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COMMUNICATION

Le cceur numérique personnalisé

MOTS-CLES : ANALYSE D’IMAGE ASSISTEE PAR ORDINATEUR. DECISION ASSISTEE PAR ORDI-
NATEUR. MALADIE CORONARIENNE. MEDECINE PREVENTIVE
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RESUME

Au cours de ces derniéres années, des progrés importants dans I'analyse informatique des
images médicales et dans la modélisation biomathématique et biophysique ont rendu
possible la construction des premiers modéles numeériques et personnalisés du ceur humain.
Ces modéles informatiques sont personnalisés car ils reproduisent I'anatomie et la physio-
logie de patients spécifiques. Ils permettent d’analyser et de quantifier le fonctionnement de
l'organe et de simuler certaines thérapies pour en évaluer le bénéfice espéré. Dans cet article
nous décrivons des travaux de recherche récents réalisés sur ce théme au sein de I'équipe
projet Asclepios a I'Inria, en collaboration avec d’autres équipes Inria (Macs, Reo,
Sisyphe) et des partenaires extérieurs académiques, cliniques et industriels. Si de grands
défis en modélisation informatique et mathématique doivent encore étre relevés avant une
utilisation clinique courante du ceur numérique personnalisé, ces premiers résultats annon-
cent une nouvelle génération d’outils de médecine numérique pouvant contribuer plus
largement a une médecine personnalisée plus préventive et plus prédictive.

SUMMARY

Progress in medical image analysis, biomathematics and biophysics has led to the develop-
ment of the first personalized digital cardiac models that reproduce the anatomy and
physiology of individual patients, permitting quantitative analysis of organ function and
prediction of therapeutic effects. This article describes recent research in this field by our
Asclepios project team at Inria, in collaboration with other Inria teams ( Macs, Reo and
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Sisyphe) and external academic, clinical and industrial partners. While a number of
mathematical and computational issues have to be solved before such personalized digital
cardiac models can be used in routine clinical practice, these first results announce a new
generation of tools in digital medicine which will help to improve preventive and predictive
personalized medicine.

INTRODUCTION

Les maladies cardiovasculaires sont responsables en Europe de plus de quatre
millions de décés chaque année, soit pres de la moitié des décés non accidentels [1].
Il s’agit essentiellement des conséquences de maladies telles que les maladies coro-
nariennes, I'insuffisance cardiaque, et les arythmies cardiaques. Or, la détection
précoce de ces maladies, I’évaluation de leur gravité, la prédiction de leur évolution
et de I'effet des thérapies sont des éléments essentiels pour améliorer la prise en
charge des patients et pour réduire de fagon significative la mortalité et la morbidité.

Pour établir le diagnostic, plusieurs modalités d’imagerie cardiaque permettent
d’observer le fonctionnement du ceeur. Ce sont notamment I’imagerie par résonance
magnétique (IRM), la tomodensitométrie par rayons X, ’échocardiographie, I'ima-
gerie de médecine nucléaire (scintigraphies), qui fournissent des informations ana-
tomiques et fonctionnelles dynamiques sur I’organe. Des signaux complémentaires
d’¢électrophysiologie mesurent des potentiels électriques a la surface du thorax ou
par voie endovasculaire a la surface de I’endocarde d’un ventricule ou d’une
oreillette. D’autres signaux biologiques peuvent étre mesurés, notamment hémo-
dynamiques comme des pressions ou des flux sanguins.

La quantité et la diversité de ces informations rendent leur analyse trés difficile. Les
signaux d’imagerie sont généralement 4D, incluant trois dimensions spatiales et une
dimension temporelle. Les signaux d’électrophysiologie sont également multi-
dimensionnels. Cette complexité rend tres difficiles la quantification précise de la
pathologie, la prédiction de son évolution et le bénéfice attendu d’un choix théra-
peutique. Par exemple, entre 30 et 40 % des patients auxquels on implante un
stimulateur cardiaque pour une resynchronisation cardiaque biventriculaire ne
répondent pas au traitement [2, 3].

Pour améliorer cette situation, une stratégie prometteuse consiste & intégrer les
informations provenant de 'imagerie et de I’électrophysiologie dans des modé¢les
numériques capables de décrire et de simuler I'activité électrique, mécanique et
hémodynamique du ceeur [4-6]. Cette stratégie offre plusieurs avantages majeurs,
notamment :

« la capacité d’intégrer de fagon unifiée des mesures hétérogénes (images anatomi-
ques et fonctionnelles, signaux électriques et hémodynamiques, etc.),

« la capacité de fournir des mesures quantitatives et objectives liées a la fonction
cardiaque et a la viabilité de 'organe,

« la capacité de simuler ’évolution d’une pathologie ou les effets d’une thérapie.
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Dans cet article, nous illustrons cette stratégie en présentant la construction d’un
modéle numérique personnalisé biventriculaire du ceeur. Nous présentons d’abord
la modélisation géométrique du cceur a partir d’images anatomiques et fonctionnel-
les, puis la modélisation des composantes électrique, mécanique et hémodynamique.
Nous illustrons I"utilisation du modéle personnalisé pour la planification de deux
types d’interventions (ablation radiofréquence et resynchronisation cardiaque)
avant de conclure sur les défis scientifiques qu’il convient de relever avant de
transposer ces outils dans la pratique clinique courante.

LE MODELE ANATOMIQUE

Le premier niveau de modélisation du cceur numérique personnalisé est géométri-
que. On commence par appliquer des logiciels de segmentation des images anato-
miques et fonctionnelles du patient pour extraire les principales régions d’intérét de
I’'organe : les oreillettes, les ventricules, les cavités, les valves, les piliers, etc. Des
efforts de recherche importants en analyse d’images au cours des quinze derniéres
années [7-12] ont permis d’automatiser presque totalement cette étape [13, 14].

On construit ensuite pour chaque région extraite un maillage formé généralement
d’un grand nombre de tétraédres (typiquement de plusieurs dizaines de milliers
jusqu’a plusieurs millions). Chaque tétra¢dre couvre un petit élément de volume de
I’organe et contient des informations sur la région anatomique concernée, ainsi que
sur les propriétés biophysiques du tissu a ’endroit considéré. Celles-ci proviennent
en partie des images anatomiques et fonctionnelles du patient considéré (par exem-
ple les cicatrices sont révélées par 'IRM a rehaussement tardif de contraste), et en
partie d’atlas anatomiques qui contiennent des informations statistiques acquises
sur une population de sujets comparables (Figure 1).

11 est notamment important de connaitre la direction des principaux faisceaux de
fibres cardiaques qui jouent un réle essentiel dans la propagation de I’onde électri-
que et dans I’activité mécanique de I’organe. Si des recherches récentes trés promet-
teuses [15] permettent d’acquérir cette information a travers 'IRM de diffusion sur
le ceeur battant d’un patient spécifique, cette technique n’est pas encore utilisable
dans la pratique clinique courante. C’est pourquoi nous avons construit un atlas
moyen des fibres cardiaques a partir des IRM de diffusion de cceurs fixés post-
mortem [16, 17]. Cet atlas est ensuite déformé pour adopter la forme précise du coeur
du patient considéré, et fournir ainsi en chaque point du myocarde une prédiction
raisonnable de la direction des faisceaux de fibres cardiaques (Figure 2).

LE MODELE ELECTRIQUE

Le second niveau de modélisation est €lectrique, il est construit sur le modéle
géométrique précédent. Il s’agit de décrire le phénomeéne de propagation de I’'onde
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FiG. 1. — Construction d’un maillage tétraédrique 3-D a partir des images cardiaques volumiques.

FI1G. 2. — Modélisation de la structure des principaux faisceaux de fibres cardiaques a partir de
I'imagerie de diffusion.
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du potentiel électrique transmembranaire dans les tissus cardiaques, et notamment
la dépolarisation des deux ventricules suivie de leur repolarisation.

11 existe de nombreux modeles décrivant ’activité électrique du cceur, depuis les
travaux pionniers de Denis Noble [18] et les recherches au sein du projet Physiome
[19]. Un état de I’art récent est publi¢ par [20]. Les mode¢les choisis doivent étre
compatibles avec les échelles d’observation macroscopique du ceeur en clinique.
C’est pourquoi nous avons considéré des modeles phénoménologiques qui décrivent
avec des équations aux dérivées partielles I’évolution d’un potentiel d’action dans
chaque élément de volume. Ce potentiel d’action correspond au potentiel trans-
membranaire moyen des cellules cardiaques dans un élément de volume.

Dans cette catégorie de modéles, celui de Mitchell et Schaeffer [21] est un modé¢le a
deux variables qui décrit le potentiel transmembranaire ou potentiel d’action
comme la somme d’un courant diffusif passif et de plusieurs courants réactifs actifs
incluant un courant ionique sodium et calcium rapide (entrant) et un courant
ionique potassium lent (sortant). Il est décrit par le systéme suivant d’équations aux
dérivées partielles :

zu*fl -—u) u

d.u =diviDVu) + + i ()
mn out
{1-2)
— I U< Ugges
8.7 = “opei
= I U= Ugges

ou U est la variable décrivant le potentiel d’action normalisé, et Z une variable liée au
courant des ions sodium et calcium et controlant les phases d’ouverture et fermeture
des canaux ioniques déclenchant ainsi les phases de dépolarisation et repolarisation.

i = zu*l —u)  représente le courant ionique sodium et calcium entrant et rapide
i
Tin

qui fait croitre le potentiel d’action (dépolarisation) et Jour = T_o:{t représente le
courant ionique potassium sortant et lent qui fait décroitre le potentiel d’action
(repolarisation). Jstim est le courant de stimulation 1ié a I'électrode de stimulation.
Le terme de diffusion fait intervenir un tenseur  anisotrope qui est lié a la direction
des fibres cardiaques, et qui est personnalis¢ dans le modéle géométrique grace a

I'IRM de diffusion.

Un tel modele, permet de simuler de fagon réaliste certains aspects macroscopiques
de I’¢lectrophysiologie cardiaque sur des maillages de plusieurs millions de tétrae-
dres. Sa personnalisation est obtenue en comparant les temps de passage de I’'onde
électrique simulée et de I'onde mesurée, et en cherchant a les faire coincider au
mieux. Cette personnalisation est facilitée par le fait qu’il est possible d’identifier a
partir des mesures et de fagon indépendante un parameétre 1ié a la conductivité
apparente et un paramétre lié a la durée du potentiel d’action. On peut également
identifier les parametres de la fonction liant la durée du potentiel d’action a la
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fréquence cardiaque (courbes de restitution), une information trés importante pour
simuler I'induction de tachycardies ventriculaires.

En prenant en compte ’anisotropie de conductivité due aux fibres cardiaques et
I’hétérogénéité de conductivité due notamment a la présence de cicatrices (zones
ischémiques, nécrosées, fibroses), il est possible de faire apparaitre (Figure 3) pour
certaines fréquences de stimulation des courants de réentrée et des blocs de conduc-
tivité qui peuvent entrainer une tachycardie ventriculaire aux conséquences poten-
tiellement fatales (fibrillation et mort subite) [22, 23]. Grace a la simulation on peut
aussi évaluer un risque local d’induction de tachycardie ventriculaire, guider la
position des sondes d’un stimulateur cardiaque, décider de 'implantation d’un
défibrillateur associé, ou planifier et simuler un protocole d’ablation radiofréquence
de régions spécifiques du myocarde [24].

Activation Times (s)

-~ -
- i
3.3 3.6

F1G. 3. — Simulation de I’électrophysiologie du cceur numérique personnalisé permettant de révéler
des circuits de réentrée autours de cicatrices cardiaques.

LE MODELE MECANIQUE

Le troisiéme niveau est mécanique et il est construit sur les modéles géométriques et
¢électriques précédents. Il s’agit de traduire le passage de 'onde électrique en une
contraction des fibres cardiaques.

Le cceur est un matériau complexe, a la fois actif, non linéaire, viscoélastique,
anisotrope et incompressible. Nous avons choisi un modéle développé a I'Inria par
les équipes de M. Sorine [25] puis D. Chapelle [26, 27] et inspiré par les travaux
pionniers de Hill et Maxwell. Ce mode¢le est macroscopique mais s’appuie sur une
analyse multi-échelle, depuis les moteurs ATP a I’échelle nanoscopique, jusqu’aux
sarcomeéres a I’échelle microscopique, aux fibres cardiaques a une échelle mésosco-
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pique et enfin aux tissus du myocarde, voire du ceeur entier, a une échelle macros-
copique.

Dans ce modéle on considére a nouveau des équations aux dérivées partielles

k.= —Qul+ alé.Dk, + kelul,
t. = —Qul+ aleé. . + é k. + gglul.
GC = TC + H’éc

dans lesquelles u est le potentiel d’action du modele €lectrique précédent, et ou ke,
€c, Tc et %o sont respectivement la raideur équivalente, le taux de déformation, la
contrainte active et la raideur maximale du sarcomére, 9 ¢ est la contrainte totale et
0 o la valeur maximale de la contrainte active.

Ces équations différentielles, éventuellement simplifiées [28] sont résolues sur le
maillage géométrique des ventricules en imposant des conditions aux limites qui
prennent en compte les principales phases du cycle cardiaque. Lorsque les valves
cardiaques sont fermées, on impose une contrainte d’incompressibilité des cavités,
tandis que lorsque celles-ci sont ouvertes, on impose une condition de pression
exercée par le fluide sanguin sur la paroi des cavités cardiaques, intégrant la
compliance des artéres et la résistance de la post-charge.

Ce modele peut étre raffiné pour prendre en compte une approximation de I’écou-
lement du sang dans les ventricules et dans les vaisseaux proches (notamment la
crosse aortique) et il permet de reproduire avec réalisme le mouvement de contrac-
tion et de torsion du cceur. La nature biophysique du modéle permet d’évaluer des
parametres physiologiques importants comme les courbes de pression et volume des
ventricules ainsi que des mesures locales de contractilité et de pression.

La personnalisation des parameétres mécaniques est obtenue en comparant le mou-
vement simulé et le mouvement observé dans les images cardiaques. C’est un
probléme difficile car le nombre de paramétres mécaniques augmente trés rapide-
ment si on autorise leur variation spatiale, ce qui est souhaitable pour détecter des
pathologies. Des stratégies prometteuses consistent a estimer de fagon hiérarchique
les paramétres mécaniques supposés constants sur des territoires vasculaires de plus
en plus fin. Des résultats encourageants sont obtenus par des approches d’assimila-
tion de données variationnelles [29] ou séquentielles [30].

La Figure 4 présente un exemple de personnalisation électrique et mécanique du
ceceur d’une patiente souffrant d’insuffisance cardiaque avec un bloc de branche
gauche et des zones de fibroses. Ce ceeur numérique ainsi personnalisé a permis de
simuler différents protocoles de resynchronisation cardiaque et de prédire quanti-
tativement I’amélioration de la fonction cardiaque en fonction de la position des
sondes et des délais imposés entre les signaux de resynchronisation. Lorsque cette
approche sera validée sur un nombre suffisant de patients, on pourra envisager de
I'utiliser pour sélectionner les patients les plus a méme de bénéficier d’une thérapie
de resynchronisation cardiaque, et d’optimiser par la simulation les paramétres et la
localisation des sondes implantées sur ces patients [31, 32].
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FIG. 4. — Simulation de I’activité électromécanique du ceeur numérique personnalisé d une patiente
souffrant d’un bloc de branche gauche, permettant de quantifier la fonction cardiaque et de
planifier une resynchronisation cardiaque.

CONCLUSION ET PERSPECTIVES : du ceeur au corps numérique

La modélisation informatique et mathématique permet de construire a partir des
images et des signaux cardiaques un mod¢le numérique et personnalisé du ceeur du
patient. Ce modéle, encore imparfait, permet déja de quantifier des aspects impor-
tants de la fonction cardiaque, et de prédire I'effet de certaines thérapies par la
simulation.

Il reste cependant de nombreux défis scientifiques a relever pour parvenir a une
pratique clinique courante.

11 faudra notamment introduire

« des mesures moins invasives pour la personnalisation du modéle, remplacant la
mesure de potentiels électriques dans les ventricules par des mesures acquises sur
le thorax du patient (ECG, VCG, cartes de potentiels thoraciques) [33] ;

« une simulation plus fine de la mécanique des fluides sanguins [34], qui peut
bénéficier de techniques modernes d’imagerie comme I'IRM a contraste de
phase ;

« une modélisation et une simulation plus fines de diverses formes de thérapie
(resynchronisation cardiaque, ablation radiofréquence, chirurgie, pose de valves,
etc.) [35];

« la simulation du remodelage du ceeur aprés une thérapie et la modélisation du
développement du ceeur chez I'enfant [36] ;
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« la prise en compte des incertitudes de mesure et de modélisation [37] ;
« des mesures microscopiques in vivo des tissus cardiaques [38] ;

« l’exploitation de trés grandes bases de données cardiaques [39] et de méthodes
modernes d’apprentissage en informatique.

Ces perspectives s’inscrivent plus largement dans le cadre du développement du
patient numérique personnalisé [40] au service d’une médecine personnalisée, plus
préventive et plus prédictive.
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DISCUSSION

M. Pierre CORVOL

Travaillez-vous sur des modéles animaux ( petits rongeurs, porcs) qui permettraient d’affi-
ner ou de valider les modéles que vous proposez ?

En collaboration avec Mihaela Pop du laboratoire du Pr. Graham Wright a Toronto,
nous avons procédé a des expériences d’électrophysiologie ex vivo sur des cceurs excisés de
lapins et de porcs. L’activité électrique était révélée par des marqueurs fluorescents en
imagerie optique. Ces expériences ont permis de valider plusieurs modeles électriques
ainsi que des méthodes de personnalisation.

M. André VACHERON

Les perspectives de la modélisation cardiaque sont passionnantes. Michel Haissaguerre et
Pierre Jais ont-ils commencé a utiliser ces résultats dans la localisation des foyers aryth-
mogenes des orifices des veines pulmonaires pour le traitement par radiofréquence de la
fibrillation auriculaire ?

Nos travaux sur la modélisation en électrophysiologie se concentrent sur la modélisation
des ventricules cardiaques. IlIs visent la détection et la prédiction des courants de réentrée,
et a terme la prédiction du risque de tachycardie/fibrillation ventriculaire. Les premiéres
applications cliniques seraient I’aide a la planification des cibles pour la thermoablation
de tissus ventriculaires, ainsi que ’aide a la décision pour la pose de défibrillateurs
implantés.

M. Christian CABROL

Va-t-on publier des documents de ce type pour I'instruction des étudiants et des médecins sur
la disposition géométrique des fibres myocardiques, bien qu’elle soit bien décrite dans le
manuel d’anatomie de Rouviere ? Va-t-on pouvoir utiliser en clinique, les courbes de
propagation de 'influx électrique au lieu des cartographies si longues a établir autrefois,
comme le faisait mon assistant Gérard Guiraudon le pionnier de la chirurgie des troubles du
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rythme en Europe ? Quand va-t-on pouvoir utiliser en chirurgie, ces données, pour la
correction des anomalies ou des lésions des cavités cardiaques ?

Nous avons rendu accessible sur notre site internet I’atlas numérique 3D des fibres
cardiaques construit a partir d’'une premicre base de données d’IRM de diffusion de
cceurs canins, (http://www-sop.inria.fr/asclepios/data/heart/) et nous comptons faire de
méme prochainement pour ’atlas numérique 3D des fibres cardiaques de cceurs humains.

M. Yves LOGEAIS

Vos images sont passionnantes. La simulation sur I'excitation cardiaque et sa propagation
a une valeur pédagogique particuliére. Je retiens aussi I'image du ventricule droit anorma-
lement grande qui évoque la maladie d’Elestein et les ectasies du ventricule gauche,
accessibles a la chirurgie de réduction. De méme, 'imagerie du bloc de branche gauche qui
pose aussi la question de la quantité myocardique.

Dans le cadre du projet Européen Health-e-Child, nous avons analysé les images de
jeunes patients souffrant d'une Tétralogie de Fallot opérée, conduisant a des régurgita-
tions au niveau des valves pulmonaires et a une hypertrophie du ventricule droit. Nous
avons utilisé nos modeles biophysiques du ceeur pour décrire le bénéfice potentiel d’une
intervention chirurgicale.
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