétrica total de rochas sedimentarias com sua porosidade e saturagao de agua (que possui
condutividade conhecida). Em uma versdo modificada dessa lei, os autores relacionaram
linearmente a condutividade do cranio com a densidade do tecido em Hounsfield Units.

Na Figura 9 é mostrada um exemplo da conversao de uma imagem de CT em Hounsfield

Units para resistividade elétrica com base em uma imagem do cranio retirada de [68].

Imagem original [Hounsfield Units| Resistividade [Qm]

11500

1 1000

500

Figura 9: Esquerda: Imagem original do cranio em Hounsfield Units [68|. Direita: Valores
convertidos para resistividade.

H4 outros trabalhos de extracao de informacoes sobre ossos a partir de imagens de CT.
Em Patel et al [69], os autores partiram da hipotese de que a densidade mineral dos ossos
vertebrais medida em Hounsfield Units por TC podem ser correlacionadas com valores obtidos
em absorciometria de raios-x de dupla energia com a intencao de se medir a densidade
mineral de ossos através de imagens de TC e, subsequentemente, auxiliar no diagnostico de
osteoporose. Nesse sentido, as medidas em Hounsfield Units teriam relacao com a densidade
mineral dos o0ssos, que por sua vez teriam relagao com sua condutividade.

Em Balmer et al|70], a partir da caracterizacao das propriedades de ossos in vivo de ove-
lhas, os autores verificaram que a resistividade dos ossos seriam linearmente dependente da
densidade local dos ossos. Os ossos seriam modelados como resistores perfeitos e a dependén-
cia na frequéncia seria devido a efeitos eletroquimicos de interface na dupla camada do ponto
de contato do eletrodo. Partindo desses resultados, em [71] foi verificado que a condutividade
elétrica do osso seria correlacionada linearmente com a fragao volumétrica do osso (equagao
3 do artigo).

A fragao volumétrica do osso representa a quantidade de volume de osso mineralizado

na amostra, ou densidade do osso, a razao entre o volume de osso e o volume total. Esses
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resultados indicariam que medidas elétricas podem ser utilizadas para predizer propriedades
mecanicas locais dos 0ssos, ou, por outro lado, que é possivel fazer um mapeamento das resis-
tividades dos tecidos diretamente das imagens de micro TC, como discutido anteriormente.

De modo geral, quanto mais precisas forem as informagoes a priori conhecidas, melhores
podem ser os resultados na reconstrucao das imagens. Quando se considera a variabilidade
existente da espessura de cada camada de tecido, das condutividades de cada tecido, das
geometrias complexas do cranio, a anisotropia dos tecidos, ou outros aspectos, de pessoa
para pessoa, ou da mesma pessoa em diferentes condigoes (saudéavel e patologica), ou a
variacao dessas caracteristicas com a idade e com o sexo da pessoa, observa-se o desafio que

é a construcao dessas informacoes a priori para os modelos.

5.4 Melhoria nos fantomas experimentais e nos eletrodos

Ha também estudos sobre o posicionamento dos eletrodos. Em Jehl et al [72], os resultados
indicaram que a modelagem errada das posi¢oes de eletrodos ¢ uma das maiores fontes de
artefatos em imagens de cabega de TIE e o trabalho de Zhang et al [73] indicou que é comum a
desconexao de eletrodos na cabega, seja pelo movimento do corpo do paciente, pela rotagao da
cabeca consciente, ou inconsciente, ou procedimentos do corpo médico. A desconexao diminui
a qualidade dos dados, podendo levar a falha na reconstrugao das imagens. Além disso, os
eletrodos da TIE sao colocados de baixo de um cinto posto transversalmente na cabeca, sendo
dificil a deteccao da desconexao dos eletrodos. Nestes trabalhos foram propostos correcoes
no modelo para levarem em conta essas situagoes. No trabalho de Yang et al [74], foram
caracterizadas as propriedades no tempo e na frequéncia tanto de eletrodos quanto do gel
condutivo para TIE do cérebro.

Haveria também opc¢oes sobre a distribuicao dos eletrodos na cabega. Podem ser utilizados
16 eletrodos em um mesmo plano com distancias idénticas como um cinto de eletrodos [73|
ou como uma toca de EEG com eletrodos dispostos por todo o escalpo [72]|. Poderiam haver
eletrodos na disposicao de cinto em mais de um plano, por exemplo, com a intencao de se
aumentar a sensibilidade no sentido vertical [75].

No caso dos fantomas experimentais, trabalhos ja vem sendo realizados no sentido de
comparagao de algoritmos e do desenvolvimento de fantomas experimentais, incluindo o de-
senvolvimento de materiais sélidos que imitam tecidos (do inglés tissue-mimicking materials)
[76], fantomas de cabegas de adultos e neonatos disponibilizados online para impressao 3D
[77] e métodos padronizados para construc¢ao de fantoma da cabega, com geometria realista

e distribuigao de resistividade do cranio variavel |78].
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5.5 Classificagao entre AVC isquémico e hemorragico

Os AVCs sao resultados da incapacidade dos vasos de suprir de oxigénio em quantidade
adequada aos tecidos do cérebro. Estes podem ser isquémicos, quando um vaso sanguineo é
obstruido (por um trombo ou por um émbolo) impedindo que o oxigénio chegue as células, ou
hemorréagicos, resultado de ruptura vascular nao traumatica com extravasamento de sangue
para o cérebro, para o espago subaracnoideo ou para o sistema vestibular [79].

O imageamento de AVC agudo de forma répida e nao invasiva permitiria a tomada de
decisao rapida sobre o uso de drogas adequadas e sua monitoracao. Métodos que seriam
importantes principalmente a pacientes criticamente doentes a beira do leito de uma unidade
de terapia intensiva ou no pronto atendimento. Um dos problemas abertos é o da classificacao
entre AVC hemorrégico e AVC isquémico, pois estes possuem tratamentos antagonicos.

Horesh [40] indicou que a diferenciacao entre os tipos de AVC é um dos problemas mais
desafiadores da TIE e que ha problemas importantes para serem resolvidos antes de se con-
seguir imagens clinicamente confiaveis, como a falta de dados de referéncia, a complexidade
da geometria das estruturas da cabega humana, as limitagoes do modelo de elementos finitos
e as limitagoes na precisao da medida das tensoes devido a ruido e outros fatores. O autor
indicou que, dentro desse contexto, parecia improvavel que se classificasse as patologias por
meios de imagens absolutas e imagens a diferencas (no tempo). Nao seriam préaticas porque
é dificil que se tenha medidas referéncia anteriores ao quadro patologico. Essa falta de dados
anteriores poderia ser compensada com o uso de Tomografia por Impedancia elétrica de Mul-
tiplas Frequéncias (TIEMF), mas ainda nao havia estudos em que imagens fossem precisas e
validadas independentemente.

Na mesma linha seguia Romsarueva [80], que examinou o uso de TIEMF na discriminagao
dos tipos de AVC através de dados de pacientes com quadros patoldgicos semelhantes em
relagao a impedancia: tumores cerebrais, haveria um aumento na quantidade de sangue
na malformacao arteriovenosa, tumores cerebrais malignos seriam mais vasculares e teriam
mais espaco extracelular e no AVC cronico o tecido cerebral teria sido substituido por liquido
cefalorraquidiano altamente condutivo. Para geragao de imagens absolutas ha diversas fontes
de erros, como a imprecisao na posi¢ao dos eletrodos, na impedancia inicial e no fantoma
numérico. Por este motivo, os autores optaram pelo uso de imagens a diferencas na frequéncia,
que teriam o potencial de melhorar alguns erros sistematicos, como o de capacitancia parasita.
Os autores indicaram que nao foi possivel se obter resultados reprodutiveis, mas que com
melhorias na instrumentagao e nos algoritmos de reconstrucao, poderia ser possivel este uso
da TIE.

Cohen [81] investigou a viabilidade de monitoragao de danos cerebrais usando a bioimpe-
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dancia em modelos computacionais, analisando um indice de assimetria entre os potenciais
dos eletrodos da esquerda e os da direita, em danos cerebrais. Os autores indicaram que a
assimetria observada poderia ter sido causada das mudancas de condutividade na regiao que
sofreu dano, mas que do ponto de vista clinico, medi¢oes reais de pacientes que sofreram
AVC sob reabilitacao seriam necesséarias para mostrar se a bioimpedancia seria adequada.

Alguns trabalhos ja foram realizados com modelos animais. No trabalho de Song et al
[82] foi estudada a mudanga de resistividade no cérebro de ratos apds obstrugao da artéria
cerebral média direita, provocando isquemia e posterior edema, indicando que hé variacao de
resistividade ao longo do tempo e indicando a viabilidade para tal monitoracao. No trabalho
de Dowrick [83], foi investigado se era possivel usar imagens a diferengas no tempo para iden-
tificacao de hemorragia e isquemia em ratos sob anestesia, mas apds baixa correspondéncia
entre casos e resultados, os autores indicaram que a TIE com eletrodos no escalpo ainda nao
estaria pronta para uso clinico.

Apesar dos diversos trabalhos citados, ainda nao ha métodos de geracao de imagens ou de
classificagao que sejam totalmente aplicadas a dados de AVCs humanos e um dos motivos é a
falta de bases de dados de qualidade. Dentro desse contexto, um recente trabalho de Goren
et al [84] disponibilizou uma base de dados de TIEMF coletadas de 23 pacientes com AVC
e de 10 pacientes saudaveis, coletadas em 17 frequéncias diferentes entre 5 [Hz| e 2 [Khz|,
com 31 injegoes de corrente cada, resultando em 930 medidas em cada frequéncia. Também
foram disponibilizados dados de EEG, imagens de TC e de RM. O trabalho se propde a
servir de base para verificagao da possibilidade de classificaggo do AVC e desenvolvimento

de algoritmos com tal finalidade.

36



6 MONITORACAO DE PARAMETROS HEMODINA-
MICOS COM A TIE

No capitulo anterior buscou-se ressaltar pontos de melhoria no modelo e nos algoritmos para
quando se quer utilizar a TTE na cabeca, cujo caso clinico de maior relevancia discutido foi
o AVC. Agora, deseja-se entender como informagdes hemodindmicas podem ser adicionadas

ao modelo da TIE e o que isso permitiria na monitoracao encefalica de pacientes.

6.1 Caracteristicas da hemodinamica encefalica

O estudo da hemodinamica se refere ao estudo das propriedades mecénicas e fisiologicas
que controlam a pressao e o fluxo sanguineo pelo corpo. Pardmetros hemodinamicos, como
frequéncia cardiaca, pressao sanguinea e o débito cardiaco sao cruciais para caracterizagao
da saude do sistema cardiovascular humano. Técnicas nao invasivas para monitoragao he-
modinamica sao desejadas, principalmente de pacientes criticamente doentes, que estao ou
correm o risco de ficarem hemodinamicamente instéveis [85].

Quando o coracao ejeta sangue na aorta durante a sistole, no primeiro momento apenas
a porgao proximal da aorta se torna distendida, pois a inércia do sangue e a complacéncia
das paredes do vaso previnem o movimento repentino do sangue para a periferia. Quando a
pressao da aorta proximal supera essa inércia, a frente de onda da distensao se espalha ao
longo da aorta, causando também uma variagao na vazao de sangue [86].

A caracteristica pulsatil da ejecao de sangue pelo coracao se reflete no cérebro, com a
propagacao da onda sendo transmitida pelas artérias. No cérebro ela nao serd idéntica,
pois quando ha mudangas de impedancia mecanica (mudangas de didmetro, ramificagoes ou
rigidez das paredes do vaso) ocorre reflexdo parcial da onda de pressao [87]. Uma onda
de pressao se desloca pelas artérias sofre reflexdo parcial ao longo do caminho. A onda de
pressao total que age nas paredes dos vasos serd uma composicao entre a onda incidente e a
refletida, como mostrado na Figura 10.

O fluxo sanguineo cerebral (FSC) depende da pressao arterial média, da pressao intra-
craniana e da Resisténcia Cerebrovascular [1, pag. 88| e [2]. A contribuigdo de cada artéria
para a Resisténcia cerebrovascular total depende do seu diametro, do seu comprimento, da
condigao da parede vascular, da viscosidade do sangue e da pressdo intracraniana [1, pag.
88|.

Para que o FSC se mantenha relativamente constante para diferentes valores da pressao
sanguinea arterial, o cérebro dispoe de diversos mecanismos fisiologicos, a chamada autorre-

gulagao cerebral. Por exemplo, um aumento na pressao sanguinea arterial produz dilatacao
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Figura 10: Mecanismo de superposigao de ondas. Modificado de [88, Figure 2.1.2]

das artérias cerebrais, que por sua vez muda a permeabilidade idnica dos musculos lisos, muda
a contra¢ao muscular, causa contracao de vasos e aumenta a resisténcia cardiovascular [2].
Em uma situacao de diminui¢ao progressiva do FSC, as manifestacoes clinicas nao ocorrem
até que ela esteja em um nivel em que possa haver comprometimento das fungoes neuronais,
condigao proxima do dano permanente ao neurdnio [2]. A identificagdo precoce de baixa FSC

se torna importante para evitar lesoes de pacientes.

6.2 Atribuicao de resistividades para fluxo sanguineo

A condutividade do sangue varia ao longo do tempo, seja pela orientacao ou pela deformacao
das hemaécias [89]. Considerando o ciclo cardiaco e sua caracteristica pulsatil, também ha
estudos que relacionam a condutividade do sangue com a sua velocidade espacial média,
indicando que caracteristicas da curva de velocidade do sangue sao reproduzidas no sinal de
condutividade [90]. Outros trabalhos indicam que o movimento das paredes (varia¢do no
didmetro) das artérias também tem influéncia nessa resistividade [11, 12].

Em resumo, a variacao no fluxo de sangue causa mudanca de condutividade daquela
regiao [11, 12|. Se dentro do ciclo cardiaco ha uma variagao no fluxo de sangue que promove
uma mudanga na sua condutividade, a caracteristica pulsatil seria detectavel com a TIE. Na
literatura j& sao encontradas algumas propostas de aplicacao da TIE para monitoracao de
parametros hemodinadmicos principalmente relacionados ao sistema cardiovascular, com os
eletrodos dispostos no térax do paciente.

Proenga et al [91], por exemplo, estudaram a viabilidade de se usar a TIE para estimagcao
do débito cardiaco, medindo-se o volume sistolico com a TIE e multiplicando este valor

pela frequéncia cardiaca do paciente. Para tal, os autores partiram da hipotese de que
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as mudangas de condutividades na regiao ventricular sao devidas a mudanca no volume
sanguineo ventricular, sendo representativas dessas mudancas, e também do movimento do
coragao. Utilizando um modelo 2.5D (um modelo 2D que é extrudado no eixo Z) e sem
adicao de ruido, os autores calcularam o volume sistélico a partir de dados gerados pela TIE,
indicando bons resultados.

Foi necessaria a atribuicao da mudanca de condutividade das artérias e dos pulmoes
ao longo de um ciclo cardiaco, reproduzindo a sua caracteristica pulsatil. Para isso, os
autores calcularam as mudancas de resistividade na artéria aorta através do Modelo de Visser
[92]. Neste trabalho, Visser investigou a resistividade do sangue em fluxo laminar em tubos
circulares para diferentes vazoes constantes e chegou em uma expressao que permite converter
valores de fluxo sanguineo para variagao da resistividade relativa.

r_v 26

W_m - E? ( )

onde F' é a taxa de fluxo volumétrico, R é o raio do tubo e T é a velocidade média. A razao
% ¢ chamada velocidade média reduzida.

Visser mediu as mudancas relativas da resistividade em taxas continuas de fluxo como

funcao da velocidade média reduzida e os valores obtidos foram aproximados pela Equacao

(27).
: S o ane [ 4(2)] o

onde ATTZ ¢ a variagao relativa da resistividade na dire¢ao longitudinal, H é o hematocrito
e a,b e ¢ sao constantes que foram obtidas por regressao nao linear: a = —0.45 4 0.03,
b=0.264+0.03 e c = 0.39 £ 0.05.

De volta ao trabalho de Proenca et al [91], eles obtiveram a curva de do fluxo sangui-
neo através de RM e utilizaram o modelo de Visser para conversao entre fluxo sanguineo e
condutividade, atribuindo ao modelo. No caso dos pulmoes, foi utilizada uma curva obtida

experimentalmente em [93]. As duas curvas resultantes sdo mostradas na Figura 11.
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Figura 11: Variagao das condutividades da artéria pulmonar e dos pulmoes ao longo do ciclo
cardiaco. Adaptado de [94, pag. 57|

6.3 Pressao da artéria pulmonar pela TIE

Do mesmo grupo, em [94] foi proposto um método para medida da pressao da artéria pulmo-
nar com o uso da TIE. A partir da ejecao de sangue pela artéria pulmonar, a onda de pressao
p(z,t) se propaga com uma velocidade de onda de pulso. Em um dado ponto, a artéria é
distendida pela passagem da onda de pressao, induzindo mudangas de condutividade o(z,t).
Os autores partiram da hipotese que as mudancas de condutividade sao exclusivamente dadas
por p(z,t), concluindo que as curvas de pressao e de condutividade devem ser sincronizadas,
possuindo o tempo de transito de pulso idéntico.

A partir dos instantes da curva de pressao simulada, foi feito uma curva dos sinais médios
gerados da TIE na RDI pulmonar para diversas condigoes (saudavel e patologica) do pulmao.
Os autores concluiram que as curvas geradas nao se assemelhavam a nenhum quadro em
especifico e apresentavam inclina¢ao menor do que os da curva de pressao, mas que o aumento
na pressao arterial pulmonar estava associado a menores valores de tempo de transito de pulso
e que os sinais da TIE indicavam isso. No trabalho de Proenga et al [14], essa proposta foi
verificada experimentalmente, usando o pico da onda R de eletrocardiograma para referéncia
de t=0, com resultados otimistas dos autores.

Em um trabalho seguinte [95]|, os autores adicionaram ao modelo fatores de confusdo
como mudanca na posi¢ao do cinto de eletrodos, deslocamento de eletrodo, mudancas no
hematocrito e no volume de ar dos pulmoes, e concluiram que a estimacao tanto da pressao

da artéria pulmonar quanto o volume sistélico sao sensiveis a deslocamentos de cinto.
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6.4 Monitoragao encefilica pela TIE

Além dos trabalhos citados para a classificagao entre AVC hemorrégico e isquémico, nao foram
encontrados muitos trabalhos sobre monitorac¢ao encefélica. Em [61], os autores monitoraram
variacoes no contetido liquido do cérebro em pacientes com edema cerebral passando por
tratamento clinico de desidratacao. Dos 23 pacientes avaliados, 14 apresentaram aumento
de impedancia mantido por até 4 horas apds o tratamento, enquanto os outros 9 tiveram
um ganho de impedéancia durante o tratamento que nao foi mantido apés o tratamento. Os
autores concluiram que a TTE mostra potencial para monitoragao em tempo real de pacientes
com edema no cérebro.

Outro exemplo foi o da geragao de imagens de perfusao cerebral [96] em um mesmo rato
em duas condigoes diferentes: sem estimulo e com estimulo elétrico da pata dianteira. Um
aspecto importante do trabalho é que foi realizada uma craniectomia e um conjunto de 57
eletrodos foi colocado na superficie cortical. Para as duas condigoes, foi administrada solucao
salina e hipertonica via cateter arterial posicionado no arco da aorta do rato. Os autores
concluiram que foi possivel a observagao da chegada do bolus de contraste no tempo esperado
para a perfusao cerebral.

O fato da TIE ter sido utilizado de modo invasivo, com craniectomia, dificultaria o seu
uso em humanos, além de tornar o procedimento bem mais caro. Até porque dois dos fortes
argumentos de se usar a TIE é que ela seria nao-invasiva e barata. Mesmo que seja um estudo
exploratorio e apresente resultados positivos, indiretamente mostra que a presenca do cranio

é uma dificuldade que ainda deve ser estudada.

41



7 METODOS

Neste trabalho, os problemas direto e inverso da TIE foram implementados computacional-
mente. Nao houve a realizacao de testes em animais ou em voluntarios. Um resumo das
especificagoes do computador utilizado, os softwares utilizados em cada etapa e suas versoes

sao mostrados nas Tabelas 2 e 3. Cada etapa sera detalhada nas proximas segoes.

Tabela 2: Especificagoes do computador e softwares utilizados

Sistema Operacional | Windows 10 64-bit Home Edition
Memoéria RAM 16Gb
Processador Intel Core i7-8550U

Matlab R2019a 9.6 Student Edition *
Gmsh 3.0.6 197] 2

Blender 2.793

Slicer 3D 4.10.0 4

AimaM20 0.1.TS Build 11 °

Aneufuse 7.3. TS

openBF v1.0 [88, 98] ©

Tabela 3: Softwares utilizados em cada etapa

Extracao das imagens dos Pediatric Head Atlases Matlab
Exportacao de arquivos .stl File exchange
Edicao dos arquivos .stl Blender
Geracgao das malhas .msh Gmsh
Implementagao do Problema Direto e Inverso Matlab
Conversao das angiografias de .mha para .vtk Slicer 3D
Extracao das artérias de angiografias Aneufuse
Extracao da linha de centro de cada artéria Aneufuse
Simulador 1D da circulagao cerebral openBF

Thttps:/ /www.mathworks.com /products/matlab.html
http://gmsh.info/

3https://www.blender.org/

Yhttps://www.slicer.org/

Shttps://sourceforge.net /projects /aimam2o0/
Shttps://github.com /INSIGNEO /openBF
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O modelo tridimensional de cabeca, utilizado para geracao das malhas, e os exames
de angiografia, que deram origem ao modelo de artérias, foram obtidos em bases abertas
disponibilizadas na internet, preservadas as identidades dos pacientes e com seus respectivos
trabalhos citados. Desta forma, nio foi necesséaria aprovacao de Comité de Etica. Na Tabela

4 sao mostradas as bases de dados utilizadas e demais codigos utilizados:

Tabela 4: Bases de dados e cédigos externos

Modelo de cabega de adolescente Pediatric Head Atlases V1.1/V1.2 [66, 99, 100] !
Arquivos de angiografias Designed Database of MR Brain Images [101] 2
Conversao de isosurface em arquivo .stl stlwrite - write ASCII or Binary STL files 3
Leitura dos arquivos .mha das artérias Read Medical Data 3D 4

7.1 Geracgao das malhas

Dados volumétricos de uma cabega foram obtidos do projeto Pediatric Head Modeling [68],
ja segmentados em escalpo, cranio, substancia branca, substancia cinzenta, liquido cefalorra-
quidiano, olhos e ar interno, com resolugao de 1mm/pixel. O modelo deste grupo foi feito a
partir de imagens de TC e de dados de RM de adolescentes entre 8 e 18 anos, computando-se
uma cabeca média em termos de dimensoes e espessuras para essa faixa etaria. Na Figura

12, as imagens dos planos anatdémicos desse modelo de cabega sao visualizadas.

a) Plano Transversal b) Plano Coronal c) Plano Sagital

Figura 12: Visualizagdo dos planos anatéomicos da cabega. Retirado de [68|

Thttps:/ /www.pedeheadmod.net /pediatric-head-atlases/

2http:/ /www.insight-journal.org/midas/community /view /21
3https://www.mathworks.com/matlabcentral /fileexchange /20922-stlwrite-write-ascii-or-binary-stl-files
4https://www.mathworks.com/matlabcentral /fileexchange /29344-read-medical-data-3d
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Foram extraidas isosuperficies desses dados relativas ao escalpo, ao cranio e ao cérebro e
convertida para arquivos de estereolitografia (.stl). Arquivos de estereolitografia descrevem
apenas a superficie da geometria de um objeto tridimensional. Considerando a complexidade
anatomica da cabeca, foi necessario processar as imagens para que sua discretizacao em ele-
mentos tetraédricos fosse possivel, sem a presenga de geometrias non-manifold [102, pags. 11
e 12]. Filtros morfolégicos, como de erosao, dilatagao, preenchimento de buracos e aberturas
de areas, foram utilizados para pré-processamento das imagens [103].

Demais corregoes e posterior inclusao dos eletrodos foram feitos utilizando-se o software
Blender. Ao final, foi utilizado o software Gmsh para geracao das malhas. Todo o volume
foi discretizado em elementos tetraédricos. A malha resultante com escalpo, cranio, cérebro
e eletrodos (pequenos circulos coloridos) é mostrada na figura 13. A figura inclui uma regiao

de resistividade alterada representando uma regiao isquémica ou hemorragica.

Figura 13: Vistas em corte da malha gerada com eletrodos e uma regiao de resistividade
alterada

Os eletrodos foram ordenados em dois planos: na fileira de baixo foram numerados de 1 a
16, enquanto na fileira de cima foram numerados de 17 a 32. Essa numeracao é mostrada na
Figura 14. Por fim, uma regiao do pescogo foi cortada para diminuir o ntimero de elementos

muito distantes do plano dos eletrodos, como mostrado na Figura 15

o

Figura 14: Numeracao dos eletrodos na malha
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Figura 15: Malha resultante utilizada no problema direto

Para evitar o crime de inversao [104, pag. 5|, quando a mesma malha é utilizada para
resolver tanto o problema direto quanto o problema inverso, a malha do problema direto
foi discretizada com um nimero muito maior de elementos em relacao & malha do problema
inverso. As superficies externas, incluindo os eletrodos, foram as mesmas para geracao de
ambas as malhas, o que indica a suposi¢ao de que seria possivel a obtencao de uma malha

especifica daquele paciente e que a posi¢ao dos eletrodos nao variasse durante a obtencao dos

dados.

Foi ainda necessaria uma terceira malha intermediaria entre as duas para utilizagao do
erro de aproximacao que serd comentado na Secao 7.6.1.

informacoes sobre as trés malhas utilizadas:

Tabela 5: Informagdes sobre as malhas 3D utilizadas

Malhas 3D
Prob. Direto Erro de Aproximacao Prob. inverso
N© elementos escalpo 32k 29k 26k
N elementos cranio 27k 26k 25k
N© elementos cérebro 31k 23k 14k
N© elementos eletrodos 1k 1k 1k
N° nos 17k

15k 13k

Na Tabela 5 sao mostradas as



7.2 Inclusao das artérias nas malhas

Para geracao das artérias tridimensionais, arquivos de angiografias no formato Metalmage
medical format (.mha), disponibilizados pelo trabalho [101] foram convertidos para o formato
Visualization Toolkit (.vtk) com o software SLICER. Isso permite a utilizagdo do software
Aneufuse para extragao das artérias das imagens e sua conversao para o formato de este-
reolitografia. Uma visualiza¢ao da angiografia, da sua proje¢ao de maxima intensidade (do
inglés Maximum Intensity Projection, onde de todos os cortes da angiografia sao selecionados
os pixels de maior brilho, formando uma tnica imagem com eles) e da estereolitografia é

mostrada na Figura 16.

a) Angiografia b) Projecido de maxima intensidade c¢) Estereolitografia

Figura 16: Angiografia e sua estereolitografia. A: anterior. P: posterior.

De volta ao software Blender, as artérias foram posicionadas na regiao do cérebro e sepa-
radas em 13 segmentos, onde o niimero ao final de cada uma indica a artéria de acordo com
a numeracao de [105]: carotida interna esquerda (18) e direita (21), comunicante posterior
esquerda (19) e direita (20), basilar (22), cerebral média esquerda (23) e direita (24), cerebral
anterior esquerda Al (25) e direita A1 (26), cerebral posterior esquerda (27) e direita (28),
cerebral anterior esquerda A2 (29) e direita A2 (30) e comunicante anterior (31).

A artéria cerebral anterior possui dois segmentos que nao foram separados, de modo que
foi utilizado o resultado da simulagao do segmento esquerdo para este vaso como um todo. Na
Figura 17 sao mostradas todas as artérias utilizadas na simulacao 1D e os circulos vermelhos

representam as artérias que foram adicionadas na malha.
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LADO DIREITO LADO ESQUERDO LADO DIREITO LADO ESQUERDO

artéria cerebral anterior,
segmento A2

artéria cerebral anterior,
segmento Al

artéria cerebral
posterior, segmento P2

artéria cerebral
posterior, segmento P1

artéria basilar

Figura 17: Artérias selecionadas do corpo humano e sua representacao 1D. Os circulos ver-
melhos indicam as artérias adicionadas a malha. Adaptado de [105]

Foi extraida a linha de centro de cada vaso com o software Aneufuse, gerando um conjunto
de coordenadas no espago. Na Figura 18 é mostrado o resultado da extracao da linha de

centro, onde cada cor indica uma artéria diferente.

Figura 18: Linha de centro de cada artéria. A: anterior. P: posterior. Roxo: cerebral anterior
esquerda A2 e direita A2. Laranja: cerebral posterior esquerda. Amarelo: cerebral posterior
direita. Verde: cerebral média esquerda. Azul claro: cerebral média direita.
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Com as coordenadas das linhas de centro é possivel sua inclusao na malha. Foram se-
lecionados os elementos jé existentes na malha cujo centroide do elemento estivesse a uma
distancia menor do que 4 milimetros das linhas de centro de cada artéria. Sabe-se que cada
artéria tem um diametro diferente, mas dado que os elementos da malha nao sao pequenos
o suficiente para representar essas diferencas, esse didmetro foi padronizado. Na Figura 19 é

mostrada a malha do problema direto com as artérias na regiao do cérebro.

Figura 19: Malha apos inclusao das artérias. A: anterior. P: posterior.

7.3 Geragao do modelo dinamico

Para simulagao da hemodinamica cerebral foi utilizado o software openBF [88], que é um
simulador 1D de fluxo sanguineo baseado no método dos volumes finitos, escrito em Julia
e de codigo aberto. As defini¢goes dos pardmetros dos vasos sanguineos da cabeca foram
retirados do trabalho de Alastruey et al [105] que modelou o poligono de Willis. Como
resultado da simulacao sao obtidas curvas de pressao e de fluxo sanguineo de cada vaso
durante um ciclo cardiaco.

Para cada instante de tempo, os valores de fluxo sanguineo foram convertidos para resisti-
vidade utilizando-se o modelo de Visser [92], gerando o modelo dindmico desejado. Na Figura
20 é mostrada a relagao entre o fluxo sanguineo e a condutividade através deste modelo para

a artéria cerebral anterior esquerda.

48



0.83 6004 Q2
0.82 - o
o . O 118

0.81 o N\ 00009g —-
£ o / o 4116
T 08 / N\ o E
? \ —~ 'e) . =
T 0.79 o AN To 114 ¢
'g S (&) . =]
Z 0.78 |- T 04 i 2
5 _ Qg 12 g
° o B
S 077 [ o
O “0q IE

076 Yo =

075 9 ] o8

074(" 00 I 1 1 I 1 1 1 1 | - "70 6

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1

Tempo [s]

Figura 20: Fluxo sanguineo e condutividade para a artéria cerebral anterior esquerda.

Cada curva foi discretizada em 10 pontos, gerando 10 instantes de tempo durante o ciclo

cardiaco. Um exemplo de curva discretizada é mostrado na Figura 21.

1.35 o

125 \ ~

Resistividade [§2 m]
\

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1
Tempo [s]

Figura 21: Discretizagao da curva de resistividade para a artéria cerebral anterior esquerda.

Essa variacao da resistividade ao longo do tempo nas artérias foi adicionada na malha.
A pulsacao do sangue nos vasos altera o calibre desses vasos, mas neste trabalho optou-se
por manter os elementos da malha sempre na mesma posi¢cao, mantendo-se os vasos com um
diametro de 4 [mm] e apenas alterando seus valores de resistividade.

Foi criada uma regiao de influéncia de 1 [cm| em torno desses vasos, onde os elementos
proximos das artérias também sofrem uma influéncia da pulsagao e sua resistividade é um
valor interpolado linearmente entre a resistividade do sangue das artérias naquele instante

de tempo e a resistividade do cérebro. Isso é mostrado na Figura 22.
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Figura 22: Regiao de influéncia do fluxo sanguineo das artérias.

As resistividades atribuidas aos demais elementos do escalpo, cranio e cérebro sao mostra-
das na Tabela 6, onde os valores foram retirados de [38|, um aplicativo baseado nos trabalhos
de Gabriel et al [39]. No caso do cérebro, foi utilizada uma resistividade média entre a
substancia branca e a substancia cinzenta. No escalpo, foi utilizado um valor médio entre
os encontrados na Tabela 2 de [64]. No caso da isquemia foi considerado um aumento na
resistividade em relagdo ao cérebro, conforme [40, pag. 180] e no caso da hemorragia, foi

considerada a resistividade do sangue conforme [39] para a frequéncia escolhida.

Tabela 6: Resistividades p atribuidas aos tecidos. Valores obtidos de [38-40].

Tecido | p [Qm] Tecido p [Qm]
Escalpo | 2.50 | Sangue nas Artérias | ver Figura 21
Cranio | 47.94 Hemorragia 1.41
Cérebro | 9.68 Isquemia 11.00

7.4 Solugao do problema direto

Foram montados algoritmos numéricos para a solugao do problema direto da TIE utilizando-
se o software MATLAB. A solu¢ao do problema direto se deu através do Método dos Ele-
mentos Finitos, conforme formulacao apresentada no Apéndice A.

H4 diversos padroes para injecao de corrente v, principalmente quando se resolve o pro-
blema em trés dimensdes utilizando mais de um plano de eletrodos, como propostos em |75].
Neste trabalho, foi considerado que apenas dois eletrodos injetam corrente simultaneamente

(pair-wise current injection) e foi utilizado o padrao "pula-m"

, em que ‘m’ é o namero de
eletrodos entre o eletrodo que injeta corrente e o que retira.

Duas estratégias comumente utilizadas na medi¢ao dos potenciais sao a estratégia single-
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ended, quando todos os potenciais elétricos sao medidos em relacao ao mesmo terra e a
estratégia das medidas diferenciais, que ocorre entre pares de eletrodos. No presente trabalho,
foi adotada a estratégia de medicao single-ended, com o terra sendo o n6 da malha mais
proximo ao centro geométrico do cérebro.

Uma observacao que deve ser feita é que o potencial elétrico resultante nao corresponde,
necessariamente, a mesma distribuicao de resistividades do momento da inje¢ao de correntes,
j& que durante o tempo da medicao entre todos os pares de eletrodos essa distribuicao pode
ter mudado. Neste trabalho foi assumido que a evolucao da impedancia é lenta o suficiente
para que as medidas que correspondam a um Unico padrao de corrente possam ser tomadas
aproximadamente dessa mesma distribui¢ao [106].

A solucgao do problema direto para a malha mais refinada representa as medidas v,,. Foram
consideradas as seguintes situagoes para posterior reconstrucao de imagens a diferengas e

imagens absolutas:

e Cérebro homogéneo, sem artérias, com adicao de uma esfera de raio 1,7cm, represen-
tando uma regiao isquémica (aumento de resistividade dado na Tabela 6) ou uma regiao
hemorrégica (diminui¢ao de resistividade dada também Tabela 6). Na Figura 23 sao
mostradas as regioes de 3 das 5 esferas simuladas em cada diregao. As outras duas esfe-

ras se encontram na posi¢ao média entre a esfera central e cada uma das extremidades;

)
on
ATy

kped

Tavs
L

Figura 23: Regioes de resitividade alterada. LE: lateral esquerdo. C: central. LD: lateral
direito. P: posterior. A: anterior. S: superior. I: inferior.

e Cérebro do paciente saudavel incluindo as artérias conforme a Figura 19 , com variagao

das suas resistividades entre os instantes de um ciclo cardiaco como na Figura 21;

e Cérebro do paciente incluindo as artérias, com variacao das suas resistividades entre os

instantes de um ciclo cardiaco e com isquemia ou hemorragia:
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1. Isquemia: A resistividade da isquemia dada na Tabela 6 foi imposta a toda a arté-
ria escolhida e em todos os instantes de tempo, de modo a representar a auséncia
de fluxo sanguineo e de pulsagao durante o ciclo cardiaco. Isso é representado na

Figura 24;

Figura 24: Isquemia imposta a uma artéria selecionada. A: anterior. P: posterior.

2. Em um estudo sobre pacientes que tiveram AVC hemorrigico pela primeira vez
[107, Tabela 2|, constatou-se que o volume médio foi de 20,1 cm?, de modo que a
regiao simulada de hemorragia foi a de uma com raio de 1,7cm. Isso é representado
na Figura 25, onde a resistividade da hemorragia dada na Tabela 6 foi imposta a

todos os instantes de tempo do ciclo cardiaco.

Figura 25: Hemorragia imposta a uma artéria selecionada. Visao superior (esquerda) e lateral
(direita). A: anterior. P: Posterior. E: Esquerda. D: Direita.
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7.5 Analise de sensibilidade

Para a andlise de sensibilidade foi utilizada a decomposigdo em valores singulares (DVS)
do Jacobiano gerado no problema direto, cujo desenvolvimento é mostrado no Apéndice B.
A DVS é uma técnica de fatoracdo de matrizes reais ou complexas, uma generalizacao da
decomposicao em autovalores e autovetores que pode ser utilizada para matrizes retangulares.
Suponha que J seja o Jacobiano, uma matriz composta por ntimeros reais, de tamanho m?
eletrodos por n elementos. Entao sua DVS decompoe a matriz em um produto de trés
matrizes na forma mostrada na Equagao (28). Em relagao a notagao, I denota uma matriz

identidade e M7T denota uma matriz M transposta,
J=USvV" (28)

onde as colunas de U sao chamadas de vetores singulares a esquerda, um conjunto de au-
tovetores ortonormais de JJ7T, ou seja, UTU = I. A matriz S é diagonal de niimeros reais
nao-negativos chamados de valores singulares. Os valores singulares sao as raizes quadradas
dos autovalores nao negativos de ambos J7J e JJT. As colunas de V sdao chamadas de vetores
singulares & direita, um conjunto de autovetores ortonormais de J7.J, ou seja, VIV = I.

O ntmero de valores singulares nao nulos indica o posto da matriz que foi decomposta.
Uma convengao é a de se listar os valores singulares em ordem decrescente, o que torna a
matriz S inica. Para o caso da decomposicao de matrizes retangulares, com valores singulares
nulos, os vetores singulares a direita e a esquerda podem possuir mais de uma forma vélida.

Segundo Holder [10], a Decomposi¢gao em Valores Singulares do Jacobiano ¢ uma fer-
ramenta importante para estudo do mal-condicionamento de um problema inverso, pois a
queda dos valores singulares é informativa sobre a instabilidade do problema inverso. Uma
das informagoes que se pode obter é o nimero de graus de liberdade na reconstrucao de
uma imagem dada uma determinada acurécia das medidas [10]. Neste trabalho, os padroes
pula-m foram comparados em relacao & DVS do Jacobiano do problema direto para os ele-
mentos do cérebro (paciente saudéavel) sem considerar as artérias, observando-se o posto de
cada jacobiano e para quais padroes foram obtidos os maiores valores singulares.

Uma interpretagao da DVS no caso da TIE pode ser vista reescrevendo-se a Equagao (12)

como mostrado na Equacao (29).
vz = va(po) = J (p1 = o) (29)

Reescrevendo o problema conforme a Equacao (30), observa-se que ha um mapeamento

entre tensoes e resistividades e que a relacao entre elas é dada pelo Jacobiano do problema.
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O Jacobiano, portanto, pode ser visto como uma matriz de sensibilidade entre as medidas de

tensao e as resistividades estimadas.

—

Avz = J(po)Ap (30)

Substituindo de volta na Equacao (29), obtém-se a Equagao (31), onde os subscritos Uy,

S e V; indicam as trés matrizes da DVS do jacobiano.

Multiplicando-se ambos os lados por UJ_1 pela esquerda,

U 'Av, = U'US;VEAp (32)
Ut Avs = S;ViAp (33)
Av, = S;AT (34)

onde Av é o vetor de variacao de tensao e Ap a variacao de resistividade apoés uma mudanca
de base.

Como U e V sao ortonormais, eles nao alteram o moédulo de A7, e A7, atuando como uma
mudanga de base em seus respectivos espagos. A proje¢ao na malha utilizada das colunas
de V; relativas aos maiores valores singulares indicam as regioes de maior sensibilidade. Na
Figura 26 é mostrado um exemplo da projecao de V; do maior valor singular de um paciente
saudavel em conjunto com seu log ||V;|| para facilitar a visualizagdo. Observa-se que a regiao
de maior sensibilidade é no escalpo, perto dos eletrodos, um indicativo do desafio que se tem

para reconstruir imagens no cérebro com a presencga do cranio.

v, togllV, I

Figura 26: Visualizagao do vetor singular a direita relativo ao maior valor singular.
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7.6 Solugao do problema inverso

A solucao do problema inverso se deu através da geracao de imagens absolutas pelo método de
Gauss-Newton, conforme a Equagao (17), e da geracao de imagens a diferencas do problema
linearizado, conforme a Equagao (23). Em ambos os casos, o Jacobiano foi calculado apenas
para os elementos do cérebro, a regiao de interesse da geracao de imagens, pois considerar
toda a cabeca demandaria um poder de processamento computacional além do disponivel.
Neste trabalho, o termo de regularizacao utilizado foi um filtro passa-altas, que foi obtido
da seguinte forma: Seja a matriz de distdncia d uma matriz de tamanho [N elementos x
N elementos| contendo em suas colunas as distancias entre o centroide do elemento relativo
aquela coluna e os demais. Essa matriz possui diagonal igual a zero e é simétrica. Foi definido

um filtro passa-baixas a partir de uma fun¢ao gaussiana.

wiy = exp [_71 (d(;’j)ﬂ, (35)

onde w;; é o peso de cada termo de resistividade no filtro e ¢ ¢ um desvio padrao escolhido

para dar peso para elementos mais distantes.

> Wijpj
FPB=9__ (36)
2wy
ij

O filtro passa-altas foi entao definido como na Equacgao 37, buscando solugoes suaves,
penalizando solugoes de alta frequéncia espacial. Valores do filtro regularizador menores do

que 107! foram considerados nulos.

FPA=1-FPB, (37)

onde I é uma matriz Identidade.

Uma forma de se avaliar o algoritmo de reconstrucao com a regularizacao utilizada é
através do uso de Figuras de Mérito |75, 108|, que indicam medidas de performance desejadas
para uma imagem gerada. As figuras de mérito 3D sao definidas para imagens a diferencas e
para alvos esféricos e no Apéndice C o célculo de cada figura de mérito foi detalhado. No caso
de dados simulados, é possivel a comparacao entre o alvo simulado no problema direto com
a imagem reconstruida no problema inverso, pois a posi¢ao r4,,, volume da esfera simulada
e o valor da resistividade alterada p,;,, sao conhecidos.

Foram geradas imagens a diferencas para cada um dos casos onde o cérebro é considerado

homogéneo (sem artérias) e com um alvo esférico de raio 0,017m representando casos de
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isquemia ou de hemorragia. O valor de cut-off foi definido em 25% e as imagens resultantes
foram comparadas com o proprio fantoma do problema direto. As figuras de mérito avaliadas

foram ilustradas no Apéndice C. Sao elas:

e Resposta em Amplitude (RA): E a soma global da imagem normalizada de forma que a
RA seja proporcional ao volume do alvo e sua condutividade quando o alvo é pequeno.

Deseja-se que a Resposta de amplitude seja uniforme ao longo do plano dos eletrodos;

e Erro de Posicdo (EP): E a diferenca entre a posicdo do centro da esfera simulada e do
centro da esfera reconstruida na imagem apoés cut-off. E calculada a norma dos valores
em cada uma das direcoes do espaco. Deseja-se que o erro de posicao seja pequeno e

uniforme para diferentes posicoes do alvo simulado;

e Ringing (RNG) Avalia o quanto das imagens reconstruidas apresentam éareas de sinal
oposto a area principal do alvo reconstruido. Deseja-se que o Ringing pequeno e

uniforme, para que regioes de sinais contrarios nao sejam interpretados como imagens;

e Resolugao (RES): Primeiro foi calculado a full-width quarter mazimum para as trés di-
mensoes, isto é, em z é a distancia entre os pontos mais alto e mais baixo da malha apos
cut-off e nas outras coordenadas também, a diferenca entre os extremos. A resolucao
é calculada a norma dos valores em cada uma das direcoes do espago. Deseja-se uma

pequena Resolugao em cada dimensao para nao sobrestimar o tamanho do alvo.

e Deformagao no Formato (DF): Quanto mais a imagem reconstruida se assemelhar a
esfera simulada, menor é a deformacgao no formato. Deseja-se deformacao limitada de

formato para diferentes posicoes da esfera considerada.

Além disso, para solu¢ao do problema inverso, é necessario um equilibrio entre a acuracia
do modelo utilizado e o tempo e poder de processamento para sua solucao. Duas foram as
formas de tentar melhorar a solu¢ao do problema inverso sem a necessidade de uma malha
mais refinada: utilizar a Teoria do Erro de aproximacgao e adicionar a informagao do fluxo

sanguineo como informagcao a priori.

7.6.1 Meétodo do erro de aproximacao

Imagens a diferencas partem de uma subtragao entre as medidas em instantes de tempo
diferentes, processo que por si s6 diminui erros sisteméaticos. Para compensar erros de dis-
cretizagao das malhas na geracao de imagens absolutas foi utilizado o método do erro de

aproximagao proposto por Kaipio e Somersalo [104, pag. 269|. Retomando a Equagao (8),
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o método dos elementos finitos foi utilizado para modelar o fenémeno da distribuicao de po-
tenciais elétricos no dominio. Suponha um modelo aproximado para v.% onde se utilize uma

malha menos refinada e que possua um erro p“, conforme a Equagao (38).

wt =K (p)" e + pt (38)

Supondo um segundo modelo mais preciso v.”, com seu erro i’ < u® mostrado na Equacao
)
(39). Este modelo é, por exemplo, um que tenha uma malha com um nimero muito maior

de elementos, impossibilitando seu uso em aplicagoes em tempo real.

vt =K Y (p)P e + piP, (39)

Somando e subtraindo a Equacdo (38) na Equagao (39) obtém-se a Equacao (40). A

partir do modelo aproximado obtém-se a solugao com o erro de um modelo preciso.

0P =K (p)* @ 4 P+ (K (p)P = K~ (p)*e?). (40)

Para que essa informagao possa ser adicionada ao problema inverso, é necessario calcular
as estatisticas (média e variancia) da diferenca (K~ !(p)? — K~ 1(p)* %) |104, pag. 269-275.
Neste trabalho, além da malha do problema inverso e da malha do problema direto, foi gerada
uma terceira malha com ntmero de elementos intermediario entre as duas para ser utilizada
no método dos erros de aproximagao.

Foram geradas 112 distribuigoes aleatorias de resistividades para a malha do erro de
aproximacao filtradas com um filtro passa-baixas e cujo problema direto correspondente foi
resolvido. O mesmo procedimento foi feito para a malha do Problema Inverso e, entao, foi
feita a média da diferenca dos resultados para todas distribuicoes aleatorias de resistividades,

termo adicionado ao problema inverso.

7.6.2 Fluxo sanguineo como informacgao a prior:

Observa-se que no algoritmo de reconstrugao de imagens absolutas, Equacao (17), ha o
termo p* que indica uma distribuigao de resistividade esperada e no algoritmo de imagens a
diferencas, Equagao (23), ha o termo Ap* que indica uma variacao de resistividade esperada.
Supondo que se monitore o paciente através de eletrocardiograma, a informacao da duracao
de cada ciclo cardiaco é conhecida e, sincronizando as curvas de resistividade das artérias
com o ciclo cardiaco do paciente, essa informacgao poderia ser utilizada na forma de p* ou de
Ap* , dependendo do método utilizado.

Neste trabalho foram gerados dois conjuntos de curvas de resistividade diferentes: um
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para o problema direto e um para o problema inverso, de modo que a informacao a priori
adicionada nao fosse exatamente aquela imposta no problema direto para simulacao dos
potenciais medidos. Foram utilizados parametros diferentes no Modelo de Visser e as curvas

resultantes para as artérias simuladas sao mostradas na Figura 27.

14 T T T T T
Problema direto
Prior do problema inverso
1.35
E
';' 1.3
k=]
@©
=
=
w 1.25
k7]
@
o
12
115 | | | | | | | | |
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1
Tempo [s]

Figura 27: Mudangas de resistividades do fluxo sanguineo no problema direto (vermelho) e
as utilizadas como informagao a priori no problema inverso (azul).
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8 RESULTADOS E DISCUSSAO

8.1 Problema direto, analise de sensibilidade e geracao de imagens

para o cérebro sem artérias

Para escolha do padrao pula-m foi simulado o problema direto para todos os padroes pula-m
possiveis. O cérebro foi considerado homogéneo, sem ainda a adicao das artérias e sem a
presenca de isquemia ou hemorragia. Na Figura 28 sao mostradas as normas euclidianas de
||ve|| para cada padrao pula-m. Considerando um sistema com 32 eletrodos, pelo teorema
da reciprocidade escolher um pula-0 no sentido horario é equivalente a escolher um pula-30
no sentido anti-horério, escolher um pula-1 no sentido horério equivalente a um pula-29 no

sentido anti-horario e assim por diante, resultando em 16 op¢oes de pula-m.

[@res ||2[V]

pula-m

Figura 28: Normas euclidianas dos vetores de potenciais elétricos calculados no problema
direto para diferentes padroes pula-m.

Maiores potenciais medidos seriam desejados para aumento da relacao sinal-ruido. Da
numeracao dos eletrodos mostrada na Figura 14 observa-se que ha um méximo quando o
padrao ¢ o pula-7 e um minimo quando é o pula-15. Nos casos de pula-7 ou pula-8, a
corrente elétrica deve atravessar toda a cabega, pois os pares de eletrodos estao posicionados
diametralmente, o que explica esses padroes terem as maiores normas euclidianas na Figura
28, enquanto padroes pula menores geram menores variagoes de potencial.

Foi calculado o Jacobiano do problema direto para cada padrao pula-m e os seus postos
sao mostrados na Figura 29. Observa-se que os maiores postos do Jacobiano sao obtidos
em padroes pula-m pares e em alguns padroes pula-m impares esse valor cai bastante. Este

resultado esta de acordo com o obtido em Luppi et tal [109], onde foi analisada a influéncia
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da escolha de "m", no padrao de injecao de corrente pula-m. Os autores argumentam que
o posto da matriz de injecao ¢ maior quando se escolhe pulas pares, obtendo-se um maior
nimero de medidas independentes e que medidas com pula-m pares sao melhores do que com

medidas com pula-m fmpares.

500

450

Posto do Jacobiano

400

| | | | | | | | | | | | | 1
0 1 2 3 4 15 6 T 8 9 10 11 12 13 14 15
Padrao Pula-m

Figura 29: Posto do Jacobiano para diferentes padroes de injegao pula-m

Foi realizada a DVS do Jacobiano do problema direto para cada padrao pula-par, res-
pectivamente. Nestes graficos, o padrao pula-8 é destacado para comparagao com os demais
padroes. Observa-se na Figura 30 que a curva dos valores singulares é semelhante entre to-
dos os padroes pula-par, decaindo para zero na mesma regiao. A vantagem do pula-8 sobre
os demais é vista na regiao de zoom com os 100 primeiros valores singulares na Figura 31,
onde os valores singulares do pula-8 sao maiores, resultando em uma maior sensibilidade a
mudancas no tecido do cérebro. Por estes motivos, o padrao pula-8 foi escolhido para geracao

das imagens.
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Figura 30: Valores singulares para padroes pula-m pares na injecao de corrente
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Figura 31: Primeiros 100 valores singulares para padroes pula-m pares na injecao de corrente

Para avaliacao de como a posicao do alvo cuja variacao de resistividade se deseja re-
construir altera o valor das tensdes medidas, o problema direto foi resolvido para diferentes
posigoes de um alvo no cérebro, conforme Figura 23. Foram calculadas para cada posi¢ao
l|lve(ref) — ve(alt)||, as normas euclidianas da diferenca entre os potenciais calculados entre
a condicao saudavel v.(ref) e as condigoes alteradas (isquemia e hemorragia) v, (alt).

Na Figura 32 sao mostrados os resultados de ||v.(ref) — v.(alt)|| para trés padroes de
injegao de corrente pula-m. Os valores de referéncia foram retirados da Figura 28: pula-0 =
1.90 [V], pula-3 = 2.39 [V], pula-8 = 2.49 [V]. As maiores diferengas indicam maior facilidade
para deteccao do caso e se observa que é mais facil de se detectar anomalias no plano dos
eletrodos, é mais facil detectar quando as anomalias estao perto dos proprios eletrodos e
também quando h& uma maior variacao de resistividade, comparando os casos de isquemia e
hemorragia.

Foi escolhido um dos casos da Figura 32, o caso de hemorragia no plano dos eletrodos na
posigao lateral esquerda, e foram geradas imagens com o algoritmo da Equagao (24) variando-
se apenas o parametro de regularizacao \;. Na Figura 33 é mostrado o efeito da variacao
dos parametros de regularizacao relativos a regularizagao do Filtro Passa altas. Nesta figura,
observa-se nos itens a) a e), filtro passa altas, que um parametro de regulariza¢ao menor pode
sobrestimar a variagao de resistividades, que deveria ser de 8.27 [Q2m] mas esta variagao esta
em uma regiao mais concentrada. A medida em que o parametro de regularizacao aumenta,

a regiao da variacao também aumenta.
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Figura 32: Norma euclidiana do vetor da diferenga entre os potenciais de referéncia (pula-
0=1.90[V], pula-3=2.39[ V], pula-8=2.49[V]) e os potenciais de cada caso.

{ohm-metro] 2 [ohm-metro] 2 — g [ohm-metro]
02 a1 =le4 1 b) 41 = 3e-6 15
v Y
0197 0.05 0.034
0504 -0.89 1.43
0991 -1.84 2.9
[ohm-metro] [ohm-metro] e) )\‘21 — 56-9 [ohm-metro]
2 25 3.5
-0.22 -0.588 -0.56
-2.44 3.68 -4.63
-4.66 -6.76 -8.7

Figura 33: Imagens a diferengas geradas variando-se \?
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Foi escolhido o valor de A\? = 5 x 107 como parametro de regularizagao e, para ilustrar, as
imagens geradas quando se varia o alvo da esquerda para a direita sao mostradas na Figura
34. As escalas foram ajustadas para cada caso, pois para diferentes posi¢coes do alvo o valor
de Ap é diferente.

[ohm-metro] [ohm-metro] [ohm-metro]
2

2 4
a
>
022 0.03
‘244 ‘393
-4.66 79
25

0.1

[ohm-metro] [ohm-metro]
3

-0.21

-3.43

-6.64

Figura 34: Imagens a diferencas para alvo em cérebro homogéneo com pula-8.

Para cada imagem gerada, foram calculadas as Figuras de Mérito como forma de avaliagao
do algoritmo de reconstrucao e os resultados sao mostrados nas Figuras 35 e 36. Em relacao
a Resposta em Amplitude, os valores variam para diferentes posicoes do alvo no plano dos
eletrodos. Se por um lado esse nao é o comportamento desejado, este € um resultado que
pode ser entendido pelos resultados da Figura 32, pois ja era esperado que alvos no centro do
objeto de interesse seriam mais dificeis de serem detectados. Por este motivo, as escalas na
Figura 34 foram ajustadas caso a caso. Os resultados nas posigoes centrais envolvem maiores
valores, como no EP, na RA, no RNG e no DF, mas nao sao iguais para as varia¢oes em
cada direcao, pois as posi¢oes centrais em cada eixo nao se coincidem. Imagens perto das
bordas e no plano dos eletrodos possuem valores menores em relagao as posicoes centrais, o

que também indica melhor qualidade na imagem se o alvo estiver perto dos eletrodos.
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Figura 35: EP e RES para cada posi¢ao da esfera simulada
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Figura 36: RA, RNG e DF para cada posi¢ao da esfera simulada

As ultimas imagens geradas considerando o cérebro homogéneo foram imagens absolutas
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com o algoritmo de Gauss-Newton, Equagao (17), utilizando-se o tamanho do passo a = 0, 02,
o parametro de regularizacio do filtro passa-altas A\¥ = 6 x 1077 e 25 iteragoes. Os resultados
sao mostrados na Figura 37, um caso de diminuicao de resistividade perto dos eletrodos, e
na Figura 38, um caso de aumento na resistividade mais préxima do centro.

Os valores absolutos das regioes alteradas nao foi exatamente igual aos valores impostos,
o que era esperado pois o filtro passa-altas como regularizador penaliza solu¢oes que nao
sejam suaves, mas foi possivel identificar cada caso. Observa-se o fenomeno de ringing, como
acontece nas imagens a diferencas, e também artefato na base do cérebro, local mais distante

dos eletrodos na malha, que poderia ser corrigido com o uso de um atlas anatdémico.

[ohm-metro]
12

10.3

8.67

Figura 37: Imagem absoluta para o cérebro homogéneo: diminuicao de resistividade

[ohm-metro]

< ‘) \~

Figura 38: Imagem absoluta para o cérebro homogéneo: aumento de resistividade

8.2 Geragao de imagens para o cérebro com artérias

Imagens a diferengas (Equacao (23)) foram geradas quando se adicionam as artérias no

cérebro e as variagoes temporais devido ao fluxo sanguineo. Na Figura 39 é mostrada a
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variacao das resistividades impostas nas artérias no problema direto no instante de tempo
t = 0.2[s] do ciclo cardiaco onde ocorre a maior variagao de resistividade do sangue na curva
da Figura 27. Na Figura 40 sao mostradas as imagens a diferencas para o paciente saudével
com e sem a informagao a priori Ap*. Salienta-se que os circulos na superficie do cérebro
na Figura 40 representam regioes onde artérias estavam muito proximas da superficie do

cérebro, de modo que sua regiao de influéncia as incluiam.

[ohm-metro]
0.1

0.0133

-0.0733

-0.16

Figura 39: Variacao de resistividade imposta as artérias entre dois momentos distintos

a) Sem informacéo a priori b) Com informacéo a priori

[ohm-metro]

01
0.013
-0.073

-0.16

Figura 40: Imagens a diferencas do paciente saudavel para um dado instante de tempo.
Comparagao entre se utilizar ou nao se utilizar a informacao a priori.

Observa-se que quando nao se utiliza a informacao de Ap*, a imagem gerada nao repre-
senta o que era esperado, pois aparece um artefato no topo da cabeca e as artérias nao ficam
bem definidas no cérebro. Utilizando-se Ap*, as artérias continuam bem definidas.

O paciente simulado nao apresentava nenhuma patologia e buscou-se reconstruir as curvas
de variagao de resistividades das maiores artérias. Na Figura 41 sao mostradas as curvas das

artérias escolhidas que foram impostas ao problema direto e na Figura 42 sao mostradas as
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curvas reconstruidas dos elementos dentro daquelas artérias para cada instante de tempo.
O valor indicado é a mediana de Ap dentro daquela artéria e as barras de erro inferior e
superior representam o primeiro e o terceiro quartis, respectivamente. Observa-se que a
forma da curva é proxima ao que foi imposto no problema direto, mas que ha diferenca entre

Ap de cada artéria, umas variando mais do que outras.
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Figura 41: Curvas de variacao de resistividade impostas no problema direto
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Figura 42: Curvas de variacao de resistividade obtidas a partir das imagens geradas no

problema inverso

O préximo passo foi adicionar a condigao patologica ao problema direto para posterior
geracao das imagens. Elas podem ser separadas em duas situagoes: quando a condigao pato-
logica nao é preexistente, ou seja, quando ja se tem as medidas de referéncia dos potenciais
elétricos nos eletrodos para o paciente saudavel, e quando a condicao patologica é preexis-

tente, no caso em que todas as medidas que se tem do paciente sao apos ele ja apresentar
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alguma patologia.

8.2.1 Deteccao de patologias sem condicoes preexistentes

Para casos de hemorragia e isquemia que nao fossem preexistentes foram geradas imagens
a diferencas mostradas nas Figuras 43 e 44, onde no caso de isquemia a artéria selecionada
foi a cerebral média esquerda e no caso da hemorragia uma esfera foi colocada em uma
posi¢ao central e anterior da cabeca indicadas na direita da figura. Nesses casos, foi possivel
identificar as regides de alteracao e a informacao a priori praticamente nao afetam a geracao
das imagens, seja no sentido de melhora-las ou nao, pois a diferenga entre os potenciais

elétricos do paciente saudavel e alterado j& seria suficiente para sua deteccao.

[ohm-metro] a) Sem Ap* b) COII] Ap*

2
1.16
0.31
-0.52

Figura 43: Deteccao de isquemia que nao é preexistente

[ohm-metro]

1 ¢) Sem Ap* d) Com Ap*

‘-156 ‘
-2.83

Se hé casos de patologias em que os dados do paciente anteriores ao dano nao estao

Figura 44: Deteccao de hemorragia que nao ¢é preexistente

disponiveis, pode-se lembrar também que ha a ocorréncias de lesoes secundarias. Um exemplo

de condi¢ao que pode causar a diminuicao da perfusao é o vasoespasmo, caracterizada pela
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constricao prolongada de uma artéria cerebral causada pela contragao de um miusculo vascular
liso [110]. E comum acontecer dias (a partir do quarto dia, com pico no oitavo dia) apés
a ruptura de um aneurisma sacular no paciente acometido por hemorragia subaracnoidea,
aumentando morbidade e a mortalidade dos pacientes [111]. A sua progressao para isquemia
cerebral depende do grau (leve, moderado ou severo) e distribuigao do estreitamento arterial
(focal ou difuso). A monitoracdo continua a beira do leito seria essencial e como esses
casos acontecem dias depois da lesao priméria, os dados anteriores dos pacientes estariam
disponiveis e seria possivel a utilizacao de imagens a diferencas.

Outra possibilidade seria a de se detectar um processo de coagulacao do sangue ou a do
espalhamento no sangue durante hemorragia. Trabalhos como [112] indicaram que a condu-
tividade diminui com o progresso da coagulagao e em [113] que a magnitude da impedancia
aumenta, sendo equivalentes. Ainda que pareca haver um acordo nesse sentido, nao foi en-
contrado na literatura artigos relacionando esse aumento da impedéancia na coagulagao com a
monitoracao de hemorragia cerebral, nesse sentido de que o préoprio AVC hemorragico sofreria

uma alteragao ao longo do tempo, o que possibilitaria o uso de imagens a diferencas.

8.2.2 Deteccao de condigoes patolbdgicas preexistentes

Para o caso em que nao ha a medida de referéncia do paciente, um caminho possivel é a
geracao de imagens absolutas para identificar a distribuicao de resistividades tal como ela é,
sendo possivel a observacao de regioes alteradas. Nas Figuras 45, 47, 46 e 48 sao mostradas
exemplos de imagens geradas para os casos de isquemia na artéria cerebral média esquerda
e hemorragia na regiao lateral direita do cérebro, no plano dos eletrodos. Foram feitas 10
iteracoes no algoritmo de Gauss-newton incluindo o erro de aproximagao no algoritmo e
foram comparadas as imagens com e sem a informacgao a priori p*. Também foi imposto que
a resistividade minima de algum elemento deveria ser de p = 1.2Q2m, resistividade proxima ao
menor valor da curva mostrada na Figura 27. A escala foi ajustada para melhor visualizagao
das regides alteradas, mas os elementos relativos as resistividades fora da escala escolhida
deixam de aparecer. Por esse motivo h& buracos sem elementos nas imagens.

Observa-se que apenas no caso com a informagao a priori as imagens representam os casos
esperados, mas nas regioes centrais do cérebro hé artefatos que poderiam ser confundidos
com alguma alteracdo quando de fato nao sao. Apesar disso, as resistividades encontradas
para as regioes alteradas nao corresponderam ao que foi imposto no problema direto e um
dos motivos pode ser a utilizagao de um filtro passa-altas como regularizador, suavizando a
solugao. Para preservar as descontinuidades nas resistividades seria necessério o uso de outro
algoritmo, como o chamado Variagao Total (Total Variation), discutido para o caso da TIE

por exemplo em [114].
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A escolha dos parametros de regularizagao foi feita visualmente, mas hé outras possibi-
lidades. Uma delas é a geragao da Curva L [115, pag. 83]. Para cada termo de regulari-
zagao e para uma solugao que o algoritmo convergir, no eixo x é mostrado o erro residual
l|vm — K~ (peonv) €|?, no eixo y é mostrada a solugao regularizada ||L; (peons — pF) ||3- Esta
curva registra uma troca que se faz entre ponderar mais o argumento do erro residual ou do
termo regularizador. Para problemas inversos mal-postos, o grafico log-log teria o formato de
uma curva L, onde o ponto de maior curvatura seria uma escolha equilibrada do parametro
de regularizagao. No caso de dois termos de regularizacao, a Curva L teria a forma de uma
Superficie L, ja que primeiro termo regularizado estaria em um eixo (y) e o segundo estaria
no outro eixo (z).

Hé ainda uma figura de mérito proposta no artigo [108| chamada Figura de Ruido (Noise
Figure), baseada em artigo anterior [116]. Ela era utilizada como critério para escolha dos
parametros de regularizacao, onde um valor de NF = 0.5 seria desejado para o algoritmo
utilizado. Vale destacar que esta figura de mérito foi revisitada em um artigo mais recente

[117], como forma também de selecionar configuragoes otimizadas de medigoes e algoritmos.
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Figura 45: Imagens absolutas sem informacao a priori para hemorragia preexistente
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Figura 46: Imagens absolutas sem informacao a priori para isquemia preexistente
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Figura 47: Imagens absolutas com informacao a priori para hemorragia preexistente
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Figura 48: Imagens absolutas com informacao a priori para isquemia que é preexistente

Outro caminho é a consideragao de que se as resistividades do sangue nas artérias do
cérebro variam ao longo do tempo, e ha a informacao de como deveria ocorrer, isso poderia
permitir a geracao de imagens a diferencas mesmo do paciente com condigao preexistente, o
que nao seria possivel com o cérebro homogéneo e estatico. Nas Figuras 49 e 50 sao mostradas
imagens geradas entre os instantes de tempo 0.0 e 0.1 segundos, utilizando a informacao a

priori no algoritmo.
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Observa-se que em ambos os casos houve a localizacao de regioes alteradas conforme
esperado, mas que o Ap foi muito pequeno em relagao a variagao imposta. Além disso, ha
uma variagao positiva de resistividade tanto no caso de isquemia, que era esperado, quanto no
caso de hemorragia, que poderia ser entendida como um aumento em relagao a resistividade
do sangue. Mais estudos seriam necessarios para verificagao de que uma informacao temporal
sobre o cérebro com sangue pulsando poderia ser plausivel na geracao de imagens a diferencas,

considerando todos os ruidos envolvidos em medigoes reais e os erros de modelo.

[ohm-metro]

|041

0.02

-0.05

Figura 49: Imagens a diferengas para detecgao de isquemia que é preexistente
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Figura 50: Imagens a diferencas para detecgao de hemorragia que é preexistente
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9 CONCLUSOES

A utilizagdo da Tomografia por Impedéancia Elétrica para monitoragao encefélica se encontra
em uma fase exploratoria, sem uma forma consolidada de utilizd-la que permitiria, hoje, o
seu uso clinico. Os problemas ainda estao abertos, mas os modelos continuam sendo desen-
volvidos, com sistematizagao do desenvolvimento de malhas de alta resolugao que incluem os
diversos tecidos da cabeca, com medidas in vivo mais acuradas das suas resistividades, ha
propostas de corre¢ao dos erros de posicionamento e desconexao dos eletrodos, do desenvolvi-
mento da instrumentacao mais adequada e de fantomas experimentais que imitem os tecidos
da cabeca, de experimentagao in vivo em animais e, por fim, da disponibiliza¢ao de dados de
medidas reais de pacientes que apresentem AVC para que sejam desenvolvidos algoritmos de
classificacao dessas patologias.

No presente trabalho, limitado ao ambito computacional, foi considerado um modelo
geométrico simplificado, com escalpo, cranio, cérebro e artérias, e sem levar em conta as
caracteristicas de anisotropia existentes nesses tecidos. Os tecidos foram considerados isotro-
picos e o cranio homogéneo, quando na verdade nao o sao. Partindo dessas simplificacoes,
foram geradas imagens absolutas e imagens a diferencgas dessas regides de diminuicao ou
aumento de resistividade que representassem hemorragia e isquemia, respectivamente.

Neste trabalho nao foram utilizados dados reais e nao foram incluidas fontes de erro
como desconexao de eletrodos, artefatos de movimento e da posicao dos eletrodos. Além
disso, existem modelos mais novos do que o modelo de Visser para conversao entre fluxo
sanguineo e variacoes na resistividade. E necessério ter cautela na traducio desses resultados
provenientes de simulagoes computacionais para o uso clinico. Conforme visto no Capitulo
5 alguns trabalhos sobre classificacao de tipos de AVCs argumentavam que se por um lado
imagens a diferengas nao poderiam ser utilizadas para [40, 80| pois nao haveriam as medidas
de referéncia do paciente, por outro todos a utilizacao de imagens absolutas ainda nao era
possivel pela forte influéncia dos erros de modelo.

A principal contribui¢ao deste trabalho é a de incluir uma nova informagao a priori no
problema inverso, uma caracteristica temporal de como variagoes no fluxo sanguineo nas
artérias cerebrais alteram a resistividade das mesmas, em que alteragoes no comportamento
esperado poderiam servir de indicadores para a tomada de decisao do médico agregando a
informacao que a TIE traz a todas as demais formas de imageamento e monitoracao de um
paciente. Como perspectivas futuras, pode-se almejar a utilizacao de dados reais coletados
na cabeca para reconstrucao de imagens, a geracao de um atlas anatomico da cabega, o
refinamento do modelo de conversao entre fluxo sanguineo e condutividade elétrica, a inclusao

o sistema venoso da cabeca e a inclusao da parte complexa da impeditividade elétrica.
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A Discretizacao para o método dos elementos finitos

A.1 Discretizagao do dominio em 3D

Para o céalculo da matriz de condutividade local de cada elemento, parte-se da aproximagao
do potencial elétrico v nas coordenadas x,y e z dos nés (vértices) do tetraedro por uma fungao
interpoladora. Neste trabalho foi utilizada uma fungao linear v(z,y,2) ~ a + bx + cy + dz.

Considerando os quatro vértices do i-ésimo tetraedro,

I i oy 2| | Vi1
1 =z Z b; V;
wley o)~ [ B2 = | (41)
1 23 y3 23| |G Vi3
1 x4 ys 24| |d; Vig
Isolando o vetor dos coeficientes,
1
a; 1 o oy~ Vi1 Q1 Qg Q3 Oy Vi1
b; _ I 20 yo 2o viz| _ Bi B2 Bz Ba| |vi2 (42)
Ci 1 z3 ys 23 Vj3 Y1oY2 V3 V4| | Vi3
d; 1 @y ys 2 Vi4 01 02 03 04 Vi

A inversao da matriz das coordenadas pode ser feita substituindo-se os valores das
coordenadas de cada n6 do tetraedro e invertendo-a com algum algoritmo, ou calculando-se

cada termo da matriz inversa analiticamente pelo método dos cofatores:

Ty Y2 Z2 1 Y1 21 r1 Y1 rr Yz
o =|r3 Yz 23], Qa=—|r3 Y3 23, W3 =|Ta Yo 23|, QU =—|Ta Yo 29 (43)
Ty Ysa Z4 Ty Ys 24 Ty Ysa 24 T3 Y3 Zz3
1 v 2 1 y1 = 1 11 = I 11 =
Pr=—11 ys z3|, Bo=11 ys z3|, Bs=—|1 ya 23|, Ba=|1 12 2o (44)
1y 2z 1 ys 2z 1 ys 2z I y3 23
1 To 29 1 1 21 1 1 21 1 1 =
=11 w3 23/, Y2=—|1 23 z3|, 3=l T2 22|, Ma=—|1 22 2 (45)
1 x4 2 1 x4 2z 1 x4 2 1 z3 23
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1 2 o 1z oy 1z wn Iz n
0 =—11 x5 ys|, O2=1|1 w3 ys3|, 03=—1|1 @ wa|, Oa=|1 =y Yo (46)
1z ya 1 24 1 24 1 z3 ys

Reescrevendo a equagao inicial:

Q1 Qg Q3 Qg |V Vi1
Br B2 Bz Ba| |vi2 Vio
vi(w,y,2) ~ [1 Ty Z] ~|fi fo fs fa (47)
Y12 Y3 V4 Vi3 Vi3
01 02 03 01 |vi Via
fi
~ f2 — =T
Uz‘(l’a Y, Z') ~ |Vi1 V2 Uiz Uy ~v; i, (48)
/3
fa

onde os vetores f; sao fungoes de forma e V! sdo os potenciais aproximados.

Para o problema da TIE, partindo-se do principio variacional correspondente a equagao
de Laplace dada na Equagao (2), relaciona-se os potenciais elétricos do elemento com sua
resistividade [45, 46|

1
- _/ —|EI2AV — [ u(=3; - A)dA, (49)
2 v; Pi oV;

Da relacao entre campo elétrico e potencial elétrico, além de usar a relacao encontrada na

Equacao (47), pode-se reescrever a Equagao (49) como

1 1
;= _/ —|| —VUiH2dV_/ vi(—=J; - 1h);dA, (50)
2 Jy, pi Vi

onde o gradiente do potencial Vv; é aproximado por

U; V;
v ofi o Afs of7 VA i1
8:BZ oz ox ox Ox Vio 61 52 ﬁ?) 54 Vi

— |9wu | — |9fi Ofr Ofs Ofa @ 2| @~
Vo= 35 = 19 35 B 9 =|m % B =T (51)

o, of ofs ofs of| |UB 5 6 6. 6.l 1V
0z 0z 0z 0z 0z 1 2 3 4 '

(%7 Via

Impondo 7; = 0 para calculo do ponto estacionario, uma relagao entre os potenciais aproxi-
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mados pelo método dos elementos finitos e a corrente imposta é obtida

{ lFﬂEdV}%::{AWUA—L-ﬁ%mq (52)

V; Pi
Y9, =1, (53)

onde a matriz Y; é chamada matriz de condutividade local do i-ésimo elemento e I; é o vetor
de correntes injetadas. Para elementos do dominio, I; = 0.

Assumindo que a resistividade elétrica de cada elemento seja homogénea e isotropica,
quando se realiza a interagdo da Equacdo (52) é obtida a seguinte matriz de condutividade

local, onde V é o volume do tetraedro:

1 1 1
Vi= [ SETRaV = SWTE [ av = 6 (54)
v, Pi pi Vi pi
1 T
Y, = ~FTF, [ dv (55)
Pi Vi
Lo
Pi
T oz 1
1 1
v=-|" 2 (57)
6 T3 Yz 23 1
Ta Ys 24 1

Desta forma, é possivel demonstrar que a matriz de condutividade local para elementos

tetraédricos é dada por

Yi(pi) =
B+ 407 Bifat mya+ 0102 Bifs+7ys + 0105 BiBa + Y1va + 0104
1 85 +75 + 03 B2B3 + y2y3 + 0203 Bafs + Yoya + 0204 (58)
36Vip; B3 + 73 + 03 B384 + 374 + 9304

stm. @% + ’72 + 53
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A.2 Discretizacao dos eletrodos em 3D

A partir de elementos triangulares da superficie da malha, os eletrodos foram definidos como
prismas de base triangular, um pentaedro, dividido em trés tetraedros. No modelo completo
de eletrodos, o potencial desses nés externos a malha é assumido constante devida a baixa
resisténcia de seu material, sendo possivel uni-los formando um tetraedro, cujo tnico né

externo & malha é chamado de "no virtual".

o ]\
——— S
N ~E

Figura 51: Esquerda: Prisma de base triangular resultante. Direita: Uniao dos nos 4,5 e
formando um tetraedro

Da numeracao dos nés de cada um dos trés tetraedros:

Elemento N61 N62 N63 N6 4

A 1 2 3 6
B 4 5 6 1
C 4 1 6 2

No modelo de eletrodo completo, é assumido que as dimensoes da base triangular do
eletrodo sao muito maiores do que a sua espessura 't’. Sao dois caminhos possiveis: resolver
o problema substituindo-se um valor de espessura 't’ conhecido ou resolver o problema de
modo a nao depender de uma escolha de ’t” a priori. Cada tetraedro tem a sua matriz de

condutividade local dada pela Equacao 58. Sejam yfj os elementos da matriz de condutividade
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local do k-ésimo elemento, nas posicoes i’ e ’j’ da matriz. Considerando-se a numeracao dos

nos do elemento prismético mostradas, as matrizes locais dos tetraedros A,B e C teriam a

forma
vl vih wis 0 0 i
Yy Yas 0 0 wsy
— N Y I S (59)
36Vap; 00 0 36Vap1
sim 0 0O
i Yy
yl 00 yb vl Y
0
1 00 0 0 1
"= = MP (60)
36Vip: v iz yiz|  36Vep:
sim vl yh
I Yss |
v ys 0 S 0y
v 0 y§ 0y
1 0 0 1
= = M€ (61)
36Vep; v 0 95 36Veps
stm 0O 0
! Y53,
Dado que V4 = Vp = Vo = V' e assumindo que ps = pp = pc = p,
Y=Y+ Y+ Vo= (M4 4 MB + M©). (62)

36Vip;

Considerando que os trés nos externos de cada eletrodo serao unidos em um né virtual, sera
necessaria a soma da quarta, quinta e a sexta coluna, bem como da quarta, quinta e sexta
linha. Necessita-se, porém, a definicao da matriz de condutividade local Y de cada eletrodo.

Neste trabalho, foi desenvolvida e utilizada uma formulacao analitica que nao dependa
de uma espessura "t" dada. Adotando um sistema de referéncias local com a origem no né
1, as coordenadas dos noés podem ser calculados a partir da figura abaixo, resultando nas

seguintes coordenadas, onde /;; indica o tamanho do lado do triangulo dado pelos nos i e j:
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y‘ (2 v2) No /veértice X y z
€1 0 0 0
C2 l1o 0 0
lis los c3 liscos@ l3sinf 0
Cq l12 0 t
0 Cs 0 0 t
l1-2 - — Co li3cos0 li3sinf t
(@) =00 () O

Seguindo os mesmos passos para calculo da equagao (58) a partir das coordenadas dadas
acima, somando as matrizes individuais dos trés tetraedros como em (62) e juntando os nos

4,5 e 6 chega-se a matriz de condutividade local de um eletrodo prismatico

1 0 0 -1
Ab |0 1 0 -1

Yy = — , (63)
3pt)y {0 0 1 -1

-1 -1 -1 3

onde Ab ¢é a area 2D no espago 3D do triangulo da base do elemento.
Com as matrizes de condutividade local do dominio e dos eletrodos, a matriz global de

condutividades pode ser montada respeitando-se a numeracao dos nés e dos elementos.
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B Calculo do Jacobiano do problema direto

Linearizando o modelo pela expansao de Taylor de primeira ordem em torno de pq:

(P = po) - (64)

PO

v.(p) = velpo) +

Da propriedade da matriz inversa K - K~! = I, derivando-se dos dois lados da equacao

utilizando-se a regra da cadeia:

O(K) . 9 (K™
5, KK T

= 0. (65)

Desta forma, é possivel reescrever a expressao sem depender da derivada da matriz inversa

[118, p.9, equagao 59]:
4, 0(K)
(L 1 o)y
5y = (COKT S K (66)

A sua derivada pode ser calculada sabendo que K possui a forma :

_ - 1 localgeo oK . - —1 localgeo
K_Z;Ki aa—m_z—zm . (67)

i=1 =1 Pi
Para o j-ésimo par de eletrodos e para um dado elemento, o termo derivativo é calculado
através de:

= J(P0) e (68)

elem

¢ Po

onde J(pg)¥“™ ¢ um vetor de tamanho 32 x n° de elementos. Considerando que ha M

elementos e N eletrodos, estes sao concatenados e o problema linearizado toma a forma de

vet(p) " (p) J(po)1, J(po)s - T(P0)biem
Ve (P) _ Vo :(p) 4 J(po) _ J(:O:U)lﬂ J<:00>2 J(IOO:)elem (P . PO) ’ (69)
ve (p) v’ (p) o)ty J(po)y - T(P0)dem:

onde os sobrescritos indicam qual o par de eletrodos de injecao e os subscritos indicam o

elemento da malha. Em uma forma compacta

@) ~ Bp) + Jlp) (p—po). (70)

89



C Figuras de mérito em 3D

As seguintes defini¢oes foram baseadas em |75, 108|. A partir da imagem reconstruida B—,g,
deve-se obter um conjunto Ap, com um quarto de amplitude em relagao a imagem recons-
truida. Para os casos onde a resistividade do alvo aumenta, este é calculado um conjunto
Ap, com %1 da amplitude méxima da imagem resultante, ou seja, um cut-off de 25%. Para os
casos em que a resistividade do alvo diminui, essa relagao é invertida. Na Figura 52 é mos-
trado o exemplo de imagem gerada e imagem apods a transformacao, de onde foram baseadas

as demais figuras deste Apéndice.

1, Se Ap > imaz(A
Apalvo > 07 Aﬁq = P=i ( p) ; (71>
0, caso contrario

1, se Ap < imin(A
Apatvo < 0, Apy = P aminae) (72)

0, caso contrario

Exemplo de imagem a diferencas. Escala em A p [2 m] Imagem transformada com cut-off de 25% 1

0

Figura 52: Esquerda: Imagens reconstruida Ap. Direita: Imagem transformada Ap,)

1. Erro de Posi¢ao (ER): Seja a posi¢ao do centro do alvo simulado dada por 7 a. € seja

o CM da imagem transformada Ap, dado por 7.

Considerando os elementos tetraédricos da malha e que a resistividade é uniforme no
elemento, o CM de cada elemento i’ é conhecido e dado por coordenadas 'x;’, y; e z;.

As coordenadas (x,y,z) do CM total podem ser calculadas tratando a malha como um
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sistema de particulas:

3 ApgVis 2 ApgiViys _ 2 ApgViz

x - ) = z 73
M N N Yo = SN N =S Y

—>
onde V; é o valor do volume do i-ésimo elemento, Ap,; é o valor (0 ou 1) do i-ésimo
elemento da imagem transformada e x; ,y; e 2; sao os valores das coordenadas dos

centroides do i-ésimo elemento

Entao, o ER é calculado como a norma da diferenca entre o alvo e a o CM da figura

reconstruida, como mostrado na Figura 55

Ty = [rem your, Zom)- (74)
EP = _ﬁ)alvo - ﬁq~ (75)

. Resolugao (RES): Para imagens em 3D, calcula-se nas trés dimensoes o full-width quar-
ter maximum, isto €, a distancia entre os centroides com maior e menor valor naquela
coordenada. Por exemplo, no eixo Z a Resolucao seria dada pela diferenga entre o
pontos mais alto e mais baixo da malha apos cut-off. A resolugao foi definida como a

norma do full-width quarter maximum dos trés eixos.

. Deformagao de Formato (DF): Seja V,; o volume do i-ésimo elemento com resistividade

igual a 1 em Ap,. A soma de todos esses volumes é dada por Y V,; = V,. Seja também
Vo o volume total do meio.

Seja C um circulo com volume igual a V,, cujo centro esté localizado em py0. A DF €
a fracao da area dos elementos de Ap, que nao se encontram dentro de C em relagao

ao volume total de Ap,. Essas representacoes sao mostradas nas Figuras 53 e 54.

DF = qui/vq. (76)

i¢C
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Definigdo da esfera na imagem transformada Sele¢ao dos elementos no interior da esfera

Figura 53: Delimitacao dos elementos de Ap, dentro e fora do circulo C (em vermelho)

Selecao dos elementos fora da esfera Selegio de todos os elementos 1
que estao fora da esfera

0

Figura 54: Delimitacao dos elementos de Ap, dentro e fora do circulo C (em vermelho)

4. Ringing (RNG): Mostra se a imagem reconstruida apresenta regides de sinal oposto
em volta da regiao do alvo reconstruido. As formulagoes para o caso em que o alvo

reconstruido apresenta uma variagao positiva e negativa de resistividade sao mostrados:

RNGapo=| Y Vyi / (Z qu'); (77)

kgC kcC
Apg<0
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RNGapco= | Y Vyi > Vil (78)
kgC kCC
Apg>0

Se o RNG for alto, este pode levar a uma interpretacao errada dos resultados. Logo,

RNG deve ser pequeno e uniforme. Uma visualizagao sua ¢ mostrada na Figurab5.

Ringing. Todos os elementos fora
da esfera com sinal oposto.
Escalaem A p[Q2 m] =107

Erro na posicdo.
Vermelho: CM do delta rho original. 1
Verde: CM do delta rho transformado

Figura 55: Visualiza¢do da imagem base para a figura de mérito ringing(RNG)

5. Resposta de Amplitude (RA): Do inglés amplitude response, representa uma soma glo-

bal da imagem normalizada:

RA=-VTAp=—— " _ (79)

‘/; Palvo—Pref ’
Pref

=
onde V é um vetor com os volumes de todos os elementos e 'k’ ¢ um fator de norma-

lizagdo de modo que a RA seja proporcional ao volume do alvo e sua condutividade

Palvo—Pref
Pref

Palvo € @ resistividade simulada do alvo e p,.s é a resistividade de referéncia do meio

para alvos pequenos. Neste caso, k = V0 ( ), onde V., é 0 volume do alvo,

(do cérebro, no caso)

No caso de imagens em 3D, deseja-se que a RA seja constante para diferentes posi¢oes
do alvo no plano dos eletrodos. O artigo cita o caso da RA nao ser constante é de que
o mesmo volume de ar em posi¢oes no pulmao contribuiria de forma diferente para a

imagem, gerando dificuldades na sua interpretacao.
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