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RESUM

La determinacié de la geometria i posici6 d'un stent és una de les tasques més
sensibles quan es planifica una intervencié per estenosi de lartéria pulmonar. L’objectiu
d’aquest projecte és de determinar automaticament la posicié i geometria del stent a
implantar a partir dimatges CT i utilitzant parametres hemodinamics calculats a partir
de la dinamica de fluids digital (Computer Fluid Dynamics).

La utilitzacié de la mecanica de fluids com a meétode d’optimitzacié s’explica pel fet
que una estenosi introdueix un gradient de pressié al llarg de lartéria on es troba la
lesié. Aixi doncs, la implantacié d’un stent té com a objectiu el restabliment del flux
sanguini, és a dir, la reduccié de la diferencia de pressié entre els dos extrems de
l'estenosi.

La primera etapa del metode desenvolupat és la segmentacié i la reconstruccié en 3D
de lartéria pulmonar a partir de la tomografia del pacient (CT). Seguidament, s’extreu
la linia central de lartéria i s’identifica la posici6 de lestenosi. La segilient etapa
consisteix en simular un conjunt de solucions no oOptimes a partir de diferents
diametres d’expansié del stent. Finalment, es calcula 'hemodinamica de cada una
d’aquestes solucions i se selecciona com a oOptima aquella que ens dona una
diferencia de pressié minima.

Aquest metode ha estat testejat amb dos casos diferents d’estenosi. Parallelament,
s’ha mesurat la geometria del stent implantat en loperacié real i se n'ha calculat el
gradient de pressié associat. Els resultats d’aquest estudi mostren una millora del 60%
i el 23% en el gradient en relacié a la intervencié real.



INTRODUCCIO | REVISIO BIBLIOGRAFICA

Les cardiopaties congénites sén un seguit de defectes de lestructura del cor i/o els
vasos sanguinis adjacents que apareixen durant el desenvolupament fetal i, per tant,
sén presents al naixement d’'un nadé. La seva incidéncia, incloent-hi lestenosi de les
artéries pulmonars, esta estimada entre 4 i 50 individus per cada 1000 naixements [1].

La preséncia duna estenosi modifica localment el flux sanguini. Entre daltres
fendmens, la diferéencia de pressié entre els dos extrems de la lesié augmenta. Aquest
fet, en el cas de les artéries pulmonars, suposa un increment de lesfor¢ cardiac
realitzat pel ventricle dret, podent provocar dolor de pit, fatiga i dificultats
respiratories. A llarg termini, a més, pot causar danys permanents al cor i aturades
cardiaques.

Una de les intervencions més
comunes per tal de posar remei a
aquest tipus de patologia és la
col-locacié d’un stent per
cateterisme. Aquesta técnica
consisteix en la insercid6 per via
intravenosa d’una sonda prima i
flexible anomenada cateter fins al
costat dret o esquerre del cor. El
catéter gairebé sempre s’introdueix
des de lengonal o el brac [2].
Mitjancant el catéter, s’introdueix
una malla cilindrica anomenada
stent, que s’expandeix amb lajuda
d’'un globus per tal d’augmentar el
diametre de lartéria i mantenir-ne
la forma, ja que el stent hi queda

fixat.

FIGURA 1. IMPLANTACIO D'UN STENT. DE DALT A BAIX,
ARTERIA EN PRESENCIA D’ESTENOSI, INSERCIO DEL STENT |
EL GLOBUS MITJANGCANT UN CATETER, INFLAT DEL
GLOBUS | CONSEQUENT EXPANSIO DEL STENT | RETIRADA
DEL CATETER.

Els avantatges principals del cateterisme per al tractament de lestenosi en relacié a
les operacions a cor obert son la menor pérdua de sang, la seva menor durada i la
possibilitat de tractar pacients dalt risc. Tot i aixi, les intervencions endovasculars
poden introduir una nova restriccié: la necessitat d’estimar la posicié i la geometria



del stent abans de la intervencié. Per aquest motiu, una eina de software podria ser
altament valuosa a lhora de situar el stent de manera oOptima.

Actualment existeixen diversos metodes que tenen com a objectiu donar suport als
cardiolegs en la planificacié preoperatoria i que han estat desenvolupats en els darrers
anys. Un dels enfocaments més comuns és la simulacié i la visualitzacié de lexpansié
i collocacié d'un stent per, posteriorment, fer-ne una validacié [3][4]. Hi ha un segon
grup de meétodes que utilitzen diversos parametres per tal doptimitzar la geometria
d’un stent. Per exemple, Gundelwein et al. [5] propsen un meétode per a optimitzar-ne
la llargada fent servir el volum com a parametre doptimitzacié. Tot i aixi, el volum
arterial pot no descriure acuradament la complexitat d’'una estenosi [6].

Pel que fa a la utilitzacié de dades hemodinamiques durant el tractament, cal dir que
és una practica com( en la sala de cateterisme per tal d’avaluar lefectivitat de la
intervencié, en particular la caiguda de pressié al llarg de la lesié. Alguns estudis
utilitzen la dinamica de fluids computacional (CFD) per analitzar el comportament del
flux sanguini en preséncia d’estenosis [7]. Taylor et al. [8] calculen la pressi6 i el
gradient de pressié en pacients amb estenosi a les arteries coronaries tant abans com
després de loperacié. Tot i aixi, el gradient de pressié6 no es té en compte a lhora
d’optimitzar la geometria del stent i les simulacions de la dinamica de fluids son
empleades només com una técnica per a analitzar limpacte de loperacié a posteriori.



METODOLOGIA

SINTESI

3 4. 5
1. Realitzacié de la tomografia computada (CT) del pacient
2. Reconstruccié6 semiautomatica de lartéria pulmonar mitjancant el programa
TurtleSeg i modificacié manual de la malla amb l'editor Rhinoceros.
3. Extraccié de la linia central i deteccié de lestenosi.
4. Expansié del stent a diferents diametres
5. Calcul del gradient de pressié per a cada expansié de stent.
6. Seleccié de la geometria arterial amb el minim gradient de pressié associat.

FIGURA 1. SINTESI DE LA METODOLOGIA DESENVOLUPADA

TOMOGRAFIA COMPUTADA

Una tomografia computada, CT en les seves sigles en angles, combina un seguit
d'imatges de rajos X preses des de diferents angles i utilitza el processat d’imatge per
crear seccions ortogonals dels o0ssos, vasos sanguinis i teixits tous del cos. Les
imatges CT ofereixen un major detall que els rajos X convencionals [9].

11-FEB-1999
11:06:53.32
™" -72.5
IMA 3

SPI 3

FIGURA 2. SECCIO AXIAL DEL TORS HUMA FIGURA 3. ESCANER CT
D'UNA TOMOGRAFIA COMPUTADA



RECONSTRUCCIO DE L’ARTERIA EN 3D

A partir de les imatges CT, el primer que cal fer és reconstruir lartéria. Existeixen
diversos metodes per tal de fer-ho de manera automatica perd que no soén
generalitzables ni a totes les artéries ni a tots els pacients. Aixi doncs, i en no
suposar la reconstruccié 3D el gruix de la recerca d’aquest projecte, sha optat per
fer-ho de forma semiautomatica, en dues etapes.

RECONSTRUCCIO A PARTIR DE CONTORNS MANUALS

Primer de tot, mitjancant el programa TurtleSeg [101[11][12][13][14][15], dibuixarem un
conjunt de contorns en diferents seccions de lartéria pulmonar. TurtleSeg, després de
definir cada contorn, ens va suggerint el pla d'on disposa de menys informacié per a
la reconstruccié, de manera que podem optimitzar el nombre de contorns a definir. Un
cop definits els contorns, el programa genera una malla en 3D que podem exportar en
diversos formats.

EDICIO DE LA MALLA

Com hem de dur a terme simulacions per ordinador de I'hemodinamica a linterior de
la malla, la reconstruccié de TurtleSeg no és suficient per diverses raons:

- La malla t¢é un nombre de vertexs massa alt, de manera que el calcul
necessari per a definir la interaccié entre el fluid i la paret de lartéria sera
molt elevat.

- La geometria de la paret arterial presenta una gran irregularitat, a més de
mostrar diverses anomalies en la seva superficie.

- Es tracta d'una malla tancada sense entrades ni sortides.

Aixi doncs, lobjectiu d’utilitzar Rhinoceros és el de resoldre aquests tres problemes.
Durant aquesta subetapa, generem manualment U'entrada i les dues sortides de lartéria
pulmonar. A més a més, i de manera automatica, Rhinoceros ens elimina les
irregularitats de la superficie i ens redueix el nombre de vertexs de la malla.

FIGURA 4. DESQUERRA A DRETA: CONTORN DE L’ARTERIA PULMONAR EN UNA SECCIO AXIAL, MALLA
RESULTANT DE LA RECONSTRUCCIO DE TURTLESEG | MALLA RESULTANT DE L’EDICIO AMB RHINOCEROS.



EXTRACCIO DE LA LINIA CENTRAL

L'extraccié de la linia central és automatica, es realitza mitjancant la llibreria Vascular
Modelling Toolkit (VMTK) [16] i, com en el cas de la reconstruccié6 3D, també
consisteix en dos subetapes: lextraccié en si mateixa i el suavitzat de la corba
resultant.

Cada una d’aquestes etapes correspon a una funcié de la llibreria VMTK, en concret
“vmtkcenterlines” i “vmtkcenterlinesmoothing”. Hi ha diferents maneres dexecutar
aquestes funcions i, en aquest estudi, en tractar-se més aviat de prototipatge, sha fet
a partir de linies de comanda en scripting Shell.

EXTRACCIO

Per a extreure la linia central, VMTK utilitza els . \
diagrames de Voronoi, que defineixen un conjunt de \\ ‘\ ' ‘\ﬁ _
regions 3D al voltant dels vertexs de la malla, la ' /)—< : \'\/ ,
frontera de les quals compleix la condicié de ser J,/ O e
equidistant a dos d’aquests vértexs. \‘\r \/ _ / \ _

| \\. . :

El diagrama de Voronoi, aplicat a la malla de lartéria - ( /f///\*
pulmonar, ens defineix una frontera en la direccié ‘ ".;“'/- \\* '
longitudinal que assimilem a linia central. ‘ ’ .

FIGURA 5. EXEMPLE DE
La linia de comanda utilitzada és la segiient: DIAGRAMA DE VORONOI EN 2D

vmtkcenterlines -seedselector carotidprofiles
-ifile patient_data/artery/artery.stl
-ofile $CENTERLINES/centerlines_raw.vtp

On el parametre seedselector ens serveix per determinar les entrades i sortides de
artéria. Si hi donem el valor “carotidprofiles”, la llibreria fara una deteccié automatica
de les obertures de la malla i les ordenara de menor a major valor de z (component
vertical de l'espai euclidia). La primera obertura sera considerada lentrada, i les dues
restants, les sortides. Per la seva banda, -ifile i -ofile, determinen el path del fitxer
d’entrada, i el path del fitxer de sortida, on establim el format VTP.

SUAVITZAT

Per a suavitzar la linia central, VMTK utilitza un filtre de mitjana mobil que consisteix
en reemplacgar el valor del radi de curvatura de cada punt de la linia central per la
mitjana dels radis de curvatura dels punts veins.

La crida a la funcié és la segilent:

vmtkcenterlinesmoothing -ifile $CENTERLINES/centerlines_raw.vtp
-ofile $CENTERLINES/centerlines_smooth.vtk



En el cas de wmtkcenterlinesmoothing, UGnic que cal especificar sén els paths dels
fitxers d’entrada i sortida.

FIGURA 6. EN NEGRE, OUTPUT DE LA FUNCIO WMTKCENTERLINES; EN VERMELL, OUTPUT DE LA FUNCIO
VMTKCENTERLINESMOOTH | LINIA CENTRAL FINAL.

DETECCIO DE L’ESTENOSI

Un cop hem obtingut la linia central, ja podem detectar l'estenosi, que definim com el
punt de la linia central on el radi de lartéria pulmonar és menor.

En aquest moment del procés, aix0 no és una tasca trivial, ja que les dades de que
disposem estan desordenades. L'Gnic de qué disposem és de dues llistes de punts:
una delles, la llista de vertexs de lartéria i laltra, la llista de punts de la linia central.
Per tal de determinar les coordenades de lestenosi en lespai, caldra doncs que
donem una estructura a les dades.

A grans trets, el procés seguit és el seglient:

- Associacié de cada un dels vertexs de lartéria pulmonar al punt de la linia
central més proper. Aquesta informacié es desa en una estructura de Matlab.

- Per a cada punt de la linia central, determinacié de la distancia a cada un
dels vertexs associats i calcul de la mitjana.

- Seleccié de les coordenades del punt on la mitjana sigui minima com a
localitzacié de lestenosi.

10



EXPANSIO DEL STENT

En aquest pas, prendrem el stent i el collocarem a lestenosi, tot expandint-lo a
diversos diametres. Per a cada un d’aquests diametres, desarem un fitxer STL amb la
geometria de lartéria resultant i que després ens servira per a definir les condicions
limit de les simulacions hemodinamiques.

Es tracta, doncs, d'un procés iteratiu que, a grans trets, es defineix de la seglent
manera:

Estent inicial

v

Translacio de Aplicar la Aplicar

Escalar Escurcament lestent . o N L _, Expansic de
lestent de lestent ,ES en a curya ura ae mascara l’artéria
['estenosi lestent P <D .
nou diametre d’expansid
eee
[teracio 1 [teracio 2 [teracio N

FIGURA 7. PROCES D’EXPANSIO DEL STENT

Cada una de les iteracions definides en el diagrama correspon a un diametre
d’expansié diferent. Aixi doncs, el primer que cal fer és escalar el stent al nou
diametre d’expansié.

El segon pas consisteix a escalar el stent en direccié axial, ja que, a mesura que
anem expandint un stent, la seva longitud es va reduint. El motiu daquest pas és
purament per tal que les visualitzacions siguin més realistes, ja que els extrems dels
stents poden ser eliminats en etapes posteriors. Els valors d’escurcament s’extreuen de
la interpolacié dels punts de la segiient taula:

Diametre 12 mm 14 mm | 15 mm 16 mm | 18 mm 20 mm 22 mm 24 mm
% escurgament 2,.8% 6,5% 8,5% 10,6% 13,7% 20,0% 25,4% 36,4%
TAULA 1. VALORS D’ESCURCAMENT PER AL MODEL DE STENT CP8Z16 CP STENT™

Seguidament, es traslladal stent a la posicié de lestenosi i se’l corba de tal manera
que el seu eix quedi alineat amb la linia central. Aquest procés es realitza de manera
iterativa prenent cada una de les seccions del stent des del punt de lestenosi. Cada
secci6 és rotada dun angle equivalent a la diferéncia entre la tangent a la linia
central en el punt corresponent a la seccié vigent amb la tangent a la linia central en
el punt anterior.

11



____tangent tangent
Orotacis = V; - Vi1

On i és un punt de la linia central

Un cop fet aix0, escurcem el stent altra vegada. Aquest cop, per0, no es tracta
d’escalar el stent en direccié axial, si no que anem eliminant seccions del stent fins

que ens trobem amb una seccié que compleixi la condicié segilent:

Dart < Dstent

Aixo implica que ens desfarem d’aquelles parts del stent que no estiguin modificant la

geometria de lartéria. Visualment, es tracta del segtent:

FIGURA 8. EN VERMELL, SECCIO LONGITUDINAL D’'UNA ESTENOSI. EN NEGRE, SECCIO LONGITUDINAL DEL
STENT. EN LINIA DISCONTINUA, SECCIO ELIMINADA DEL STENT EN L’ETAPA VIGENT.

Finalment, ldltim pas abans d’augmentar el diametre d’expansié i comencar una nova
iteracié és deformar lartéria en funcié del stent resultant de loperacié anterior. Aixi
doncs, prendrem cada punt de larteria situat a linterior del stent i el desplagarem en

la direccié radial fins a la superficie exterior del stent.

FIGURA 9. EN VERMELL, SECCIO LONGITUDINAL D’'UNA ESTENOSI. EN NEGRE, SECCIO LONGITUDINAL DEL
STENT. EN LiNIA DISCONTINUA, SECCIO ELIMINADA DEL STENT EN L’ETAPA PRECEDENT.

12



CALCUL DEL GRADIENT DE PRESSIO | SELECCIO DE LA SOLUCIO OPTIMA

En aquesta etapa de la metodologia volem escollir, de totes les solucions calculades,
quina és la més optima i, per fer-ho, escollirem aquella que ens ofereixi el gradient de
pressié més baix.

METODE DE LATTICE-BOLTZMANN

El calcul del gradient el fem mitjangant simulacions hemodinamiques utilitzant el
metode de Lattice-Boltzann per a cada malla, més concretament la llibreria Palabos de
C++ [17]. Linterés dutilitzar Lattice-Boltzmann en comptes de meétodes classics de
dinamica de fluids computacional prové del fet que lalgoritme és molt més flexible, fet
que el fa molt adient en preséncia de geometries complexes i diverses. En efecte, la
geometria d’'una artéria pulmonar és d'una gran complexitat i, a més, molt diferent per
a cada pacient. A més a més, Lattice-Boltzmann ens permet paral-lelitzar els calculs,
fet que incrementa leficiencia del codi considerablement.

A grans trets, el metode de Lattice-Boltzmann consisteix a calcular la collisié de
particules a linterior d'un domini determinat. L’estudi a nivell microscopic ens permet
simular el comportament macroscopic del fluid. Aix0 es fa utilitzant la férmula de
transport de Lattice Boltzmann [18]:

af _of f f

— = —forces + =—difusi6o + —col - lisi6

Jt Otf Jt f at
On f; és la distribucié associada a una sola particula i que defineix la posicié i el
moment dun conjunt (és a dir, particula) de molécules en un moment de temps
determinat.

L'espai de velocitats, en Lattice-Boltzmann, és discretitzat, en aquest cas amb un
model de graella D3Q19. Aquest model utilitza 19 funcions de distribucié (18
direccions de velocitat diferents i una velocitat per particules en repos).

cis

Ci2

FIGURA 10. VELOCITATS DEL MODEL DE GRAELLA D3Q19

13



MODELITZACIO DEL FLUX SANGUINI

La sang és un fluid molt complex. Per una banda, esta composat per diferents fases:
el plasma i les particules que transporta, com els globuls blancs i vermells i les
plaquetes. Aquesta composicié multifase li confereix unes propietats caracteristiques
molt dificils de modelar. Una d’aquestes caracteristiques és una viscositat dependent
de la velocitat de la sang i del diametre de lartéria. Tot i aixi, a partir d’'un cert
diametre s’acostuma a considerar que la sang es comporta com un fluid newtonia, és
a dir, de viscositat constant [19]. Es el cas del flux dins lartéria pulmonar. En aquest
estudi hem considerat que la viscositat cinematica de la sang és de 3,7 x 10® m?/s i
una densitat de 1080 kg/m?[19].

Si la sang és complexa en la seva modelitzacié, el flux sanguini no ens facilita tampoc
les coses. Per una banda, el batec del cor crea un efecte de polsatilitat en el flux que
és dificil de modelitzar. A més a més, les condicions limit a la frontera de lestudi
hemodinamica sén verdaderament dificils de determinar. Per una banda, a la sortida
de lartéria cal modelitzar la resisténcia al flux de la resta del sistema circulatori. Per
altra banda, les parets de lartéria canvien en funcié del temps, no només de forma,
siné que també de rigidesa.

Per tal de simplificar i, tenint en compte que lobjectiu de lestudi no és el de
modelitzar fidelment el flux sanguini, siné que es busca trobar la geometria optima del
stent a implantar, shan fet diverses simplificacions. La polsatilitat del flux sanguini ha
estat omesa i els murs de lartéria shan considerat rigids. Aixi doncs, el perfil de
velocitat imposat a l'entrada és un perfil paraboloide de Poiseuille amb una velocitat
mitjana de 10 cm/s. A més a més, a les sortides de lartéria, hem imposat un valor
de pressié nul. El fet de tenir una condicié limit de velocitat a lentrada i condicions
limit de pressié6 a les sortides ens garanteix una massa interna constant, molt
important per tal que lalgoritme que implementa Lattice-Boltzmann arribi a convergir.

Pel que fa a la interaccié entre el mur i la sang, utilitzem les condicions limit de Guo
off Lattice, que modelen les parets de lartéria com a particules del fluid que
s’inclouen en el model de collisi6 de la resta de particules del domini. Sha escollit
Guo off Lattice perque és adequat per a geometries amb corbes, com és el cas de
les arteries.

La llibreria Palabos s’encarrega d’evitar-nos programar els detalls de Lattice-Boltzmann.
L’Gnic que cal fer és importar el model de lartéria i definir-hi les diferents condicions
limit amb l'ajuda de funcions d’alt nivell de la llibreria. Un cop definides les condicions
de la simulacid, utilitzem, de manera iterada, el métode collideAndStream() de la
classe MultiBlockLattice3D<T,DESCRIPTOR>, que sencarrega de calcular les collisions
entre les particules del domini. La condicié per aturar la simulacié és quan la velocitat
convergeix, és a dir, quan s’arriba a un equilibri, moment en el qual mesurarem el
gradient de pressié.
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while (!velocityTracer.hasConverged() && currentTime<simTime) {
lattice->collideAndStream() ;

Box3D measureBox (lattice->getBoundingBox()) ;
measureBox.z0=measureBox.zl=(plint)inletZpos;
T inletPressure =

DESCRIPTORKT>: :cs2* (boundaryCondition.computeAverageDensity (measureBox)-1.) ;
pcout << << inletPressure << std::endl;

FIGURA 11. CODI C++ PER AL CALCUL DE LES COL-LISIONS | LA MESURA DE LA PRESSIO A LENTRADA

Com imposem P = 0 mmHg a les sortides de larteria pulmonar, definim la diferéncia
de pressié translesional com a la mitjana de la pressié a lentrada de lartéria.
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EXPERIMENTS | RESULTATS

El métode ha estat testejat per a dos casos d'estenosi i comparat amb el stent
collocat pel cirurgia. Per tal de poder comparar amb la realitat, sha mesurat la
llargada i el diametre del stent de les angiografies de rajos X obtingudes un cop
acabada loperacié. A partir d’aquestes mesures, sha generat un model 3D de lartéria
expandida per a cada cas destenosi i sha realitzat un estudi hemodinamic. Tot aixo
s’ha fet utilitzant els métodes descrits en l'apartat de metodologia d’aquest informe.

B % |
t v .“>
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FIGURA 12. ANGIOGAE[Eé DE LES DUES ARTERIES EN ESTAT POSTOPERATORI

& ™

FIGURA 13. RECONSTRUCCIO DE LES DUES ARTERIES EN ESTAT PREOPERATORI (mmHg)
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FIGURA 14. PRESSIO EN ESTAT POSTOPERATORI PER AL STENT REAL (mmHg)
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Per altra banda, s’ha aplicat la metodologia desenvolupada en aquest estudi als dos
casos d’estenosi i s’han comparat els resultats:

2.500
—-1.875
-1.25

- 0.625

I 0.000

FIGURA 15. PRESSIO EN ESTAT POSTOPERATORI APLICANT LA METODOLOGIA PROPOSADA (mmHg)

Els resultats de les simulacions mostren millores significatives del gradient de pressid

en ambdéds casos en relacié al resultat real de loperacio.

Cas1 Cas 2
Gradient preoperatori 2,1 mmHg 2,1 mmHg
Gradient postoperatori 2 mmHg 1,55 mmHg
Gradient optimitzat 0,6 mmHg 1,2 mmHg
Millora 60% 23%

TAULA 2. RESULTATS NUMERICS DELS EXPERIMENTS PER ALS DOS CASOS D’ESTENOSI

A més a més, sha fet una visualitzacié del gradient de pressié per a cada un dels
diametres d’expansié i per a cada un dels casos d'estenosi. En el grafic 1 podem
observar que en ambdds casos el gradient de pressié va disminuint fins que sarriba a
un punt minim. A partir d’aqui, en continuar expandint el stent, la pressié6 augmenta

molt rapidament.
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GRAFIC 1. VALORS DEL GRADIENT DE PRESSIO PER A CADA EXPANSIO | CAS

Aquest fenomen el podem observar d'una manera més grafica gracies a la figura 13,

que ens mostra l'evolucié de la pressié a les parets de lartéria per a sis expansions

diferents. Podem observar que la pressié a lentrada va disminuint fins a assolir un

valor minim.
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FIGURA 16. PRESSIO PER A SIS EXPANSIONS DIFERENTS DEL CAS 2. EL REQUADRE VERD ENS SENYALA LA
GEOMETRIA OPTIMA DEL STENT.
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CONCLUSIONS | DESENVOLUPAMENTS FUTURS

Aquest projecte ha introduit la utilitzacié d’estimacions hemodinamiques mitjancant la
dinamica de fluids computacional per a loptimitzacié de la collocacié de stents. El
gradient translesional, utilitzat habitualment /7 wvvo durant les intervencions
quirtrgiques, sembla prometedor com a parametre per a determinar la geometria
optima d’un stent.

Cal afegir, perd, que shauria d’intentar considerar nous parametres que no shan
inclds en aquest estudi i que podrien ser no negligibles a I'hora de realitzar el nostre
objectiu. En particular, la literatura cientifica ens mostra que valors baixos de tensié de
cisallament a les parets vasculars afavoreixen laparicié del fenomen de la restenosi.
Aixi doncs, recomanem que en estudis posteriors es tingui en compte.

Altres possibles millores de la metodologia presentada en aquest document serien el
desenvolupament d'un meétode de segmentacié de les arteries més rapid i,
preferiblement, automatic, aixi com laugment del realisme de les simulacions
hemodinamiques. En aquest Gltim punt, seria desitjable considerar la polsatilitat del flux
sanguini, aixi com la deformacié de les arteries, l'efecte Windkessel i una condicié limit
a la sortida de lartéria que tingui en compte la resisténcia al flux oposada per la
resta del sistema cardiovascular.
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ANNEXOS

ANNEX 1. MICCAI 2016

19™ INTERNATIONAL CONFERENCE ON W
MEDICAL IMAGE COMPUTING & GREECE

COMPUTER ASSISTED INTERVENTION

October 17-21 2016
INTERCONTINENTAL ATHENAEUM
ATHENS / GREECE

FIGURA 17. LOGO OFICIAL DE MICCAI 2016

El 17 d’obtubre aquest projecte va ser presentat a Atenes al workshop Computing and
Visualization for Intravascular Imaging and Computer Assisted Stenting (CVII-STENT), en
el marc de la 19" International Conference on Medical Image Computing and Computer
Assisted Intervention (MICCAI).

En les pagines de lannex trobareu larticle en el qual es va basar la presentacié a la
conferéncia.

22



Local optimization of hemodynamic parameters for
stenting of pulmonary artery stenosis

Xavier Jordi Oller™. Lina Gundelwein’. Joaquim Miré*, Luc Duong’

'Ecole de technologie supérieure, Montréal, Canada
? Universitat Politécnica de Catalunya, Barcelona, Spain
* Ruprecht-Karls-Universitat Heidelberz, Heidelberg, Germany
* CHU Sainte-Justine, Montréal, Canada

Abstract, Determining the geometry and position of a stent 15 one of the most
sensitive tasks when planning a pulmonary artery stenosis intervention. The
zoal of this study 1s to sutomatically determine the position and geometry of the
deployed stent using hemodynamic parameters computed from Computer Fluid
Dynamics (CFD) simulations. The role of stenting 15 based on reducing cardiac
effort, which, in terms of hemodynamies, implies a lower pressure gradient be-
tween both sides of the stenosis. The first step is the segmentation and 3D mod-
eling of the pulmonary artery from the patient’s tomography scan (CT). After-
wards, the artery’s centerline is extracted and the stenosis location detected. Fi-
nally, a set of stenting solutions 15 generated and the pressure gradient calculat-
ed for each of them. The gradient calculations are performed by means of Lat-
tice-Boltzmann CFD simulations, which are well suited for complex geometnes
and are comparatively efficient in terms of execution time. The mimmum gra-
dient value will constitute the optimal stent placement This study showed an
improvement of 60% and 23% in pressure gradient for each studied stenosis
case compared to the practitioner’s stent placement.

The incidence of Congenital Heart Defects (CHD), including pulmonary artery
stenosis, is estimated to be between 4 and 50 individuals per 1000 births, depending
on the study [1]. Interventions are most commonly performed through catheterization,
given its advantages in comparison with open surgerv in terms of blood loss, time
consumption and treatability of high-risk patients [2]. However, endovascular opera-
tions for treatment of stenosis introduce a new constraint when the placement of a
stent is required: the stent’s position and geometry need o be determined before the
mtervention. In fact, once deploved, the stent cannot be removed unless an open sur-
gery 15 performed. For this reason, proper preoperative tools would be highly valuable
to select the proper stent and the proper position. Multiple methods aiming to support
doctors in stenosis preoperative planning have been developed in recent vears. A
common approach is the simmlation and visnalization of stent expansion and place-
ment for further validation [3][4]. Gundelwein et al. [5] proposed a method for auto-
matic stent placement in pulmonary arteries using the artery’s volume as an optimiza-
tion parameter. The artery volume, however, might not fully describe the geometric
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complexity of the stenosis [6][7]. Also, hemodynamic data is frequently used in the
catheterization room to evaluate the intervention’s effectiveness, in particular the
translesional pressure gradient. This pressure gradient can be obtained in vivo during
catheterization, but is difficult to compute on preoperative imaging. MRE-based is
promising but constitutes a challenging technique on pediatric patients due to anesthe-
sia. Several studies have used Computer Flmd Dynamics (CFD) methods to analyze
the behavior of blood flow in the presence of stenosis [7][8]. Taylor et al. [9] calculate
pressure and Fractional Flow Reserve (FFR) in patients’ coronary arteries with steno-
sis, both before and after treatment. However, FFR is not considered for optimization
of stent’s geometry and CFD simulations are only employed as a technique to assess
blood flow at preoperative and postoperative stages.

1 Methodolegy

1.1  Artery reconsiruction

Initially, a 3D model of the patient’s pulmonary artery is obtained A semi-
automatic  recomstruction 15 performed at  first  with TurtleSeg
(hitp:/'www.turtleseg org’), which generates a 3D mesh from a set of user-defined
contours on different planes intersecting the CT scan. Subsequently, the mesh is con-
verted to parametric NURBS with Rhinoceros CAD software. The mesh’s surface is
smoothed to reduce irregularities and the number of faces is lowered to reduce com-
putational costs and the inlets and outlets of the artery for the CFD simulations are

then generated.

reconstruction placement simulations plzcement

Fig. 1. From left to right- the patient™s CT scan is used to build a 3D model of the artery, the
centerline is extracted and the stenosis detected, stent placements are generated at different
expansions and hemodynamic simulations are mun to determine the optimal placement.
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Fig. 2. Example of a user-defined contour on a CT scan plane (left), automatically generated
mesh from contours (center) and resulting mesh after edition with Bhineceros (nght).

1.2  Centerline extraction and identification of stenosis’ location

In this step of the method. the arfery’s centerline is extracted from the 3D mesh
through Voronoi diagrams using the open source VMTK library [10]. Since the stent
will be placed along the artery’s centerline in the sinmlation, the centerline is then
smoothed to keep the stent from having an unrealistic deformation. Once the cenfer-
line has been obtained, the stenosis location can be automatically detected. First, each
point of the centerline is associated to the set of points that have the given point as
their closest in centerline. The average distance is then calculated for each set of
points, giving us the average radius of the artery’s lumen at every point of the center-
line. The stenosis location is thus defined as the centerline point with the lowest aver-
age radis [3].

1.3  Stent placement

The following step consists in simulating stent placement at different balloon ex-
pansions. Firstly, the stent is scaled to the expansion diameter and the foreshortening
of the stent is applied vsing an interpolation function of the mamufacturer’s foreshort-
ening values. Secondly, the stent is placed at the stenosis location and curved along
the artery’s centerline. Each section of the stent is rotated so that its normal vector
matches the centerline’s tangent vector. The process is done iteratively starting at the
stenosis location and moving along each of the centerline points towards both ends of
the stent. To determine the rotation angle at each iteration step, a cubic spline of the
centerline 15 calculated and subsequently denived to obtain the tangent vector at each
point of the centerline. The stent’s sides are then cuf so that at every centerline point,
the artery’s radius is smaller than the stent radius. The last step of the stent placement
sinmilation is the expansion of the artery to match the stent expansion. The followed
approach consists in finding all the points whose distance to the centerline is smaller
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than the artery’s expansion and translating them along the radial direction so that they
match the stent expansion’s radius.

Fig 3. Artery before and after expansion. Depth test for visnalizing the stent inside the vessel
geometry has been disabled.

14 Hemodvnamic assessment

For every stent placement, hemodynamic simmlations in the vicinity of the stenosis
are performed using the Lattice-Boltzmann method (LBM), i particular the Palabos
C++ library. The interest of using such method instead of more classical CFD ap-
proaches lies on the flexibility of the algorithm, which allows high adaptability to
complex and diverse domains. as is the case of blood vessels. Moreover, LBM is
highly parallelizable, which increases efficiency. The approach followed by LBM
consists in caleulating the collision of particles inside a certain domain to simulate the
macroscopic behaviour of the fluid. This is done through discretization of the Lattice
Boltzmann transport equation [11]:

g - (%)fm"m * (g}diffuaian * (g)mliisian '

where f; is the single particle distribution defining the position and momentum of a
set (1.e. particle) of molecules at a given time. A D3Q19 lattice model 15 used in this
study, which discretizes the velocity space m 19 distnbution fimetions (18 velocity
directions and a velocity for particles at rest) [12].

In this study, since pulmonary arteries are large vessels [13] blood is considered
Newtonian with a kinematic viscosity of 3,7-10-6 m2/s and a density of 1080 kg/m3.
For simplification, the pulsatility of the flow is omitted and the artery’s walls are con-
sidered nigid. The velocity profile at the inlet is a constant Poiseuille profile with an
average velocity of 10 cm/s. A zero pressure boundary condition is set at the ouflets.
Having a velocity boundary condition for the inlet and constant pressure boundary
condifions for outlets will keep the internal mass constant. The flmd-wall interaction
15 modelled with a Guo off lattice boundary condition. This kind of boundary condi-
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tion 1s well suited for curved geometries and models the vessel wall as fluid particles
that follow the same collision step as nodes in the domain [14].

2 Results and discussion

The method has been tested with 2 different stenosis cases and compared to the
stenting performed by the interventionist. For that, the stent’s length and expansion
have been measured from the angiographies [5] and 3D models of the expanded arter-
ies have been generated. Subsequently, the methodology described above has been
applied to the 3D model of each artery at pre-operative state. The CFD studies show
gradient improvements in relation to the post-operatory gradient for all stenosis cases.

Case 1 Case 2
Pre-operatory gradient 2.1 mmHg 2.1 mmHg
Post-operatory gradient 2 mmHg 1.1 mmHg
Optimized gradient 0.6 mmHg 1.2 mmHg
Improvement 60 % 23%

Table 1. Simulated pressure gradients

Fig. 5. Visualization of pre-operatory geometries
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Fig. 6. Visualization of simulated pressure for post-operatory arteries (mmHg)
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Fig. 7. Visualization of simulated pressure for optimized placements (mmHg)

As explained in section 1.4, for each expansion diameter a CFD simmlation is per-
formed. A sample is presented in Figure 10 for one of the cases. The pressure gradient
in this study is defined as the average pressure af all points of the inlet minus the pres-
sure at the outlets. The fluid simmlations. not only allow us determine a minimum
pressure gradient, but also observe the impact of sent placement m the patient’s he-
modynamics. In the present case, if can be observed that, as the gradient is improved
locally, the pressure drop concentrates at the beginning of one of the branches, where
another case of stenosis is located. As observed in figure 8, pressure gradient is re-
duced at each expansion step until a mimmum is obtained. From this point, further
steniexpagsions mnply a growing pressure difference.
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Fig. 8. Pressure gradient at each expansion in the method for both cases.
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Fig. 9. From left to right, top to bottom, stent diameters of 8, 9.2, 10.2, 11.1 and 11.7 mm
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In terms of execution, results also show that the number of collision steps to reach
stationary state varies significantly depending on the patient and not so much depend-

ing on each expansion.

Case 1 Case 2
Mean 7310 3957
Standard deviation 1429 116

Fig. 10. Number of collision steps to reach stationary state

3 Conclusion

A new hemodynamic-based method to optimize stent placement has been present-
ed. Results show that it is possible to determine the stent’s expansion using the trans-
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lesional gradient. This new framework would allow physicians to choose the stent’s
geometry before the intervention as well as to have blood flow assessment of the re-
sulting geometry of the arterv. Further works include developing a faster and more
accurate 3D segmentation and considering pulsatile flow, the Windkessel effect and
the artery’s temporal deformation associated with cardiorespiratory motion.
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