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2D : bidimensionnel

3D : tridimensionnel

BBG : bloc de branche gauche

BPM : battements par minute

CRT : thérapie de resynchronisation cardiaque
DAI : défibrillateur automatique implantable
DAV : délai auriculo-ventriculaire

DTI : imagerie Doppler tissulaire

ECG : électrocardiogramme

ESC: European society of cardiology

ET : écart type

ETO : échographie transoesophagienne

ETT : échographie transthoracique

FA : fibrillation auriculaire

FEVG : fraction d’éjection ventriculaire gauche
IRM : imagerie par résonance magnétique

ITV : intégrale temps-vitesse

LVAD : left ventricular assistance device

MCD : myocardiopathie dilatée

MCI : myocardiopathie ischémique

NYHA : New York heart association

OG : oreillette gauche

PAPS : pression artérielle pulmonaire systolique
TAD : tension artérielle diastolique

TAS : tension artérielle systolique

TM : temps-mouvement

VD : ventricule droit
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VES : volume d’éjection systolique
VG : ventricule gauche
VTDVG : volume télédiastolique ventriculaire gauche

VTSVG : volume télédiastolique ventriculaire droit



Avant-propos

La thérapie de resynchronisation cardiaque (CRT) est un traitement efficace de I'insuffisance
cardiaque systolique. Cependant 30% des patients sont considérés non-répondeurs a la
thérapie. L’objectif de la thése était de décrire une méthode de modélisation cardiaque
multiparamétrique personnalisée permettant de prédire la réponse électrique et mécanique a
la CRT.

Douze patients ont été inclus, principalement des patients porteurs de myocardiopathies
dilatées a coronaires saines. Les inclusions ont eu lieu sur une période de 7 mois, au centre
hospitalo-universitaire de Bordeaux. Un modéle personnalisé du massif biventriculaire était
construit a partir d’une imagerie IRM ou d’une échographie tridimensionnelle, d’un
électrocardiogramme, de données hémodynamiques non invasives. Des simulations de
stimulation mono-ventriculaire droite, gauche et biventriculaire étaient réalisées. Des
prédictions de la durée des QRS, du volume d’éjection systolique (VES), de la fraction
d’éjection du ventricule gauche (FEVG) et de la dP/dt était calculées.

La modélisation permettait de prédire une réponse électrique a la CRT basée sur la largeur
des QRS avec un coefficient de corrélation de 0,71 [0.49 ; 0,85], une marge d’erreur de 19,3
ms (£14,7) et un taux de concordance du sens de variation de 67,7%. Au niveau mécanique,
le coefficient de corrélation entre taux de variation mesuré et simulé de la dP/dt était de 0,75
pour les modéles électriquement concordants. La simulation de stimulation ne permettait pas
de prédire les variations de VES et de FEVG.

La modélisation cardiaque est une méthode permettant de simuler la réponse électrique et
meécanique d’une CRT a partir de données non-invasives. Des mises au point sur la technique
permettront d’améliorer les résultats des prédictions.
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Introduction

La médecine est une science en perpétuelle évolution. La cardiologie a su s’enrichir en un
demi-siecle d’'une multitude d’outils diagnostiques et thérapeutiques au service du praticien
et du patient. Echocardiographie, cathétérisme cardiaque ou encore IRM ont permis
successivement d’affiner les diagnostics et traiter vascularopathies ou arythmies en
minimisant les risques liés a I'intervention.

N

La modélisation est une technique issue de I'informatique visant a créer virtuellement des
objets tridimensionnels a partir d’objets réels ou non. Appliquée a la cardiologie, elle a
permis dans différentes études depuis une dizaine d’années la création de modeles
cardiaques personnalisés dotés des propriétés électriques ou mécaniques du myocarde et
permettant de tester virtuellement I'action de traitements pharmacologiques ou
d’appareillages mécaniques. La modélisation cardiaque pourrait a |'avenir s’intégrer
largement dans les différentes branches de la cardiologie et guider le praticien dans ses

choix thérapeutiques.

La technique en reste toutefois a ses débuts. Les différentes études publiées a ce jour ne
décrivent la réalisation que d’un ou quelques modeles personnalisés et dont le but est une
meilleure compréhension physiopathologique du phénomeéne étudié.

L'objectif de cette thése était tout d’abord de décrire une technique non-invasive de
modélisation cardiaque personnalisée dont le but était la prédiction de la réponse électrique
et mécanique a la stimulation suite a I'implantation d’une CRT. Les différentes étapes de la
construction du modéle, les bases physiques et les limites inhérentes ont été rapportées
pour introduire le cardiologue d’aujourd’hui aux enjeux de la modélisation cardiaque.

Les techniques échocardiographiques de diagnostic d’asynchronisme développées dans les
années 2000 n‘ont pas permis de prédire la réponse a I'implantation d’'une CRT. On estime
toujours a pres de 30% la population de non-répondeurs en post-implantation selon les
critéres actuels d’implantation. Ceux-ci sont exposés aux complications mécaniques et
infectieuses du geste indépendamment du colt élevé du matériel. La prédiction de la
réponse a la CRT est aujourd’hui un challenge non résolu.

La technique de modélisation cardiaque présentée dans cette thése, orientée vers une
application clinique inédite a ce jour, était purement non-invasive avec la construction d’un
modele a partir de parametres cliniques, de données IRM et d’un simple ECG de surface.

Nous avons ensuite testé la technique de modélisation sur une population de petite échelle
pour en connaitre les performances dans ses prédictions électriques et mécaniques. Elles
étaient pour cela comparées aux parametres évoquant une bonne réponse future a la CRT
mesurés lors de la stimulation : réduction de la durée des QRS pour la réponse électrique,
parametres de fonction systolique (FEVG, volume d’éjection systolique ou dP/dt) pour la
réponse mécanique.
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Au vu de l'effectif réduit de la population inclue, il n’y avait pas de corrélation significative
attendue. L’intérét de la thése était d’évaluer la réalisabilité, d’observer d’éventuelles

tendances et de déterminer les limites de la méthode afin d’ajuster la technique de
modeélisation.
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Généralités

L’échocardiographie a connu un essor rapide durant la deuxieme moitié du XXe siécle
jusqu’a devenir un élément indispensable de la pratique de la cardiologie. Nous reviendrons
dans cette section sur les principales étapes de son développement jusqu’aux techniques les
plus récentes (échographie tridimensionnelle et débit couleur 3D) utilisées dans cette thése.

La découverte de la piézoélectricité, base physique de I|'application de |’échographie,
remonte a 1880 et est attribuée a Pierre et Jacques Curie. ! Son utilisation durant la
premiere moitié du vingtieme siécle se limitera a des fins industrielles et militaires avec
notamment le SONAR utilisé pour la détection de vaisseaux sous-marins.

Il faudra attendre le début des années 1950 pour la premiere utilisation médicale des
ultrasons avec « I'échoencéphalographie » appliquée en neurologie pour la détection des
tumeurs cérébrales.

La premiere application en cardiologie est attribuée aux suédois Inge EDLER, considéré
comme le « pére de I"échocardiographie », 2 et Carl HERTZ, décrivant I'analyse en mode M
de valves mitrales saines et sténosantes en 1960. 3

Le cardiologue Harvey FEIGENBAUM poursuit le développement de la technique avec
I'utilisation du mode M pour I’évaluation des dimensions du ventricule gauche et la
détection des épanchements péricardiques. * L'échocardiographie se popularise
progressivement, le premier congrés international dédié se déroule en 1980.

Différentes techniques échographiques sont apparues et se sont complétées jusqu’a nos
jours :

Le mode M, ou temps-mouvement, est la premiére technique appliquée en échographie
cardiaque, permettant de visualiser les mouvements d’une acquisition unidimensionnelle en
mode B. Si la résolution temporelle associée est bonne, elle reste insuffisante pour
I’évaluation anatomique précise des structures cardiaques (figure 1).
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= 09-79-57-0 8-21-73

Figure 1 : valeurs normales de mesure TM chez I'adulte et I’enfant, Circulation, 1978. °

2. Echographie 2D

Il s’agit toujours aujourd’hui de la technique de base de I'examen échocardiographique
offrant la possibilité d’une évaluation anatomique compléte des cavités cardiaques et des
valves. L'américain James GRIFFITH publie en 1974 dans Circulation un article présentant son
échographe permettant de réaliser des images 2D © en temps-réel (figure 2). L’évolution de
la technique a permis une nette amélioration de la résolution spatiale, avec notamment la
généralisation dans les années 2000 de I'imagerie d’harmonique.

16
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Figure 2 : premiéres images d’échographie bidimensionnelle, JM GRIFFITH, Circulation, 1974.°

3. Doppler

L'application a I"’échographie de I'effet Doppler a permis outre I’évaluation morphologique
des valves une approche hémodynamique permettant de mieux apprécier la sévérité des
valvulopathies.

Le norvégien Jarle HOLEN décrit en 1976 I'estimation du gradient transmitral par I’équation
de BERNOQUILLI a partir du flux de remplissage VG. ’

4. ETO

L’affranchissement de I'obstacle transthoracique par I’échographie transoesophagienne
permet outre I'amélioration de la qualité de la fenétre ultrasonore une évaluation au plus
prés du septum inter-auriculaire pour le diagnostic de shunt atrial.

L'allemand HANNATH publie en 1981 ses acquisitions transoesophagiennes en fixant a
I’extrémité mobile d’un gastroscope une sonde d’échographie 2D. 8

5. Contraste

L’échographie de contraste a permis une avancée dans le diagnostic des shunts
intracardiaques. Le sérum salé agité initialement utilisé comme agent de contraste s’est vu

17
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concurrencé par l'utilisation de solutions a bases de microparticules saccaridiques offrant
une échogénéicité plus stable et une meilleure définition des contours endocardiques.

Il a été décrit des les années 1970 la présence de troubles de la cinétique segmentaire
d’effort en mode M en contexte d’ischémie myocardique. L’'utilisation en pratique courante
de I'échographie de stress a nécessité le développement de I'échographie 2D et
I’'amélioration de la qualité de la fenétre échographique pour une évaluation optimale de la
cinétique segmentaire du ventricule gauche. ®

Si 'acquisition d’images 3D a été décrite dés 1974 10, il faudra également attendre plusieurs
décennies pour que le développement d’interfaces logicielles permette une exploitation
adaptée des données et la réalisation de reconstructions. Les apports de I'échocardiographie
3D se sont récemment largement élargis.

L’application premiere de I'échographie 3D reste la quantification des volumes des cavités
cardiaques et I’évaluation de la fonction systolique VG. La technique permet d’obtenir des
coupes transverses du myocarde et ainsi un contourage plus précis de I'endocarde. Elle
permet également d’éviter les biais liés aux formules de modélisation géométriques du VG
de la méthode de Simson. Les corrélations entre IRM et échographie 3D dans la littérature
sont excellentes!! (figure 3).

Study Sample size Reference modality Feasibility rates (%) Correlation (r)
Schmidt et al. [4] 25 Gated-SPECT 92 0.97
Nikitinet et al. [5] 64 CMR 100 0.97
Tigheet et al. [6] 64 Gated-SPECT 91 0.85
Kuhlet et al. [7] 24 CMR 100 0.98
Corciet et al. [8] 30 CMR 100 0.98
Jenkins et al. [2] 50 MR 100 0.99
Manaertset al. [9] 32 CMR 84 0.97

L’échographie 3D transthoracique et transoesophagienne permet une meilleure évaluation
hémodynamique au niveau valvulaire. Ainsi dans le cadre du rétrécissement aortique elle
apporte une plus grande précision de la planimétrie et une compréhension plus aisée du
mécanisme grace au biplan et a la reconstruction 3D. Elle est également utilisée par
certaines équipes en préopératoire de I'implantation percutanée de valve aortique (TAVI)
comme alternative au scanner pour la mesure de I'anneau aortique.

Dans le cadre des valvulopathies mitrales, I'échographie 3D permet également une meilleure
visualisation des feuillets et en cas de fuite une meilleure appréciation du mécanisme. Ces
éléments permettront de guider au mieux le chirurgien en préopératoire notamment grace a
la reconstruction 3D avec point de vue de l'oreillette gauche (dite « vue du chirurgien »).

On retiendra enfin l'utilisation de I’échographie tridimensionnelle dans le cadre des
cardiopathies congénitales par exemple pour la visualisation de shunts avant I'implantation
de protheses occlusives durant les cathétérismes interventionnels.

18
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8. Doppler tissulaire

La premiere publication concernant I'imagerie par Doppler tissulaire (DTI) remonte a 1989,
par I'équipe nancéenne du Dr Karl ISAAZ. 2 La technique permet I'appréciation du
mouvement des segments myocardiques par I'obtention de leur vitesse par le Doppler
(figure 4). Le Doppler tissulaire est aujourd’hui utilisé quasi-systématiquement lors du suivi
échographique, permettant une évaluation simple des pressions de remplissage du
ventricule gauche et de la fonction systolique du ventricule droit.

——— - R ——————— —— - ——

.

IOCM/S

Figure 4 : premiéres images DTl par ISAAZ en 1989. 12

9. Strain longitudinal

Le strain longitudinal est défini par la fraction de réduction de longueur d’un segment
myocardique et évalue sa force contractile. L’évaluation du strain repose sur la technique du
speckle-tracking. Cette technique décrite en 2004 par I’équipe Japonaise du Dr T. TOYODA 13
repose sur la détection et le suivi automatisé image par image de « speckles », éléments
hyperéchogénes du myocarde en bidimensionnel. *

Le strain longitudinal permet d’évaluer la cinétique segmentaire du ventricule gauche mais
aussi sa cinétique globale. Une altération du strain global est en effet un marqueur précoce
de dysfonction systolique VG.
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Cette nouvelle technique échographique intitulée « eSie Flow » se base sur I'acquisition de
boucles tridimensionnelles avec Doppler couleur et permet d’estimer a partir du Doppler le
volume d’un flux a chaque cycle cardiaque (figure 5). Les applications a I'avenir pourraient
étre larges. Deux articles ont présenté la méthode pour I’évaluation du débit cardiaque chez
le cochon *° et la quantification du reflux mitral en post-valvuloplastie ' avec des résultats
encourageants.

Left Heart 20 vps / 180 mm

Beat: 1/1 71 bpm
In SV : 67.6 ml 455
Out SV : 68.8 ml

Regurg V : 1.2 mi
Regurg F : 1.8 %

Heart Rate 69 bpm
CO : 4.8 I/min

Stroke Volume
ml/s
v

10

ba
0.69 mfs

J
|< ,.ﬁ_.ﬁﬂ;ﬁ._ﬁ

-10 Inflow - E
Qthlow —
' | i
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rL———Jl

L’échocardiographie est devenue incontournable dans le bilan et le suivi de I'insuffisance
cardiaque chronique, d’un point de vue diagnostique, pronostique et thérapeutique. La
thérapie de resynchronisation cardiaque a prouvé dans le début des années 2000 un
bénéfice dans la prise en charge de I'insuffisance cardiaque systolique. ’

Il est démontré que pres de 30% des patients insuffisants cardiaques avec altération de la
fraction d’éjection ventriculaire gauche présentent des troubles de conduction a l'origine
d’un asynchronisme au niveau ventriculaire. 8 Cet asynchronisme se traduit a 'ECG par un
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élargissement des QRS et est possiblement a l'origine d’une altération de la fonction
systolique et d’une majoration d’une fuite mitrale secondaire. S’est développé dans les
années 1990 le principe de la CRT, 1° basé sur une stimulation contemporaine des deux
ventricules par un pacemaker triple chambre synchronisé a la systole atriale.

William T. ABRAHAM démontre en 2002 7 lors d’une étude prospective avec groupe
contréle une amélioration des performances fonctionnelles, de la qualité de vie, de la
fonction systolique a I'évaluation échographique chez 228 patients implantés d’'une CRT. Les
résultats de I'étude COMPANION en 2003 mettent en évidence une diminution de prés de
20% de la mortalité par la resynchronisation en comparaison a un traitement médical
optimal.

Si la CRT est aujourd’hui une option thérapeutique essentielle de I'insuffisance cardiaque,
elle connait cependant des limites. Outre son prix élevé (prés de 20 000 euros pour une
prothése de DAI-CRT) et les complications associées (hémopéricarde, endocardite,
dysfonction de sonde), il a rapidement été mis en évidence une population de non-
répondeurs. Les données de I'étude d’ABRAHAM en 2002 " montrent que prés de 34% des
patients implantés n’ont eu aucun bénéfice a la suite du geste. L’évaluation a été réalisée sur
un critére composite prenant en compte les performances fonctionnelles, le nombre
d’hospitalisations pour décompensation cardiaque et la mortalité.

Si la réponse a l'implantation de la CRT peut étre clinique ou échographique, la principale
réponse attendue est une diminution de la morbi-mortalité. L'étude de VAN'T SANT en 2016
compare au sein d’une population de 205 patients implantés d’'un DAI-CRT différents
parametres pour la prédiction dans les 24 mois d’un événement cardiovasculaire majeur. 2!
L'analyse univariée retrouve, comme facteurs prédicteurs d’'une absence d’évenement
cardiovasculaire, une diminution significative de la largeur des QRS en post-implantation a 6
mois, une diminution de la FEVG, une diminution du volume télésystolique VG et une
diminution significative du taux de BNP. Est finalement retenue en analyse multivariée une
diminution du volume télésystolique du VG a 6 mois avec un cut-off a 15%.

Parmi les parametres prédicteurs d’une réponse positive a la CRT, ont été retenus dans
I’étude MADIT-CRT 22 en 2011 en pré-implantation, le sexe féminin, I'étiologie non-
ischémique de la cardiopathie, le caractéere gauche du bloc de branche, une largeur de QRS
de plus de 150 ms, une hospitalisation antérieure pour insuffisance cardiaque, le VTDVG
supérieur a 125 ml/m? et le volume de I’OG < 40 ml/m?2.

L’échocardiographie a rapidement été désignée comme une technique prometteuse pour le
diagnostic d’asynchronisme intra ou interventriculaire. De nombreux parametres ont été
développés pour ce diagnostic d’asynchronisme, s’appuyant sur le TM, le Doppler pulsé et
tissulaire ou le 2D-strain.
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Echocardiographic Predictor Description of Method Echocardiography Method Cutoff
SPWMD™® Septal-posterior wall motion delay; M mode measured by parasternal M mode =130 ms
short-axis view
IVMD™ Interventricular mechanical delay defined as the difference between Pulsed Doppler =40 ms
left and right ventricular preejection intervals
LVFT/RR™ Left wentricular filling time (LVFT) in refation to cardiac cycle length Pulsed Doppler =40%
(RR) as measured by transmitral Doppler echo expressed
as percentage
LPEI™ Left ventricular pregjection interval defined as the time interval Pulsed Doppler =140 ms
between the beginning of ORS and beginning of left venfricular
ejection by Doppler
LLwC™ Intraventricular dyssynchrony left lateral wall contraction defined as M mode and pulsed Doppler Any overlap
the presence of overlap between the end of lateral wall contraction
{via M mode) and onset of LV filling (by Doppler echocardiography)
Ts-{lateral-septal)'® Delay between time to peak systolic velocity in ejection phase at TOI =60 ms
basal septal and basal lateral segments
Ts-gD"2 5D of time from ORS fo peak systolic velocity in ejection phase for TDI =32 ms
12 left ventricular segments (6 basal and 6 middle)
PVID™® Peak velocity difference derived from subtracting the maximal from oI =110 ms
the minimal difference of time to peak velocity (excluding velocities
occurring during isovolumic contraction ime) for 6 segments at
basal level
oLC'™* Delayed longitudinal contraction measured in the 6 basal left TOI+SRI =2 basal seqments
veniricular segments with a systolic contraction compaonent in early
diastole by TDI and confirmed with strain rate imaging
Ts-peak displacement Maximum difference of time to peak systolic displacement TOI =Median
for 4 segments
Ts-peak (basal) Maximum difference of time to peak systolic velocity for 6 segmentis TDI =Median
at basal level
Ts-onset (basal) Maximum difference of time to onset of systolic velocity for 6 TOI =Median

segmenis at basal level

Figure 6 : principaux paramétres échographiques d’asynchronisme, Chung, Circulation, 2008.

L’étude PROSPECT 23 en 2008 a testé plus d’une dizaine de ces parameétres sur une
population de 286 patients néo-implantés d’une resynchronisation (figure 6). Aucun d’entre
eux n’a pu prédire de maniere satisfaisante la réponse a la CRT, constatée chez 69% des 467
patients inclus.

En 2010, d’autres parametres échocardiographiques ont de nouveau été testés sur une
population de 75 patients dans notre centre mais n’ont pas permis de prédire de maniére
satisfaisante une réponse a la CRT. %

D’autres voies sont a I'étude, comme la réalisation de cartographies non-invasives pré-
implantation par vestes multi-électrodes (cardio-insight) ou encore la réalisation de modeéles
électromécaniques personnalisés.

3. Quels sont les recommandations actuelles pour |'implantation
d’une CRT ?

Les recommandations ESC de 2013 % ne retiennent comme critére d’asynchronisme que la
largeur des QRS et leur morphologie sur I'ECG de surface.
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Les patients en insuffisance cardiague NYHA Il ou plus malgré un traitement médical
optimal, une FEVG < 35% et un asynchronisme avéré a I'ECG peuvent ainsi bénéficier de
I'implantation d’une CRT :

BBG et QRS > 150 ms (grade la),

BBG et QRS entre 120 et 150 ms (grade Ib),

Non BBG et QRS > 150 ms (grade lla),

Non BBG et QRS entre 120 et 150 ms (grade llb).

La modélisation tridimensionnelle se définit en infographie (domaine de la création d’images
numériques en informatique) comme une technique visant a créer des objets en trois
dimensions a partir d’objets réels on non. Appliquée a la cardiologie, elle permet de
reproduire  un modele tridimensionnel du coeur, ses propriétés anatomiques,
électrophysiologiques et mécaniques afin de I'étudier virtuellement.

La volonté d’utiliser une approche mathématique pour la compréhension du
fonctionnement du cceur est ancienne. Dés 1892, Woods décrivait le ventricule comme un
hémisphére a paroi fine, estimant ses pressions par la loi de Laplace. 2°

Les modeéles géométriques de représentation des ventricules ont évolué, avec depuis les
années 1970 le développement de I'’échographie et des techniques d’étude autopsique. Elles
ont permis a I'heure actuelle une représentation anatomique précise au niveau
macroscopique mais également tissulaire par I'orientation des fibres myocardiques.

L'utilisation de ces modeles anatomiques a permis dans les années 2000 une avancée
importante en électrophysiologie. La création de cartographies tridimensionnelles du front
d’onde de dépolarisation a I’étage atrial et ventriculaire guide le praticien au quotidien de
maniére précise dans les gestes d’ablation endocavitaire.

La modélisation cardiaque s’oriente actuellement vers la réalisation de modéles mécaniques
de l'activité cardiaque. L'application premiéere a été une meilleure compréhension de la
physiologie et de la physiopathologie cardiologique. Les exemples dans la littérature sont
nombreux.

Dans le cadre de l'assistance circulatoire par LVAD, une modélisation mécanique a été
réalisée dans plusieurs études depuis 2013, 27’ 28 permettant d’analyser les mécanismes de
décompensation cardiaque en cas de dysfonction matérielle ou de formation de thrombus

(figure 7).
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Figure 7 : modéle d’interaction fluide-solide dans le cadre d’une assistance monoventriculaire extrait
de CHABINIOK, 2016. %°

Pour les procédures d’implantation transcutanée aortique de protheses valvulaires (TAVI),
un modeéle a été réalisé en 2012 afin d’étudier le déploiement de la bioprothése et son
interaction avec la paroi aortique et |a valve native. 30

Concernant la CRT, une étude en 2012 évaluait la réponse mécanique précoce du VG apres
implantation d’une CRT 3! comparant la dP/dt prédite a celle observée (figure 8).
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Figure 8 : dP/dt pré et post CRT observée et prédite par modéle mécanique, extrait de SERMESAN,
2012.

2. Pathologie et traitement médical

En 2015, un cas de cardiopathie amyloide a été modélisé afin d’étudier virtuellement I'action
de différents traitements pharmacologiques. 32 La modélisation, réalisée a partir de I'IRM
d’un patient malade et des pressions recueillies par cathétérisme, permettait I'étude des
propriétés mécaniques du VG et notamment de sa compliance. Le ralentissement de Ia
fréquence par les bétabloquants ou la diminution de la post-charge par IEC semblaient
améliorer le débit cardiaque.

Une étude de 2011 a modélisé I'action au niveau ventriculaire des anti-arythmiques de
classe la. 33 Flécainide et Lidocaine étaient testées virtuellement sur un modéle de tissu
myocardique intégrant les canaux sodiques. Les propriétés du myocarde imprégné de
flécainide (bloc fréquence dépendant, conduction rapide d’arythmies atriales) étaient
reproduites de maniére comparable aux tests in vitro sur cceur de lapin.

3. Outil diagnostique

La modélisation mécanique combinée aux techniques récentes d’imagerie et de
cathétérisme permet I'obtention de nouvelles données jusqu’ici non mesurables en pratique
concernant les propriétés physiques du myocarde. La connaissance et la quantification de la
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compliance ou de la puissance de contraction segmentaires permettront a l'avenir une
meilleure compréhension des mécanismes de l'insuffisance cardiaque ainsi qu’un diagnostic
précoce en particulier en cas de fraction d’éjection préservée ou de cardiopathie
hypertensive. Différentes études se sont intéressées a ces nouveaux parametres. 34;3>

La réalisation a I’heure actuelle d’une modélisation cardiague mécanique est une
construction en plusieurs étapes :

La premiére étape est la réalisation d’un modeéle anatomique personnalisé a partir
d’une imagerie cardiaque morphologique, scanner cardiaque, IRM myocardique ou
échographie. De la télédiastole, un tracking (suivi image par image) est généralement
réalisé pour le suivi du mouvement des parois cardiaques et I'obtention des volumes
jusqu’en télésystole.

La vitesse de conduction de I'influx électrique peut varier du simple dans la longueur
au triple dans la largeur du myocyte. De méme, la contraction mécanique et
I’élasticité du myocyte sont plus grandes dans la longueur que dans la largeur. La
modélisation la plus juste de l'orientation des fibres myocardiques est donc
indispensable pour la précision du modele électrophysiologique.

L'activité électrophysiologique est ensuite modélisée a partir du volume du massif
biventriculaire et de I'orientation des fibres cardiaques réalisant une carte d’activation. La
dynamique des potentiels extracellulaires peut étre calculée et propagée au travers du torse
pour obtenir un ECG 12 dérivations virtuel.

La méthode de calcul d’un front d’onde par la théorie des graphes 3° consiste a considérer un
matériau ou un tissu (ici les voies de conduction et le myocarde) comme un maillage
composé de nceuds reliés par des arétes (figure 9). A la traversée de chaque aréte est
assigné un colt dépendant du temps nécessaire a cette traversée. L’activation électrique est
initiée sur un ou plusieurs nceuds. Pour chaque noeud, le colt nécessaire au trajet depuis le
premier nceud activé jusqu’au noeud d’arrivée est calculé. Le chemin le moins colteux est
retenu comme chemin prioritaire.

Cette méthode priorise donc selon leur co(t les noeuds a évaluer. Un score est attribué a
chaque nceud n selon le colt estimé f(n) pour atteindre le dernier nceud en passant par n.
Les nosuds évalués en priorité sont ceux auquel a été attribué le plus faible score. Le co(t
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estimé f(n) est la somme des scores g(n) et h(n), g(n) représentant le co(it du premier nceud
activé jusqu’a n, h(n) le colt estimé jusqu’a I'arrivée.

2 fla)=15 + 4

fid)=2 + 4.5

Pour un point s, I'algorithme de base de la théorie des graphes est le suivant :

1) Ajouter s a la liste des priorités et calculer f{(s),

2) Chaoisir le nceud n dont la valeur f(n) est la plus faible,

3) Sin estle dernier nceud, fin de I'algorithme,

4) Sinon, calculer f(ni) pour tous les nceuds ni connectés a n et les ajouter a la liste
des priorités,

5) Aller a I’étape 2.

Les équations bidomaines integrent |'anisotropie liée aux espaces intracellulaires et
extracellulaires afin de prédire 'onde de dépolarisation par le potentiel transmembranaire.
Les équations monodomaines simplifient la méthode en calculant directement le potentiel
transmembranaire. Les méthodes par théorie des graphes ne calculent plus les potentiels
d’action mais directement les temps d’activation. 37

La méthode basée sur la théorie des graphes a |'avantage d’étre plus rapide que les
méthodes de référence (équations monodomaine et bidomaine), pour des résultats
comparables (figure 10).
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Figure 10 : cartographie de I'activation électrique épicardique d’un modele biventriculaire avec
cicatrice selon application d’équation monodomaine, fast-marching method et path-finding
(propagation graphique) pour des résultats proches, extrait de WALLMAN, 2012.

3. Modélisation hémodynamique et mécanique

La connaissance de la précharge et de la post-charge du VG est nécessaire a la réalisation
d’'une modélisation hémodynamique. Celle-ci s’appuie généralement sur les modeéles de
Windkessel.

Qu’est-ce gu’un modele de Windkessel ?

Le modele de Windkessel (chambre a air en allemand) a été décrit en 1899 par Otto FRANK.
Il schématise le systeme cardiovasculaire en une pompe activant un circuit hydraulique dans
lequel se situe une chambre ou le liquide est en contact avec une poche d’air (figure 11). La
compressibilité de cette poche d’air schématise la compliance de I'artére. La résistance en
amont de la chambre a air schématise les résistances périphériques.
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Pump

Figure 11 : schéma de modéles de Windkessel a deux éléments.

Si le rapport entre le volume et pression de la poche d’air est constant et que le la loi de
Poiseuille est applicable au circuit, I'équation différentielle suivante peut étre appliquée :

P(t) dP(t)
I(t) = +C
R dt
ou I(t) est le débit instantané de la pompe, P(t) la pression instantanée dans le circuit,
C le rapport constant pression sur volume de la poche d’air (compliance) et R la
proportion constante débit-pression (résistance).

Un modele décrit en 1930 par BROEMSER prend en compte la résistance R1 en amont de la
chambre a air. Elle schématise la résistance post-ventriculaire liée a la valve aortique ou
pulmonaire montée en série de la résistance post-chambre a air R2. La formule suivante est
alors applicable :

R1 di(ty P@)  dP(t)
1+ _)I)+CRi___=___+C
R2 dt R dt

On parle alors de modele de Windkessel a 3 éléments.
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La modélisation de la contraction myocardique nécessite 'intégration de ses propriétés

mécaniques :

o Anisotropie : corps dont les propriétés physiques varient suivant la direction

Pour le myocarde, la compliance et la contractilité varient selon I'orientation des fibres
myocardiques.

o Orthotropisme : cas particulier d’anisotropie ou la dépendance des propriétés

physiques se fait suivant des plans perpendiculaires.

Dans le cas du myocarde, compliance et contractilité varient selon 3 plans principaux
orthogonaux (figure 12).
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Figure 12 : propriétés mécaniques du myocarde ventriculaire gauche extrait de HOLZAPFEL, 2009.

o Viscoélasticité : le comportement d'un matériau viscoélastique linéaire est

intermédiaire entre celui d'un solide élastique idéal et celui d'un liquide visqueux.
L'élasticité d'un matériau traduit sa capacité a conserver et restituer de I'énergie
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aprés déformation. La viscosité d'un matériau traduit sa capacité a dissiper de
I'énergie.

Le myocarde posséde selon son degré d’étirement un comportement de matériau visqueux
ou élastique, avec une réponse non-linéaire (figure 13).
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Figure 13 : réponse non linéaire de la compliance d’un cube myocardique selon son degré d’étirement
et son orientation, témoignant de sa viscoélasticité, extrait de HOLZAPFEL, 20089.

La représentation de la contraction myocardique se fonde sur le raccourcissement et le
déplacement de chacune des fibres myocardiques modélisées. On parle en physique de
cinématique pour décrire le mouvement de chacun de ces éléments de base.
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Hypothése et objectif

L'obtention de modeéles électromécaniques prédisant la réponse a la CRT pourrait avoir un
intérét pronostique en excluant du processus d’implantation les patients au profil non-
répondeur. Elle pourrait également avoir un intérét thérapeutique en guidant
I’électrophysiologiste dans la position d’implantation des sondes.

A notre connaissance, il n’existe pas, a ce jour, d’étude ayant testé sur une population
significative la modélisation cardiaque pour la prédiction de la réponse a la CRT.

Les données non-invasives et invasives (IRM, pressions de remplissage intracardiaques et
mapping endocardique) de deux patients porteurs d’'une myocardiopathie dilatée avaient
été exploitées pour la réalisation d’'un modele électromécanique en 2012 par SERMESANT. 3!
La modélisation prédisait pour ces deux patients la réponse mécanique précoce a plusieurs
modes de stimulation d’une CRT par la dP/dt, avec une marge d’erreur de moins de 5% par
rapport aux résultats mesurés.

En 2014, SEEGERER 38 crée un modeéle d’activation électrique construit sans examen invasif a
partir d’acquisitions IRM et adapté I'ECG de surface 12 dérivations sur une population de 14
patients porteurs d’'une myocardiopathie dilatée. Le modele a été testé aprés implantation
d’une CRT chez I'un des patients, semblant prédire avec succés la réponse électrique par la
largeur des QRS en stimulation mono-VD et mono-VG.

L’objectif de cette thése était d’évaluer un systéme de modélisation cardiaque non-invasif
pour la prédiction de la réponse électrique et mécanique précoce aprés implantation d’une
CRT en testant différents modes de stimulation pour une population de plus de dix
patients.
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Matériel et Méthode

Les inclusions ont eu lieu sur une période de 7 mois du 1° Janvier au 31 Juillet 2016. Il
s’agissait d’'une étude monocentrique avec un recrutement exclusif au centre hospitalo-
universitaire de Bordeaux, a I’"h6pital Haut-Léveque.

Le centre possede un service spécialisé en rythmologie de 45 lits d’hospitalisation
conventionnelle sous la chefferie des Pr HAISSAGUERRE et BORDACHAR, un large plateau
technique avec une activité annuelle de prés de 180 CRT (pacemakers et DAI confondus).

La population de base de [I'étude était constituée de patients porteurs d’une
myocardiopathie dilatée a coronaires saines chez qui était indiquée I'implantation d’un
pacemaker ou d’un défibrillateur avec CRT.

Les critéeres d’implantation d’une CRT étaient ceux des recommandations ESC de 2013, * 3
savoir pour les patients en insuffisance cardiaqgue NYHA Il ou plus malgré un traitement
médical optimal, une FEVG < 35% et un asynchronisme avéré a I'ECG :

- BBG et QRS > 150ms (grade la)

- BBG et QRS entre 120 et 150ms (grade Ib)

- Non BBG et QRS > 150ms (grade lla)

- Non BBG et QRS entre 120 et 150ms (grade llb)

Les patients étaient contactés soit au moment de I’hospitalisation pour I'implantation soit
lors d’une consultation de suivi. Un consentement oral devait étre donné.

Les criteres d’inclusion ont été élargis afin d’obtenir un panel plus large de cardiopathies a
tester pour la technique de modélisation. Ont été inclus :

- Trois patients porteurs d’une myocardiopathie anciennement implantés avec une
bonne réponse a la CRT,

- Un patient porteur d’'une myocardiopathie ischémique,

- Deux patients porteurs d’'une myocardiopathie dilatée a QRS fins,

- Un patient implanté d’'une sonde VG quadripolaire.

Etaient exclus du screening :

- Les patients porteurs d’une fenétre ultrasonore insuffisante pour la réalisation
d’acquisitions tridimensionnelles en vue de la modélisation, si I'IRM n’était pas
disponible,

- Les patients en FA permanente ou persistante au moment des acquisitions de
I'imagerie du fait d’'une variabilité des débits et des volumes instantanés.
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Il s’agissait d’'une étude observationnelle prospective visant a évaluer une technique de
modélisation cardiaque pour la prédiction de la réponse précoce a la resynchronisation.

Les acquisitions de la derniere IRM myocardique étaient recueillies, analysées par un
radiologue spécialisé dans I'imagerie cardiaque pour la détermination des zones (VG divisé
en 17 segments) et du type (transmural et pourcentage, épicardique, intramural ou diffus)
de fibrose.

Pour chacun des patients étaient recueillis suite a I'implantation du stimulateur cardiaque :

- La pression artérielle au brassard s’intégrant dans le modele hémodynamique

- Un ECG de surface 12 dérivations des 4 modes de stimulation de I'étude, en
conduction spontanée auriculo-ventriculaire (AAl), stimulation VD, stimulation VG et
biventriculaire,

- Des acquisitions échographiques des quatre modes de stimulation réalisés par deux
mémes opérateurs (certains parametres, notamment la dP/dt, étant inconstamment
recueillis du fait d'une fenétre échographique insuffisante ou de [I'absence
d’insuffisance mitrale) :

o Boucles tridimensionnelles du massif biventriculaire pour la constitution du
modéle anatomique, le calcul des volumes et de la fraction d’éjection VG,

o ITV sous-aortique pour le calcul du VES et du débit, |la surface de la chambre
de chasse du VG étant estimée par la surface corporelle,

o Acquisitions couleur tridimensionnelle au niveau valvulaire aortique pour le
calcul du VES et du débit par la méthode de débit couleur 3D,

o Evaluation de la fonction systolique VG par la dP/dt,

o Parametres échographiques de base en AAl : FEVG Simpson biplan, ITV mitral,
rapport E/A, surface de loreillette gauche, PAPS, vitesse de I'anneau
tricuspidien latéral S’VD pour I’évaluation de la fonction systolique VD.

Les données échographiques étaient recueillies par un appareil SIEMENS SC2000 équipé
d’une sonde tridimensionnelle 4Z1c.

Les données nécessaires a la constitution du modeéle personnalisé étaient envoyées a
I’équipe d’ingénieurs de M. Tommaso MANSI :

- La pression artérielle systolique et diastolique au brassard de repos,

- L'ECG de repos 12 dérivations,

- Les parameétres électriques de stimulation avec la position des sondes VD et VG a
partir du compte-rendu opératoire et d’'une relecture de la radiographie thoracique
post-implantation,

- Les boucles échographiques 3D de repos,
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- Les images IRM avec la topographie et le type des zones de fibrose.

L’équipe d’ingénieurs était basée a Princeton aux Etats-Unis au Siemens Healthineers
technology center. Trois ingénieurs, experts en modélisation cardiaque et dynamique des
fluides, travaillaient sur le projet sous la direction de M. Tommaso MANSI.

Etaient évaluées les prédictions électrique et mécanique des différents types de stimulation.

La réponse électrique était évaluée par :

- La corrélation des valeurs mesurées et prédites pour chacune des simulations de
stimulation,

- La concordance électrique. Il existait une concordance électrique si le sens de
variation prédit de la durée des QRS stimulés (allongement ou raccourcissement) par
rapport a 'ECG non stimulé était concordant avec le sens de variation mesuré a
I'inclusion.

Les criteres d’évaluation mécanique de la fonction systolique VG lors des quatre modes
de stimulation n’étaient pas connus des ingénieurs réalisant le modele personnalisé. La
réponse instantanée a la stimulation dans chacun des modes était évaluée en fonction
de la réalisabilité :

- Volume d’éjection systolique (3D, par I'lITV sous-aortique, couleur 3D),
- FEVG tridimensionnelle,
- dP/dt.

La construction du modele personnalisé s’appuyait sur plusieurs étapes successives (figure
14).
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3D |mage —-
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Max active stress LV/RV,
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Virtual Heart
Device parameters —— VirtualCRT — B e
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Une modélisation anatomique du myocarde et des deux ventricules était générée a
partir de I'IRM et/ou d’acquisitions échographiques 3D (figure 15). Les logiciels
MRIBuildR ou EchoBuildR reconstruisaient a partir des séquences ciné IRM (petit-axe,
deux cavités, trois cavités ou quatre cavités) ou des boucles échographiques apicales
3D I'endocarde biventriculaire, la chambre de chasse VG et VD, l'inflow VD, I’épicarde
VG. Les contours cardiaques étaient automatiquement détectés en télédiastole. Un
algorithme réalisait un tracking pour obtenir le mouvement anatomique tout au long
du cycle cardiaque. Les données étaient enfin vérifiées par un ingénieur.

L’épicarde VD, difficilement visible a I'IRM avait une épaisseur standard de 3 mm. La
surface du modele était ensuite divisée en plusieurs segments, endocarde VG,
endocarde VD, septum VD, septum VG.

Les zones de fibrose (épicardique, endocardique, transmurale ou intramurale) étaient
intégrées a partir du rehaussement tardif IRM et définies par les zones AHA.
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La position du torse, importante pour la modélisation de 'ECG dans le modele
électrique, était définie a partir des acquisitions SCOUT lorsqu’elles étaient
disponibles ou bien par I'opérateur pour les images échographiques.
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Figure 15 : représentation biventriculaire du myocarde d’un patient inclus (105000 éléments, 26000
neceuds, ~2.7mm résolution).

b) Orientation des fibres myocardiques

Un algorithme 3° était appliqué a partir des données d’études anatomopathologiques
humaines et animales afin de prédire I'orientation des fibres selon leur position
transpariétale dans la géométrie cardiaque du patient (figure 16).

Figure 16 : représentation de l'orientation des fibres myocardiques d’un modele biventriculaire. A
gauche, un modéle 3D avec les fibres en couleur. A droite, une coupe dans le modéle bi-ventriculaire
représentant I'angle d’élévation des fibres par rapport a sa position transpariétale.
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Dans les modeles, les temps d’activation étaient calculés par la théorie des graphes, en
utilisant la méthode spécifique du plus court chemin de DJIKSTRA dans lequel le co(t estimé
h(n) jusqu’au nceud d’arrivée est la fonction nulle.

Cette méthode permettait d’établir une cartographie du front d’onde de dépolarisation, un
axe électrique, une durée des QRS.

Les modeéles intégraient les zones de fibrose comme zone de conduction lente.

A partir des différences entre axe électrique et durée des QRS sur ECG mesuré et virtuel
étaient estimées les vitesses de conduction myocardique et du réseau gauche et droit de
Purkinje (cMYO, cLV, cRV).

La différence d’axe des QRS devait étre inférieure a 10° et la différence de durée des QRS
inférieure a 5ms par rapport a 'ECG de référence pour considérer le modéle comme
personnalisé.

L’évaluation de I'"hémodynamique intracardiague nécessite la connaissance de la pré-charge
et de la post-charge :

o Pour la pré-charge, les oreillettes étaient modélisées par des réservoirs
d’élastance temps-dépendant lors du cycle cardiaque, “° les pressions étaient
estimées a partir des volumes de remplissage IRM appliqués sur le modele

o Pour la post-charge, la compliance et la résistance de l'aorte et de l'artere
pulmonaire étaient estimées a partir de la pression artérielle au brassard et d’un
modele de Windkessel a 3 éléments

On pouvait déduire a partir des volumes ventriculaires et des courbes de pression auriculaire
et artérielle la courbe pression-volume VG.

L'application d’un modele de WINDKESSEL a 3 éléments permettait d’évaluer compliance et
résistance des gros vaisseaux a partir des pressions artérielles.

Un modeéle complexe basé sur celui d’OGDEN-HOLZAPFEL #' était appliqué pour la
détermination de la cinématique dans chacun des plans des fibres myocardiques a partir du
modele anatomique, de I'activation électriques et des pressions intracardiaques.
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La simulation de stimulation cardiaque était réalisée en modifiant sur le modele
multiparamétrique obtenu la zone d’initiation du front d’onde de dépolarisation, pour une
stimulation par la sonde VD, VG ou biventriculaire. Les délais auriculo-ventriculaire et
ventriculo-ventriculaire étaient adaptés selon les réglages du programmateur.

A partir de la stimulation électromécanique, les parametres hémodynamiques étaient
déduits avec le calcul de la durée des QRS, des volumes télédiastolique et télésystolique, de
la fraction d’éjection ventriculaire gauche et de la dP/dt.

Les résultats pour les variables continues étaient exprimés en moyennes plus ou moins
écart-type. Les comparaisons étaient réalisées par un test t de Student apparié, ou par un
test de corrélation de Pearson selon la nécessité.

Les résultats pour les variables qualitatives étaient exprimés en proportion. Les
comparaisons étaient réalisées par un test de chi-deux ou un coefficient kappa selon la
nécessité.
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Résultats

Sur les 98 CRT implantées durant la période d’inclusion, 7 patients ont été inclus dans la
population de base de myocardiopathie dilatée a coronaires saines. Pour |'évaluation de la
technique de modélisation, plusieurs cas spécifiques ont été ajoutés, a savoir (figure 17) :

- 3 patients implantés depuis plus de 3 mois, avec une bonne réponse a la
resynchronisation,

- 2 patients porteurs d’une myocardiopathie dilatée hypokinétique a QRS fins,
implantés d’une CRT dans le cadre de troubles conductifs,

- 1 patient porteur d’'une sonde VG quadripolaire « en Y »,

- 1 patient porteur d’'une myocardiopathie ischémique hypokinétique.

43



Résultats

Implantation CRT

n=98

Patients exclus du screening :

- Cardiopathie dilatée avec
troubles conductifs et
QRS fins

- Myocardiopathie

Population de base ischémique

- Fenétre ultrasonore
insuffisante

n=7

7 cas spécifiques inclus
pour I'évaluation de la

technique de modélisation : 2 patients exclus :

- Arythmie sur I'ECG de
base sur BAV 2 Mobitz 1
(n=1)

- Qualité insuffisante des

- Implantation >3
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- Sonde VG modélisation (n=1)
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- Une
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Population d’étude
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Figure 17 : flow-chart.

Les cas numéro 1 et 7 ont été exclus apres inclusion et réalisation des modeles personnalisés
du fait d’'une arythmie sur trouble conductif au repos (BAV 2 Mobitz 1) pour I'un et
d’acquisitions échographiques de qualité insuffisante pour l'autre rendant impossible la
réalisation d’un modele anatomique fiable.

La modélisation personnalisée était réalisable chez 12 patients inclus sur 14 (85,7%).
1. Caractéristiques globales a I'inclusion

Les caractéristiques des patients a I'inclusion ont été recueillies (tableau 1).
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D’un point de vue rythmologique, il y avait 6 sondes VD implantées en position septale et 6
sondes implantées a I'apex VD. La sonde VG était implantée en position antérolatérale ou
inférolatérale. La durée des QRS spontanée était en moyenne de 156ms avec un bloc de
branche gauche dans 91,2% des cas

Au niveau hémodynamique, la FEVG de base était en moyenne a 34,8%. L'ITV sous-aortique
était a 15,3 cm.
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Population
n 12
Age (années) 57 (+ 11,9)
Poids (Kg) 69,4 (+13,6)
Taille (cm) 166 (+7)
Surface corporelle (m?) 1,76 (+0,18)
TAS (mm Hg) 119 (+24)
TAD (mm Hg) 67 (+13)
Type de MCD coronaires saines 9 (75,0%)
cardiopathie MCD chimio-induite 2 (16,7%)
MCI 1(8,3%)
Délai > 3 mois 3 (25,0%)
d'implantation < 3 mois 9 (75,0%)
Position Septale 6 (50,0%)
sonde VD Apex 6 (50,0%)
Position Antéro-lat 5(41,2%)
sonde VG Inféro-lat 7 (58,8%)
Durée QRS spontanés (ms) 156 (+ 31)
Troubles BAV 1 3 (25,0%)
conductifs BBG 11 (91,2%)
Fréquence de base (BPM) 67,6 (x13)
Délai AV (ms) 114 (£24)
FEVG base 34,8%
ITV mitrale (cm) 15,5 (+13,6)
ITV aortique (cm) 15,3 (+3,9)
Rapport E/A 0,73
Surface OG (cm?) 18,6 (+ 6,0)
PAPS (mm Hg) 28,3 (+7,1)
S'VD (cm/s) 10,5 (+2,6)

Le profil des douze patients était le suivant :
- Patient2:

Patiente de 64 ans, implantée en 2013 d’une resynchronisation dans le cadre d’une
myocardiopathie dilatée a coronaires saines et bloc de branche gauche avec une bonne
réponse permettant 'amélioration de la FEVG de 27% a 50%.

La réalisation du modele anatomique reposait sur les acquisitions échographiques
uniquement.
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- Patient3:

Patient de 48 ans, implanté en 2015 d’une resynchronisation dans le cadre d’une
myocardiopathie dilatée a coronaires saines et bloc de branche gauche avec une bonne
réponse permettant 'amélioration de la FEVG de 25 a 50%.

La réalisation du modele anatomique reposait sur les acquisitions échographiques
uniquement.

- Patient4:

Patiente de 44 ans, porteuse d’'une myocardiopathie dilatée a coronaires saines et bloc de
branche gauche d’origine chimio-induite avec FEVG estimée a 29% nouvellement implantée
d’une resynchronisation cardiaque.

Des images IRM étaient disponibles pour la réalisation du modéle anatomique.
- Patient5:

Patient de 49 ans, porteur d’'une myocardiopathie dilatée a coronaires saines et bloc de
branche gauche avec une FEVG a 33% nouvellement implanté d’une resynchronisation
cardiaque.

Des images IRM étaient disponibles pour la réalisation du modéle anatomique.
- Patient 6:

Patient de 69 ans, porteur d’'une myocardiopathie dilatée a coronaires saines et bloc de
branche gauche avec une FEVG a 39% nouvellement implanté d’une resynchronisation
cardiaque.

Des images IRM étaient disponibles pour la réalisation du modéle anatomique.
- Patient 8 :

Patient de 71 ans, porteur d’'une myocardiopathie dilatée a coronaires saines et bloc de
branche gauche implanté en 2008 d’une resynchronisation cardiaque avec une bonne
réponse permettant 'amélioration de la fraction d’éjection de 30 a 50%.

La réalisation du modele anatomique reposait sur les acquisitions échographiques
uniquement.

- Patient9:

Patient de 74 ans porteur d’une myocardiopathie dilatée a coronaires saines et bloc de
branche gauche avec une FEVG a 30% nouvellement implanté d’une resynchronisation
cardiaque.

Des images IRM étaient disponibles pour la réalisation du modéle anatomique.
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- Patient10:

Patiente de 54 ans, porteur d’'une myocardiopathie dilatée a coronaires saines et bloc de
branche gauche chimio-induite avec une FEVG a 27% nouvellement implantée d’une
resynchronisation cardiaque.

Des images IRM étaient disponibles pour la réalisation du modéle anatomique.
- Patient11:

Patient de 36 ans, porteur d’'une myocardiopathie dilatée a coronaires saines et a QRS fins
avec une FEVG a 33%, appareillé dans le cadre de troubles conductifs auriculo-ventriculaires
paroxystiques avec choix d’une resynchronisation d’emblée du fait de la dysfonction
systolique.

Des images IRM étaient disponibles pour la réalisation du modéle anatomique.
- Patient12:

Patient de 67 ans porteur d’une myocardiopathie dilatée a coronaires saines et bloc de
branche gauche avec FEVG a 22%, nouvellement implanté d’'une resynchronisation
cardiaque.

Des images IRM étaient disponibles pour la réalisation du modéle anatomique.
- Patient13:

Patient de 55 ans, porteur d’'une cardiopathie ischémique pontée avec FEVG a 32% sur large
séquelle inférieure avec bloc de branche gauche, nouvellement appareillé d’une
resynchronisation cardiaque.

La réalisation du modele anatomique reposait sur les acquisitions échographiques
uniquement.

- Patient14:

Patiente de 53 ans porteuse d’'une myocardiopathie dilatée a coronaires saines et bloc de
branche gauche avec FEVG a 25% nouvellement implantée d’une resynchronisation
cardiaque.

L’évaluation de la fonction systolique s’appuyait chez cette patiente sur la dP/dt et les
variations du VES par I'lITV sous-aortique du fait d’une fenétre insuffisante pour I'obtention
de boucles tridimensionnelles et de débit couleur.

Des images IRM étaient disponibles pour la réalisation du modéle anatomique. Seuls les
électrocardiogrammes de repos et en stimulation biventriculaire ont été réalisés.

48



Résultats

A partir de la modélisation anatomique et des données de I'ECG 12 dérivations, les vitesses
de conduction myocardique des réseaux droit et gauche de Purkinje étaient estimées,
permettant la modélisation d’'un ECG de surface avec QRS, QT et axe électrique virtuels

(tableau 2).
EP Parameters Baseline
QRS
Cas cMyo (mm/s) cLV (mm/s) cRV(mm/s) (ms) QT (ms) EA(°)

2 720 895 3878 0,144 0,454 11

3 644 805 3982 0,150 0,494 67

4 635 635 3103 0,166 0,434 -23

5 747 934 4000 0,143 0,430 -41

6 652 843 3391 0,182 0,530 -26

8 679 848 4000 0,152 0,486 -61

9 764 782 1994 0,142 0,498 -25

10 881 1318 3992 0,184 0,540 -35

11 638 3755 3975 0,086 0,394 89

12 624 634 4000 0,207 0,530 -4

13 976 1423 3347 0,195 0,510 160

14 652 930 4000 0,144 0,400 -47
Moyenne 718 1150 3638 0,158 0,475 5,4

Lors du recueil des données, on observait des variations significatives de la largeur moyenne
des QRS en fonction du type de stimulation avec un allongement de 9,3 ms en stimulation
VD, un raccourcissement de 2,9 et 14,7 ms respectivement en stimulation VG et

biventriculaire (figure 18).

49



Résultats
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Figure 18 : delta QRS observé par rapport au QRS spontané lors du recueil des données pour la
stimulation VD, VG et biventriculaire.

A partir des 12 patients, 34 simulations de stimulation ont pu étre réalisées (figure 19, figure
20). On notait une erreur moyenne de 19,3 ms pour la prédiction de la durée des QRS avec
une différence maximale de 53,6ms. Le coefficient de corrélation de Pearson était de 0,71
[0.49 ; 0,85] pour les 34 prédictions.

Pour chaque prédiction, il existait une concordance électrique si le sens de variation prédit
de la durée des QRS stimulés (allongement ou raccourcissement) par rapport a I'ECG non
stimulé était concordant avec le sens de variation mesuré a l'inclusion. On trouvait une
concordance dans 23 cas (67,6%) pour un score Kappa a 0,353.
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Figure 19 : variation des QRS prédite et mesurée pour chacun des patients et chacun des modes de
stimulation.
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Figure 20 : corrélation quantitative entre durée des QRS mesurée et prédite (A) et graphique dérivé de
Bland-Altman (B).
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Pour tester la précision de la méthode, les données précédentes ont été comparées a un
modeéle nul prédisant I'absence de changement par rapport aux QRS de base quel que soit le
mode stimulation (figure 21). La comparaison semble montrer une pertinence de notre
modeéle avec une erreur moyenne de 19,3 ms contre 21,7 ms avec le modéle nul (tableau 3).

Stimulation VD-VG-BiV par
modélisation QRSp-

QRSm =19,3ms

,//

Modeéle personnalisé non

stimulé Modéle nul : QRS prédit en

stimulation VD-VG-BiV égal
au QRS non stimulé

QRSp-QRSmM = 21,7ms

Figure 21 : prédiction électrique de stimulation par la modélisation et par I'emploi du « modéle nul ».

Tableau 3 : différence moyenne entre QRS prédits et observés pour le modéle personnalisé et le «
modele nul ».

Différence absolue pour Différence absolue
modele nul QRSp - QRSmM
Moyenne (ms) 21,7 19,3 ns (p=0,45)
Médiane (ms) 21,0 16,2
Ecart-type (ms) 16,9 14,7
Maximale (ms) 60,0 53,6
Corrélation Pearson 0,71 (34 prédictions)
Trends 67,7%
1. Analyse selon les types de stimulation

La différence moyenne entre QRS mesurés et prédits était de 16,6 ms, 23,9 ms et 17,3 ms
respectivement pour les stimulations VG, VD et BiV (tableau 4), sans différence
statistiquement significative.
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Tableau 4 : différence entre les QRS mesurés et prédits selon le type de stimulation.

Predictions |LV |RV |BiV

Mean 19.3 ms 16.8 (239|173

Median 16.2 ms 1212441125

sD 14.7 ms 12.5113.2(114.2

Max 536 ms 0365291475
2. Analyse selon le modele anatomique

Quatre patients pour un total de 12 prédictions ont eu un modele anatomique basé sur les

acquisitions échographiques, 8 patients pour un total de 22 prédictions ont eu un modele
anatomique basé sur les acquisitions IRM.

L’analyse selon le modele IRM ou échographique ne retrouve pas de différence significative
du coefficient de corrélation de Pearson (0,71 pour I'IRM contre 0,75 pour I'échographie).
Pour la concordance électrique, on notait des statistiques en faveur d’une plus grande
précision de I'IRM (81,8% pour kappa 0,64) par rapport a I'échographie 3D (41,7% pour
kappa -0,268) (tableau 5).

Tableau 5 : corrélation quantitative et qualitative entre QRS mesurés et prédits.

Total IRM Echographie
Quantitatif Prédictions 34 22 12
Coefficient de corrélation 0,71 0,71 0,75 ns
Qualitatif Kappa 0,353 0,636 -0,268 p=0,01
(Concordance du sens de variation)
3. Analyse des prédictions de sens de variation concordantes

Pour les prédictions dans lesquelles il n’y avait pas de discordance électrique (24
prédictions), on notait un coefficient de corrélation a 0,88 (figure 22).
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Figure 22 : corrélation entre QRS mesurés et simulés pour les prédictions avec concordance du sens de
variation.

D. Prédiction mécanique

1. Evaluation de la FEVG et du VES

Au niveau mécanique, il existait également des variations significatives lors du recueil des
données de la FEVG observée, du volume d’éjection systolique et de la dP/dt (figure 23).

A |Evolution mesurée B |Evolution mesurée c Evolution de la
de la FE du VES (ml) dP/dT (mmHg/s)
4,0% 3,4% 8 o 300 255.4 260
3,0% 6 5,0 00
2,0% . 4 108,2
1,3% oo
1,0% 2 0,6 I
0.0% 0 - ’ VD VG BiV
. . 1
o WP VG BiV 5 VD VG BiV 100

0,7%

Figure 23 : évolution mesurée lors du recueil des données par rapport a la contraction spontanée de la
FEVG (A), du VES (B), de la dP/dt (C) selon le type de stimulation.

Les variations du volume d’éjection systolique et de la FEVG estimées par la simulation de
stimulation ont été comparées aux valeurs mesurées lors du recueil de données pour les 24
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prédictions électriquement concordantes (figure 24). Les coefficients de corrélation étaient
non significatifs, respectivement de 0,50 et 0,27.
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Figure 24 : variations simulées du volume d'éjection systolique (A) et de la FEVG (B) comparées aux
valeurs mesurées pour les modéles électriquement concordant.

2. Evaluation de la dP/dt

La dP/dt simulée a également été comparée aux valeurs observées pour les prédictions
électriguement concordantes (figure 25). Onze prédictions ont pu étre évaluées (13 dP/dt
recueillies a linclusion, 11 prédictions électriques concordantes). Le coefficient de
corrélation était calculé a 0,75.
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Figure 25 : variations simulées de la dP/dt comparées aux valeurs mesurées pour les prédictions
électriquement concordantes.

E. Corrélation électromécanique suggérée par le modele personnalisé

La dP/dt était le paramétre mécanique pour lequel on observait les variations les plus
importantes. Les variations simulées de durée de QRS et de dP/dt ont été confrontées pour
I’ensemble des prédictions réalisées (n=34). Il existait une corrélation inverse entre variation
de durée des QRS et variation de dP/dt avec un affinement des QRS associé a une
progression de la dP/dt (figure 26). Le coefficient de corrélation était calculé a -0,75.
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Figure 26 : corrélation entre réponse électrique et mécanique pour I'ensemble des prédictions.

Au vu de cette tendance, les variations de QRS et de dP/dt ont également été comparées
pour les valeurs mesurées a I'inclusion. Pour les 13 valeurs recueillies de dP/dt, on observait
également une corrélation inverse avec un affinement de la durée des QRS associé a une
progression de la dP/dt (figure 27). Le coefficient de corrélation était de -0,72.

dP/dT vs QRS (meas.)

00
oo

dP/dT variation (%) measured
&
*
Lan) /
L

L

» \
&
-20 20 40\“\60

_Efﬁs variation (%) measured

A
=}
@

Figure 27 : corrélation entre réponse électrique et mécanique pour les mesures recueillies a I'inclusion.
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Discussion

A notre connaissance, il s’agit de la plus grosse cohorte de patients pour lesquels une
modélisation cardiaque personnalisée était réalisée pour la prédiction de la réponse
électrique ou mécanique. Cette étude était également la premiére dans laquelle les
ingénieurs prédisaient la réponse électrique et mécanique a la stimulation sans connaissance
des résultats mesurés et donc sans post-traitement.

Les modeéles personnalisés semblaient, au niveau électrique, étre corrélés aux mesures
électrocardiographiques. Le coefficient de corrélation était de 0,71 [0.49 ; 0,85] pour la
prédiction de la durée des QRS. Le taux de concordance électrique était de 67,7% pour un
coefficient kappa de 0,353.

La marge d’erreur pour la prédiction de la durée des QRS reste cependant significative avec
une moyenne estimée a 19,3 ms (+14,7), traduisant un modele électrique encore imparfait
et potentiellement source d’erreur pour la construction du modéele mécanique. Pour les
modeles électriquement concordants, I'erreur moyenne est de 13,3 ms (£10).

Le taux de concordance électrique semblait plus élevé pour les modéles basés sur I'IRM en
comparaison aux modeles basés sur I'échographie (coefficient kappa 0,636 contre -0,268
pour p=0,01).

La faisabilité de la technique était correcte a 85,7% avec deux patients exclus, I'un pour un
rythme de base irrégulier sur un bloc auriculo-ventriculaire 2 Mobitz 1, I'autre pour une
fenétre échographique insuffisante.

Les prédictions de la réponse mécanique a la stimulation n’étaient pas corrélées aux
résultats des données mesurées a I'échographie pour les différents modes de stimulation
concernant le volume d’éjection systolique et la FEVG. On notait en revanche des résultats
encourageants avec un coefficient de corrélation a 0,75 pour les 11 prédictions de variations
de dP/dt basées sur un modele électrique concordant aux valeurs mesurées.

La réalisation des modeles personnalisés nous a enfin permis d’observer des tendances de
réponse notamment une corrélation inverse entre variation de de la durée des QRS et de Ia
dP/dt. L’affinement des QRS par la stimulation semblait étre associé a une progression de la
dP/dt avec un coefficient de corrélation a -0,75. Cette tendance était également retrouvée
pour les valeurs mesurées a I'inclusion des patients.

En 2014, SEEGERER 38 décrivait un modeéle d’activation électrique construit sans examen
invasif a partir d’acquisitions IRM et adapté I'ECG de surface 12 dérivations sur une
population de 14 patients porteurs d’'une myocardiopathie dilatée. Le modéle a été testé
apres implantation d’une CRT chez l'un des patients, semblant prédire avec succées la
réponse électrique par la largeur des QRS en stimulation mono-VD et mono-VG. Plus
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récemment, I'équipe de KAYVANPOUR rapporte en 2015 ses expériences de prédiction sur
un modele cardiaque personnalisé pour un patient, a partir de données IRM, d’'un ECG 12
dérivations et de données hémodynamiques invasives par cathétérisme cardiaque. La
simulation de stimulation selon plusieurs protocoles prédisait de maniére satisfaisante la
réponse électrophysiologique observée par la largeur des QRS (tableau 6).

QRS duration (ms) Electrical axis (degrees)

Measured Predicted Measured Predicted
BiV LV-RV 20ms 171 171 161 215
RV only 184 191 -69 -38
DDT-40 triggered LV 125 105 -16 -18

Les résultats sur une échelle de 12 patients montraient une erreur moyenne de 19,3 ms pour
la prédiction de la durée des QRS, plus importante que celle des modeles présentés par
SEEGERER et KAYVANPOUR. Plusieurs hypotheses peuvent expliquer I'imperfection de notre
modélisation électrique.

L'inclusion de modeles électriques sans connaissance des zones de fibrose du fait de
I’'absence de données IRM pouvait mener a des erreurs dans la prédiction du front
d’onde de dépolarisation par la théorie des graphes et donc de 'ECG 12 dérivations
virtuel. Cette hypothése est corroborée par le traitement des résultats en sous-
groupe puisque le coefficient kappa des patients disposant d’une IRM est de 0,64
pour la prédiction du sens de variation des QRS contre -0,27 pour le groupe sans IRM.

La constitution du modeéle anatomique était réalisée prioritairement a partir des
données IRM ou a défaut a partir des acquisitions échographiques tridimensionnelles.
L'IRM myocardique restant le gold standard pour I'appréciation des volumes VG et de
la fraction d’éjection, I'hypothése que les modeles anatomiques basés sur
I’échographie sont sources d’erreur pour la cartographie électrique peut étre posée.
Dans notre population, les modeles IRM bénéficiaient systématiquement de la
localisation des zones de fibrose contrairement aux modeles échographiques choisis
par défaut, rendant impossible la comparaison directe des deux types de
modélisation. Il pourrait étre intéressant de créer un deuxiéme modele
échographique avec les zones de fibroses pour les patients ayant déja un modele IRM
afin de comparer les deux techniques.
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L'obtention d’un ECG 12 dérivations virtuel s’appuyait sur la modélisation d’un torse.
Dans le cas des modeéles IRM, les images scouts dans les 3 axes permettaient la
création d’un torse virtuel aux proportions respectées avec un positionnement du
ceceur fiable. Pour les modeéles échographiques, des proportions standards du torse
étaient appliquées avec un positionnement du cceur a I'appréciation de I'ingénieur.
La modélisation du torse, peu reproductible pour les modeles échographiques, était
probablement a I'origine d’imprécisions pour I'ECG virtuel estimé.

Pour le cas numéro 13, patient porteur d’une cardiopathie ischémique avec une large
séquelle akinétique a I'’échographie, la modélisation s’appuyait sur les acquisitions
échographiques. Les ingénieurs ont dans un premier temps considéré les segments
akinétiques comme zone de nécrose sans conduction électrique intrinseque. Les
résultats étaient peu comparables aux valeurs observées. Aprées modification des
parametres électrique de la zone akinétique et I'application d’une conduction a basse
vélocité, la cartographie électrique semblait plus fiable avec un ECG virtuel plus
proche des valeurs observées. Cette séquelle akinétique semble donc n’étre pas
entierement constituée d’une nécrose transmurale. Cet exemple illustre I'intérét de
I'IRM par la nécessité d’une connaissance précise du type et de la taille des zones
séquellaires dans les cardiopathies ischémiques.

Le modele électrophysiologique prenait en compte la fusion possible des fronts
d’ondes de dépolarisation initiés par les voies de conduction nodo-hissiennes et par
les sondes de stimulation en fonction du DAV. Dans plusieurs cas, il a été observé une
meilleure prédiction électrique en désactivant complétement le front d’onde
provenant des voies nodo-hissiennes. Une meilleure compréhension du mécanisme
de la fusion électrique semble nécessaire a I'évolution de la technique de
modélisation.

Il n'existe pas d’étude comparable prédisant par un modeéle personnalisé basé sur des
données non-invasives la réponse mécanique a la stimulation par une CRT. En 2012 I’'équipe
de SERMESANT 3! a décrit un modele personnalisé basé sur des données invasives (IRM
associée a une cartographie électrophysiologique endocavitaire et a une mesure des
pressions intracardiaques par cathétérisme) permettant d’évaluer la prédiction de la
réponse mécanique a la stimulation par CRT. Pour les deux patients testés, les modeles
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reproduisaient avec précision (erreur moyenne de 47,5mmHg/s) la fonction systolique
observée par cathétérisme et estimée par la dP/dt.

Dans notre étude, la variation prédite du VES et de la FEVG était peu corrélée aux valeurs
observées. La corrélation entre variation de dP/dt prédite et mesurée sur les modeéles
électriquement concordants était correcte a 0,75. Plusieurs mécanismes pouvaient expliquer
ces résultats.

La premiere cause a évoquer afin d’expliquer les prédictions non corrélées du modele
mécanique est l'imperfection du modele électrique. La construction du modele
mécanique s’appuyant sur la cartographie électrique, son imprécision aura pour
conséquence des erreurs dans la prédiction de la cinématique. Les progrés du modeéle
électrique devraient étre a I'avenir associés aux progrés du modéle mécanique.

Les variations instantanées attendues de la fonction systolique étant minimes, une
bonne précision de la technique d’évaluation de la fonction systolique est
indispensable. Cette évaluation était associée aux limites des techniques
échographiques pour la mesure des volumes. Le volume d’éjection systolique devait
malgré tout étre évalué par échographie 3D, ITV sous-aortique et débit couleur 3D
selon la réalisabilité. Les valeurs étaient ensuite moyennées. La faible variation des
VES mesurée (0,6 ml, 6,0 ml et 5,0 ml respectivement pour la stimulation VD, VG et
BiV) confirme le risque lié a I'imprécision de la technique échographique.

Cette hypotheése était corroborée par les prédictions correctes de la dP/dt, technique
d’évaluation plus précise que la mesure du VES ou de la FEVG.

La prédiction des parametres hémodynamiques s’appuyait sur une mesure au
brassard de la tension artérielle du fait du choix d’une approche non invasive. Des
imprécisions liées a la technique %? et a la variabilité des tensions au cours de
I’examen peuvent étre évoquées.

Pour les modeles échographiques, les parameétres hémodynamiques pourraient étre
évalués par Doppler pour plus de précision.

La prédiction de la réponse a la CRT dépendait enfin de la position des sondes VD et
VG. Le recueil du positionnement se faisait a partir du compte-rendu de
I'intervention et de la relecture des radiographies de thorax par un rythmologue
confirmé. Il donnait le positionnement sur la segmentation AHA de la sonde VG et le
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positionnement septal, apical ou au niveau du plancher de la sonde VD. Des
imprécisions pouvaient exister du fait de la difficulté a distinguer ces zones a partir
des seules images de scopie et de radiographie de thorax.

Le volume d’éjection systolique peut varier dans le temps a la faveur des
modifications de la fréquence cardiaque ou de tension artérielle. L'IRM cardiaque et
les acquisitions échographiques n’étant pas réalisées de maniére contemporaine, les
volumes de base IRM et échographiques pouvaient étre différents entrainant des
imprécisions pour les corrélations quantitatives volumiques.

La modélisation nous permettait de rechercher une interdépendance entre les paramétres
électriques et mécaniques. Il semblait exister une association entre I'affinement du QRS
obtenu par la stimulation et la progression de la valeur de la dP/dt. Il n’y a pas d’étude, a
notre connaissance, ayant testé I'interdépendance de ces parameétres en post-implantation
précoce.

Cette association semble logique puisque I'affinement des QRS traduit la diminution de
I'asynchronisme ventriculaire, lui-méme partiellement responsable de la dysfonction
systolique.

La mise en évidence de cette tendance illustre I'apport de la modélisation cardiaque pour
I’étude « virtuelle » et la compréhension des mécanismes physiopathologiques.

Les optimisations a appliquer a la technique de modélisation seraient donc les suivants :

- Réalisation systématique d’une IRM pour I'obtention des zones de fibrose,

- Personnalisation de I'orientation des fibres myocardiques par I'IRM sur les modeles
anatomiques,

- Choix d’'un modeéle IRM, ou si choix d’'un modele échographique, application des
zones de fibrose et travail sur la modélisation du torse,

- Meilleure connaissance des célérités myocardiques et dans les zones de fibrose,

- Paramétres hémodynamiques basés sur le Doppler,

- Multiplication des parametres d’évaluation de la fonction systolique en favorisant la
dP/dt comme critére de jugement principal.

La prochaine étape est I'amélioration de la technique de modélisation électrique
indispensable a I'obtention de résultats mécaniques cohérents.

L’inclusion dans notre centre de I'ensemble des patients bénéficiant de I'implantation d’une
CRT et possédant une IRM myocardique pourrait permettre a I'avenir de poursuivre
I'amélioration de la technique de modélisation. L’inclusion et I'étude de cardiopathies
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ischémiques pourraient permettre de mieux préciser les célérités et le comportement des
zones de fibrose.

La derniere étape de la progression de la modélisation cardiaque pour la CRT sera la
prédiction de la réponse a long terme avec la prise en compte du remodelage lié la
stimulation permanente. Outre la connaissance de la réponse cardiaque a la CRT, les progres
dans la technique de modélisation permettront a I'avenir une meilleure compréhension
physiopathologique des mécanismes du remodelage ventriculaire dans Iinsuffisance
cardiaque, encore incertains.
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