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1. Introducere

Bolile cardiovasculare (BCV) sunt principala cauzé de deces la nivel mondial. in prezent,
BCV provoacd 3,9 milioane de decese in UE, reprezentand 37 % din toate decesele. in fiecare
an, 11,3 milioane de cazuri noi sunt diagnosticate. Se estimeaza ca tratamentul BCV costa
economia UE aproximativ 210 milioane de euro pe an. Incidenta BCV este estimatd sa
creasca in continuare in deceniile urmatoare. Cea mai semnificativa cauza pentru aceasta
crestere este imbdtranirea populatiei, cu toate ca exista mai multi factori de risc cunoscuti,
de ex. obezitatea si diabetul, care, de asemenea, se presupune cd vor creste [5].

O provocare semnificativa in tratarea BCV este de a decide cu privire la tratamentul ad-
ecvat, de fapt, cea mai mare parte a costurilor pentru tratarea unui pacient cu BCV rezulta fie
din subtratament, fie din supratratament, care este cauzatd de lipsa de cunostinte detali-
ate asupra pacientului. Decizia privind severitatea si planificarea tratamentului necesita de
obicei masuratori invazive care nu sunt doar costisitoare, dar si potential periculoase, de ex.
cateterizare intracardiacd. in plus, este deseori nevoie de parametri care nu sunt disponibili
chiar si prin masurare, de ex. tensiune de forfecare.

O solutie promitdtoare, care a atras foarte mult interes in ultimul deceniu, consta in util-
izarea instrumentelor numerice din domeniul ingineriei pentru modelarea proceselor fiziolo-
gice si obtinerea unei perspective inedite, cu o valoare imensa pentru un medic. Existd mai
multe scenarii in care astfel de instrumente pot fi folosite, de exemplu, pot fi utilizate im-
preund cu metodele deja existente. In acest caz, se realizeaza o simulare numericd folosind
datele de pacient existente ca intrare pentru a oferi o imagine mai completa a procesului
fiziologic de baza. Cu alte cuvinte, aceasta tehnica poate fi vazuta ca o interpolare. Mai pre-
cis, prin tehnicile de masurare existente, se obtine o imagine discreta a pacientului care con-
tine o cantitate limitata de informatii. De exemplu, prin intermediul imaginii, se pot obtine
pozitii siforme ale vaselor de sange, miscare, informatii despre tesutul de baza, etc. Cu toate
acestea, informatiile ,intermediare” pot fi obtinute doar marginal, de ex. cantitati aferente
fluxului (presiuni, viteze) sau alte proprietati mecanice ale tesuturilor. Printr-o simulare nu-
merica bazata pe mecanica fluidelor si structurala si folosind informatiile de imagisticd exist-
ente caintrare, se poate obtine o imagine mai completa care contine informatii ,interpolate”
bazate pe fizica.

Un al doilea scenariu in care se pot folosi astfel de metode consta in efectuarea unei
Lextrapoldri”. In primul scenariu, o simulare numericd poate oferi o perspectivd asupra pro-
cesului fiziologic aferent pacientului si bolii asociate. In cel de-al doilea scenariu, o simu-
lare numericd este utilizata pentru a vedea dincolo de starea actuala a pacientului si pentru
a explora modificdrile mai multor variabile. Mai precis, un clinician poate explora diferite
optiuni de tratament si poate vedea rezultatul instantaneu, inainte de a decide tratamentul
propriu-zis. De exemplu, se poate efectua un implant virtual a unui dispozitiv mecanic, de
ex. un stent sau o valva cardiaca si apoi vedea efectul rezultat asupra fluxului de sange.
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1.1 Metodologii de modelare a fluxului sanguin

Fluxul de sange este un sistem extrem de complex si neliniar atat la nivel microscopic
cat si la nivel macroscopic. Acesta interactioneaza atat cu celulele din compozitia sa, cat si
cu tesutul inconjurdtor, adica peretii vasului. Tinand cont de efectul acestor interactiuni ne-
cesitd mai mult decat un model standard CFD. in aceastd masurd, exista diferite metodologii
propuse in literatura care pot capta diferite spectre ale procesului fiziologic de baza.

Prima clasa imediata de metodologii de modelare consta in aproximarea debitului doar
cu componenta fluida siignorarea celorlalte efecte. Desi poate fi considerata naiva, aceasta
abordare este cea mai larg acceptata in literatura. Un avantaj important este ca imple-
mentdrile CFD existente, de ex. produsele mature utilizate in domeniul ingineriei, pot fi an-
gajate direct. Singura dificultate rdmasa in acest caz este stabilirea conditiilor de delimitare,
aceasta necesitd informatii care nu sunt adesea disponibile si trebuie aproximate, de exem-
plu debitul de intrare, presiunea de iesire, vascozitatea fluidului etc.

O alta clasd de metode constd in luareain considerare atat a componentelor fluide cat si
a celor solide, in acest caz este necesard o simulare de interactiune fluid-solid (FSI). In fun-
ctie de modul in care se realizeaza interactiunea dintre fluid si solid, exista doua clase care
pot fi distinse: FSI unidirectional si bidirectional. in cazul FSI cu doud sensuri, cuplarea dintre
fluid si solid este complet realizatd, mai precis fluxul de sange deplaseaza peretele vasului
inconjurdtor datorita presiunii si tensiunilor de forfecare, in timp ce miscarea peretelui va-
sului deplaseazd de asemenea fluidul. Tn cazul simuldrii FSI unidirectionale, cuplarea este
efectuatd doar partial: fortele generate de fluxul de fluid nu mai sunt aplicate pe partea
solida. In acest caz, peretele solid este mutat spre exterior.

Exista mai multe metode pentru efectuarea simularilor CFD. Abordarea clasica se
bazeazd pe mecanica continud si necesita dicretizarea ecuatiilor de flux, de obicei ecuatiile
Navier-Stokes. Tn functie de tehnica de discretizare, existd mai multe metode care pot fi
derivate, de ex. metoda elementelor finite (FEM), metoda volumului finit (FVM), metoda
diferentelor finite (FDM) etc. Desi acestea pot fi considerate abordari standard si au fost
utilizate pe scara largd pana in prezent, exista o alta metoda care a aparut recent si a gen-
erat interes: Metoda Lattice-Boltzmann (LBM). Spre deosebire de metodele clasice care se
bazeaza pe mecanica newtoniand, LBM se bazeaza pe o abordare statistica care descrie flu-
idul 1a nivel molecular. Cu toate cd implementarea sa este fundamental diferitd, prin expu-
nerea Chapman-Enskog[21] se poate demonstra teoretic cd se apropie de ecuatiile Navier-
Stokes cu o precizie de ordinul 2. Principalul avantaj al LBM, care il face atractiv pentru cal-
culele fluxului de sange este implementarea numericd. in comparatie cu metodele clasice,
LBM este, in mod implicit, un algoritm paralel care poate beneficia de hardware paralel si
poate oferi performante fara precedent. Mai mult decat atat, LBM este potrivit si pentru
efectuarea simularilor FSI, deoarece poate fi mult mai simplu sa incorporeze frontiere in
miscare in implementarea sa.

1.2 Prezentare generala a continutului lucrarii

Aceasta teza este structurata in 6 capitole. Primul capitol, Introducere, contine o ima-
gine de ansamblu despre care sunt principalele provocdri pentru diagnosticarea si tratarea
BCV-urilor si modul in care poate ajuta modelarea numericd a sistemului cardiovascular. De
asemenea, este oferitd o imagine de ansamblu asupra metodologiilor existente pentru efec-
tuarea acestor simuldri. In sfarsit, este prezentat o descriere a dificultatilor si limit&rilor
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simularilor fluxului de sange si care sunt solutiile existente.

in al doilea capitol, Metoda Lattice Boltzmann pentru simularea hemodinamicii, este
prezentata o introducere a metodei Lattice-Boltzmann (LBM). Contine o scurtd informatie
teoretica asupra LBM urmata de o descriere practica a modului de realizare a unei imple-
mentari numerice.

in capitolul al treilea, Simularea interactiunii fluid-solid folosind metoda Lattice-
Boltzmann, scenariul in care este discutata interactiunea fluidului cu tesutul inconjurator.
In acest capitol este propusé o metodologie pentru realizarea interactiunii unidirectionale
fluid-structura (FSI), adica acolo unde miscarea limitelor peretelui este impusa. O imple-
mentare acceleratd a metodei Lattice-Boltzmann (LBM) este propusa, impreund cu un flux
de lucru eficient pentru incorporarea geometriei in miscare, data ca un set de retele po-
ligonale, in calculul LBM. Metoda propusa este validata pentru prima data intr-un experi-
ment sintetic: un vas care se extinde periodic si se contractd. In continuare, evaluarea se
concentreaza pe problema fluxului peristaltic 3D: un fluid curge in interiorul unui tub flexibil,
unde o deformare periodicd asemdndtoare undelor produce o miscare de fluid de-a lun-
gul liniei centrale a tubului. Sunt utilizate diferite configuratii de geometrie si rezultatele
sunt comparate cu solutii publicate anterior. Abordarea eficienta duce la un timp mediu de
executie de aproximativ o ord pe simulare, in timp ce 50 % din aceasta este necesara pen-
tru operatiunile de actualizare a geometriei. in cele din urmd, efectul modific&rii numéarului
Reynolds asupra fluxurilor de flux este analizat: regimul de flux este afectatin mod semnific-
ativ de numarul Reynolds. in plus, este propusd o solutie eficientd pentru efectuarea voxel-
izdrii solide si tratarea geometriilor anatomice nestructurate. Voxelizarea solidd reprezinta
procesul de transformare a unei retele poligonale nestructurate intr-o reprezentare voxel
prin asocierea fiecdrui poligon al unei retele cu celulele din grila voxel. Este introdusd o
noud abordare pentru voxelizarea obiectelor solide, conceputa pentru unitdtile de procesare
graficd (GPU). Metoda se bazeaza pe o abordare euristica care calculeaza un camp de dis-
tanta aproximativa, in loc sa foloseasca normalele suprafetei sau distante punct-triunghi
exacte. Sunt necesare doud etape principale: marcarea voxelilor si calculul campului de dis-
tanta. in prima etap, fiecare voxel este marcat in functie de locatia sa in raport cu supra-
fata (in interior, in afara domeniului sau pe granita sa) si, in timpul celui de-al doilea pas,
este calculat un camp de distanta cu semn. Experimentele s-au concentrat pe suprafete€
intalnitein aplicatiile de imagistica medicala: un ventricul stang si o artera coronariana. Met-
oda propusd se dovedeste a fi exceptional de robustd, deoarece este capabild sa gestioneze
suprafetele cu defecte severe, cum ar fi intersectiile si gdurile. Implementarea bazata pe
GPU este, in medie, de 20 de ori mai rapida decat implementarea bazata pe un procesor
multi-core.

in continuare, sunt discutate, de asemenea, simuldri de interactiune fluid-solid in dou&
sensuri Este discutata o strategie de cuplare cu un model numeric bazat pe elemente fi-
nite pentru tesutul inconjurdator. Mai mult, este discutata una dintre principalele dificultati
in efectuarea unei simulari cuplate intre fluid si solid: instabilitatea numerica. Un studiu de
analiza a stabilitatii este realizat pentru un scenariu simplificat, care duce la o limita de sta-
bilitate clard pentru parametrii modelului. in cele din urmé&, unele experimente cu date reale
ale pacientilor sunt efectuate impreuna cu o comparatie intre viteza de curgere obtinutd din
simulari si imagini RMN 4D.

Al patrulea capitol, Evaluare hemodinamica non-invaziva a anevrismelor cerebrale, este
discutat un caz de utilizare specific pentru simularea fluxului sanguin si se propune o metod-
ologie eficienta. in ultimii ani, Computational Fluid Dynamics (CFD) a devenit un instrument
valoros pentru investigarea hemodinamicii in anevrismele cerebrale. CFD furnizeaza can-
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titati legate de flux, care s-au dovedit a avea un impact potential asupra cresterii anevrismu-
lui si a riscului de rupere. Cu toate acestea, adoptarea instrumentelor CFD in scenarii clinice
este in prezent limitatd de costul ridicat si de expertiza tehnicd necesara pentru utilizarea
acestor instrumente, de ex. pentru generarea suprafete;pr, alegerea adecvata a rezolutiei
spatiale si temporale sia conditiilor de frontierd. Aici, aceste provocdri sunt abordate prinin-
troducerea unei metodologii practice si solide, cu accent pe performanta de calcul si minim-
izarea interactiunii utilizatorilor prin selectarea automata a parametrilor. Se propune un flux
complet automatizat, care acopera pasii de la modelul anatomic specific pacientului pana la
rezultate, bazat pe o solutie rapidd, accelerata de GPU, solutionant CFD si o metodologie de
selectare a parametrilor. Pentru calcularea estimarilor initiale ale rezolutiei spatiale si tem-
porale a fost utilizat un model de ordine redus si o abordare iterativd care ajusteaza supli-
mentar rezolutia in timpul simuldrii fara interactiunea utilizatorului. Fluxul de lucru si solutia
obtinutd sunt validate pe baza rezultatelor publicate anterior si prin compararea rezultatelor
obtinute pentru 20 de cazuri de anevrism cerebral cu cele generate de un solver comercial
de ultima generatie (Ansys CFX, Canonsburg PA). Mai precis, rezolutia spatiala si tempor-
ald selectata automat duce la rezultate foarte apropiate de oferite de solverul comercial,
cu o diferenta relativa medie de 2 %. Datoritd paralelizdrii bazate pe GPU, simuldrile sunt
eficiente din punct de vedere al timpului de executie, cu un timp de calcul mediu de 40 de
minute pe simulare.

Al cincilea capitol, Evaluarea non-invazivd a hemodinamicii aortice, prezinta un alt caz de
utilizare in care modelarea fluxului de sange poate fi utilizata pentru efectuarea diagnostic-
ului neinvaziv: coarctatia aortica. coarctatia Aortei (CoA) este o boala congenitala constand
dintr-o ingustare care obstructioneaza fluxul sanguin sistemic. Planificarea diagnosticului
si tratamentului CoA se bazeazd nu numai pe proprietatile geometrice ale vasului, ci si pe
caderea de presiune dealungul coarctatiei, care este de obicei mdsuratd in mod invaziv, fo-
losind cateterizarea. in acest document, este propus un cadru pentru personalizarea auto-
mata si robusta a calculelor hemodinamice aortice, pentru evaluarea pacientilor cu CoA pre
si post-interventie. Cadrul combina tehnicile bazate pe dinamica fluidelor computationale si
tehnologia bazata pe invatare automatd si, in conformitate cu cunostintele noastre, reprez-
intd prima abordare de calcul bazata pe datele de angiografie rotativd 3D (3DRA) pentru cal-
culul presiunii non-invazive la pacientii cu CoA. Caracteristicile cheie ale acestui cadru sunt
0 metodd de estimare a parametrilor pentru calibrarea conditiilor de limitare la intrare si
iesire si proprietdtile regionale ale peretelui mecanic, pentru a se asigura cd rezultatele de
calcul se potrivesc cu masuratorile specifice pacientului si un model imbunatatit de scadere
a presiunii bazat pe ML capabil sa determine cu exactitate pierderi de energie pentru o gama
larga de conditii de curgere si variatii ale anatomiei coarctatiei.

Cadrul este evaluat prin investigarea a 6 seturi de date reale ce provin de la pacienti, in
conditii pre si postoperatorii. S-au efectuat comparatii pentru cdderea de presiune de la varf
la varf si media pe intreg ciclul cardiac, folosind modelul CFD de ordine redus cu cel masurat
direct de cateter, inainte si dupa stentarea virtuald si realda. Eroarea absoluta medie a caderii
de presiune de la varf la varf, care este cea mai relevanta masura pentru luarea deciziilor
clinice, a fost de 3,24 mmHg pentru pre si de 2,178 mmHg pentru setarea postoperatorie.
Mai mult decat atat, metoda propusa este, de asemenea, foarte eficienta: durata medie de
executie a fost de doar 2,1 min pe o configuratie hardware standard.

in cele din urm4, capitolul 6, Discutie si concluzii, prezintd concluziile finale, o imagine de
ansamblu a contributiilor originale, un rezumat al lucrarilor publicate si al directiilor viitoare
de cercetare.



2. Metoda Lattice-Boltzmann pentru
simularea hemodinamicii

in ultimii ani, metoda Lattice-Boltzmann a devenit o alternativd puternica la metodele
traditionale bazate pe FEM si FDM pentru modelarea fluxurilor de fluide [59, 1]. Spre deo-
sebire de metodele bazate pe FEM, LBM nu are nevoie de algoritmi complexi de meshing si
functioneaza pe o retea carteziang, ceea ce o face direct relevanta pentruimaginile medicale.
Mai mult, structura locala a algoritmului LBM are ca rezultat performante impresionante in
arhitecturile paralele moderne. Cercetdri anterioare [35, 55, 37] au ardtat ca implement-
area GPU a LBM poate fi de pand la 40 de ori mai rapida in comparatie cu varianta seriald in
functie de complexitatea curgerii.

Acest capitol este structurat dupa cum urmeaza: maiintai, este prezentat un scurt con-
text teoretic al metodei Lattice-Boltzmann, urmat de o descriere detaliatd a implementarii
numerice a LBM axata pe efectuarea calculelor hemodinamice.

2.1 Descriere teoretica

La nivel fundamental, LBM are la baza un automat celular si se bazeaza pe o reprezent-
are discretd a ecuatiei Boltzmann liniarizate pe o retea carteziand obisnuitd. Spre deosebire
de metodele continue bazate pe ecuatiile Navier-Stokes, care actioneazd direct asupra can-
titatilor macroscopice ale fluxului, LBM functioneaza la scara mesoscopica functionand pe
baza unor functii de distributie a particulelor. Prin urmare, starea fluidului este descrisd de
functia de distributie f(x, u, t) unde x este pozitia spatiald, textbfu este viteza sit este tim-
pul. Mai precis f este o functie care indica probabilitatea ca o particuld sa fie localizata la
pozitia textbfx, care se deplaseaza cu viteza textbfu la timpul ¢.

2.1.1 Modelul de coliziune MRT

Modelul de coliziune MRT (multiple relaxation time), numit si coliziune generalizatd a
fost introdus pentru prima data de d'Humieres et. Al. [16]. Avantajul sau principal este
stabilitatea imbunatatita semnificativ atunci cand vascozitatea se apropie de zero, ceea ce
permite simularea fluxului atunci cand numarul Reynolds este mare. Pentru MRT, oper-
atorul de coliziune © este de forma A/~'SM unde S este o matrice diagonala care contine
parametrii de relaxare si M este o matrice de transformare ortogonald care transforma fun-
ctiile de distributie microscopica f; la cantitati macroscopice m = Mf. Mai precis, operatia
de coliziune se realizeaza in spatiul macroscopic, cunoscut si sub denumirea de spatiul im-
pulsurilor. Aceastd abordare permite posibilitatea de a separa momentele conservate si cele
neconervate si de a folosi parametrul de relaxare separat ales in mod corespunzdtor pentru
fiecare moment, adica zero pentru momentele ne-conservate si non-zero pentru restul. De
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Figure 2.1: Retea poligonald, care descrie suprafata vasului, este incorporatd in reteaua Eu-
leriana printr-o functie scalara.

exemplu, in lucrarea lui d'Humieres et al. [16], parametrii de relaxare au fost alesi pentru a
maximiza stabilitatea numerica.

2.1.2 Modelul entropic

Una dintre cele mai importante limitari ale LBM este instabilitatea numerica care apare
atunci cand vascozitatea este prea micd. Evitarea instabilitatii atunci cand numarul Reyn-
olds este mare, folosind modelul clasic de coliziune LBGK sau MRT este posibilda numai prin
utilizarea unei rezolutii foarte mari. Instabilitatea apare de obicei ca rezultat al distributiilor
f; devenind negative, prin urmare, o abordare pentru a rezolva problema de stabilitate este
de a formula procesul de coliziune astfel incat f; sa fie constranse sa ramana pozitive. O
solutie este Entropic Lattice-Boltzmann (ELBM) [2] care se bazeaza pe teorema H a lui
Boltzmann si functioneaza aplicand explicit a doua lege a termodinamicii pentru valorile f;.

2.2 Implementare numerica

Aceastad sectiune prezinta cateva considerente practice privind implementarea metodei
Lattice-Boltzmann pentru efectuarea simularii fluxului pe geometriile specifice pacientului.
Fluxul de lucru general porneste de la suprafata anatomiei extrasa din imagini medicale,
care descrie geometria vasului. Una dintre principalele provocdri importante ale utilizarii
LBM in acest context este aceea ca LBM functioneaza pe o retea regulatd, in timp ce forma
frontierei (geometria vasului) este datd ca o retea poligonald. Pentru identificarea regiunilor
fluide si solide din reteaua regulatd, este necesara o operatie de voxelizare care constd in
transformarea retelei de suprafatd a vasului, intr-o functie de nivel ¢(x). Functia de nivel
este o functie scalard, definitd pe fiecare punct x din reteaua regulata si este calculata ast-
fel incat are o valoare negativa in interior si o valoare pozitiva in afara suprafetei vasului.
O descriere detaliata a operatiei de voxelizare va fi descrisa in capitolul 4, deocamdata se
presupune cd functia este calculata si este abordata problema credrii unei simulari LBM.

2.2.1 Implementare pe GPU

In trecut, majoritatea calculelor de inaltd performanta erau executate pe grupuri mari de
calculatoare, fiecare capabil sa execute un numadr mic de fire paralele (de obicei aproximativ
8 pe nod). Cu toate acestea, in ultimul deceniu, utilizarea procesoarelor grafice (GPU) pentru
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calcule de uz general au aratat o crestere extraordinard a performantei. Fiecare GPU este
capabil sa execute simultan mii de fire de executie. in timp ce acest tip de performantd a
fost initial dezvoltat pentru a sprijini aplicatii video cu cerinte mari (cum ar fi jocurile video),
acestea au devenit indispensabile pentru calculul stiintific si pentru accelerarea perform-
antei algoritmilor de invatare automata.

Metoda Lattice-Boltzmann este, in mod implicit, un algoritm extrem de paralel, datorita
implementarii locale. Asa cum s-a discutat anterior, exista doua operatii principale - coliz-
iune si propagare. Etapa de coliziune implica doar calcule care utilizeaza informatii locale,
in timp ce etapa de propagare implicd comunicarea intre noduri vecine din retea. Dator-
ita acestei structuri de calcule, aceasta metoda poate exploata progresele arhitecturilor de
calcul, cum ar fi GPU-urile, mult mai bine decat tehnicile traditionale, cum ar fi metodele cu
element finit. La momentul actual exista multe cercetdri ce au raportat performanta foarte
buna prin implementarea metodei LBM pe GPU (de exempluy, [55, 37, 52, 35]).

2.3 Scalarea marimilor si praguri de stabilitate

Metoda Lattice-Boltzmann prezintd unele constrangeri legate de cantitdtile implicate in
simulare. Mai precis, LBM devine instabild daca viteza depaseste un anumit prag si, de ase-
menea, daca vascozitatea se apropie de zero. Prin urmare, simuldrile LBM sunt de obicei
efectuate la o scara diferitd, decat folosind direct cantitati fizice, astfel incat simularea sa
rdmand in regiunea stabild. Aceasta sectiune prezintd constrangerile specifice LBM si pro-
cesul de scalare a marimilor. In cele ce urmeaz4, cantititile la scar fizicd sunt scrise ca x,,
in timp ce cantitatile la scara de simulare sunt scrise ca x;,,,. Mai mult, cantitele la scara
de simulare sunt considerate a fi adimensionale, in timp ce cantitele la scara fizica sunt di-
mensionale, de aceea transformarea de la sila cantitati nemidimensionale se realizeaza prin
impartirea si inmultirea cu o valoare de referinta avand aceleasi unitati fizice.

2.3.1 Restrictii pentru rezolutia spatiala si temporala

Existd doud constrangeri pentru cantitdtiin simularile LBM, pentru vitezd si vascozitate.
Restrangerea de viteza existd deoarece LBM se cunoaste cu aproximatia ecuatiilor Navier-
Stokes numai pentru debitul cu numar Mach scazut, de aceea viteza trebuie mentinuta ast-
fel incat fluxul s3 rémand in regimul de numere Mach sc&zute. in mod obisnuit, se sustine
cd viteza nedimensionald ar trebui s& fie mai mica de 0,1. In ceea ce priveste constrangerea
de vascozitate, se stie cd LBM devine instabila atunci cand vascozitatea se apropie de zero,
valoarea pragului depinde de modelul de coliziune ales, adica modelul SRT are cel mai mare
prag, in timp ce pentru modelul MRT, intrucat stabilitatea este imbunatatitd, pragul este mai
mic. Se afirma ca modelul de coliziune entropicd este stabil neconditionat, prin urmare, in
acest caz nu exista un prag inferior pentru vascozitate. Aceste praguri de stabilitate pentru
viteza si vascozitate se traduce in cele din urma prin unele constrangeri care trebuie aplic-
ate atunci cand alegem rezolutia spatiala si temporala. Mai exact, existd un prag superior si
unul inferior pentru dz si dt care trebuie luate in considerare.

Cele doua constrangeri de stabilitate sunt scrise astfel:

Vlbm > Vmin, (21)

Ulpm < Umaz (22)
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Stability region
Eq. (2.3)

—Eq. (2.4)

ot * Optimal 0= and 6t

0x

Figure 2.2: Regiunea de stabilitate data de constrangerile de stabilitate ale LBM: pentru
vascozitate minima (verde) si viteza maxima (rosu). Valorile optime dx si 6t se gasesc in
punctul de intersectie superior.

si formuland constrangerile de stabilitate pentru mdrimi fizice, se obtine:

t

Vph@ > Vmin, (23)
ot

Uph s < Umaz- (2.4)

Figura 2.2 afiseaza o reprezentare grafica a intervalului de stabilitate. Valorile optime se
gdsesc la intersectia superioara a celor doud curbe date de ecuatiile (2.3) si (2.4) pentru 6z
Si ot:

Sz — Lmax Ul (2.5)
Uph Vi
2

5t — “Lzaw@ (2.6)
uph Uy

Din pdcate, ecuatiile. (2.5) si (2.6) nu pot fi utilizate pentru calcularea rezolutiei spatiale si
temporale, deoarece viteza maxima u,,q, NU este cunoscutd, deoarece depinde de conditiile
de curgere. In sectiunea 4.2 a fost oferitd o descriere detaliatd a procesului de selectie a
rezolutiei retelei.
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3. Simularea interactiunii fluid-solid util-
izand metoda Lattice-Boltzmann

3.1 Introducere

O componenta importanta a oricdrui model cardiac personalizat consta in modelul
hemodinamic, a cdrui interactiune constanta cu peretii si valvele cardiace, precum si cu ar-
terele si venele adiacente poate declansa si influenta diverse patologii cardiace, inclusiv, dar
fard a se limita la cardiomiopatia pediatrica. Complexitatea unui astfel de sistem de calcul
hemodinamic poate varia de la modele de ordine reduse care insotesc variabilele de interes
(debit, presiune) pentru a furniza descrieri de dimensiuni inferioare, pand la modele 3D de
scara completd de dinamica a fluidelor de calcul, care pot include una -interactie pe doua
sau doud sensuri cu tesutul cardiac si valvele.

Simularea interactiunii fluid-structurd consta in simularea fluxului de fluid constrans de
limitele in miscare. Miscarea limitelor poate fi cunoscuta si direct impusa (FSI unidirectional)
sau poate fi calculatd pe baza fortelor de fluid care actioneaza asupra solidului (FSI bid-
irectional). Pentru simularea circulatiei arteriale, solidul este modelat in mod tipic ca un ma-
terial viscoelastic si deplasarile sale sunt calculate numeric folosind o metoda cu element
finit (FEM). Cealalta abordare consta intr-un cuplaj unidirectional solid-fluid, unde sunt cun-
oscute deplasarile solide (adicd miscdrile peretelui vasului extrase din imagini medicale) si
sunt impuse direct simularii fluidului.

In acest capitol este prezentatd o metod3 eficientd, bazatd pe LBM, pentru efectuarea
simularilor de interactiune fluid-solid, atat pentru cuplaj unidirectional, cat si cu doud sen-
suri. Principala provocare este data de modul in care este reprezentata geometria 3D. Mai
precis, geometria solida este de obicei descrisa ca o retea poligonald neuniforma in timp
ce simularea fluidului este realizata pe o retea regulatd. Pentru cuplarea simularii solide
si a fluidelor este necesar transferul informatiilor de la modelul solid (reteaua poligonald)
la modelul Fluid (reteaua regulatd) pentru cuplaj unidirectional si in ambele directii pentru
cuplare bidirectionald. Tn plus, acest transfer de informatii trebuie efectuat continuu in tim-
pul simularii. In prezent, aceasta operatie este un factor de limitare major pentru efectuarea
calculelor FSI, deoarece este foarte scump din punct de vedere al calculului si, de asemenea,
poate provoca instabilitate numerica datorita naturii explicite a cuplajului. Prin urmare, op-
timizarea acestui transfer de informatii este un aspect critic.

Pentru validarea metodologiei propuse, au fost efectuate diferite experimente folosind
atat geometrie generata sintetic, cat si geometrie specifice pacientului. Pentru validarea
simuldrilor FSI unidirectionale au fost efectuate experimente cu doua cazuri: un vas cu
volum variabil si flux peristaltic tridimensional. Pentru ambele cazuri exista solutii analitice
disponibile care au fost utilizate pentru a compara cu rezultatele simularii. Pentru validarea
simuldrilor FSI bidirectionale au fost efectuate experimente cu doua cazuri specifice pacien-
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tului: ventriculul stang siaorta. Rezultatele de simulare au fost apoi comparate cu campurile
de viteza extrase din PC-RMN.

3.1.1 Achizitia imaginilor si generarea retelei

Primul pas in fluxul de prelucrare FSI propus este construirea domeniilor atat pentru
fluid, cat si pentru solid. Acest lucru se realizeaza prin generarea unui model anatomic spe-
cific vascular. In acest scop, au fost utilizate RMN 3D si tehnici avansate de segmentare
manuala sau semi-automatd pentru a extrage maiintai o plasa de suprafata initiald a supra-
fetei interne a vasului pacientului.

Pana in prezent, toate operatiile au fost efectuate pe o retea neregulatd, adica o struc-
tura geometrica cu grosime zero. Vasele reale sunt insa formate din mai multe straturi:
tunica intima, tunica media si tunica adventitia. Aceste straturi sunt constituite in esenta
din celule si, astfel, prezinta o anumita grosime, in consecintd, intregul perete al vasului are
o0 grosime. Pentru modelarea adecvata si individuald a acestui perete gros pentru fiecare
pacient, a fost creat maiintai un strat de perete de aorta sintetica care se presupune cd in-
capsuleazi toate cele trei straturi ale peretelui vasului. in acest scop, reteaua de suprafatd
segmentatd (suprafata interioard) este transformata intr-o reprezentare stabilitd la nivel,
iar suprafata exterioard a vasului este extrasd din ea ca si conturul de nivel la o valoare
setata definitd de utilizator (de exemplu, 1,75 mm pentru a genera un perete adica 1,75 mm
grosime). In continuare, in etapa de ,tetraedralizare” aceast3 suprafata este utilizata pentru
a genera o retea de element finit volumetric prin umplerea cu tetraedre a volumului 3D in-
capsulat, adica celule 3D constand din patru puncte non-planare. in acest scop se foloseste
o biblioteca de geometrie open-source numita CGAL [19]. Este cunoscut faptul ca grosimea
peretelui aortic poate varia in functie de varstd, sex, IMC, boli, locatie, etc. Deoarece poate fi
dificil sau chiarimposibil de mdsurat cu precizie grosimea peretelui aortic din datele obtinute
in acest proiect (mai ales RMN) sau in rutina clinica normalg, a fost utilizata in mod tipic o
valoare medie a populatiei de 1,75 mm asa cum este raportata in literaturd, vezi de ex [30].
Reteaua de elemente finite rezultatd este domeniul de calcul pentru modelarea solida (bio-
mecanicd) in timp ce regiunea incapsulata de suprafata interioard a acestei retele, adica
lumenul vasului, este utilizata pentru a delimita domeniul fluidului, a se vedea capitolul 2.

3.2 Implementarea frontierelor in miscare pe o retea regu-
lata: Voxelizarea solidelor

Voxelizarea solidelor reprezinta procesul de transformare a unei retele poligonale intr-o
reprezentare voxelizatd, prin asocierea fiecdrui poligon al retelei poligonale din reteaua reg-
ulata. Reprezentarea voxelizatd a solidelor este folositd in prezent in multe aplicatii, cum
ar fi simularile fizice [31], detectarea coliziunii [28], randarea volumelor [14], etc. Princip-
alul avantaj al reprezentadrii voxel a unui solid este ca fiecare voxel din grila poate fi accesat
direct, cunoscandu-si pozitia in spatiu sau pozitia sa in raport cu un alt voxel, fara a efec-
tua o operatie de cdutare, in timp ce intr-o retea neregulata informatiile sunt descrise ca
fiind un set de poligoane, oferind pozitia fiecaruia punct in mod explicit. Desi exista multe
studii pe acest subiect, voxelizarea solida ramane o problema dificild, in principal din cauza
complexitatii computationale si a aspectelor legate de robustete.
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3.3 Simularea FSI unidirectionala

Simularea frontierelorin miscare constain principal din doi pasi: calcularea vitezei supra-
fetei pentru fiecare nod de pe frontiera (i) si aplicarea vitezei suprafetei la fluid. Mai exact,
viteza de delimitare este aplicata fluidului, calculand maiintai o mapare intre nodurile situ-
ate pe frontiera solida si nodurile de retea care sunt situate la interfata fluid-solid.

Miscarea de delimitare este datd ca un set de retele poligonale, fiecare descriind forma
frontierei laun moment dat. O reprezentare continua a miscarii frontierei este obtinutd prin
interpolarea temporala.

3.3.1 Setarea vitezei peretelui in miscare

Cand geometria este actualizatd, viteza peretelui u,, este asociata fiecarui nod grila
aproape de perete, impreuna cu noua distantd cu semn ¢(x). Vitezele de perete sunt ap-
licate pe nodurile limita de fluid in timpul fluxului. Sa presupunem ca x este un nod limita
astfelincat ¢( teatbfr) < 0sip(x+¢;) > 0unde ¢; este directia de retea curenta care trece
granita. Pentru a trata peretele ca o delimitare curbd, a fost utilizata o schema de interpol-
are bazata pe lucrarea din [8], pentru care s-a luat in considerare locatia exacta a punctului
de intersectie.

3.4 Simularea FSI unidirectionala: Experimente

Pentru validarea metodologiei propuse experimentele au fost efectuate cu doua cazuri
pentru care solutia analitica este cunoscuta si poate fi utilizatd pentru a compararezultatele.
Primul experiment constad dintr-un vas care se contracta si se dilata printr-o deformare ap-
licata peretilor. Validarea folosind acest experiment consta in compararea debitului extras
din simulare cu debitul exact calculat din modificarea de volum impusd. Al doilea experi-
ment consta in simularea fluxului peristaltic tridimensional: curgere printr-un vas cilindric
unde peretii sunt miscati pe baza unei unde care se deplaseaza in directia axiala a vasului.
Aceasta miscare a peretelui duce la un debit net care poate fi comparat cu o solutie exacta.

3.5 Simularea FSI bidirectionala

Interactiunea constanta a fluxului de sange cu peretii cardiaci, valvele siarterele si venele
adiacente poate declansa si influenta diverse patologii cardiace. Prin urmare, modelul de
hemodinamica este o componenta importanta a modelului cardiac personalizat propus.
Abordarea utilizatd pand in prezent prezinta o interactiune unidimitata limitatd cu partile
solide ale simularii, intrucat modificdrile geometrice ale peretilor cardiaci suntimpuse direct
lichidului fara nicio reactie. Obiectivul este de a construi un model de interactiune fluid-
structurd (FSI) care leagd partile fluide si solide ale simuldrii mai strans si sd permitd un
feed-back bi-directional si influente. in acest raport sunt prezentate metodele dezvoltate,
modelele actualizate si conductele de calcul si o evaluare a noii aborddri in comparatie dir-
ectd cu cuplarea unidirectionala.

Efectuarea unei simulari FSI consta in rularea simultand a simuldrilor de fluid si solid
si schimb continuu de informatii intre cele douda. Mai precis la fiecare etapd de simulare,
urmatoarele date sunt transmise intre fluid si solid:
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1. Pozitiile si vitezele peretelui navei sunt trimise de la solid la simularea fluidului. Lim-
itele simuldrii fluidelor sunt actualizate folosind abordarea descrisa in sectiunea 3.5.

2. Tensiunile de forfecare a peretelui fluidului sunt trimise de la fluid la simularea solida.

3.6 Simularea FSI bidirectionala: experimente

in aceastd sectiune, a fost descrisa abordarea FSI complet cuplati si cele doud modele
pe care le cupleazd. Deoarece ambele implementari propuse ale fluxului de lichid LBM si
ale modelului de mecanica solida TLED au fost deja testate pe scarad largd, dar independ-
ent una de cealalta (adica in versiunile lor autonome), accentul acestui raport este pus pe
modelul FSI complet cuplat. Prin urmare, in sectiunile urmatoare au fost prezentate o serie
de experimente menite sd verifice corectitudinea si plauzibilitatea rezultatelor simularii FSI
complet cuplate. Pentru a demonstra potentialul metodologiei prezentate, s-au efectuat
simulari in doud sensuri pe doua configuratii realiste folosind date specifice pacientului ex-
trase din imagini RMN: ventriculul stang si aorta. Mai mult, s-a efectuat o validare extinsa
a modelului prin compararea rezultatelor cu informatiile despre flux extrase din RMN 4D.
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4+, Evaluarea non-invaziva a hemodinam-
icii anevrismelor cerebrale

4.1 Introducere

Anevrismele intracraniene sunt patologii ce constau intr-o dilatare anormala a peretelui
vasului. Tn cazuri grave, anevrismul se poate rupe provocand hemoragie care poate duce
la handicap sever sau la moarte [9]. Incidenta anevrismelor nescrise este mare, deoarece
apare la aproximativ 6 % din populatie, cu toate acestea incidenta rupturii este foarte
scdzutd, 7,7 in 100000 cazuri anual [3]. In consecintd, tratamentul anevrismelor netrupate
are, de asemenea, un cost economic ridicat [54]. Datorita incidentei sale ridicate, este es-
ential sa identificam cu exactitate subcategoria de pacienti cu risc ridicat de rupere si sa
planificam tratamentul in consecinta.

Exista mai multe optiuni de tratament disponibile pentru a reduce riscul de rupere. O
posibilitate este de a intervenii chirurgical si a izola cupola anevrismicad cu scopul de a pre-
veni sangerarea [47]. O alta solutie consta in umplerea anevrismului cu fire subtiri care
restrictioneaza fluxul si initiaza o reactie tromboticd care duce la ocluzia completa [33]. O
abordare propusa recent se bazeaza pe plasarea unui dispozitiv de deviere a fluxului care re-
duce fluxul in interiorul anevrismului, directionand cea mai mare parte a fluxului prin artera
principala si inducand tromboza intra-anevrismala [24, 17, 25]. Pentru a stabili un plan
de tratament precis si pentru a evalua riscul de rupere, este necesara o buna intelegere
a hemodinamicii anevrismului. Acestea pot fi utilizate pentru a prezice fluxul inainte si dupa
implantare pentru a investiga cat de mult beneficii sunt furnizate pacientului de diferite ter-
apii.

Progresele recente realizate in imagistica medicald, algoritmi pentru extragerea auto-
mata a informatiilor anatomice din imagini, precum si in arhitecturile moderne de calcul
(cum ar fi unitdtile de procesare graficd), au permis fluxuri de lucru mult mai usoare folosind
modele de calcul bazate pe fizica pentru evaluarea hemodinamica specifica pentru pacient
[45]. Calculele fluxului de sange, atunci cand sunt utilizate impreund cu modelele anatomice
specifice pacientului extras din imagini medicale, ofera informatii importante asupra struc-
turii si functiei sistemului cardiovascular. Aceste tehnici au fost propuse pentru diagnostic,
stratificarea riscului si planificare chirurgicala [51].

Un numar tot mai mare de cercetdtori sugereaza ca exista o legatura puternicad intre
cantitdtile aferente fluxului si cresterea anevrismului sau riscul de rupere. Acesta este inca
un subiect extrem de dezbatut [23, 10], iar corelatiile gdsite intre cantitdtile hemodinamice
si evolutia anevrismului nu sunt incd concludente, deoarece cercetatorii au propus cantitati
diferite. Boussel si colab. [7] sugereaza ca cresterea anevrismului are loc in regiuni cu tensi-
une de forfecare a peretelui mic. Takao si colab. [49] evaluarea pierderii de energie, a unui
coeficient de pierdere a presiunii, a tensiunii de forfecare a peretelui si a indicelui oscilator
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de forfecare pentru predictia rupturii la un set de 100 de pacienti, ceea ce sugereaza cd coe-
ficientul de pierdere a presiunii poate fi un parametru potential pentru a prezice riscul de
rupere. . Mai mult, exista o dezbatere cu privire la faptul ca stresul de forfecare a peretelui
redus sau mare contribuie la risc de anevrism de rupturd [29]. in aceast3 masurd, eforturile
suplimentare pentru integrarea calculelor personalizate ale fluxului de sange in fluxurile de
lucru clinice sunt cruciale pentru dezvoltarea unei teorii unificate privind fiziopatologia an-
evrismului.

Exista doua probleme cheie cu adoptarea pe scara larga a instrumentelor bazate pe CFD
pentru analiza hemodinamica clinica a anevrismelor. Prima problema este cererea mare
de resurse de calcul. Calculele CFD sunt efectuate in mod obisnuit folosind o discretizare
adecvatad a ecuatiilor Navier-Stokes folosind fie Metoda cu element finit (FEM), Metode cu
diferente finite (FDM) sau Metode cu volum finit (FVM). Modelele bazate pe integrarea im-
plicita folosind FEM au avantajul unei stabilitati neconditionate, impreuna cu capacitatea
de a se adapta cu usurintd la structurile anatomice complexe, dar necesitd resurse de cal-
cul semnificative [56, 15, 34] pentru solutia setului de ecuatii discrete rezultate. Pentru a
investiga in continuare legatura potentiala dintre cantitatile hemodinamice si rezultatul an-
evrismului, este necesar un numar mare de calcule, de aceea este necesara o abordare mai
performantd pentru simularea fluxului de sange pe configuratia anevrismului specific pa-
cientului. Desi abordarile bazate pe CFD sunt utilizate astdzi in mod obisnuit in activitatile
de cercetare medicala pentru a calcula cantitati hemodinamice in conditii specifice pacien-
tului, singura solutie bazata pe CFD utilizatd in prezentin practica clinicd, disponibila doar ca
un serviciu, se concentreaza pe calcularea rezervei de flux fractional in coronarian arterele
[36]. Una dintre principalele limitdri pentru aplicarea de rutind a solutiilor CFD in practica
clinicd este aspectul solicitant din punct de vedere al acestor solutii. Mai exact, acestea nu
sunt compatibile cu practica clinica de astdazi, unde presiunea de cost este foarte mare, iar
timpul pe care un clinician isi poate permite sa-I dedice unui pacient scade continuu.

O alta limitare semnificativa a utilizarii CFD in practica clinicd este cerinta de expertiza
referitoare la CFD pentru efectuarea unor astfel de calcule, de exemplu generarea de plasa,
stabilirea conditiilor de granita si cel mai important alegerea rezolutiei spatiale si temporale.
Abordadrile tipice ale acestei probleme consta in utilizarea tehnicilor automate de rafinare a
retelelor locale [34, 26, 42]. Aceasta limitare a fost abordata si de Seo et. Al. [44] unde au
propus o implementare a rezolvatorului bazatd pe metoda de imersie a limitelor [32] in care
simuldrile sunt efectuate pe o grila carteziana folosind o functie de nivel care este extrasa
direct din imagini medicale, deci ocolind nevoia generarii ochiurilor de plasa. .

Pentru a realiza un flux de lucru complet automatizat pentru hemodinamica anevris-
mului specific pacientului, exista doua etape care trebuie luate in considerare. Prima este
extragerea modelelor anatomice din imagini, iar a doua calcularea fluxului. Desi extragerea
de modele anatomice este o problema dificild, exista multe solutii existente atat pe deplin,
cat si pe cele semiautomatizate [4]. Etapa de calcul a fluxului este consideratd a fi inca o
provocare majora care trebuie abordata.

Aici s-a propus o abordare alternativa pentru automatizarea in continuare a simularilor
fluxului de sange cerebral, pornind de la un model anatomic specific pacientului reconstruit
din imagini medicale. A fost utilizat un model de flux de sange de ordin redus pentru calcu-
larea estimarilor initiale a distributiei fluxului in toate ramurile vasului, care este apoi utilizat
pentru a calcula o rezolutie de grild initiala si etapa de timp. Mai mult, a fost utilizata o abor-
dare iterativa care rafineaza rezolutia grilei si etapa de timp in timpul simuldrii.

Pentruaaborda provocarea performantei de calcul, afost utilizatd o unitate de procesare
grafica (GPU), implementarea acceleratd a metodei Lattice-Boltzmann (LBM). in ultimii ani,
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Figure 4.1: Simulation setup: the surface geometry (left), and the flow rate prescribed at
the inlet boundary for the two (right).

LBM a apdrut ca o alternativd puternica la metodele traditionale de element finit (FEM),
metodele de diferenta finita (FDM) si metodele de volum finit (FVM) pentru modelarea flux-
urilor de fluide [11, 1]. Spre deosebire de solver-urile bazate pe FEM, LBM nu are nevoie
de algoritmi complexi de meshing si functioneaza pe o retea carteziang, simplificand foarte
mult etapa de preprocesare. Mai mult, structura extrem de locala a algoritmului LBM are
drept rezultat o performanta impresionanta asupra arhitecturilor paralele moderne [55].
LBM a atras atentia si in contextul simuldrii fluxului cerebral: Chopard et. Al. [12] a folosit
o implementare LBM open source: Palabos [27] pentru studierea formadrii trombului intr-
un anevrism cerebral, Bernsdorf et. Al. [6] a folosit LBM pentru a studia reologia fluxului
in anevrismul cerebral si Zavodszky et. Al. [60] a efectuat un studiu de validare si a aratat
rezultate bune prin compararea diferitelor implementari LBM cu o solutie de volum finit si
date experimentale.

4.2 Selectia automata a parametrilor

Reducerea interactiunii cu utilizatorul si expertiza necesara in legatura cu CFD reprezinta
un aspect important pentru utilizarea solverului de flux intr-un cadru clinic. O caracteristica
cheie a implementdrii este reglarea automata a pasului de timp 6t si a rezolutiei spatiale dx
pentru optimizarea preciziei si a performantei. Pentru a realiza acest lucru, a fost propusd o
abordare euristicd bazatd pe limitele de stabilitate ale LBM cunoscute si pe unii factori alesi
empiric. Mai precis, 6t si éx sunt alese pentru a fi cat mai grosiere, dar in acelasi timp pentru
a fi suficient de mici pentru a surprinde caracteristicile de flux relevante si pentru a satisface
constrangerile de stabilitate specifice LBM.

4.3 \Verification: comparatie cu datele ASME2012 raportate

in literatura
Pentru a evalua metodologia prezentata au fost efectuate experimente pe un model de
anevrism de referinta prezentat anterior in [46] ca parte a "Aneurysm CFD Challange 2012,

in care participantii au fost obligati sa efectueze simuldri CFD si sa prezica fluxul. Cazul con-
std dintr-un anevrism cerebral urias cu o stenoza proximala, afisatd in figura 4.1. Steinman

18



Chapter 4 — Evaluarea non-invaziva a hemodinamicii anevrismelor cerebrale

AT

2 Pressure (Pa) Velocities (mm/s) Wwall shor stress (Pa)
0.00d 1‘25‘.‘ ‘ H250. 375 500.0.000  125. 250. 375. 500.0.000 3.75 7.50 11.3 15.0
u\

NERRRN ‘IH,H i hum g

Figure 4.2: Presiuni, viteze si tensiune de forfecare a peretelui pentru cazul ICA1 la varful
sistolei. Rezultate de simulare din LBM (primul rand) si Ansys CFX (al doilea rand)..

et. al. [46] a raportat solutiile prezentate si a ajuns la concluzia ca scaderea presiunii din
cauza stenozei a fost rezonabil de bine prezisa in marea majoritate a participantilor. Sim-
uldrile au fost efectuate utilizand aceeasi configuratie si comparate cu solutiile prezentate
pentru provocare.

4.4 \Verificare: comparatie cu un solver comercial

Pentru a valida in continuare rezultatele, simuldrile au fost efectuate pe 20 de cazuri de
anevrism specifice pacientului si comparativ cu rezultatele obtinute folosind un solver CFD
disponibil comercial (Ansys CFX, Canonsburg PA, www.ansys.com). Cazurile reprezinta zece
anevrisme ale arterei carotide interne (ICA) si zece anevrisme ale arterei cerebrale medii
(MCA). O verificare mai ampla a metodei pe cazuri de anevrism similare a fost realizata in
[48]. Simuldrile au fost efectuate sub aceeasi configuratie ca in experimentele anterioare:
trei cicluri cardiace si rezultatele au fost extrase doar din ultimul cicly, la limita de intrare este
specificatd o viteza variabild in timp ce iesirea este setatd sd aiba presiune zero. Rezolutia
grilei a fost estimata automat folosind abordarea propusd in sectiunea 2. Figura 4.3 prez-
inta campurile de presiune, viteza si tensiune de forfecare a peretelui (WSS) atat pentru
rezultatele LBM cat si pentru CFX corespunzatoare cazului ICA1. Pentru toate cele trei can-
titati, solutiile LBM se potrivesc bine cu CFX, deoarece nu existd o diferenta semnificativa
intre cele doua solutii.
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Figure 4.3: Presiuni si viteze de-a lungul liniei centrale, corespunzatoare ramurii principale
a cazului ICA1.

4.5 Discutie

Efectuarea calculelor CFD este de obicei o sarcina dificila, in special pentru fluxurile com-
plexe, cum ar fi in anevrismele cerebrale. Principalele provocari sunt date de complexit-
atea computationald care duce la timpi de executie foarte mari, dar si cerinta unui utilizator
cu experienta pentru alegerea parametrilor de rezolvare, a rezolutiei plaselor, etc. Ambii
sunt factori limitatori care reduc puternic potentialul de utilizare a instrumentelor bazate pe
CFD intr-un mediu clinic in care calculele trebuie sa fie efectuate pe baza de pacient. Aici,
aceste limitari au fost abordate si propuse o metodologie noud pentru efectuarea calculelor
hemodinamice in anevrismele cerebrale specifice pacientului. Costul calculatiei a fost redus
semnificativ prin utilizarea unei unitati de procesare grafica a metodei Lattice-Boltzmann. O
simulare CFD pentru un anevrism cerebral poate fi efectuatd in cateva minute pe o statie de
lucru obisnuitd, comparativ cu orele pe grupe de calcul scumpe. Calculele au fost efectuate
pe 21 de cazuri de anevrism, iar timpul mediu de executie a fost de 40 de minute folosind un
singur GPU de marfa. Timpul masurat include etapa de preprocesare, toate cele trei cicluri
cardiace si, de asemenea, reluarea de simulare necesard pentru reglarea rezolutiei spatiale
si a timpului. Desi timpul de calcul poate fi considerat inca prea mare pentru a utiliza astfel
de instrumente intr-un cadru clinic, acesta poate fi totusi redus semnificativ prin cresterea
suplimentara a paralelismului, de ex. prin utilizarea mai multor GPU simultan [55], intrucat
LBM este cunoscut la scara bund pe hardware-ul paralel masiv. Mai mult, s-a constatat
cd existd o dependenta puternica intre timpul de calcul si complexitatea geometriei vaselor,
adicd ingustarea segmentelor, curburgd, ramificare, etc. Pe madsura ce fluxul dezvolta ca-
racteristici mai complexe, este necesara si o rezolutie mai fina, deci cresterea timpului de
calcul.
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5. Evaluarea non-invaziva a hemodinam-
icii coarctatiei aortice

5.1 Introducere

Coarctatia aortei (CoA) este o boald congenitald care reprezinta 8-11 % din bolile cardi-
ovasculare [20]. Consta intr-o ingustare a mediului aortic in lumenul aortei, de obicei local-
izatin apropierea arcului aortic, care obstructioneaza fluxul, provocand o cadere de presiune
de-a lungul ingustarii, iar mai putin sange este livrat in partea inferioara a corpului. Dacd a
fost lasata netratatd, s-a constatat ca cauzeaza hipertensiune arteriald, boala coronariana
precoce, insuficienta cardiaca, accident vascular cerebral, formarea de anevrism si scaderea
sperantei de viata [13, 53, 39]. Tratamentul CoA are ca scop reducerea caderii de presiune
si restabilirea conditiilor normale de curgere in partea inferioara a corpului. Tratamentul
este de obicei efectuat chirurgical sau percutanat, adica prin plasarea unui stent sau prin
angioplastie cu balon [22, 38]. La copiii mai mari si in special la adolescenti si adulti, inter-
ventia pe baza de cateter devine tot mai raspandita si este de obicei standardul de ingrijire.
Desi raportul de ocluzie poate fi mdsurat cu exactitate din datele imaginii, de ex. RMN sau
ecocardiogravura trans-toracicd, o decizie clinica precisa necesita o evaluare hemodinamica
care poate fi efectuatd doar in mod invaziv prin masuratori de presiune [50]. in mod specific,
tratamentul este recomandat pentru o scadere a presiunii de trans-coarctare de la varf la
varf de 20 mmHg sau mai mult [41]. Cea mai precisd tehnicd pentru masurarea caderii de
presiune este cateterizarea intravasculara.

Data fiind natura invaziva a cateterismului cardiac si costurile si riscurile asociate, s-au
facut eforturi pentru a dezvolta metode non-invazive pentru calcularea scaderii de presiune
trans-CoA din imaginile medicale. O abordare raportata anterior consta in utilizarea inform-
atiilor despre viteza fluxului extrase cu ultrasunete Doppler sau RMN de contrast de faza
(PC-MRI), in combinatie cu ecuatiile dinamicii fluidelor, pentru a estima presiunea in functie
de viteza [43, 57, 18]. O abordare diferitd se bazeaza pe dinamica calculului fluidului (CFD)
pentru efectuarea calculelor specifice fluxului sanguin specific pacientului. In comparatie cu
tehnicile traditionale, principalul avantaj al instrumentului bazat pe CFD este acela cd ofera
potentialul de a simula si hemodinamica post-tratament sau curgerea in diferite conditii,
cum ar fi stresul, care in mod normal ar trebui sa fie indus farmacologic. Mai mult, CFD
este capabil sa furnizeze cantitdti care nu sunt disponibile prin mdsurare, de ex. Cantitdti de
forfecare a peretelui (WSS) sau cantitati derivate WSS

Aici, a fost introdus un cadru pentru personalizarea automata si robusta a calculelor
hemodinamice aortice pentru evaluarea pacientilor CoA pre si post-interventie din datele de
angiografie rotativa 3D (3DRA). Cadrul combina tehnicile bazate pe CFD si ML pentru eval-
uare si, in conformitate cu cunostintele noastre, reprezinta prima abordare de calcul bazata
pe datele 3DRA pentru calculul presiunii non-invazive la pacientii cu CoA. Caracteristicile
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cheie ale cadrului sunt (i) un model hibrid multiscale de interactiune cu structura fluida de
ordine redusa, (ii) o metodd de estimare a parametrilor pentru calibrarea conditiilor de in-
trare si de iesire si a proprietdtilor mecanice regionale, pentru a se asigura ca rezultatele
computationale corespund mdsuratorile specifice pacientului si (iii) un model imbunatatit
de scddere a presiunii bazat pe ML capabil sa determine cu exactitate pierderile de energie
pentru o gamad larga de conditii de curgere si variatii de CoA anatomice. Inspirat de lucrarea
originald a lui Young si Tsai [58], unde parametrii modelului au fost incadrati la datele exper-
imentale, modelul de cadere de presiune bazat pe ML a fost dezvoltat folosind o abordare
similard, bazandu-se insa pe datele silico. Au fost efectuate un numar mare de calcule 3D
CFD pe un set de modele anatomice de coarctare aortica generate sintetic si, apoi, au an-
trenat un model bazat pe ML pentru predictia exactd a caderii de presiune a CoA.

5.2 Dezvoltarea unui model de cadere de presiune adaptat
pentru coarctatia aortica

A fost introdus un nou model analitic pentru calculul direct al scaderii instantanee a
presiunii in segmentele CoA, folosind ca intrare debitul aortic si caracteristicile anatomice
relevante ale segmentului CoA. Punctul de plecare pentru definirea modelului analitic este
lucrarea anterioard a lui Young si Tsai [58]. Pentru aimbunadtati in continuare precizia mod-
elului in conditii de flux aortic patologic, au fost addugati termeni noi la expresia analitica si
adaptarea tuturor parametrilor prin efectuarea unei optimizari bazate pe invatare automata
pe 0 mare baza de date cu rezultate tridimensionale de calcul CFD tridimensionale gener-
ate pentru modele anatomice sintetice CoA. Pentru a genera modelele anatomice sintetice
au fost utilizate modele anatomice CoA specifice pacientului reconstruite anterior ca punct
de plecare [40]. Astfel, s-au generat 200 de modele anatomice sintetice si s-au rulat mai
multe calcule pentru fiecare model anatomic, utilizand fluxuri de intrare diferite, asa cum
este descris mai jos. Presiunile extrase din calculele 3D CFD au fost apoi folosite pentru a
calibra parametrii modelului.

5.3 Rezultate

5.3.1 Evaluarea modelului de cadere de presiune

Mai intai a fost evaluata performanta modelului optimizat si cel original Young-Tsai, fo-
losind calculele 3D CFD ca date de referintd: figura 5.1 afiseaza rezultatele testului.

5.4 Discutii si concluzii

Un ingredient cheie al solutiei propuse este dezvoltarea unui model de scddere a presi-
unii bazat pe invatarea automata specifica coarctarii. O baza de date cuprinzatoare pentru
formare este o conditie necesard pentru dezvoltarea cu succes a unui astfel de model. intr-
unscenariu ideal, baza de date de formare ar consta din mii de modele anatomice extrase din
imagini medicale, care sa contabilizeze variabilitatea coarctarilor aortice la diferite populatii
de pacienti si masuratorile de presiune invazive corespunzdtoare pentru fiecare ingustare.
Din punct de vedere practic, crearea unei baze de date atat de mari ar fi prohibitiv de costis-
itoare si consuma mult timp.
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Figure 5.1: Evaluarea modelelor de cadere de presiune. A P rp reprezinta caderea de presi-
une extrasa din calculele 3D CFD, in timp ce A Pggima: €ste caderea de presiune determinata
analitic folosind modelele de cadere de presiune: (sus) - modelul Young-Tsai original, model
de cadere de presiune optimizat (mijloc) si model cuplat (jos).
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Capacitatea de a avea modelari predictive cu evaluare hemodinamica in laboratorul de
cateterism cardiac va permite ca deciziile clinice cu privire la terapia cu stent sa se bazeze
pe date solide. Aceasta are capacitatea de a revolutiona modul de luare a deciziilor clinice si
de a imbunatdti in mod semnificativ ingrijirea pacientului. Mai mult, metodologia propusa
este complementara cu abordarile bazate pe CFD introduse anterior bazandu-se pe datele
RMN / CT, care pot fi folosite pentru a evita cateterismul invaziv pentru pacientii cu CoA
nesemnificativa functional.
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6. Concluzii finale

Obiectivul principal al prezentei lucrari a fost dezvoltarea si evaluarea metodelor nu-
merice pentru efectuarea calculelor fluxului de sange in conditii specifice pacientului, cu
scopul de a oferi cunostinte despre sistemul cardiovascular si bolile cardiovasculare spe-
cifice. Lucrarea a fost axata in principal pe efectuarea de simuldri de flux tridimensional in
multiple variatii si pentru diferite scenarii. Desi CFD este un domeniu matur, cu multe instru-
mente existente si verificate pentru efectuarea unor astfel de calcule, utilizarea lui pentru
sistemul cardiovascular este o sarcina dificild. In primul rand, sistemul cardiovascular este
un sistem foarte complex si puternic cuplat, care implica multe procese care au loc la scdri
diferite. Din pdcate, CFD-ul standard nu este suficient pentru a capta suficienta complex-
itate in majoritatea cazurilor, iar cuplarea cu alte metode este necesara. O alta provocare
importantd este performanta de calcul. Se stie ca CFD este un proces foarte pretentios in
ceea ce priveste puterea si timpul de calcul, cu toate acestea, pentru majoritatea cazurilor
de utilizare in afara domeniului medical, aceasta nu este o limitare severa. Utilizarea unor
astfel de instrumente in domeniul medical necesita efectuarea simuldrilor intr-o maniera
specificd pentru pacient, ceea ce inseamna cd este necesar un numar mare de simulari CFD.
Aceasta transforma costul de calcul intr-una dintre cele mai semnificative limitari.

Inaceasta masurs, obiectivul principal al acestei lucriri s-a bazat pe metoda LBM cao al-
ternativa puternica la metodele standard CFD. Datorita formularii sale, LBM s-a dovedit a fi
potrivit pentru calculele fluxului de sdnge cu o serie de avantaje. in primul rAnd, implement-
area LBM este implicit paraleld si s-a dovedit cd performeaza foarte bine cu hardware-ul
GPU. Daca este pusd in aplicare in mod corespunzator, luand in considerare restrictiile leg-
ate de arhitectura unui GPU, performanta rezultata poate fi fard precedent ridicata. Desi ex-
ista numeroase studii care propun implementdri bazate pe GPU si raporteaza performante
deosebite, exista foarte putine studii in care astfel de calcule au fost efectuate pe anatomii
reale specifice pacientului si cu parametri alesi in intervalele fiziologice. Un alt avantaj sem-
nificativ al LBM in comparatie cu metodele clasice, bazate pe continuum este capacitatea
de a gestiona geometrii complexe, fard a necesita o operatie de plasare. Deoarece imple-
mentarea LBM functioneaza pe o retea Carteziand, definirea unui domeniu fluid complex se
poate face pur si simplu marcand locatiile din grild ca fiind solide sau fluide. S-a demonstrat
cd aceasta caracteristica este potrivitd si pentru simularile FSI unde frontiera regiunii flu-
ide se deplaseaza in timp. Mai precis, miscarea granitei poate fi prescrisa pur si simplu prin
schimbarea locatiilor grilei de la fluid la solid sau invers. Aceasta este o operatie foarte com-
plexd atunci cAnd este clasicd, de ex. Sunt folosite metode bazate pe FEM. In aceste cazuri,
actualizarea domeniului fluid necesitd actualizarea retelei corespunzatoare. La randul sdu,
aceastd operatie de actualizare necesitd, de asemenea, regenerarea retelei poligonale in
anumite locatii pentru a preveni degenerarea acesteia.

Urmatorul scenariu considerat in aceasta lucrare a fost cuplarea LBM cu alte metodo-
logii pentru includerea efectului altor procese fizice care implica fluxul de sange. Cel mai
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semnificativ proces de luat in considerare a fost interactiunea cu peretii vaselor. Vasele de
sange sunt formate din tesut elastic care se poate extinde si se poate contractain functie de
tensiunea arteriala si de multi alti factori, cum ar fi tesutul din jur. Efectuarea unei simulari
cuplate fluid-solid necesita rularea separata a doua simuldri pentru componentele fluide si
solide, deoarece nu exista un model matematic unificat pentru ambele. Aceasta separare
implica, de asemenea, ca informatiile trebuie schimbate in mod explicitintre cele doua com-
ponente si la o frecventd foarte mare. Mai precis, in cazul cupldrii fluid-solid, solidul este
miscat de presiunea fluidului in timp ce fluidul este condus de deplasarea solidului. Acest
schimb bidirectional are drept rezultat un sistem cuplatin care atat fluidul cat si solidul sunt
afectate unul de celdlalt. Un caz mai simplu este atunci cand aceastad cuplare este efectuata
doar intr-o singura directie: miscarea solida este cunoscuta si se impune la limita fluidului.
Ambele cazuri au fost abordate in lucrarea curentd si au fost propuse o serie de metodo-
logii pentru efectuarea unor astfel de calcule cu LBM. Principala limitare pentru efectuarea
calculelor FSI pe anatomii specifice pacientului este timpul de calcul foarte ridicat. Desi sim-
ularea fluxului bazat pe GPU-LBM este foarte rapida, cuplarea acesteia cu simularea solida
limiteaza semnificativ performantele de calcul. Acest lucru se datoreaza mai ales moduluiin
care informatiile sunt schimbate intre cele doud simulari: simularea fluidului este realizata
cu LBM pe o grila Carteziang, in timp ce simularea solida este realizata cu o metoda FEM
standard pe o retea neregulata. Prin urmare, pentru schimbul de informatii nodale intre
aceste doud simulari, este necesar ca datele sa fie interpolate pe fiecare grilda. Din pdcate,
aceasta nu este o operatie simpld, deoarece necesitd o operatie de cautare pentru a gasii
cel mai apropiat nod pe reteaua neregulatd, iar aceasta operatiune de cdutare ar fi necesara
pentru fiecare nod de pe frontiera. Pentru aaborda aceasta limitare a fost propusa o metoda
euristica pentru a elimina nevoia unei operatiuni de cdutare. Mai mult, sa aratat ca metoda
propusa este complet paralelizabila si poate beneficia de arhitectura GPU. In cele din urma,
s-a ardtat ca timpul de calcul total pentru efactuarea unei simulari FSIin comparatie cu o
simulare doar a fluxului poate fi redus la doar 50 %.

in cele din urm4, pentru a evalua rezultatele metodelor propuse, au fost efectuate o serie
de experimente pe date reale specifice pacientului. Au fost luate in considerare doua scen-
arii: ventriculul stang siaorta. S-au efectuat atat simulari bidirectionale cat si unidirectionale
cu aceste cazuri. Rezultatele au fost evaluate prin compararea lor cu viteze de curgere ex-
trase din datele RMN 4D dobandite de la aceiasi pacienti. Desi RMN-ul 4D este capabil sa
furnizeze masuratori precise pentru campurile de viteza, utilizarea acestora ca date de refer-
inta pentru validarea simularilor nu a fost simpla din cauza zgomotului prezent in imagini.
Pentru a face fatd acestei limitari, a fost efectuata o comparatie medie pe segmente, care
indica un bun acord intre calcule si mdsuratori.

Al doilea obiectiv major al prezentei lucrdri a fost de a avansa metodele propuse spre
utilizarea de rutina clinicd, evaluand potentialul lor de a fi utilizate in fluxurile de lucru nein-
vazive. Pentru a realiza acest lucru, au fost luate in considerare doua scenarii specifice:
anevrisme cerebrale si coarctare aorticd. Pentru ambele aceste patologii, sa ardtat anterior
ca caracteristicile legate de flux joaca un rol important. Pentru ambele cazuri, un prim pas a
fost validarea rezultatelor simuldrii cu datele de referintd existente. Pentru fluxul anevrism,
nu este posibild in prezent sd se efectueze o validare in vivo, deoarece nu existd nicio modal-
itate de a efectua mdsuratori relevante la un pacient. Pentru a depdsi aceasta limitare, stu-
diul de validare a fost realizat prin compararea rezultatelor cu datele de referintd existente
raportate in literatura si cu un solver CFD matur, de ultima generatie, disponibil comercial
(Ansys CFX, Canonsburg PA). Comparatia cu solverul comercial s-a bazat pe 20 de anatomii
specifice pacientului extrase din imagini RMN. Comparatia a ardtat un acord exceptional de
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bun intre rezultate, cu o eroare medie de 2 % pentru viteza si presiune. O implementare
accelerata GPU a fost propusa impreuna cu o serie de optimizari, ceea ce a dus la un timp
de executie mediu de 40 de minute pe pacient. Desi acest lucru poate fi considerat incd la
nivel ridicat pentru o aplicatie intr-un cadru clinic, performanta in timp de executie este in
continuare ordine de marime mai buna in comparatie cu valorile de referinta din literatura.

Ultimul scenariu abordat este evaluarea hemodinamica neinvazivd a coarctatiei aor-
tice. Coarctatia aortica este o boald congenitald care consta in ingustarea aortei care re-
strictioneaza fluxul de sange la parteainferioard a corpului. Un parametru important pentru
evaluarea severitdtii coarctatiei si, prin urmare, pentru diagnosticul acesteia este cadereade
presiune pe segmentul aortic restrans. Aceastd cadere de presiune este de obicei masurata
invaziv folosind un cateter, care este o procedura costisitoare care prezinta anumite riscuri
pentru pacient. Prin urmare, o abordare non-invaziva a estimarii caderii de presiune poate fi
consideratd extrem de valoroasa pentru diagnosticarea pacientilor cu coarctatie aortica. in
aceasta masurd, a fost evaluat potentialul utilizarii calculelor CFD ale fluxului aortic pentru
estimarea caderii de presiune. Cu toate acestea, s-a dovedit a fi o sarcind dificila de realizat.
Comparativ cu alte regiuni ale sistemului cardiovascular, fluxul de aorta este foarte complex,
in principal datorita numarului foarte mare de Reynolds. Pentru a simula un astfel de flux
complex, este necesara o rezolutie spatiald si temporald foarte find, ceea ce face ca per-
formantain timp de rulare sd fie foarte scdzuta. O primd incercare de a aborda aceasta lim-
itare a fost sa foloseasca modele de turbulenta care sa permitd rularea simularii cu rezolutie
grosierd. Cu toate acestea, s-a constatat ca perioadele de executie rezultate nu au fost su-
ficient de mici pentru a utiliza astfel de calcule intr-un flux de lucru clinic. Prin urmare, a fost
luata in considerare o abordare complet diferita: in loc sa efectueze simulari CFD la scara
completd, a fost elaborat un model statistic. Motivul principal din spatele acestei abordari
a fost acela ca este nevoie doar de scdaderea presiunii in regiunea de coarctare, prin urmare
nu este necesard efectuarea unei simuldri CFD tridimensionale intregi. in aceastd masura,
a fost elaborat un model statistic care consta dintr-o componentd de invdtare cuplatd si o
componenta inspirata fiziologic. Modelul a fost ajustat prin efectuarea unui numar mare
de simulari tridimensionale CFD ale aortei pe vase aortice realiste sintetice. Apoi, modelul a
fostinstruit pentru a prezice presiunea bazata pe baza de date de simuldri si parametri geo-
metrici asociati. in cele din urm&, modelul de presiune a fost evaluat pe baza atat a presiunii
CFD cat si a presiunilor mdsurate in mod invaziv real, ceea ce a dus la o eroare relativa de
doar 1 %.
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Abstract

Progress in recent years in medical imaging and 3D segmentation and reconstruction
techniques has enabled the development of methods for non-invasive analysis of the hu-
man circulatory system. Despite progress in this area, diagnosis of cardiovascular diseases
remains a difficult task, and invasive measurements that may pose certain risks are of-
ten required. As a result, a major interest has emerged in the use of non-invasive dia-
gnostic techniques based on images and numerical methods. In this work the issue of
using three-dimensional fluid simulations for the non-invasive diagnosis of cardiovascu-
lar system pathologies was studied. Although such simulation methods have been used in
other areas for many years, their use in the medical context is subject to constraints. Two
main objectives have therefore been considered: To develop coupled methods to simulate
hemodynamic and fluid-solid interaction under different conditions (I) and to improve the
potential for using these methods in a clinical environment for the non-invasive diagnosis of
cardiovascular diseases (ll). For the first objective a number of methods have been proposed
that allow for the efficient simulation of hemodynamics in several scenarios: coupled sim-
ulation of the fluid-solid interaction, various coupling strategies and performance improve-
ment considerations. For the 2nd objective, a number of experiments have been carried
out to demonstrate the potential of their use in a clinical environment as reliable tools. Ex-
periments with real data, obtained from medical images, and validation studies have been
performed that demonstrate the accuracy of the obtained results.
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Rezumat

Progresele inregistrate in ultimii ani in domeniul imagisticii medicale cat si in ceea ce
privesc tehnicile de segmentare si de reconstructie 3D au permis dezvoltarea unor met-
ode de analizd non-invaziva a sistemului circulator uman. in pofida progreselor realizate in
domeniul mentionat, diagnosticarea bolilor cardiovasculare ramane o sarcina dificild, de cele
mai multe ori fiind necesare masurdtori invazive ce prezinta anumite riscuri. Ca urmare, a
apdrut uninteres major pentru utilizarea unor tehnici de diagnosticare non-invaziva, bazate
pe imagini si metode numerice. In aceastd lucrare a fost studiat3 problema utilizarii sim-
ularilor de fluide tri-dimensionale in diagnosticarea non-invaziva a unor patologii ale sis-
temului cardiovascular. Cu toate ca astfel de metode de simulare sunt folosite de multi
ani in alte domenii, utilizarea lor in contextul medical este supusa unor constrangeri. Prin
urmare, s-au avut in vedere douad obiective principale: dezvoltarea unor metode cuplate
ce permit simularea hemodinamicii si a interactiunii fluid-solid in diferite conditii (I) si im-
bunatdtirea potentialului de utilizare a acestor metode intr-un mediu clinic pentru diagnost-
icarea neinvaziva a unor patologii cardiovasculare (ll). Pentru primul obiectiv au fost propuse
o serie de metode ce permit simularea eficienta a hemodinamicii in mai multe scenarii: sim-
ularea cuplata a interactiunii fluid-solid, diverse strategii de cuplare si considerente pentru
imbunatdtirea performantei. Pentru al 2-lea obiectiv au fost efectuate o serie de experi-
mente pentru a demonstra potentialul utilizarii lor intr-un mediu clinic ca metode verificate
si de incredere. Au fost efectuate experimente cu date reale, extrase din imagini medicale
si studii de validare a rezultatelor ce demonstreaza precizia rezultatelor obtinute.
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