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n cadrul acestui newsletter se prezintd o serie de activititi care au fost desfisurate in
vederea atingerii obiectivelor formulate la inceputul proiectului. in primul rand s-a
continuat dezvoltarea platformei de procesare a imaginilor medicale, addugandu-se o
serie de functionalitati importante pentru simplificarea fluxul de lucru si pentru post-
procesarea rezultatelor.

De asemenea, s-a dezvoltat un model multiscalar al circulatiei coronariene in interiorul
caruia s-a cuplat modelul arterelor coronariene cu un model cu parametrii distribuiti al
inimii si cu un model microvascular specific circulatiei coronariene. Modelul astfel
obtinut prezinta avantajul ca permite nu doar estimarea indicatorului FFR, care se
bazeaza pe marimi medii (presiuni) determinate de-a lungul unui ciclu cardiac, ci si a
altor indicatori care se calculeaza doar pe un anumit interval de timp din cadrul unui
ciclu cardiac, precum indicatorul iFR (instantaneous wave free ratio) [Petraco et al.,
2012]. Acest indicator a beneficiat de tot mai multa atentie din partea comunitatii de
diagnosticare coronariana si este evaluat la momentul actual in mai multe studii la nivel
mondial. Deoarece iFR este determinat in starea de repaus, modelul multiscalar a fost
proiectat astfel incat sa permitd atat simularea starii de hiperemie (necesara pentru FFR)
cat si a stdrii de repaus. O altd activitate de cercetare importantd s-a concentrat asupra
modelarii influentei tesutului extern al vaselor asupra hemodinamicii arteriale. Tesutul
extern joacd un rol important in sustinerea arterelor si trebuie luat in considerare in mod
corespunzator in cadrul simularilor hemodinamice.

La nivelul modelului cu parametrii distribuiti al hemodinamicii arteriale prezentat n
raportul anterior s-au realizat doud extensii importante. Acel model permitea doar
simularea hemodinamicii pentru pacienti sanatosi sau cu patologii moderate. De aceea,
in primul rand s-a dezvoltat si implementat un nou model de valva, care permite
simularea stdrilor patologice severe de stenozare si regurgitare pentru oricare dintre cele
patru valve ale inimii (mitrald, aorticd, tricuspida si pulmonard). Suplimentar, s-a
dezvoltat si un model in circuit Tnchis care permite simularea fintregului circuit
cardiovascular, cu ambele parti ale inimii, cu circulatia sistemicd si cu circulatia
pulmonara. Acest model este util pentru simularea starilor tranzitorii ale pacientilor.

Pentru a reduce timpii de executie necesari pentru rularea simularilor s-au relizat o serie
de studii de procesare paraleld a algoritmilor bazati pe sabloane prin utilizarea
procesoarelor grafice de ultima generatie (NVIDIA Kepler si Fermi).
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Pe de altd parte, toate modelele dezvoltate trebuie validate prin intermediul datelor
achizitionate de la pacienti. in acest sens au fost dezvoltate trei protocoale de achizitie
detaliate pentru examinarile realizate prin ecografie, angiografie si cateterizare cu senzor
de presiune. Suplimentar s-a dezvoltat un flux de achizitie a datelor de la pacienti care
trebuie urmat si in interiorul caruia se iau decizii pe baza a doua seturi de criterii de
includere/excludere a pacientilor din cadrul studiului.

1.
Procesarea imaginilor achizitionate prin angiografie

Se prezinta pe scurt doua facilitati ale platformei de procesare a

datelor medicale achizitionate:

e segmentarea geometriei: mai multe ramuri coronariene pot fi
segmentate 1n cadrul aceleiasi reconstructii tridimensionale
(figura 1.1).

e post-procesarea rezultatelor.

Acest aspect este foarte important in situatia in care o geometrie
coronariana prezinta stenoze atdt pe ramura principald, cat si pe
ramuri secundare. Suplimentar, evaluarea razelor ramurilor
secundare este importantd si pentru estimarea corecta a debitului in
fiecare segment coronarian (in cazul in care aceste ramuri nu sunt
luate in considerare, debitul va fi supraestimat in partea proxima a
geometriei si subestimat in partea distald a geometriei). Daca
ramurile secundare nu sunt stenozate, informatia referitoare la raza

de referintd a acestor ramuri este suficienta in vederea personalizarii

modelului multiscalar al circulatiei coronariene. Prin urmare, pentru Figura 1.1. Segmentarea simultand a mai multor ramuri coronariene.
a reduce timpul de segmentare, pentru ramurile secundare
sinitoase s-a introdus posibilitatea efectusrii unei singure ® reprezentarea variatiei indicatorului FFR de-a lungul axei centrale
mésuratori de raza. a vasului;
e reprezentarea variatiei razei de-a lungul axei centrale a vasului

Pentru etapa de post-procesare s-au adaugat urmatoarele facilitati: (figura 1.2)
e colorarea suprafetei vasului tridimensional reconstruit pe baza

valorii FFR simulate;

500 1,000 1,500 2,
Centerline point

Figura 1.2. Variatia razei de-a lungul axei centrale a vasului.

2.
Modelarea multiscalara a circulatiei arteriale coronariene

Circulatia coronariana arteriald este atipicd pentru sistemul miocardului de-a lungul sistolei si a relaxarii miocardului de-a lungul
cardiovascular deoarece debitul sistolic este scdzut iar debitul diastolei. Pentru a putea simula acest comportament intr-un model
diastolic este crescut. Acest aspect se datoreaza contractiei hemodinamic, este nevoie sd se includa si un model al inimii care
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este util atat pentru a specifica o conditie de frontierd de intrare
pentru aorta, dar si pentru a simula efectul contractiilor asupra
circulatiei coronariene.

Este important sa se modeleze atat starea de repaus cat si starea de
hiperemie a pacientului. Indicatorul diagnostic FFR (Fractional Flow
Reserve) a fost initial propus ca alternativd pentru evaluarea
patologiilor coronariene [Pijls et al., 1996]. Desi o multitudine de
studii au demonstrat capacitatea acestui indicator de a diferentia
stenoze semnificative de stenoze nesemnificative functional, FFR
este folosit la nivel mondial doar in aproximativ 10% cazurile de
diagnosticare coronariana. Un motiv important pentru rata de
adoptare redusa este necesitatea inducerii starii de hiperemie hainte
de madsurarea FFR. Pentru a adresa acest aspect, alti indicatori
hemodinamici au fost propusi recent, care se bazeaza pe masuratori
in starea de repaus: raportul dintre presiunea medie distald si
presiunea medie proxima (Pd/Pa bazal), rezistenta stenotica bazala
(BSR), raport instantaneu de presiune in intervalul fara unde (iFR)
[Sen et al.,, 2012]. Indicatorul iFR este calculat ca raport dintre
presiunea medie distala si presiunea medie proxima, ambele fiind
calculate pe durata diastolica lipsita de unde hemodinamice — un
interval de timp de-a lungul caruia rezistenta este constanta si
minima.

De-a lungul ultimilor ani, mai multe studii au analizat capacitatea
diagnostica a indicatorului iFR, atat in situatia utilizarii independente
[Petraco et al., 2013] cat si in combinatie cu FFR [Petraco et al.,
2014], demonstrandu-se ca iFR este superior evaluarii pur anatomice
a leziunilor coronariene.

in continuare se descrie un model multiscalar al circulatiei
coronariene care a fost dezvoltat pentru a simula atat starea de
repaus cat si starea de hiperemie a pacientului. Se foloseste un
model de ordin redus al sistemului cardiovascular si un framework
complet automatizat pentru personalizarea simuldrilor hemo-
dinamice. Datele de intrare sunt imaginile DICOM achizitionate prin
angiografie de rutina si alte marimi determinate pe cale non-invaziva.

Pentru reconstructia geometriei coronariene se foloseste platforma
descrisa in sectiunea 1. Modelul multiscalar pentru simularea
hemodinamica in cadrul modelului anatomic reconstruit este
prezentat in figura 2.1.

Stenozele sunt detectate automat si un model de cddere de presiune
semi-analitic, parametrizat pe baza geometriei, este utilizat pentru a
modifica ecuatia de conservare a impulsului a modelului 1D [Huo et
al.,, 2012]. Geometria coronariana a pacientului este cuplata la o
geometrie genericd a aortei. Suplimentar, se foloseste modelul cu
elastanta variabild pentru partea stangd a inimii si un model
microvascular specializat pentru circulatia coronariana. Acest model
simuleaza efectul contractiei miocardului asupra circulatiei prin
incorporarea presiunii intramiocardice, aproximata prin intermediul
produsului dintre presiunea ventriculului stang si o constanta de
proportionalitate c.

Pentru realizarea unor simuldri hemodinamice specifice pacientului,
parametrii modelului sunt personalizati prin intermediul unui
framework de estimare a parametrilor, compus din doi pasi
secventiali. La primul pas, o serie de parametrii sunt calculati direct
si, apoi, 0 metoda de calibrare complet automatizata este utilizata
pentru a estima valorile celorlalti parametrii. Astfel, se garanteazd
faptul ca simuldrile personalizate corespund madsuratorilor si

estimarilor realizate pentru pacient. Initial se estimeaza debitul in
starea de repaus al fiecarui vas din geometria coronariana.

Pentru a estima debitul total la frontiera de intrare a geometriei,
initial se calculeaza debitul mediu pentru fiecare generatie de vase.
Apoi, valoarea finald a debitului este calculatd prin medierea
estimdrilor obtinute la fiecare generatie. in final, se determini
debitul pentru fiecare vas terminal al geometriei, prin distribuirea
debitului total calculat anterior pe baza formulei.
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Figura 2.1. Model multiscalar al circulatiei coronariene.

Autoreglarea coronariand mentine un nivel constant de perfuzie
miocardica, datd de necesarul de oxigen, prin adaptarea rezistentelor
microvasculare. Pentru a calcula rezistenta sistemica totald se
foloseste supozitia conform cdreia debitul coronarian reprezintd 4.5%
din debitul cardiac in starea de repaus. Acest debit este apoi
distribuit Tn mod egal catre cele trei vase principale coronariene
(LAD, LCx, RCA) [Wieneke et al., 2005].

De-a lungul celui de-al doilea pas al frameworkului de estimare a
parametrilor, o metoda de calibrare bazata pe optimizare este
aplicata pentru a estima valorile parametrilor incd necunoscuti.
Parametrii estimati sunt: volumul de final de diastold al inimii,
raportul dintre rezistenta proxima si totald a modelului windkessel
sistemic si constanta de timp a cdderii de presiune a modelului
windkessel sistemic atunci cand debitul este nul. Pentru a asigura
faptul ca debitul coronarian simulat este identic cu cel calculat,
rezistenta sistemicd totald la fiecare frontiera de iesire, este de
asemenea estimata prin intermediul acestui framework.

Suplimentar, iFR este calculat pentru intervalul in care undele
hemodinamice (de presiune sau debit) sunt absente si prin urmare
acest indicator depinde de caderea de presiune trans-stenotica de-a
lungul diastolei. Caderea de presiune, la randul ei, depinde de debit si
prin urmare este important sa se controleze cantitatea de debit
coronarian la sistola si diastola. Studii anterioare au analizat debitele
sistolice si diastolice [Spiller et al., 1983], [Heller et al., 1994],
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indicand ca debitul sistolic este proportional mai mic in LCA decat in
RCA (este aproximativ egal pentru LAD si LCx). In continuare s-a
presupus ca debitul sistolic reprezinta aproximativ 20% din debitul
coronarian total pentru LCA si 31% din debitul coronarian total
pentru RCA. Pentru a asigura faptul ca in cadrul simularii aceste
procentaje sunt respectate, constanta de proportionalitate c utilizata
pentru a impune presiunea intramiocardica in cadrul modelelor
microvasculare este adaptata separat pentru fiecare frontiera de
iesire.

Metoda de calibrare este formulata ca solutie a unui sistem neliniar
de ecuatii, cu o radacina in locul in care valorile calculate si cele de
referinsd sunt egale [Itu et al., 2014(c)].

Sistemul de ecuatii neliniare este mai intai rezolvat pentru un model
cu parametrii distribuiti, Tn interiorul caruia aorta si arterele

coronariene sunt modelate ca rezistente.

Autoreglarea coronariand adapteaza rezistentele microvasculare
astfel incat sa se mentina nivelul de perfuzie dictat de necesarul de
oxigen al miocardului. Prin urmare in cazul in care o stenozad este
prezenta, mecanismul de autoreglare asigura faptul ca nivelul de
debit necesar este scaderea rezistentelor

mentinut  prin

microvasculare. Rezistenta microvasculara are totusi o limita minima:
atunci cand o stenoza este foarte severa si presiunea distala scade
considerabil, autoreglarea isi atinge limita si perfuzia miocardica
scade sub nivelul necesar (conducand la ischemie miocardica).

Valoarea minima a rezistentei microvasculare este valoarea
corespunzatoare hiperemiei maxime. Pentru a calcula aceastd
marime, se foloseste o valoare generica a raportului dintre debitul
hiperemic si cel de repaus [Wilson et al., 1990], estimandu-se astfel

debitul hiperemic normal al vasului patologic.

Pentru a simula hemodinamica hiperemicd initial se calculeaza
hemodinamica bazald dupa cum a fost descris mai sus. Apoi
rezistenta totala la fiecare frontiera de iesire este setata la valoarea
minima, (R.), si simularea este rulatd pana cand se atinge
convergenta, fara a modifica valorile altor parametrii.

n continuare se prezintd rezultate obtinute pentru trei cazuri, care
au fost folosite pentru a testa metodologia descrisd mai sus. in
tabelul 2.1 se prezinta tipul vasului coronarian precum si marimile
hemodinamice de interes. Sangele a fost modelat ca fluid newtonian
incompresibil cu o densitate de 1.050 g/cm3 si o vascozitate
dinamica de dynes/(cm*>s).

Tabelul 2.1. Mdrimile hemodinamice calculate pentru cele trei geometrii coronariane utilizate pentru

evaluarea modelului multiscalar al geometriei coronariene.

Caz Vas Debit Presiune aortica P, [mmHg] Presiune distald P, [mmHg] Interval fara unde iFR Py/ P, FFR
[ml/s] [s] bazal
Ciclu cardiac Interval fard Ciclu cardiac Interval fara Start Final
unde unde
Caz1l LAD 0.7433 106.02 99.44 55.34 41.07 1.622 2.138 0.417 0.522 0.435
Caz2 LCx 1.456 96.21 89.57 91.49 83.96 1.534 1.995 0.937 0.951 0.697
Caz3 RCA 0.7667 108.24 100.73 94.71 87.97 1.525 1.995 0.873 0.875 0.844
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Figura 2.2. Marimile hemodinamice calculate pentru cazul 1 (LAD): presiunile aortice si distale, debitul distal, valoarea P4/P, instantanee si intensitatea undelor
incidente si reflectate.
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Figura 2.3. Marimile hemodinamice calculate pentru cazul 3 (RCA): presiunile aortice si distale, debitul distal, valoarea P4/P, instantanee si intensitatea undelor
incidente si reflectate.

Pe baza valorilor limita publicate anterior (iFR < 0.86 este

hemodinamic semnificativ, iar iFR > 0.93 este hemodinamic
nesemnificativ), prima leziune este semnificativda hemodinamic, a
doua leziune nu este semnificativa, iar a treia leziune se inscrie in
hibride iFR-FFR. Valorile FFR

prezentate in ultima coloana confirma aceste indicatii.

zona intermediara a strategiei

Pe langa indicatorii FFR si iFR, frameworkul propus permite de
asemenea calculul raportului P4/P, la repaus (P4/P, bazal). Valoarea
iFR calculatd este mai micd decat valoarea Py/P, bazald pentru
leziunile LAD si LCx, in timp ce pentru leziunea RCA cei doi indici
sunt aproximativ egali. Figura 2.2 prezinta pentru cazul 1 presiunile
proxime si distale, valoarea Py4/P, instantanee precum si intensitatea
undelor incidente si reflectate. Analiza intensitatii undelor confirma
faptul ca nu sunt prezente unde in intervalul considerat pentru
calculul iFR iar valoarea instantanee a raportului dintre presiunea
proxima si distald este relativ constantd pe durata acestui interval.

Valoarea medie a debitului pe durata intervalului fara unde este
semnificativ mai mare decat valoarea medie pentru intregul ciclu
cardiac. Acest aspect conduce la o cadere de presiune mai mare pe

Tabelul 2.2. Evolutia metodei de calibrare pentru cazul 1.

durata intervalului fard unde si prin urmare la o valoare P4/P,
instantanee mai mica. Astfel, se explica rezultatul iFR < P4/P, pentru
acest caz. Figura 2.3 prezinta aceleasi marimi pentru cazul 3, pentru
care valoarea medie a debitului pe durata intervalului fara unde este
aproximativ egala cu valoarea medie pe durata intregului ciclu
cardiac. Aceasta conduce la caderi de presiune similare pe durata
intervalului fara unde si pe durata intregului ciclu cardiac, si prin
urmare la rezultate iFR si P4/P, bazal similare.

Metoda de calibrare converge pentru toate cele trei cazuri in patru
sau mai putine iteratii. in tabelul 2.2 se prezintd pentru cazul 1
evolutia procedurii de calibrare pentru parametrii estimati si pentru
obiective. Doar trei iteratii sunt necesare pentru convergenta,
indicand faptul cd solutia initiald (utilizata la iteratia 0), calculata
prin intermdiul modelului cu parametrii distribuiti, reprezinta o
buna aproximare pentru solutia finala. Timpul de executie necesar
pentru obtinerea rezultatelor finale variaza intre 1 si 2 minute,
depinzand de complexitatea geometriei pacientului dar si de
numarul de iteratii necesare pentru convergentd. Toate simuldrile
au fost rulate pe un calculator desktop standard, echipat cu un
procesor i7 cu 8 core-uri @3.4 GHz, 8GB RAM.

Tip Marime Iteratie Referintd
0 1 2 3
Parametru Vep [ml] 130.68 131.01 131.03 131.05 -
p 0.0481 0.0530 0.0535 0.0537 -
T[s] 3.4032 3.2584 3.2772 3.2780 -
(Rer)1[10° g/(cm®s)] 157.1 156.0 156.1 156.1 -
(] 0.5271 0.5236 0.5097 0.5123 -
Obiectiv Pavg [MmHg] 106.30 106.02 106.01 106.02 106.02
Prax [mmHg] 128.48 129.78 129.93 130.01 130.0
Prmin [MmHg] 91.022 89.991 90.002 90.001 90.0
(@)1 [ml/s] 0.4299 0.4304 0.4303 0.4303 0.4303
(%SystFlow), 19.242 0.1959 0.1993 19.999 20.0
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Acest framework poate fi utilizat la nivel clinic deoarece este eficient,
atat din punctul de vedere al timpului de executie, cat si din punctul
de vedere al hardware-ul necesar pentru rularea simularilor.
Suplimentar, se folosesc doar date achizitionate prin angiografie de
rutina (pe langa valori non-invazive de presiune si ritm cardiac).

O concluzie interesanta a rezultatelor prezentate mai sus este faptul
ca iFR este mai mic decat P4/P, bazal pentru arterele coronariene
stangi, in timp ce pentru arterele coronariene drepte cei doi indici
sunt aproximativ egali. Acest aspect este dat de efectul mai insemnat
al contractiilor miocardului asupra coronarelor stangi decat asupra
coronarelor drepte, aspect care conduce la un raport diferit intre
debitul sistolic si debitul mediu al intregului ciclu cardiac. Prin
urmare, se introduce ipoteza conform careia performanta
diagnostica a indicatorului iFR ar putea fi imbunatatita prin utilizarea

3.

unor valori limita diferite pentru coronarele drepte si stangi.
Suplimentar, intervalul mai mare de variatie al indicatorului iFR
sugereaza cd iFR ar putea avea o capacitate discriminatorie mai buna
decat Py/P, bazal.

Trebuie remarcate totusi o serie de limitari ale framework-ului
prezentat. Tn primul rand, debitul din fiecare vas este estimat prin
intermediul unor legi alometrice de scalare. Informatia de propagare
a contrastului ar putea fi folosita suplimentar pentru a imbunatati
estimarea debitului total si a distributiei sale catre ramurile
reconstruite in cadrul geometriei. Tn al doilea rand, circulatia
colaterald nu a fost luatd in considerare. Aceste vase pot avea un
impact semnificativ asupra hemodinamicii, in special in cazul pentru
leziunile severe.

Modelarea influentei tesutului extern asupra hemodinamicii arteriale

Ateroscleroza reprezinta principala cauza pentru aparitia stenozelor
coronariene. Studii hemodinamice efectuate anterioar au sugerat c3,
pentru o evaluarea corecta a rigiditatii arteriale, influenta tesutului
extern trebuie luatd in considerare [Liu et al., 2007]. Tesutul extern
introduce o constrangere radiala asupra vasului, reduce tensiunea
din interiorul peretelui arterial si preia o parte semnificativa a
presiunii intravasculare.

Efectul tesutului extern asupra hemodinamcii aortei a fost analizat
anterior folosind doud tehnici FSI (Fluid Structure Interaction)
[Moireau et al.,, 2012], [Kim et al., 2013]. Rezultatele obtinute au
indicat ca modelarea tesutului extern conduce la o mai buna
intelegere a adaptarii locale a peretelui arterial al aortei, atat in
conditii normale cat si Tn conditii patologice. in cazul circulatiei
coronariene s-a aratat ca in absenta constrangerii date de miocard
arterele epicardiului au o tendinta de ingrosare [Liu et al., 2008].

n continuare se prezintd o metodologie pentru separarea rigiditatii
totale a arterelor, determinata in vivo, in rigiditate a peretelui arterial
si rigiditate a tesutului extern. Studiile mentionate mai sus s-au
concentrat asupra efectelor locale ale tesutului extern, in timp ce
metodologia prezentata mai jos este folosita pentru a studia efectul
global al tesutului extern asupra hemodinamicii arteriale. Tn acest
sens se reutilizeaza modelul de ordin redus din sectiunea 2 pentru a
realiza simuldri hemodinamice pentru o geometrie arteriala compusa
din 51 de segmente.

Peretele arterial este modelat ca material vascoelastic. Pentru a
studia efectul global al tesutului extern, proprietatile peretelui
arterial trebuie adaptate astfel incat sa se excluda influenta tesutului
extern. S-a aratat cd, la o presiune de referintd de 100 mmHg, razele
cresc cu 15-20% atunci cand tesutul extern nu este prezent. Pentru a
modela efectul tesutului extern, s-a considerat o presiune efectiva
perivasculara EPP, care introduce o constrangere radiald. Testele
efectuate la diferite valori de presiune au aratat ca EPP reprezinta o
fractiune din presiunea arteriala.

Cand se achizitioneaza imagini medicale (rezonanta magnetica,

tomografie, etc.), geometriile arteriale sunt reconstruite pe baza

imaginilor diastolice, deoarece artefactele de miscarea sunt minime
la aceste momente de timp. Prin urmare, razele si ariile masurate
corespund unei presiuni pozitive, egala cu presiunea diastolica.

Termenul vascoelastic poate fi exclus daca starea diastolica si starea
ipotetica cu presiune nuld sunt considerate a fi stiri stationare. in
realitate, starea diastolicd nu este stationara deoarece geometria
este achizitionata de obicei in vivo, dar la finalul diastolei variatia
ariei transversale este mica si prin urmare termenul vascoelastic
devine neglijabil.

n continuare, pentru a modela efectul tesutului extern se foloseste o
metoda conform careia rigiditatea peretelui arterial si a tesutului
extern sunt modelate separat ca resorturi paralele, precum in figura
3.1: Kyp este rigiditatea peretelui arterial iar Ks; este rigitatea
tesutului extern.

Kip Kst

Figura 3.1. Model echivalent al rigiditatii totale in hemodinamica
arteriala: K;p este rigiditatea peretelui arterial si Ksr este rigiditatea
tesutului extern.

Pentru a testa metodologia propusa s-a folosit arborele arterioal din
[Bessems, 2008], prezentat in figura 3.2a. Modelul este compus din
51 de segmente arteriale, la frontiera de intrare se impune un debit
variabil in timp si modele windkessel cu 3 elemente sunt utilizate la
frontierele de iesire. Rezultatele sunt prezentate in continuare atat
pentru un perete arterial elastic cat si pentru un perete vascoelastic.
S-au obtinut patru configuratii de simulare si, pentru a analiza
exclusiv efectul asupra arterelor mari, valorile parametrilor
modelelor windkessel au fost constante pentru toate cele patru
configuratii.
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Rezultatele sunt prezentate in figurile 3.2b-e la locatiile marcate cu
un cerc albastru in figura 3.2a [Itu et al., 2014(a)]. Pentru radacina
aortica presiunea de puls este mult mica atunci cand efectul tesutului
extern este exclus, diferenta fiind cauzata in principal de modificarea
presiunii sistolice. Presiunea de puls mai mica este datd de
complianta mai mare a intregului sistem, precum si de faptul ca
rigiditatea mai mica a peretelui arterial conduce la o viteza de unda
mai mica si prin urmare la reflexii care ajung mai tarziu in partea
proximad a circulatiei (aceste reflexii nu mai ajung la finalul sistolei, ci

in prima parte a diastolei). in ceea ce priveste aria transversala, se

poate observa o crestere cu 30% pentru radacina aortica,
confirmandu-se astfel observatiile facute de Liu, care a concluzionat
cd tesutul extern Tmpiedica supraintinderea arterelor. La locatii
arteriale distale, scaderea presiunii de puls nu mai este asa de
pronuntata, in principal datorita faptului ca undele reflectate ajung
mai repede la aceste locatii (complianta este in continuare crescuta).
in ceea ce priveste debitul, in special la locatiile distale, oscilatiile
cresc, fiind foarte pronuntate in artera femorald. Scaderea vitezei de
unda poate fi observata prin intermediul offset-ului momentului de

timp la care presiune incepe sa creasca la sistola.
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Figura 3.2. (a) Reprezentarea celor 51 de artere principale din sistemul arterial uman. Variatia presiunii, debitului si ariei transversale in prezenta unui model

elastic/vascoelastic al peretelui arterial, cu sau fard modelarea tesutului extern la locatiile: (b) rddacina aorticd, (c) aorta descendentd, (d) aorta abdominala si (e)

artera femorald.

Suplimentar, atunci cand k este setat la valorea 0.5, rezistenta
sistemica totald scade de la 1.42e3 la 1.36e3 dynes-s/cms, fiind
acompaniatda de o scadere corespunzatoare a presiunii arteriale
medii. Aceasta modificare este datd de faptul ca razele sunt mai mari
in absenta tesutului extern si rezistenta unui vas este proportionala
cu inversul razei la puterea a patra. Desi razele cresc considerabil,
scdderea rezistentei totale este foarte mica deoarece arterele mari

contribuie foarte putin la rezistenta arteriald totala (aceasta este
data in principal de arterele mici, arteriole si capilare care sunt
concentrate in modelele windkessel).

n cazul utilizarii unui model arterial vascoelastic, concluziile sunt
similare ca si in cazul elastic, singura diferenta fiind ca oscilatiile
marimilor de interes sunt mai mici la locatii distale.
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4,
Achizitia datelor de la pacienti

in  vederea validirii modelelor multiscalare dezvoltate se in vederea admisiei unui pacient in cadrul studiului HEART s-au
achizitioneaza date de la pacienti suspectati de stenoza coronariana stabilit o serie de criterii de includere si excludere. Acestea au fost
(pacienti stabili care au indicatie de angiografie in vederea impartite in doua categorii:

diagnosticarii circulatiei coronariene) la Spitalul Clinic de Urgenta e criterii de includere/excludere initiale;

Bucuresti (Fig. 4.1). Datele achizitionate de la pacienti pot fi impdrtite e criterii de includere/excludere verificate in timpul angiografiei.

pe trei mari categorii, in functie de modalitatea de achizitie:
angiografie, ecografie, cateter cu senzor de presiune.

Verificarea criteriilor initiale
de includere/excludere

Sunt
indeplinite
condittile de
admisie
9

Y

Pacientul este exclus din studiu si
nu se inregistreaza masuratori

Y
Se introduc datele pacientului pe
portal si se printeaza etichetele
cu coduri de bare

Y
Efectuarea masuratorilor din
protocolul de ecografie

\
Efectuarea masuratorilor din
protocolul de angiografie

Y
Verificarea criteriilor de
includere/excludere specifice
angiografiei

Sunt
indeplinite

conditiile de la
angiografie

Y

Pregatirea CD-urilor cu \
masuratorile de angiografie Efectuarea masuratorilor
si ecografie din protocolul FFR

\ \
Introducerea rezultatelor Pregatirea CD-urilor cu
masuratorilor pe portal masuratorile de angiografie,

ecografie si FFR

Y
Introducerea rezultatelor
masuratorilor pe portal

Figura 4.1. Fluxul de achizitie a datelor de la pacienti.
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Cele trei protocoale s-au axat pe includerea unui numar mare de
masuratori, care se permita o validare extensiva a modelelor
cardiovasculare. Se subliniaza in continuare o serie de mdsuratori
care nu se realizeaza ca parte a investigatiilor de rutina din cadrul
spitalului, dar care au fost incluse in protocoalele de achizitie ale
studiului HEART:

e Fractional Flow Reserve:

o fnregistrarea FFR dupad plasarea unui stent;

o achizitia raportului de presiunii medii (Pd/Pa) in starea de
reapus;

o achizitia sub formad numerica a curbelor de presiune proxima
si distald in starea de repaus si de hiperemie = permite
calculul indicatorului hemodinamic iFR bazal si hiperemic;
masurarea presiunii venoase centrale;
inregistrarea curbei de variatie a indicatorului FFR de-a lungul
vasului (intre ostiu si locatia distala de masurare FFR) pentru
leziunile cu FFR < 0.8.

e Angiografie:

o finregistrarea fiecarui vas principal din doud unghiuri 2>
permite estimarea razelor tuturor arterelor principale si astfel
a distributiei debitului coronarian;

o efectuarea ventriculografiei > permite corelarea
imaginilor achizitionate prin angiografie cu cele
achizitionate prin ecografie;

5.

Testarea si validarea modelului multiscalar

o nregistrarea unei secvente pentru fiecare locatie la care
indicatorul FFR este mdsurat = permite compararea
exacta a valorii FFR masurate cu cea estimata din model;

e Ecografie:

o inregistrarea unei masuratori cu 12 de derivatii;

o madsurarea pe cale non-invaziva a presiunilor sistolice si
diastolice;

o finregistrarea 4D a inimii > permite estimarea masei
ventriculului stang

Un pas important in vederea publicarii rezultatelor clinice obtinute in
cadrul acestui proiect a fost inregistrarea studiului pe platforma
ClinicalTrials:

http://clinicaltrials.gov/ct2/show/NCT02235883.
Publicarea detaliilor studiului pe aceasta platforma reprezinta o

conditie necesara pentru publicarea unor articole stiintifice in reviste
clinice internationale.

n cazul in care un pacient indeplineste criteriile initiale de includere,
acesta va parcurge etapele prezentate in figura 4.1. Astfel, se
introduc datele de admisie ale pacientului pe portal si se printeaza
etichetele cu codul de bare specific pacientului. In continuare se
efectueaza masuratorile descrise in protocoalele de ecografie si
angiografie. In timpul angiografiei se verificd si criterile de
includere/excludere specifice acestui pas. Dacd sunt indeplinite
conditiile, atunci se realizeaza si masuratorile FFR.

al circulatiei coronariene pe baza pacientilor achizitionati

Modelul multiscalar al circulatiei coronariene prezentat in sectiunea
2 a fost validat prin intermediul pacientilor la care s-au efectuat
masuratori intracoronariene de presiune. in continuare, se prezintd
rezultate detaliate pentru primul pacient.

Pentru primul pacient s-au efectuat patru masurdtori de presiune
(FFR) intracoronariene. Prima dintre ele s-a realizat in artera LAD,
valoarea FFR fiind 0.36. In figura 5.1 se prezinti segmentdrile vasului
respectiv pe doud frame-uri extrase din proiectii diferite, precum si
reconstructia 3D a vasului (vasul a fost reconstruit pana la locatia la
care s-a realizat mdsurdtoarea FFR). Peretele vasului a fost colorat pe
baza valorii FFR simulate, culoarea verde corespunzand unor valori

mai mari de 0.8, in timp ce culoarea rosie corespunde unor valori mai
mici de 0.8. Valoarea simulata la frontiera de iesire a vasului
reconstruit a fost de 0.55. Prin urmare valoarea simulata a confirmat
faptul ca stenoza este una semnificativa hemodinamic.

A doua masuratoare s-a realizat in artera LCx, valoarea FFR fiind 0.95.
in figura 5.2 se prezintd segmentdrile vasului respectiv pe dou3
frame-uri extrase din proiectii diferite, precum si reconstructia 3D a
vasului (vasul a fost reconstruit pand la locatia la care s-a realizat
madsuratoarea FFR). Valoarea simulata la frontiera de iesire a vasului
reconstruit a fost de 0.98. Prin urmare, valoarea simulata a confirmat

faptul ca stenoza este una nesemnificativd hemodinamic.

Figura 5.1. Segmentarea vasului LAD pe doua proiectii diferite si reconstructia 3D a acestuia.
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Figura 5.2. Segmentarea vasului LCx pe doua proiectii diferite si reconstructia 3D a acestuia.

Figura 5.3. Segmentarea vasului RCA pe doud proiectii diferite si reconstructia 3D a acestuia.

Figura 5.4. Analiza deformarii miocardului.

A treia masuratoare s-a realizat in artera RCA, valoarea FFR fiind 0.87. masuratoarea FFR). Valoarea simulata la frontiera de iesire a vasului

in figura 5.3 se prezintd segmentdrile vasului respectiv pe doud reconstruit a fost de 0.96. Prin urmare, valoarea simulata a confirmat

frame-uri extrase din proiectii diferite, precum si reconstructia 3D a faptul ca stenoza este una nesemnificativa hemodinamic.
vasului (vasul a fost reconstruit pana la locatia la care s-a realizat
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in continuare s-au analizat si datele achizitionate prin ecografie.
Valorile extrase (masa ventriculului, debit cardiac, etc.) sunt folosite
pentru a personaliza modelul multiscalar al circulatiei coronariene.
Suplimentar s-a realizat si o analiza a deformarii miocardului, care
este prezentati in figura 5.4. in reprezentarea polara a miocardului s-
au demarcat zonele corespunzatoare celor trei vase principale (rosu —
LAD, galben — LCx, verde — RCA). in celelalte reprezentiri se pot
observa deformatii anormale ale miocardului in special in zona
corespunzatoare vasului LAD, ceea ce confirma valoarea FFR foarte
scdzutd de la acea locatie.

Tabelul 5.1 prezinta rezultatele obtinute pentru cinci pacienti cu
masuratori FFR. Tn total s-au investigat 11 leziuni, valorile FFR
simulate fiind apropiate de cele masurate. Clasificarea leziunilor in
stenoze semnificative si stenoze nesemnificative pe baza pragului de
0.8 a fost realizata in mod corect prin intermediul modelului pentru 9
din 11 leziuni, obtindndu/se o acuratete de 81.8%. Eroarea absoluta
medie intre valorile simulate si mdsurate este de 0.0745, iar eroarea
medie este de -0.0545. Timpul mediu necesar pentru realizarea unei
simulari a fost de 20.3 + 4.9 secunde.

Tabelul 5.1. Datele pacientilor la care s-au efectuat masuratori FFR.

Comparatie intre valorile FFR mdsurate si simulate.

Nr. Pacient Varsta Sex Vas Fractional Flow Reserve (FFR)
Simulare Cateter
1 53 M LAD 0.36 0.55
LCx 0.95 0.98
RCA 0.87 0.96
LAD-PostPCI 0.71 0.96
2 66 M LAD 0.84 0.89
LCx 0.88 0.90
3 67 F RCA 0.96 0.95
63 M LCx 0.82 0.87
LAD 0.86 0.89
RCA 0.81 0.74
5 55 F RCA 0.95 0.92

6.

Model cu parametrii distribuiti al sistemului cardiovascular

Se prezinta in continuare:

e Implementarea unui model de valva patologica: acest model este
unul generic care poate fi aplicat pentru toate valvele inimii
(mitrala, aortica, tricuspida si pulmonard). Acest model poate fi
folosit si pentru valve stenozate sau cu regurgitare.

e Implementarea unui model in bucla inchisa: acest model contine
toate cele patru camere ale inimii, si partile arteriale si venoase
ale circuitelor sistemice si pulmonare.

6.1. Model cu parametrii distribuiti al valvelor patologice

Ideile de baza la implementarea acestui model sunt:

e aria efectiva a valvei este folosita ca variabila dinamica;

e variatia ariei valvei este determinata de o variabila de stare a
valvei, care ia valori intre 0 (valva inchisa) si 1 (valva deschisa);

e gradele de deschidere si de inchidere ale valvei sunt determinate
de gradientul de presiune de-a lungul valvei;

e modelul valvei incorporeaza un model de cadere de presiune.

n continuare se prezintd o serie de rezultate pentru stiri normale si
patologice ale valvei (modelul cu parametrii distribuiti al circulatiei
arteriale este cel descris in raportul anterior). Pentru teste s-a
considerat un pacient cu urmdtoarele date de intrare: SBP = 120
mmHg, DBP = 70 mmHg, HR = 86 bpm, EF = 70%, EDV = 108 ml.

6.1.1. Conditii normale

Rezultatele obtinute in configuratia cu valve mitrale si aortice
sandtoase sunt prezentate in figura 6.1. Modelul acesta de valva
asigurd o variatie continua si lina a starii valvei (rata de
inchidere/deschidere a valvei se aproprie de zero atunci cand valva
se apropie de pozitia complet inchis/deschis). Se folosesc doua
constante pentru a controla viteza de inchidere/deschidere a valvei.

n conditii normale, starea valvei aortice are patru faze, care pot fi
observate atat in vivo cat si in cadrul rezultatelor din figura 6.1: (a)
deschidere rapida a valvei atunci cand presiunea ventriculului stang
devine mai mare decat presiunea aortica, (b) o scurtd perioada in
care valva ramane complet deschisd, (c) o faza de inchidere lenta de-
a lungul celei de-a doua parti a sistolei, si (d) inchidere rapida atunci
cand ventriculul incepe sd se relaxeze.

De asemenea, valva mitrald are tot patru faze care su fost observate
in vivo si care sunt reprezentate si in rezultatele din figura 6.1: (1)
deschidere rapida la inceputul diastolei (cand presiunea ventriculului
stang devine mai mica decat presiune atriumului stang), (2) inchidere
partiala de-a lungul diastazei cand diferenta de presiune trans-
mitrald se inverseaza si oscileaza in jurul valorii 0, (3) deschidere
completa a valvei atunci cand contractia atriumului conduce din nou
la o diferentd de presiune pozitivd, si (4) inchidere rapida datorata
relaxarii atriumului si a contractiei ventriculului.
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Figura 6.1. Rezultate obtinute in conditii sanadtoase.

Aria efectiva a valvei mitrale si a valvei aortice variaza intre o valoare
minimad (0.0 cm?in conditii sanatoase) si o valoare maxima (6.8 cm’
pentru valva aortica si 7.7 cm? pentru valva mitrald, in conditii
sanatoase).

6.1.2. Valva aortica stenozata

Pentru a simula stenoza valvei aortice, aria efectiva maxima a valvei
aortice este redusa. In rest se folosesc aceleasi valori de parametrii ca
siin sectiunea 6.1.1.

n conditii de stenoza aorticd, diferenta de presiune de-a lungul valvei
creste semnificativ, conducand la o presiune foarte mare a
ventriculului stang. Se pot observa trei modificari majore ale
dinamicii valvei. in primul rand, aria maxima la deschidere si rata de
deschidere sunt reduse semnificativ ca urmare a modificarilor impuse
asupra ariei maxime efective. in al doilea rand, faza de inchidere
lenta este absenta, acesta fiind un aspect care poate fi observat si in
practicd. Tn al treilea rand, desi curba de elastantd a ventriculului
stang este identica cu cea din configuratia anterioard, perioada de

ejectie a ventriculului stdng creste considerabil. Toate aceste
modificdri sunt evidente si in bucla PV a ventriculului.

6.1.3. Valva aortica cu regurgitare

Pentru a simula regurgitarea valvei aortice, aria efectiva minima a
valvei este setatd la o valoare mai mare de zero. in rest se folosesc
aceleasi valori de parametrii ca si in sectiunea 6.1.1.

n prezenta regurgitérii aortice, se poate observa ci debitul aortic
este negativ pe durata diastolei (ca urmare a curgerii in sens invers
catre ventriculul stang). Aria minima a valvei aortice este mai mare
decat zero. Modificdri semnificative pot fi observate si in cazul buclei
PV a ventriculului stdng, unde fazele de relaxare si contractie
isovolumetrica sunt absente, datorita faptului ca valva aortica nu
este niciodata complet inchisa.

6.1.4. Valva mitrala cu regurgitare

Pentru a simula regurgitarea valvei mitrale, aria efectivd minima a
valvei este setatd la o valoare mai mare de zero. In rest se folosesc
aceleasi valori de parametrii ca si in sectiunea 6.1.1.
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Figura 6.2. Rezultate obtinute in conditii de stenoza aortica.
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Figura 6.3. Rezultate obtinute in conditii de regurgitare aortica.
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Figura 6.4. Rezultate obtinute in conditii de regurgitare mitrala.

n prezenta regurgitérii mitrale, aria minim3 a valvei mitrale este mai
mare decat zero. Modificari semnificative pot fi observate si in
cadrul buclei PV, unde fazele de relaxare si contractie isovolumetrica
sunt absente, datorita faptului ca valva mitrald nu este niciodata
complet inchisa.

Avantajul principal al acestui tip de valva in raport cu modelul de
valvd utilizat anterior este faptul cd se pot modela caderi de
presiune reale intre camerele inimii, respectiv intre inima si aorta.

in vederea personalizirii modelului de valvd sunt necesare

urmdtoarele date pentru valvele mitrale si aortice, respectiv
tricuspide si pulmonare:

e aria maxima a anulusui;

e aria minima a anulusui;

e dimensiuneile aortei ascendente;

e informatii despre dinamica inchiderii/deschiderii valvei.

6.2. Model
cardiovascular

cu parametrii distribuiti al fintregului circuit

Pornind de la modelul cu parametrii distribuiti prezentat in raportul
anterior, s-a dezvoltat un model cu parametrii distribuiti pentru
intregul sistem cardiovascular. Acest model este prezentat in figura

6.5. in figurd sunt incluse modele de valvi clasice, dar s-a realizat si
o implementare in care se folosesc valve precum cele descrise in
sectiunea 6.1. Componentele principale ale modelului sunt:

e partea stangd a inimii (atriu si ventricul);

e circulatia sistemica (arteriald si venoasa);

e partea dreapta a inimii (atriu si ventricul);

e circulatia pulmonara (arteriald si venoasa).

Modelul a fost testat pe baza unui set de parametrii generici si s-au
obtinut rezultatele prezentate in figura 6.6. Se pot remarca o serie
de aspecte care subliniaza corectitudinea modelului:

e presiunile ventriculelor sunt mai mari decat presiunile sistemice
datorita caderii de presiune de-a lungul valvelor;

e buclele presiune-volum ale ventriculelor prezinta forme
normale, corespunzdtoare unui sistem sanatos;

e volumul ventriculului stang are o crestere la finalul diastolei ca
urmare a contractiei atriului. Volumul atriului are o scadere
corespunzatoare in aceeasi perioada a ciclului cardiac;

e debitele prin valvele mitrale si tricuspide au o crestere initiala,
urmata de o scadere pronuntata si de un al doilea varf de debit
(dat tot de contractia atriilor);

e presiunea sistemicd pulmonard este de aproximativ 4-5 ori mai

mica decat presiunea sistemica arteriala.
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Figura 6.5. Model cu parametrii distribuiti al sistemului cardiovascular.
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Figura 6.6. Rezultatele simularii efectuate cu modelul cu parametrii distribuiti.



http://heart.unitbv.ro/

HEART Newsletter

Nr. 1 | Septembrie 2016

7.

Utilizarea procesarii paralele in accelerarea algoritmilor pe sabloane

7.1. Introducere

Algoritmii bazati pe prelucrarea sabloanelor sunt intens utilizati n
cadrul aplicatiilor de simulare a sistemului cardiovascular. Tn mod
tipic acesti algoritmi necesitd un timp mare de executie si sunt
paralelizabili. in vederea reducerii timpului de executie se pot folosi
procesoare grafice programate prin limbajul CUDA.

in continuare se prezinta metodologia si rezultatele acitivititii de
cercetare care a avut ca scop evaluarea performantelor pe care le
ofera procesoarele grafice NVIDIA cu arhitecturi Kepler sau Fermi
pentru rularea algoritmilor bazati pe sabloane. in studiu s-au folosit
sabloane tridimensionale, cu date reale, reprezentate in virgula
mobild cu dubla precizie.

7.2. Implementarea algoritmului pe GPU

Pentru a analiza algoritmii bazati pe sabloane tridimensionale s-a
considerat problema nestationara a transferului de caldura, intr-un
spatiu tridimensional, modelata prin intermediul unei ecuatii eliptice
cu derivate partiale de ordinul al doilea.

Ecuatia nu poate fi rezolvata analitic, prin urmare se foloseste o
metodd numericd. Pentru obtinerea solutiei numerice s-a aplicat
metoda diferentelor finite pe un grid tridimensional uniform de
puncte. Pentru aproximarea derivatelor s-a utilizat metoda FTCS
(Forward Difference in Time and Central Difference in Space),
derivata temporala fiind aproximata prin intermediul unor diferente
finite progresive, iar derivata spatiala prin intermediul unor diferente
finite centrale.

¥
Ny

AV
o
N

x Ax z=1
Nx
Punct din interiorul rezelei
Punct pozitionat pe frontierd
T(ij-1k) T(i.j.k+1)

T(i-1,K)

T(i+1,K)

T(ijk-1) TGk
T(i,j+1K)

Figura 7.1. Reprezentarea gridului de puncte (stanga sus), a unei
sectiuni x-y a acestuia, cu evidentierea diferitelor puncte ale retelei
(dreapta sus), si vecinii imediati ai unui punct oarecare in cele trei
directii (sablonul 3-D).

Aproximarea valorii unui nod din retea se bazeaza pe utilizarea
sablonului tridimensional, iar evaluarea temperaturii unui nod la
momentul t nu depinde de evaluarea temperaturii la celelalte noduri.
Deoarece schema numerica utilizatd este una explicita, ea poate fi
paralelizata in mod eficient. Pentru inceput s-au considerat doua
implementari de baza ale algoritmului pe GPU, in care firele de
executie si blocurile de fire de executie sunt organizate intr-o
structura [Vizitiu et al., 2014(a)]:

e tridimensional3;

e bidimensionala.

in cadrul primei implementéri (kernel 3DBase) fiecare punct din
interiorul grid-ului ce descrie domeniul problemei este procesat de
catre un fir distinct. Prin urmare, se parcurg toate punctele din
interiorul domeniului si, pe baza sablonului tridimensional, se
aproximeaza valoarea temperaturii fiecdrui punct (figura 7.1). Unul
dintre aspectele importante de care trebuie sa se tind cont pentru a
obtine o buna performanta la implementarea algoritmului pe GPU
este diminuarea numadrului de accesdri ale memoriei globale.

Pentru stocarea temperaturilor se folosesc doua zone de memorii:
una pentru valorile la momentul anterior de timp si una pentru
valorile la momentul actual de timp. Pentru a elimina necesitatea
copierii datelor dintr-o zond de memorie in cealalta, semnificatia
memoriilor este interschimbata la sfarsitul fiecarei iteratii. Pe de alta
parte, pentru a calcula noua valoare a unui punct, fiecare fir de
executie efectueaza sapte operatii de citire din memoria globala la
fiecare iteratie. Deoarece operatiile cu memoria globala sunt foarte
lente, acest aspect reprezintd o limitare severd a performantei
kernel-ului.

Cum 1in arhitectura CUDA, fiecare bloc de fire de executie este
impartit Tn grupuri de 32 de fire (warp-uri), fiecare dintre acestea
fiind executat intr-o manierd SIMD (Single Instruction Multiple Data),
toate firele executd aceeasi instructiune la un anumit moment dat.
Daca firele din interiorul unui warp urmadresc cdi diferite de executie,
executia ramurilor este serializata. Astfel, divergenta warp-urilor este
un alt aspect ce conduce la pierderea eficientei paralelizarii.
Divergenta apare datoritd faptului ca trebuie sa existe un mecanism
prin intermediul cdruia s3 se realizeze distinctia intre nodurile
interioare ale grid-ului de puncte, pe care opereaza kernel-ul, si
nodurile pozitionate pe frontierele domeniului (ale caror valori
raman nemodificate deoarece se aplica conditii de frontiera de tip
Dirichlet).

Pentru a permite o mai bund utilizare a memoriei globale, s-a
considerat o abordare mai eficienta in care firele si blocurile de fire
sunt organizate n structuri bidimensionale. Grid-ul de calcul este
impartit in plane 2-D cu orientare x-y, ceea ce inseamna ca in
interiorul kernel-ului se utilizeaza o buclda repetitiva pentru
procesarea secventiald a planelor (figura 7.2 — kernel 2DBase). Tn
cadrul acestei implementari un numar mai mic de fire de executie
este generat, fiecare fir calculand valorile pentru un numar mai mare
de puncte (numar ce depinde de dimensiunea grid-ului pe directia z)
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Figura 7.2. Kernel-ul 2DBase: grid-ul de puncte este impartit in plane
X-y, apoi o bucla repetitiva este folosita pentru a traversa grid-ul in
directia z.

Suprapunere de
date

Bloc 000

[ ]

Bloc 100

[T

Figura 7.3. Kernel-ul 3DShMOverL: Blocurile de fire se suprapun

pentru a permite efectuarea calculelor in toate punctele domeniului.

7.3. Optimizarea implementarilor

in vederea obtinerii unor performante mai bune, cercetarea s-a
concentrat n principal pe modificarea celor doua implementari de
bazd pentru a minimiza numadrul instructiunilor divergente
(divergenta warp-urilor) si numarul de accesdri ale memoriei globale.

Primul punct de plecare pentru noi de versiuni kernel |-a constituit
implementarea 3DBase, in care, s-a recurs la utilizarea tablourilor de
memorie partajata (ce au dimensiunea egald cu dimensiunea
blocurilor de fire de executie) pentru a reduce numarul de accesari
ale memoriei globale. Deoarece memoria partajata este alocata la
nivelul blocurilor de fire de executie, toate firele aceluiasi bloc au
acces la aceeasi memorie partajata. Daca datele pot fi reutilizate de
fire diferite, se poate reduce numarul de accesdri ale memoriei
globale si performanta generala a kernel-ului poate fi imbunatatita.

Figura 7.4. Kernel-ul 3DShMNoOverL: tablourile de date din memoria
partajata dispun de straturi aditionale cu date, straturi incarcate in
memorie de firele de executie localizate pe marginile blocurilor de

fire.

Prin urmare, fiecare fir initial incarcd datele din memoria globala in
memoria partajata, pentru ca ulterior toate datele necesare
calculelor sa fie accesate din memoria partajata. Pentru a asigura
firelor pozitionate pe frontierele unui bloc de fire accesul la toate
punctele vecine, a fost necesara o suprapunere a blocurilor in toate
cele trei directiile (figura 7.3 — kernel 3DShMOverl). Acest aspect,
insd, conduce la citiri redundante de date: punctele din grid-ul de
puncte pozitionate pe portiunea suprapusa a blocurilor sunt citite de
mai multe ori la un anumit moment de timp.

O abordare mai eficienta de utilizare a memoriei partajate presupune
adaugarea de straturi suplimentare pe fiecare laturda a blocului
tridimensional din memoria partajata (figura 7.4 - kernel
3DShMNoOverl).

Mecanismul de populare a tablourilor de memorie partajata cu date
este oarecum similar abordarii anterioare, diferente aparand doar la
incdrcarea straturilor suplimentare. Pentru a incdrca punctele care se
afla in afara blocului sunt necesare o serie de conditii care introduc
divergente.

in ceea ce priveste implementarea 2DBase, ea poate fi optimizata
daca se stocheaza datele redundante in registrii. Se poate constata ca
in implementarea de baza valoarea punctului curent din grid, pentru
straturile 2-D adiacente, este citita de mai multe ori din memoria
globald de acelasi fir de executie. Aceeasi observatie este valabil si
pentru punctele grid-ului care se afla pe laturile din fata sau din spate
ale stratului 2-D. Pentru a reduce numarul de citiri din memoria
globald, se pot folosi registrii pentru a stoca aceste valori, (ele sunt
refolosite la nivel de fir de executie) — kernel 2DReg.

Pentru a reduce si mai semnificativ numarul de accesari ale memoriei
globale s-a considerat o noud implementare, in care s-a utilizat
memoria partajatd cu straturi suplimentare intr-o maniera similara
cazului in care firele au fost organizate intr-o structura 3-D (kernel
2DshMem). Tn acest caz, incdrcarea sectiunii centrale a memoriei
partajate nu introduce nici o ramura divergentd din moment ce nu
este conditionatd. Incdrcarea straturilor cu indexul y = 0 sau y =
blockYDim + 2 introduce maxim doua ramuri divergente, una pentru
fiecare jumatate de warp, in functie de capacitatea de calcul a GPU-
ului. Pe de alta parte, straturile cu indexul x = 0 sau x = blockXDim +
2 conduc la ramuri divergente, un singur fir de executie din toata
jumatatea warp-ului efectuand o operatie de citire. Pentru a reduce
divergenta warp-urilor, s-a considerat o noua varianta de
implementare, in care tabloul din memoria partajatd este utilizat
numai pentru sectiunea centrala si pentru straturile cu index egal cu

Valoarea va fi )
Cititd separat Valoarea va fi

citita separat

SERRRERE

Figura 7.5. Kernel-ul 2DShMReg: Straturile din nord si sud sunt citite
din memoria partajata iar valorile de la vest si est din memoria
globala.
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0 sau blockYDim + 2, in timp ce celelalte valori sunt citite din
memoria globalad si stocate apoi in registrii. Doar firele de executie
aflate pe frontiera din stanga respectiv dreapta trebuie sa efectueze
citiri separate din memoria globala (figura 7.5 — kernel 2DShMReg), in
timp ce celelalte valori sunt citite din memoria partajata. Pe langa cei
doi registrii care stocheaza valorile nodurilor situate pe marginile din
stdnga si dreapta, alti trei registrii sunt utilizati pentru optimizarea
descrisa anterior.

7.4. Rezultate obtinute

Pentru a evalua performantele celor sapte implementari diferite ale
algoritmilor bazati pe sabloane 3-D, s-au folosit trei placi grafice
NVIDIA: GeForce GTX 460, GeForce GTX 660M si GeForce GTX 680
(prima este bazata pe arhitectura Fermi, in timp ce celelalte doua
sunt bazate pe arhitectura Kepler).

Problema transferului tranzitoriu de cdldurd a fost rezolvata pe un
domeniu dreptunghiular cu conditii de frontiera Dirichlet, valorile
frontierelor domeniului fiind setate la 100 C pentru o laturd a
domeniului si 0 C pentru celelalte laturi. Solutia numerica a fost
obtinuta pentru un grid de 128x128x128 noduri (figura 7.6).

Tabelul 7.1 prezinta timpii de executie pentru o singurd iteratie a
algoritmului, pentru cele trei placi grafice mentionate mai sus si
pentru cele sapte versiuni diferite de kernel introduse in sectiunea
anterioara. Placa grafica GTX660M a condus la cei mai mari timpi de
executie, desi a fost lansatd mai tarziu in comparatie cu placa
GTX480. Acest aspect poate fi explicat prin faptul ca aceasta placa
video a fost proiectata special pentru un consum redus de energie,
astfel Tncat sa fie utilizata in laptop-uri (in timp ce placile GTX480 si
GTX680 au fost raportate cu un consum de putere de 250W respectiv
195W, GTX660M necesita numai 50W). GTX680 s-a dovedit a fi cea
mai performanta placa: pentru fiecare dintre cele sapte versiuni
implementate a condus la cei mai mici timpi de executie. Raportul
timpilor de executie pentru placile video GTX660M si GTX680 variaza
intre 4.26 si 5.56 pentru diferite versiuni de kernel. Acest aspect
reflecta aproximativ inversul raportului consumului de energie, care
este egal cu 3.9.

Temperatura

Fig. 7.6. Solutia stationara a problemei de conductie termica intr-un
domeniu rectangular cu conditii de frontiera Dirichlet.

Tabelul 7.1. Timpul de executie [ms] pentru o singura iteratie, obtinut pentru
cele sapte implementari distincte pe trei pldci grafice diferite.

Timpul de executie [ms]

Metoda
GTX480 GTX480 GTX480

3DBase 1.7 3.45 0.62
3DShMOverlL 3.5 6.17 1.13
3DShMNoOverL 1.8 3.78 0.73
2DBase 1.2 3.09 0.63
2DReg 0.9 2.47 0.58
2DShM 1.2 2.87 0.59
2DShMReg 1.09 2.32 0.48

Un aspect interesant este cd, in timp ce pentru placile grafice
GTX660M si GTX680 kernel-ul 2DShMReg conduce la cele mai bune
performante, pentru placa grafica GTX480, kernel-ul 2DReg conduce
la cel mai mic timp de executie. Optimizarile bazate pe memoria
partajata au fost deosebit de importante pentru placile grafice pre-
Fermi, pentru arhitectura Fermi aceste optimizari insa nu au condus
intotdeauna la performante mai bune deoarece operatiile de citire
din memoria globala au fost stocate la nivelul L1. Pentru arhitectura
Kepler, memoria cache L1 nu mai este folositd pentru a stoca
operatiile de citire din memoria globala, ci numai pentru propagarea
registrilor. Prin urmare, pentru placa grafica GTX480 (Fermi),
deoarece memoria cache L1 este folosita intensiv pentru a stoca
operatiile de citire din memoria globala, kernel-ul 2DReg conduce la
o performansa mai buna decat kernel-ul 2DShMemReg. Pe de alta
parte, pentru GTX660M si GTX680M utilizarea memoriei partajate a
devenit mai importanta, aspect evidentiat de o performanta mai
buna a kernel-ului 2DShMReg.

Se concluzioneaza ca pentru calculele bazate pe sabloane
tridimensionale, cu date reale, reprezentate n virguld mobild cu
dubla precizie, implementarile care utilizeaza o structurd
bidimensionala pentru organizarea firelor de executie au condus la
obtinerea unor performante mai bune decat cele cu o structurd
tridimensionala.

Tabelul 7.2 prezinta pe langa timpul de executie si alte detalii
importante ale diferitelor versiuni de kernel obtinute Tn cazul placii
grafice GTX 680. Cele doua implementari de baza (2DBase si 3DBase)
conduc la aproximativ aceiasi timpi de executie [Vizitiu et al.,
2014(b)].

Kernel-ul 3DShMOverL conduce la performante mai slabe in
comparatie cu kernel-ul de la care s-a pornit pentru implementarea
acestuia, 3DBase: timpul de executie a crescut cu 82%, desi numarul
de accesari ale memoriei globale a fost redus cu 66,13%. Acest aspect
poate fi explicat prin faptul ca o cantitate considerabild de fire de
executie efectuau numai operatii de incarcare.

Comparativ cu kernel-ul 3DShMOverL, timpul de executie a scazut cu
35,39%, iar numarul total al operatiilor de citire a fost redus cu
25.66% pentru kernel-ul 3DShMNoOverL. Desi numarul de accesari
ale memoriei globale a scazut, numarul de ramuri divergente a
crescut considerabil conducand in cele din urmd la un timp de
executie mai mare fatd de cel obtinut in cazul kernel-ul 3DBase. Tn
ceea ce priveste kernel-urile bazate pe o structura a blocurilor de fire
de executie bidimensionala, kernel-ul 2DReg conduce la o reducere
semnificativa a operatiilor cu memoria globald (28,34%), aspect care
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conduce de asemenea la o reducere a timpului de executie (7,93%), cele din urma 2DShMReg combind ambele tehnici (registrii optimizati
in comparatie cu kernel-ul 2DBase. Kernel-ul 2DShM reduce si mai si memoria partajatd), conducand la o reducere a timpului de
mult numarul de operatii cu memoria globala, dar timpul de executie executie cu 17,24%, iar a numarului total de operatii de citire cu
creste usor, aspect cauzat de utilizarea neoptimizata a registrilor. In 70,25% fata de kernel-ul 2DReg.

Tabel 7.2. Performantele si detaliile kernel-urilor pentru placa grafica GTX680.

Metoda Timpul Reg. pe fir de Cai Memorie shared Numarul total de Numdrul total de
de executie [ms] executie divergente pe bloc [bytes] instr. de citire din instr. de scriere in
mem. gl. mem. gl.
3DBase 0.62 25 12016 - 14002632 2000376
3DShMOverlL 1.13 19 20811 4096 4741632 2000376
3DShMNoOverlL 0.73 21 12694 8000 3524851 2000376
2DBase 0.63 25 94 - 14002632 2000376
2DReg 0.58 25 94 - 10033632 2000376
2DShM 0.59 25 94 800 6953688 2000376
2DShMReg 0.48 25 94 640 2984688 2000376
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