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DMVA (sigle anglais) : Mobilisation Ventriculaire Mécanique Directe, synonyme de DCC
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Préambule

Dans le spectre tres étendu des troubles cardiovasculaires, 1’Insuffisance Cardiaque Chronique (ICC)
est un élément particulier et ce, a plusieurs titres. Elle représente la pathologie la plus fréquente chez
les patients de plus de 65 ans nécessitant des hospitalisations repétées et présente une morbi-mortalité
tres importante [1]. 1l s’agit d’un syndrome aux étiologies diverses et par conséquent avec des

approches thérapeutiques variées.

Toutefois comme le montrent les données épidémiologiques, de grandes disparités existent sur le
pronostic et I’évolution de la santé du patient selon les causes de la maladie et les traitements appliqués.
Ces traitements sont nombreux et extrémement dépendants de la pathologie et du patient. Parmi les
thérapeutiques a 1’efficacité démontrée se trouvent les assistances ventriculaires mécaniques qui ont

fait beaucoup de progres dans les dernieres années.

Initialement envisagées dans I’attente d’une greffe cardiaque, elles peuvent étre considérées, dans
certains cas, comme une thérapie définitive. Cependant, ces assistances possedent des limites majeures

avec notamment :

e Une lourdeur d’implantation
e Des problématiques de biocompatibilité (contact avec le sang)
e Des traumatismes hémolytiques et des complications thromboemboliques

e Des complications infectieuses fréquentes

Une alternative technologique aux dispositifs actuels d’assistance ventriculaire clinique existe sous
I’appellation de Dispositifs de Compression Cardiaque Directe (DCC) et dont I’ambition est de
contourner les limites suscitées. S’appuyant sur un positionnement externe au ceeur, ce type d’appareil

permet d’assister la contraction d’un cceur défaillant.

Citée et envisagée depuis les années 50 dans la littérature scientifique et industrielle, cette alternative
thérapeutique a montré de trés bons résultats en laboratoire et en préclinique. Toutefois ces dispositifs
peinent a se frayer un chemin jusqu’au patient. De nombreuses questions restent en suspens sur

I’influence de tels appareils, toutefois, la difficulté majeure rencontrée apparait d’ordre technique.
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L’alimentation, le contréle et I’actionnement de ces prothéses nécessitent, en effet, une miniaturisation

maximale de ces éléments ainsi qu’une réflexion appuyée sur la faisabilité de leur implantation chez

le malade.

L’objectif de ce projet est de développer, concevoir, réaliser et tester la faisabilité d’un dispositif de
DCC en prenant en compte I’ensemble des contraintes imposées par une potentielle implantation chez

un patient souffrant d’Insuffisance Cardiaque Chronique.
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PARTIE 1 :
INTRODUCTION
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. Introduction

I.1. L’insuffisance cardiaque

I.1.1. Rappels d’anatomie et de physiologie du coeur sain

Le cceur humain est composé de 4 cavités : deux oreillettes (ou atria) et deux ventricules. Il est habituel
de distinguer deux groupes que sont les cceurs droit et gauche, comportant chacun un couple

atrium/ventricule (Figure 1).

Aorte

Oreillette
droite

Oreillette

Gauche
Ventricule Zentr]llcule
Droit auche
Apex
cardiaque

Figure 1 Coupe anatomique grand axe du coeur humain

Deux veines essentielles par leur dimension et leur position assurent le retour veineux au cceur : les
veines caves inférieure et supérieure. Elles se déversent dans I’oreillette droite et le sang traverse
ensuite la valve tricuspide pour atteindre le ventricule droit. Cette phase est appelée remplissage ou
encore diastole. Lors de la contraction (aussi appelée systole), le sang est alors éjecté au travers de la
valve pulmonaire vers la circulation pulmonaire ou I’oxygénation aura lieu. Ensuite, le sang est collecté
dans I’oreillette gauche par le biais des veines pulmonaires et traverse la valve mitrale pour atteindre

le ventricule gauche.
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En systole, le sang est éjecté au travers de la valve aortique pour se diriger vers ’aorte et étre distribué
dans tout 1’organisme (circulation systémique). Le myocarde effectue le travail d’une pompe chargée
de propulser le sang dans 1’ensemble de la circulation. Son travail et son efficacité sont classiqguement
représentés sous la forme d’un diagramme Pression-Volume (PV) (analogue aux diagrammes de Watt
ou de Clapeyron, rencontrés dans 1’étude des systémes mécaniques) a partir duquel on aura un apercu

précis des capacités de I’organe (Figure 2).

Pression VG

Ejection
VTS
SYSTOLE
Relaxation Contraction isovolumique
isovolumique
VTD
DIASTOLE Remplissage
I Volume VG

Katz, 1 Am Coll Cardiol 1988
VES

Figure 2 Diagramme schématique Pression-Volume dans le ventricule gauche [2]

On y retrouve les phases et parametres majeurs de la physiologie cardiaque avec notamment :

e Les phases de diastole (relaxation iso volumique et remplissage) et systole (contraction iso
volumique et éjection)

e Le Volume Télé-Diastolique (VTD), c¢’est-a-dire le volume en fin de diastole aussi appelé pré
charge

e Le Volume Télé-Systolique (VTS), c’est-a-dire le volume en fin de systole

e Le Volume d’Ejection Systolique (VES) qui équivaut a: VES = VTD — VTS, ¢’est-a-dire le

volume éjecté par cycle (ou Stroke Volume)

La compréhension des mécanismes de I’insuffisance cardiaque nécessite de s’intéresser en premier
lieu aux processus physiologiques qui participent a I’équilibre et a ’adaptation de la fonction cardiaque

chez le sujet sain.
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Le debit résulte du produit du volume de sang éjecté lors de chaque systole (VES) par la fréquence
cardiaque (nombre de battements par minute). Le VES dépend quant a lui (i) de la pré charge ou
volume de remplissage, (ii) de la contractilité du myocarde aussi appelée inotropisme et (iii) de la post

charge qui correspond a la résistance s’opposant a 1’éjection du sang.

La pré charge est dépendante de la volémie d’une part et d’autre part de la distension ventriculaire,
parfaitement décrite par la loi de Frank-Starling, qui nous apprend que 1’énergie fournie par le cceur
pour ¢&jecter le sang augmente avec ’accroissement du VTD (lié au recrutement d’un plus grand
nombre de fibres musculaires). On observe ainsi une augmentation progressive de la force de
contraction au fur et a mesure du remplissage ventriculaire. Toutefois, cette relation est valable dans
un intervalle donné et au-dela des conditions optimales, la force contractile cesse d’augmenter puis

évolue a la baisse (Figure 3).

Débit cardiaque (L/min)

Précharge ventriculaire gauche

Figure 3 Représentation schématique de la loi de Frank-Starling. La fleche noire indique le point d’inflexion a partir duquel le ceeur
n’est plus en mesure d’encaisser I'augmentation du remplissage ventriculaire [3]
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Le volume et la pression dans le coeur sont également liés par une relation faisant intervenir la notion
de tension pariétale [4], c’est-a-dire la contrainte existant dans sa paroi du fait de la pression interne
(Figure 4). La loi de Laplace énonce cette relation et lie la tension pariétale T a la pression P dans le
ventricule, a son rayon r et a I’épaisseur de sa paroi h. On obtient ainsi la tension pariétale T selon la

formulation :

_ P.r
-~ 2h

Avec P, la pression relative interne, v, le rayon externe et h, l’épaisseur de la paroi.

La dépense énergétique du myocarde est proportionnelle a la tension pariétale et elle est d’autant plus
grande que la pression est élevée, que le diameétre de la cavité est large et que la paroi ventriculaire

est fine.

Figure 4 Illustration des paramétres régissant I’équation de la tension pariétale dans le ceeur
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1.1.2. Epidémiologie

L’incidence de I’ICC est restée stable au cours des dernieres décennies, avec plus de 650 000 nouveaux
cas aux USA chaque année, selon I’American Heart Association. La prévalence de I’'ICC continue de
s’accroitre, avec environ 5,1 millions de patients porteurs des symptdmes cliniques aux Etats-Unis
actuellement [5]. La survie est améliorée grace aux progrés en matiére d’approches thérapeutiques
médicales et chirurgicales mais la mortalité absolue a 5 ans a partir du diagnostic reste mediocre a
environ 50% [6]. En 2011, le CépiDC (Centre d'épidémiologie sur les causes medicales de déces,
INSERM) a recensé pres de 69 972 décés ayant I’ICC en cause initiale ou associée en France, dont

une majorité de femmes [7].

Les enquétes déclaratives "Handicap Santé Ménages" et "Handicap Santé Institution” permettent
d’estimer la prévalence de I’insuffisance cardiaque en France en 2008/2009 et de décrire son
retentissement fonctionnel. Selon ces enquétes, la prévalence "déclarée™ de I’insuffisance cardiaque a
été estimée a 2,3 % dans la population adulte et a 1,8 % dans I’ensemble de la population frangaise

(soit environ 1 130 000 personnes).

Plus de la moitié des adultes avec une insuffisance cardiaque se sont déclarés en « mauvaise » ou « trés
mauvaise » santé (versus 9 % pour les personnes sans ICC). De méme, la moitié d’entre eux
s’estimaient fortement limités "dans les activités habituelles de la vie quotidienne" (10 % pour les
adultes sans ICC). Avant 60 ans, on constate un retentissement important sur la vie professionnelle
avec une proportion d’actifs occupés réduite de moiti¢ dans la population avec insuffisance cardiaque

(25-59 ans : 39,0 %, versus 78,0 % pour les personnes sans ICC).

Les quelgues données epidémiologiques citées sont largement insuffisantes pour dresser un tableau
clair et exhaustif de I’'ICC. Il est en effet complexe d’étudier ce syndrome du fait de ces manifestations
cliniques particuliéres ou des autres pathologies pouvant lui étre associée. Néanmoins, force est de
constater que I’ICC représente un enjeu de Santé Publique majeur dont I’étude est menée par de

nombreux instituts et équipes de recherche et qui n’a pas été 1’objectif de nos travaux.
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1.1.3. Définition de la pathologie

L’ICC se définit comme une incapacité du muscle cardiaque a assurer un débit physiologique (environ

5 L.min) dans la circulation systémique malgré un régime de pression de remplissage normal [8].

Trois mécanismes principaux peuvent conduire a 1I’établissement d’une insuffisance cardiaque, (i)
I’altération de la pré charge (fonction diastolique et de remplissage), (ii) 1’altération de 1’inotropisme
(fonction systolique) et (iii) ’augmentation de la post charge (Figure 5). Les étiologies les plus
fréquentes de I’ICC sont : les cardiopathies ischémiques, les cardiopathies dilatées, les cardiopathies
dilatée idiopathique (sans causes identifiées), les cardiopathies toxémiques et les cardiopathies

d’origine génétique.
Rétrécissement Incontinence
Valvulaire Aortique Valvulaire Aortique

A Pression Dysfonction myocardique

Infarctus
Myocardique

Cardiomyopathie

A1 POSTCHARGE A PRECHARGE I CONTRACTILITE

Insuffisance Cardiaque

Hypertrophie / Dilatation

Figure 5 Causes et mécanismes classiques de I'lCC [4]

Ce syndrome clinique peut se révéler difficile a identifier dans ses premiers stades et découle
fréquemment d’une autre pathologie sous-jacente, rendant encore plus complexe 1’analyse du tableau
clinique chez le patient. Par ailleurs, il existe également un certain nombre d’ICC dites idiopathiques,
cas dans lesquels la cause n’a pu étre déterminée. De plus, des mécanismes de compensation sont mis
en place par I’organisme afin de maintenir une oxygénation correcte des tissus. Ceux-Ci participent

fortement a 1’aggravation de I’ICC et ce, en dépit d’une amélioration initiale [9].
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Sur le plan clinique, I’ICC se manifeste principalement par des troubles respiratoires (ou dyspnee) et
par 1’apparition d’une forte fatigue. Ces ¢léments permettent de réaliser une classification de I’ICC
selon différentes normes défendues par la New York Heart Association ou plus récemment 1’American
College of Cardiology (ACC) et I’American Heart Association (AHA)[10]. Les stades définis par
I’ACC/AHA définissent une classe initiale A dans laquelle le risque de déclarer une ICC est élevée au
regard de 1’état de santé du patient et des pathologies préexistantes puis trois autres stades (B, C et D)

selon 1’état de la pathologie.

Les stades NYHA (de I a IV) s’intéressent quant a eux a I’impact de 1’ICC au repos ou lors d’une

activité physique. Le Tableau 1 regroupe et met en paralléle ces deux classifications et leurs criteres.
Tableau 1 Classification des stades de I'ICC selon I'ACC/AHA et le NYHA

Stades définis par PACC/AHA Stades NYHA

Risque élevé de développement d’une IC mais

sans cardiopathie structurelle, ni symptome d’IC

A -
(par exemple hypertension, cardiopathie
coronarienne, diabéte)
B Cardiopathie structurelle sans antécédents ou ol | Pas de symptdme en cas d’activité
asse
présence de symptdomes d’IC normale
Les efforts physiques entrainent des
Classe 11 .
. . - symptomes
c Cardiopathie structurelle avec antécédents ou ymp
¢ 0 ’T ~ .
présence de symptomes d’IC Absence de symptdme uniquement
Classe 111
au repos
IC refractaire nécessitant des interventions Insuffisance lorsque le patient est au
D o Classe 1V ) )
spécifiques repos. Stade terminal des soins

Cette évaluation reste toutefois subjective et ne s’appuie pas sur des données d’imagerie (échographie,
IRM, scintigraphie) ou d’analyse hémodynamique. Un indicateur quantitatif frequemment utilisé pour

caractériser la fonction cardiaque du patient est la fraction d’éjection (FE).
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Elle représente le pourcentage de volume €jecté en fin de systole par rapport au volume en fin de

diastole :

VES  VTID — VTS

FE =3 VTD

La valeur physiologique de ce paramétre se situe entre 50 et 70 % et peut étre fortement altérée dans
le cadre de I’'ICC. On définit ainsi I’ICC avec FE conservée (valeur supérieure a 40%) et I’ICC avec
une FE réduite. En effet, dans le cas de la FE conservée, il est fréquent d’observer une diminution
conjointe du volume de remplissage ventriculaire et du volume d’éjection, conduisant de fait a un
maintien du ratio étudié. Par cet exemple, on entrevoit la complexité de cette pathologie dans laquelle
les symptdmes, les modifications physiologiques et les phénomenes de compensation vont influer sur

la pathologie elle-méme. La majorité des traitements actuels ont pour cible 1’ICC avec FE réduite.

Parmi les mécanismes biologiques découlant de I’ICC, le remodelage ventriculaire est un phénomene
important a considérer [11]. Les modifications de la fonction cardiaque induisent des modifications
cellulaires, tissulaires et structurelles des parois cardiaques (Figure 6). La diminution du débit
cardiaque dans le cadre de I’ICC avec augmentation de la post charge, se voit compensée par une
réaction d’hypertrophie du muscle du ventricule gauche, qui conduit @ un maintien de la fonction

cardiaque.

Efficace dans un premier temps, ce remodelage présente le risque de conduire le coeeur a une masse
critique ce qui entraine, a terme, un défaut d’oxygénation en profondeur ainsi qu’une réduction trop
importante du VTD. C’est le cas typique ot I’on observe un maintien de la FE (du fait de la diminution

du dénominateur de 1’équation ci-dessus) alors que la fonction cardiaque est altérée.
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Le remodelage « excentrique » quant a lui, survient lors de surcharge volumique dont la plus typique
est la cardiomégalie excentrique. On constate alors progressivement une adaptation du débit suivant la
loi de Frank-Starling puis une décompensation lorsque cette augmentation du volume devient trop
importante (Figure 3). L’augmentation du rayon (r) et la diminution de 1’épaisseur de la paroi (h)
participent également a une augmentation de la tension pariétale et donc de la dépense énergétique
requise pour la contraction. Une dysfonction de la systole intervient classiqguement dans ce contexte

bien que, dysfonctions diastolique et systolique coexistent fréqguemment.

Le Remodelage

Concentrique Excentrique
Probléme : Masse critique Probléme: Tension pariétale

Figure 6 Remodelage cardiaque dans I'lCC [4]

La contraction du VG normal (normo kinésie) entraine plusieurs déformations géométriques dans la
phase de systole. On décrit ainsi un Iéger raccourcissement circonférentiel, un épaississement de la

paroi, un raccourcissement longitudinal et une torsion a partir de I’apex (zone de la pointe du cceur).

L’ensemble de ces mouvements est li¢ a 1’organisation tissulaire du muscle cardiaque avec une
orientation tres specifique des fibres musculaires [12] (Figure 7). Lors de leur raccourcissement, on
observe une expansion latérale des fibres qui induit un épaississement de la paroi, un raccourcissement

longitudinal (de 1’apex vers les valves) et un mouvement de torsion.
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. : semilunar valve
Bicuspid
valve

Tricuspid
valve

Cardiac muscle
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of the left ventricle

Figure 7 Illustration de I'orientation et I'organisation des fibres musculaires cardiaques

Les altérations de ces mouvements physiologiques peuvent se traduire par une hypokinésie, une

akinésie ou une dyskinésie plus ou moins restreinte a différents segments cardiaques.

Parmi les étiologies décrites pour 1’insuffisance cardiaque, toutes ne présentent pas d’altération de
contractilité. C’est le cas par exemple d’une ICC liée a des troubles hypertensifs, ou le coeur peut au

contraire gagner en contractilité pour lutter contre une résistance vasculaire devenue plus importante.
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I.1.4. Stratégies thérapeutiques de I’'ICC

Il existe un nombre conséquent de stratégies thérapeutiques associées a I’ICC, conséquence directe des
nombreuses causes possibles de la pathologie ainsi que des spécificités de chaque patient. Chacune se
démarque par un caractére invasif plus ou moins prononcé mais également par leur degré d’efficacité

sur certains types d’ICC.
1.1.4.i Pharmacologie & Thérapie Cellulaire

Largement employés, les traitements pharmacologiques sont utilisés pour soulager les symptémes de
I’ICC et parfois pour le traitement de la cause étiologique (Cardiopathie hypertensive par exemple).
Ces traitements visent principalement 1’augmentation de la contractilit¢ du cceur afin de réduire la
progression de la maladie mais également 1’amélioration de la qualité de vie des patients. Nous
pouvons citer les classes thérapeutiques les plus utilisées : Bétabloguants, Diurétiques, ARAII
(Antagoniste des récepteurs de I'angiotensine I1) Digitoxines, Entresto et Inhibiteurs de [’enzyme de

conversion.

Les essais concernant ces molécules sont permanents et impactent freqguemment les recommandations
internationales afin de s’ajuster au mieux aux connaissances les plus récentes. Néanmoins, elles n’ont
pour le moment pas démontré formellement une capacité a recréer des cellules myocardiques

contractiles.

Une autre voie thérapeutique est celle de la thérapie cellulaire dont I’objectif est de régénérer les tissus
1ésés a I’aide de cellules dites « souches ». Ces cellules ont la faculté de ne pas étre différenciées et de
conserver un fort potentiel de multiplication ce qui permettrait in fine de régénérer un tissu cardiaque
fonctionnel. De trés nombreux travaux sont menés dans ce domaine [13-18] et les résultats chez
I’animal et chez ’homme sont particuliérement encourageants. Il convient toutefois de noter que ces
procédés ne sont encore que partiellement compris et maitrisés et que, bien que trés prometteuse, cette

thérapie n’a pas encore apporté de preuves suffisantes pour étre incluse en routine clinique.

Devant la quantité des formes de la maladie ne réepondant pas ou plus aux thérapeutiques classiques,

d’autres voies sont a envisager.
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I.1.4.ii  Thérapie non conservative

Les actes dits non conservatifs impliquent une modification plus ou moins prononcée de I’anatomie et
du contexte biologique chez le patient. Ces actes concernent par exemple les chirurgies de

I’insuffisance cardiaque comme le pontage coronaire ou le remplacement valvulaire.

Dans le cadre d’IC coronarienne, le muscle cardiaque peut étre « en hibernation », ¢’est-a-dire sous-
alimenté par le réseau coronaire. Une fois un déebit normal restaureé, la fonction cardiaque du patient
s’améliore progressivement mais il convient de noter qu’il est complexe d’identifier les cas ou ce
traitement est le plus adéquat. Il est également possible de traiter 1’insuffisance cardiaque de fagon
passive en pratiquant 1’exérése de sections du cceur pour limiter les conséquences d’une ICC

hypertrophique sur la tension pariétale dans le tissu.

On peut citer la procédure de Batista [19] qui consiste en une ventriculectomie partielle au niveau de
la face latérale du VG, accompagnée d’une annuloplastie mitrale (liée au changement de géométrie du
VG). Plébiscitée au début des années 2000, ce geste est accompagné d’une mortalité opératoire forte
(20 a 30 % pour les meilleures séries) et d’une survie a 1 an relativement faible (40 %) [20]. Cette
procédure a progressivement été abandonnee. La procédure de Dor, quant a elle, est une technique de
remodelage ventriculaire [21]. Malgré de bons résultats, cette technique est tres spécifique des cas d’IC

avec anévrisme du VG [22].

Nous évoquons brievement ici la Cardiomyoplastie Dynamique (CMPD), geste de haute technicité mis
au point par Chachques dans les années 80 [23]. En effet, cet exemple sera décrit dans le chapitre 1.3.2,

car il représente une méthode d’assistance par compression directe issue de la chirurgie.

Bien entendu, la transplantation cardiaque reste le traitement le plus efficace mais faute de greffons et
d’acces a la greffe (patients de plus en plus fragiles)[24,25], cette solution n’est pas une réponse

suffisante face a I’ampleur du probléme.

Une solution a la pénurie de greffons pourrait étre 1’implantation de cceurs artificiels en remplacement
du cceur biologique du malade. Ces dispositifs ont été initialement envisagés comme solution
temporaire en attente de greffe (bridge-to-transplant) (Jarvik-7, CardioWest CARMAT, etc.) et sont
désormais discutés comme thérapie définitive (Figure 8). Volumineuses et complexes, ces prothéses

ne concerneront probablement que peu de patient en ICC terminale.
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Figure 8 Différents types de coeurs artificels (A) Jarvik-7 (B) CardioWest et (C) CARMAT

Les dernieres avancées cliniques de ces projets sont encourageantes [26,27] et il est fortement
envisageable que ces dispositifs de pointe connaitront de grandes améliorations dans les années a venir
du fait des avancées techniques dans les domaines tels que la micromécanique (pour miniaturiser et

fiabiliser le dispositif) et I’hémocompatibilité (pour améliorer les interactions prothése-sang).

Pour résumer, nous avons pu observer que les stratégies sont trés diversifiées et que la réflexion est
complexe car les situations cliniques sont trés variables. Les indications et contre-indications de ces
gestes évoluent en permanence et un pan entier de la recherche médicale et biomédicale y est

consacrée.
1.1.4.iii  Assistance conservative

Face aux difficultés, évoqués pour les thérapies non conservatives, d’autres gestes moins délabrants

sont envisageables.

La stimulation bi ventriculaire, par exemple, permet d’apporter une stimulation électrique des coeurs
droit et gauche pour synchroniser au mieux I’activité cardiaque afin de renforcer son efficacité. L’étude
MIRACLE (Multicenter In Sync Randomized Clinical Evaluation) [28] a toutefois montré que chez
les patients réceptifs a cette thérapie (2/3 environ), I’efficacité du ceeur s’est améliorée d’environ 5 %.
Chez le reste des sujets, aucune amélioration, voire une dégradation de I’état de santé ont été
constatées. De fagon similaire au traitement pharmacologique, ce traitement n’a pas prouvé son

efficacité pour stopper, ralentir ou inverser 1’évolution de la pathologie.
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En tolérant une invasivité « intermédiaire » (moindre d’un cceur artificiel ou une transplantation), il est
devenu « routinier » d’implanter un Dispositif d’Assistance Ventriculaire (ou VAD) dans les centres
experts. Ce type d’appareil est congu pour assumer une partie du travail du cceur en déchargeant le
ventricule (souvent gauche) d’une fraction de son volume qui sera pompé vers 1’aorte. Initialement
utilisés comme « bridge to transplant » pour les patients en attente d’une greffe, les VAD sont
maintenant envisagés comme une alternative a la transplantation (thérapie définitive). Cela permet de
diminuer la tension imposée aux cardiomyocytes dans le cadre de I’insuffisance cardiaque et ainsi de
permettre une stabilisation voire une restauration de la morphologie et, par conséquent, de la fonction
des cellules contractiles cardiaques. A la suite d’une décharge cardiaque plus ou moins prolongée, un
sevrage de ce type d’assistance serait possible et a permis de développer le concept de « bridge to

recovery ».

Les thérapeutiques présentées possedent elles aussi des indications et des fenétres thérapeutiques

précises et constamment redéfinies par les connaissances internationales.

Pour d’autres stratégies abordées, la difficulté d’identifier la population cible et les maigres
améliorations constatées ne permettent pas de les considérer comme des solutions efficaces pour
enrayer la pathologie. La transplantation cardiaque reste une solution de choix mais présente
I’inconvénient d’un faible nombre de donneurs et d’une grande difficulté logistique pour I’organisation

des greffes.

Tandis que I’implantation de prothéses cardiaques totales nécessite encore la résolution de plusieurs
problématiques comme I’encombrement du dispositif ou de fortes limitations d’¢éligibilités, les VAD

constituent une arme redoutable dans 1’arsenal thérapeutique face a I’'ICC.

Ces dispositifs d’assistance biomécanique nous intéressent tout particuliérement car ils répondent a

I’objectif de restauration du débit cardiaque chez un patient au prix d’une invasivité « acceptable ».
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I.2. Les assistances circulatoires mécaniques (ACM)

Les ACM peuvent étre initialement scindées en deux grandes catégories que sont (i) les assistances
hémodynamiques, intervenant dans le flux sanguin et (ii) les assistances externes. La premiere
catégorie regroupe les seules assistances répandues en clinique et dont 1I’impact sur la survie et la

qualité de vie de patients est largement étudie [29,30].
1.2.1. Historique des assistances hémodynamiques

Les difficultés rencontrées lors des essais réalisés sur des cceurs artificiels totaux ont été I'un des

moteurs de I’emphase mise sur la recherche et le développement des systémes de VAD dans les années

80.

Le développement de systémes d’assistance a également été motiveé par le manque de greffons éligibles
a la transplantation cardiaque avec environ 2300 opérations de ce type réalisées chaque année pour 6.6
millions de patients (Amérique du Nord) classifiés en stade D. Ainsi le manque d’organes, les
difficultés techniques, la faible efficacité et la haute spécificité des traitements préexistants ont
participés a I’avénement de cette approche et ce via la création en 1964 par le National Institutes of
Health (NIH) du Artificial Heart Program.

Grace a cette initiative et aux recherches qui en ont découleé, I’institut de réglementation des dispositifs
médicaux américains, la FDA, a progressivement donné son feu vert pour I’utilisation de VAD, tout
d’abord comme un traitement dans ’attente d’une greffe, appelée « bridge to transplant » [31], puis
comme thérapie de destination (destination therapy) [32]. Cette confiance accordée par les autorités
sanitaires est le fruit d’études cliniques fortes et on citera notamment I’étude REMATCH [33] qui s’est
attachée a comparer un traitement par VAD a une thérapie médicamenteuse inotrope classique et dans
laquelle la survie des patients souffrant d’insuffisance cardiaque avancée a été quantifiée a 52 % a un

an pour le groupe traité par VADs et a 25 % pour groupe suivant le traitement médicamenteux.

De nombreux dispositifs dits « d’assistance ventriculaire » ont ainsi été développés depuis 1’avénement
de cette philosophie de thérapeutique. On dégage ainsi plusieurs technologies majeures avec (i) les
assistances circulatoires mécaniques (ACM) pulsées et (ii) les assistances circulatoires mécaniques

continues.
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L’amélioration progressive de ces technologies [34] a permis 1’émergence d’une réflexion nouvelle
sur la place de I’assistance ventriculaire dans le parcours de soin. Partant d’une solution temporaire
dans I’attente d’un greffon qui pourra potentiellement ne jamais arriver, le paradigme de 1’assistance
a évolué pour se positionner comme une solution définitive et vouée a rester en place le plus longtemps

possible. On parle alors de « destination therapy » [35].
1.2.2. Technologies employées en Clinigque et limites de ces dispositifs

Les assistances circulatoires mécaniques sont fondées sur le méme principe, qu’elles soient a débit
continu ou a débit pulsé (Figure 9). Les mécaniques principales sont (i) de générer un debit additionnel
en marge des performances du cceur natif et (ii) de décharger le ventricule d’une partie de son volume

de remplissage afin de limiter sa distension et de lui apporter un « repos » partiel.

Le shunt est opéreé entre la canule ventriculaire, qui collecte le sang dans la cavité ventriculaire, et la
canule artérielle, et ce, au travers de la pompe. A ces ¢éléments, s’ajoutent un contréleur pour régler la

pompe et une source d’énergie pour alimenter I’ensemble.

Les VADs pulsés ont éte les premiers développés et leur principe de fonctionnement vise a reproduire
la mécanique cardiaque en parall¢le du ceeur. D’un point de vue technique, ils sont similaires a une
pompe a diaphragme et un jeu de deux valves anti-retours assurent le transit du sang dans un seul sens
(Figure 9.A). La trés grande majorité des appareils récents quant a eux, proposent un débit continu. Ce
dernier est assuré par une pompe centrifuge qui délivre un flux non pulsatile et apporte plusieurs
avantages (Figure 9.B). Leur taille est plus réduite que celle des versions pulsees et ils possedent une
meilleure durabilité du fait d’'un mouvement moins générateur d’usure et de fatigue mécanique. Leur
thrombogeénicité et le traumatisme chirurgical généré par leur implantation sont également reconnus

moindres par plusieurs études [36,37].
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Figure 9 Schémas de fonctionnements de VADs avec(A) flux pulsatile et (B) flux continu [37]

C’est un marché qui connait encore une forte croissance et de nombreuses sociétés se lancent dans le
développement et la commercialisation de ce type de dispositifs dont le marché devrait atteindre 1,98
milliard de dollars d’ici 2022 selon de récentes études (Figure 10) [38]. Neanmoins, malgré une
amélioration considérable de la technique au cours des trente derniéres années dans ce domaine, que
ce soit en mécanique ou en science des matériaux, la thérapie par implantation d’ACM présente

toujours de nombreux inconvénients.

Bien que le monitoring de 1’état hémostatique du patient devienne de plus en plus précis (grace au
thromboélastogramme, par exemple), un traitement anticoagulant reste nécessaire dans le cas de

I’implantation d’un dispositif en contact avec le sang du patient.
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Marché global des dispositifs d"assistance ventriculaire (2012 — 2022) (Million $USD)
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Figure 10 Prévision du marché globale des VADs de 2012 & 2022 (en millions de $ USD)

Les évenements hémolytiques, c’est-a-dire de destruction des cellules sanguines, sont un écueil majeur
de ce type de technologie et surviennent suite a la sollicitation du sang au travers des différentes
technologies de pompes [39]. En ce qui concerne le contrdle et 1’alimentation du dispositif, la rupture
de la barrieére de la peau est une problématique récurrente et commune a 1’immense majorité des
dispositifs implantables consommateurs de grande quantité d’énergie. Elle entraine une voie d’entrée

des micro-organismes chez le patient et représente un fort risque d’infection [40,41].

En dépit d’une constante évolution des VADs et d’une diminution toujours plus grande des risques et
des effets indésirables qui y sont liés [42,43], une partie des limites de ce type d’assistance et

notamment le contact sanguin, est inhérente a la philosophie de ces dispositifs.

Afin d’éliminer ce probléme de 1’équation, une autre voie thérapeutique existe pour le traitement de

I’ICC et est connue sous le nom de Compression Cardiaque Directe.
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I.3. La Compression Cardiaque Directe (DCC)

1.3.1. Principe de fonctionnement général

Le massage cardiaque fait partie de la manceuvre de réanimation cardio-pulmonaire (avec la ventilation
artificielle). Il vise a exercer une compression sur le thorax d’un individu souffrant d’un arrét cardiaque
pour compenser artificiellement la fonction de pompe ou pour relancer le fonctionnement du muscle
cardiaque. Lors d’une chirurgie ouverte, un geste similaire peut étre pratiqué au contact direct de
I’épicarde (massage cardiaque intra thoracique). Cette manceuvre présente le méme intérét que le
massage externe mais de maniéere beaucoup plus efficace et nécessitant moins d’effort pour générer un

débit chez le patient.

De I’observation de ce geste est née 1’idée de I’automatiser. Les premieres applications de ce type
peuvent étre retrouvées dans les années 50 sous la forme de documents concernant des dispositifs dits
de « ressuscitation cardiaque » (Figure 11). En effet, I’idée initiale se limitait a la reproduction du

massage cardiaque afin d’apporter une assistance d’urgence en cas de défaillance aigiie du myocarde
[44].

Figure 11 Un des premiers dispositifs de DCC testé chez le chien puis adapté pour les premiers tests chez ’homme [44]
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Le concept technique discuté dans ce document est ainsi dénommé Compression Cardiaque Directe
(Direct Cardiac Compression/ DCC ou Direct Mechanical Ventricular Actuation/DMVA). De facon
générale, on peut définir les dispositifs de DCC comme :

L’ensemble des dispositifs d’assistance ou thérapies visant a reproduire ou amplifier
I’¢jection du sang ventriculaire vers les vaisseaux artériels (aorte et artéres pulmonaires) ou
encore de limiter la dilatation anormale du cceur, en provoquant une déformation de

I’épicarde, la surface externe du cceur.

Dans une premiere approche, on notera que les points forts de cette thérapeutique sont les suivants.

Tout d’abord, cette solution repose sur la préservation compléte du ceeur et se positionne ainsi
comme conservative par rapport aux solutions de type cceur artificiel mais aussi potentiellement moins
traumatique qu’une implantation de VADs. D’autre part, la compression cardiaque directe peut étre en
mesure d’apporter deux types de réponse, passive et/ou active selon le cas ou la compression est
statique ou dynamique. Cette spécificité permet a la DCC de contribuer a deux stratégies de traitement

que sont (i) la réduction de la précharge ventriculaire et (ii) ’augmentation du débit cardiaque.

Au terme d’une étude exhaustive de la littérature scientifique mais également de la littérature
industrielle (brevets), il a été possible d’identifier quatre méthodes majeures : (i) la contention passive

(ii) la cardiomyoplastie dynamique, (iii) la DCC dite « fluide » et (iv) la DCC dite « mécanique ».

Nous n’aborderons pas spécifiquement dans ce travail les dispositifs dits de « torsion apicale » [45,46]
ou certains autres dispositifs au principe proche de la DCC [47]. Ces derniers, bien que présentant un
fort potentiel et une grande originalité dans leur approche, ont pour I’heure fait preuve de trés peu

d’applications et de validations.

Il est également a noter que la plupart des auteurs s’intéressant aux assistances ventriculaires ne font
aucunement état de la DCC dans leurs études, compte tenu de 1’absence de résultats cliniques patents

et que ce domaine se développe en marge de celui des VADs.
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1.3.2. Assistance externe passive ou active : deux exemples

Lorsque se pose la question de I’assistance cardiaque directe, certains points critiques sont a considérer.
Un des premiers éléments a évaluer est le type d’assistance : passive ou active. L’utilisation d’un
dispositif d’assistance passive s’inscrit dans une approche visant a limiter 1’augmentation de volume

du cceur, et notamment du ventricule, dans les cas de cardiomyopathie dilatée.

Dans ce contexte pathologique, le remodelage excentrique du ventricule (Figure 6) se traduit en
premier lieu par une amélioration de la fonction cardiaque accompagnée par une augmentation de la
tension pariétale (Figure 4) puis par un phénomene de décompensation lié a une augmentation trop
grande du VTD (Volume Télé-Diastolique). L’impact de cette variation sur le débit cardiaque est décrit
par loi de Frank-Starling (Figure 3). C’est dans cette optique qu’a été congu puis mis en application le
contenseur myocardique passif CorCap (Acorn Cardiovascular, Inc, St Paul, Minnesota, USA) (Figure
12).

Figure 12 [llustration du dispositif CorCap (Acorn, USA) positionné et fixé a la surface du coeur

Malgré des premiers résultats expérimentaux encourageants [48-50], ce dispositif voué a limiter la
progression de la pathologie et a favoriser des phénomenes de remodelage inverse n’a pas été jugé

suffisamment efficace sur I’amélioration du pronostic fonctionnel et vital du patient [51].

Des travaux plus récents et faisant usage de la modélisation et la simulation pour évaluer I’impact
d’une telle assistance font également état de résultats mitigés [52]. Une des hypothéses expliquant ces
constats est que le dispositif améliore artificiellement la Fraction d’Ejection des patients en diminuant

le Volume Télé Diastolique mais sans affecter le Volume d’Ejection Systolique.
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Du fait de son service rendu jugé insuffisant, son utilisation clinique en France et aux Etats-Unis n’a
pas été approuvée. Le cas CorCap n’est toutefois pas isolé et d’autre dispositifs similaires ont vus leurs
essais cliniques prendre fin prématurément consécutivement & un manque de preuves significatives
[53,54].

L’exemple précédent incite a explorer le domaine des assistances actives. On citera comme exemple
marquant, la technique dite de la Cardiomyoplastie Dynamique (ou DCMP), mise au point par
Chachques dans les années 80 [23,55,56]. Bien que fonciérement différente dans sa réalisation, cette
option thérapeutique repose sur les mémes bases idéologiques que les autres techniques de DCC
(Figure 13).

Figure 13 Illustration du principe de Cardiomyoplastie dynamique [56]
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Elle consiste en I’utilisation d’un lambeau du muscle grand dorsal, contrdlé par un stimulateur, et
disposé autour du ventricule. Ses mécanismes d’actions consistent en (i) une assistance active a la
systole grace a la synchronisation du muscle, (ii) une limitation passive de la dilatation ventriculaire,
(iii) une diminution de la tension pariétale et (iv) une contribution au remodelage inverse du ventricule
du fait de DI’effet « ceinture » de I’assistance. Cette technique présente plusieurs limites, parmi
lesquelles on notera ainsi la grande complexité du geste, la lourdeur de 1’opération (prélévement d’un
lambeau, résection de cote) sur une population déja fragile ainsi que des résultats également jugés trop
peu significatifs et reproductibles pour justifier d’un usage plus marqué de cette pratique. L’absence
d’une évaluation multicentrique rigoureuse de cette technique a également conduit a un abandon

progressif de ce geste.

A travers ces deux exemples d’approches (passive et active), on constate que I’intérét de la DCC,
qu’elle soit active ou passive, n’est pas nécessairement simple a démontrer, malgré des concepts
théoriques séduisants. Il convient toutefois d’élargir 1’intérét porté aux dispositifs de DCC au domaine
de I’industrie biomédicale et des travaux d’ingénierie plus poussés. En effet, des dispositifs issus des
domaines de la technique et de la mécanique ont été décrits depuis les années 50 avec pour objectif
d’apporter une réponse alternative a la problématique de I’insuffisance cardiaque. Ces dispositifs
peuvent étre classés dans deux catégories majeures que sont (i) les dispositifs de compression « fluide »
(que nous noterons Fluidic DCC ou FDCC) et (ii) les dispositifs des compression « mécanique »
(Mechanical DCC ou MDCC).
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1.3.3. L’assistance par compression fluide : Vineberg, Andstadt et Roche

Les premiers éléments décrivant la FDCC sont antérieurs a la mise en ceuvre des gestes de DCMP par
Chacques dans les années 80. En 1958, Arthur Vineberg décrivit dans un brevet [57], ce qui sera la
premiére évocation industrielle d’un appareil de FDCC et arborant la forme d’une poche entourant le
cceur pour déformer la paroi externe de celui-ci par insufflation périodique de pression (Figure 14).
Concu comme un dispositif de ressuscitation cardiaque, I’application primaire d’un tel dispositif était
de pratiquer une manceuvre de massage cardiaque intrathoracique et assistée par un appareil technique
afin de résoudre la difficulté des massages longs et épuisants pour les équipes médicales. Par la suite,
la littérature industrielle voit fleurir un grand nombre de dispositifs de complexité croissante au fil des
années avec plus d’une centaine de brevets citant les travaux de Vineberg entre 1968 et 2017 (en ne

considérant que les citations directes).

¥
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Figure 14 Illustration de I'appareil décrit par Arthur Vineberg (US2826193A, 1958)

L’intérét des chercheurs pour ce domaine est rapidement mis en valeur par les travaux de Georges L.
Andstadt qui dépose un brevet en 1967 [58] dans ce domaine a la suite de travaux publiés en 1965 dans
le journal Circulation qui font état des tous premiers résultats de 1’application de la FDCC chez

I’animal avec des résultats encourageants sur le trés court terme [59].
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Chez I’homme, des comparaisons entre FDCC et le massage cardiaque a thorax ferme furent rapportées
au Wilford Hall Medical Center, (Pennsylvanie , USA) et se prononcgaient en faveur de le FDCC pour

le maintien d’un débit cardiaque lors d’arrét cardiaque réfractaire [44].

En 1991 Lowe et al. présente le premier résultat de « bridge-to-transplant » réalisé a 1’aide d’un
dispositif de FDCC [60]. L’application pour la premiére fois d’une assistance de DCC chez I’homme
est une étape marquante dans le domaine de 1’assistance cardiaque externe. La patiente (56 ans) a éeté
admis pour un syndrome sévere de cardiomyopathie dilatée éligible a la greffe. L’assistance externe
lui a été fournie dans I’attente de disponibilité d’un greffon. Une amélioration entre 50 et 100 % du
débit cardiaque a été constatée apres application du dispositif. La pression artérielle avant implantation
était de 60/40 mm Hg (systolique/diastolique) et a été restaurée a une valeur physiologique de 100/60
mm Hg. Aprés 56 heures, le dispositif a été retiré et une transplantation cardiaque a pu étre réalisée
sans difficulté. Parmi les données de cette étude, plusieurs points peuvent étre soulignés avec
notamment (i) un temps de mise en place de I’assistance trés réduit de 38 minutes de 1’ouverture a la
fermeture du patient et (ii) un sevrage progressif de la thérapie médicamenteuse réalisé dans les 12

premiéres heures d’assistance et confirmant les performances de 1’assistance seule.

Les travaux de Kawaguchi dans le domaine de la DCC [61,62] se sont attachés a décrire I’impact de
la DCC sur la fonction cardiaque native. Les résultats rapportés décrivent une augmentation de 1’aire
du diagramme P-V, utilisée pour caractériser 1’énergie fournie par le cceur. Néanmoins, cette
amélioration a été observée sans qu’une modification de la consommation en oxygene du ceeur (VO2)
ne soit constatée. Les auteurs mettent ainsi en évidence un phénomeéne important : la DCC utilisée
n’affecte pas les performances mécaniques et énergétiques du cceur natif. L’assistance fournie par la

DCC est alors purement additive et n’affecte pas le travail du cceur.

Les travaux de 1’équipe d’Artrip publiés en 1999 et 2000 ont montré que la compression épicardique
permettait une franche amélioration de la fonction systolique [63,64]. L’adaptation de cette pression
de compression a la taille réelle du ventricule traité permet également d’augmenter I’ESPVR (End-
Systolic Pressure Volume Relationship), c’est-a-dire la relation pression-volume en fin de systole
(Figure 15).
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Figure 15 (A)Effet de la DCC sur I'ESPVT et EDPVR et (B)évolution du volume supplémentaire éjecté grace a la DCC selon la gravité
de I'ICC indexée selon le débit cardiaque physiologique [65].

La fonction diastolique des cceurs ainsi traités est peu altérée par la compression cardiaque directe dans
les études considérées, toutefois, on observe (selon les études) un décalage de la boucle PV vers la
gauche, avec un différentiel de volume légérement augmenté mais des volumes en fin de diastole et de
systole diminués par rapport aux valeurs de référence. Cette étude de référence a également mis en
évidence D'influence de 1’assistance sur le volume ¢&jecté par le ventricule selon la gravité de
I’insuffisance cardiaque. On notera que l’efficacité de la thérapie est d’autant plus grande que

I’insuffisance est sévére.
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Tableau 2 Résumé (non exhaustif) des travaux majeurs sur la DCC entre 1961 et 2017

Date Equipe Modele Résultats majeurs
considéré

1961 Jones et al. [66] Chien Capacité de la DCC a fournir un massage cardiaque
intra-péricardique plus stable et moins traumatique
comparé a une manceuvre intrathoracique manuelle

1965 Kolobow et al. [67] | Chien Maintien des pressions a 90 % de leurs valeurs normales
lors de fibrillation ventriculaire sous assistance

1991 Lowe et al. [60] Humain ler bridge to transplant chez I’homme aprés 56 heures
d’assistance et survie du greffon au-dela d’un an

1999 Kung et al. [68] Veau Amélioration de 0.5L/min du débit cardiaque

1999 Acrtrip et al. [63] Chien Restauration du débit cardiaque a 55 % de sa valeur
normale dans des cas d’insuffisance cardiaque sévére

2001 Williams et al. [69] | Chien Mise en évidence de I’intérét supérieur de la DCC lors
d’une diminution de plus de 30 % de la fonction
ventriculaire gauche

2003 Huang et al. [70] Mouton Modification favorable des flux coronaires lors de
I’assistance par DCC

2003 Russel et al. [71] Mouton Amélioration de 25 % de ’efficacité contractile

2004 Wang et al. [72] Chévre Amélioration de 40 % de la perfusion myocardique

2009 Andstadt et al. [73] | Lapin Amélioration du VES entre 100 et 200 %

2011 Moreno et al. [74] | Mouton Intérét d’un assistance passive et active

2017 Roche et al. [75] Porc Compensation partielle ou totale du débit cardiaque de

2 a3 L/min
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Les travaux plus récents de I’équipe de Roche font état de résultats trés encourageants sur I’efficacité
d’une assistance externe de type fluide sur un modéle animal [75]. Dans cet article, publié dans le
journal Science Translational Medecine, les auteurs présentent la conception d’un dispositif entourant
le ceeur et dans lequel sont enchassés des tubes déformables. Reliés a une ligne haute pression au
travers d’électrovannes de contrble, ces tubes se dilatent dans leur diametre et raccourcissent dans leur

longueur, générant une déformation de la paroi externe du cceur (Figure 16).

Une membrane en hydrogel (hybrid alginate polyacrylamide hydrogel “tough gel”) a I’interface
cceur/machine permet de limiter la réaction inflammatoire tissulaire, tandis qu’une mesure du débit

aortique est utilisée (avec un pacemaker) pour synchroniser I’action du dispositif.

Compress Twist Compress,
decompress Untwist decompress
Twist, untwist

Figure 16 Schéma de I'organisation des tubulures de compression dans le dispositif de DCC de Roche et al. (2017)

Les travaux de cette equipe apportent un grand espoir a ce domaine de recherche, tout d’abord par
I’intérét que portent encore ces scientifiques a la DCC mais de facon encore plus forte par leurs
résultats. En effet, I’équipe d’Ellen T. Roche est parvenue a compenser chez le modéle animal
intégralement un débit cardiaque natif d’environ 2 L.min"* dans un contexte d’asystolie (Figure 17.A).
Le méme dispositif a montré son potentiel dans le cadre de I’induction d’une insuffisance cardiaque
aigle en restaurant un debit cardiaque diminué de 50% a son état basal (Figure 17.B). Ces resultats de
faisabilité doivent étre considérés avec respect de leurs limites car ne considerent pour le moment que

peu d’individus et dans des cas d’IC aigiies.
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Figure 17 Effet de la FDCC dans un cas d'asystolie (a droite) et d’IC aigiie (a gauche) chez le porc (Roche et al., 2017)

1.3.4.  Une autre piste de recherche : la DCC mécanique

L’étude bibliographique menée au cours de cette étude met clairement en lumiére I’intérét existant
depuis 60 ans pour la DCC. Les applications des dispositifs développés et testés ont progressivement
évolué, débutant comme dispositif de ressuscitation et de massage cardiaque pour devenir des
assistances de type « bridge-to-transplant » puis enfin se positionner comme des thérapies de long
terme (destination therapy). La trés grande majorité de ces appareils, qu’ils soient brevetés ou décrits

dans la littérature scientifique reposent sur I'usage de chambres déformables mises sous pression.

Malgré un grand potentiel, la difficulté de la transition de ces techniques du domaine expérimental au
domaine clinique est grande et, de notre opinion, la nécessité de générer de hautes pressions dans les
tubulures positionnées autour du cceur (de [’ordre de 143 kPa soit 1086 mm Hg) représente un risque
élevé pour le patient. Au-dela du danger inhérent a cette méthode, le fait méme de générer cette
pression, implique actuellement la présence d’un compresseur ou d’une ligne de fluide pressurisé au

coté du patient.

C’est dans ce contexte que la Compression Cardiaque Directe Mécanique revendique sa place, avec
un fonctionnement situé entre la DCMP et la FDCC. La MDCC fait intervenir un mouvement

mécanique et des actuateurs « rigides » afin de déformer les parois cardiaques.

Deux brevets principaux relatifs a la MDCC ont pu étre mis en évidence dans notre Etat de 1’ Art, datant
respectivement de 2002 et 2009. Toutefois, il n’a pas été possible de trouver de résultats scientifiques
faisant état des performances potentielles de ces dispositifs, in vitro ou in vivo. Il convient de détailler

ces inventions et de leur potentiel intérét par rapport au domaine bien plus fourni de la FDCC.
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Le premier brevet a été depose par Environmental Robots Inc et se compose de quatre actuateurs
mécaniques liés entre eux par un plateau mobile [76]. Ces quatre éléments peuvent étre actionnés par
le biais du déplacement vertical du plateau et ainsi provoquer un rapprochement des doigts vers I’axe

central de I’appareil (Figure 18.A).

On constate une ressemblance forte entre ce principe de fonctionnement et la technique de massage
cardiaque intra thoracique. Malheureusement, aucune étude faisant état de la fabrication et la validation
de I’appareil décrit dans ce brevet n’a pu étre trouvée et ce brevet est aujourd’hui abandonné, faute du

paiement des droits.

Le second brevet date de 2009 et décrit un dispositif utilisant le rapprochement de deux « palettes »
pour déformer la paroi externe du cceur [77] (Figure 18.B). Dans ce document, de nombreuses variantes
sont décrites pour générer ’assistance cardiaque avec notamment une méthode utilisant un mouvement

de rotation d’un « palette » par rapport a 1’autre.

Figure 18 Images de dispositifs de DCC brevetés avec (A) 2002 US6464655 [76] et (B) 2009 US9072907 [77]

Ces deux approches sont d’un grand intérét car elles abordent la problématique de la DCC sans
nécessairement faire intervenir des compartiments sous pression. Cela supprime ainsi le risque de fuite
et permet d’envisager un contrdle précis de 1’assistance par I’asservissement du mécanisme grace a
des capteurs (force, pression, débit, contractilité). Bien qu’ouvrant la voie a des assistances de nouvelle
génération, un manque flagrant de preuve est constaté dans ce domaine et le principe mécanique décrit

reste & valider.
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Une des contraintes majeures de ce type de dispositif est de gérer I’encombrement dans la cage
thoracique ou la marge de manceuvre est trés réduite. La miniaturisation et I’optimisation de I’ensemble
de I’assemblage mécanique doit ainsi étre menée rigoureusement pour permettre d’envisager une
application in vivo. De fait, les actionneurs qui déformeront la paroi doivent &tre congus pour épouser
au maximum la forme des parois ventriculaires et ’amplitude de mouvement doit étre calibrée pour

respecter la contrainte d’encombrement.

Un effort particulier doit également étre apporté a la transmission de 1’effort et a la technique de
motorisation de 1’appareil pour assurer (i) une longévité suffisante, (ii) une efficacité optimale du
dispositif, (iii) une sécurité forte vis-a-vis de potentielles défaillances et (iv) un potentiel

d’implantation maximal.

Face a I’absence de littérature scientifique relative a ces technologies, il est impossible de statuer sur
I’intérét thérapeutique de la MDCC malgré un fort potentiel. Le terrain industriel et scientifique
particulier de la DCC invite toutefois a la prudence et a une considération avisée des limites et

contraintes qu’elle apporte.
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I.4. Objectifs de la thése

1.4.1. Originalité et verrous de cette approche

G. Andstadt a publié en 1991, un article de review faisant état, des principaux avantages et
désavantages de la DCC (appelée DMVA dans cet article) [78]. Ceux-ci peuvent étre retrouvés dans
le Tableau 3.

Ces considérations sont toujours valables en 2018 et il convient de les évaluer consciencieusement afin
de dégager les points clés du développement d’un dispositif de ce type. Les avantages ayant déja été
discutés précédemment, nous allons étudier attentivement les limites de ce type d’appareil et la facon

dont I’évolution des connaissances et des techniques pourrait répondre a ces éléments.

Tableau 3 Désavantages et avantages potentiels de la DMVA

(traduit de 1’anglais depuis [78])

Désavantages potentiels de la DMVA

Nécessité d’une thoracotomie (ouverture du thorax)

Effet potentiellement délétere sur des pontages préexistants

Risque de traumatisme du myocarde lors d’un usage prolongé

Nécessité de concevoir/prévoir différentes tailles selon les morphologies
Nécessite la connexion a un systéme externe (alimentation, contréle)

Avantages potentiels de la DMVA (IDE = Investigational Device Exemption)

Absence de contact sanguin direct

Implantation rapide et simple chez le patient

Génere un flux pulsatile physiologique

Présente une bonne tolérance par le cceur en fibrillation
Préserve le sternum pour une transplantation cardiaque
Ne nécessite pas d’IDE

Relativement peu onéreux
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Une partie de ces limites est intrinsequement liée a la nature de ce type d’assistance. En effet, le besoin
de pratiquer une ouverture dans la cage thoracique du patient (ou thoracotomie) ne peut en aucun cas

étre supprimé.

Toutefois, comme le montre la littérature industrielle [79], I’utilisation d’architectures et de matériaux
adaptés tend a réduire au maximum le traumatisme causé par 1’implantation d’assistances

ventriculaires et notamment de DCC.

L’impact d’une compression directe sur la surface cardiaque présente un risque évident pour les
vaisseaux coronaires superficiels et d’autant plus pour les pontages cardiaques qui peuvent étre
nombreux chez un patient souffrant d’ICC notamment d’origine ischémique. Cette limite est a
envisager au cas par cas et une évaluation scientifique adéquate de I’impact de la DCC sur des greffons

est nécessaire pour attester des risques réels.

I1 en va de méme pour I’effet de la DCC sur le tissu myocardique a moyen et long terme. Si le degré
d’inflammation généré par ce type d’assistance a déja été évoqué dans la littérature scientifique [75],
des études plus approfondies sur une période longue d’implantation (plusieurs semaines a plusieurs

mois) sont obligatoires pour caractériser la réponse et /ou 1’évolution du cceur sous cette sollicitation.

En ce qui concerne la prise en compte de la morphologie individuelle spécifique a chaque patient, il
est envisagé de consideérer cette limite comme un élément du cahier des charges et de la convertir sous
la forme d’un avantage. La thématique des thérapies personnalisées individuelles est aujourd’hui un
domaine porteur, que ce soit en pharmacologie, en thérapie cellulaire ou dans le cas des dispositifs
médicaux. A 1’aide des nouveaux outils d’imagerie (Scanner, IRM, Echographie 3D) et de

segmentation, la modélisation patient-spécifique du cceur est désormais une réalité.

Utilisée conjointement avec les nouvelles méthodes et procédés de conception des dispositifs médicaux
(alliages & mémoire de forme, fabrication additive, matériaux a haute biocompatibilité), il devient
parfaitement envisageable de se diriger vers une personnalisation totale d’un dispositif a un patient
donné, et ce dans un délai raisonnable vis-a-vis de la pathologie et de son évolution. Cette approche
apporte également une réponse a I’endommagement probable de greffons vasculaires en ajoutant cet

¢lément a 1’équation considérée lors de la conception et fabrication de dispositifs adaptés.
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Enfin, les avancées de la technique en ce qui concerne la transmission d’énergie a courte portée
permettent de considérer le transfert transcutané d’énergie (TET ou Transcutaneous Energy Transfer)
comme une solution viable a la problématique de la rupture de la barriére épidermique [80,81]. Couplés
a des réserves énergétiques et a une électronique de contréle totalement implantable, il devient plus
que réaliste d’envisager des dispositifs présentant peu ou plus de risque infectieux comme cela est

constaté avec des assistances plus traditionnelles.

Plus récemment, on trouve dans la revue Nature Biomedical Engineering, une communication bréve
mais d’un grand intérét pour notre étude concernant les travaux de 1’équipe de Roche [82]. Dans cet
article, I’auteur expose une vision de 1’assistance cardiaque idéale avec un cahier des charges succinct

sur les capacités et le fonctionnement d’un tel dispositif :

e Un débit cardiaque de 5 a 6 L.min™! au repos et pouvant s’accommoder d’un effort du patient
(15420 L.minh)

e Une durabilité pouvant s’étendre de plusieurs mois a plusieurs années

e La possibilité d’une implantation de type mini-invasive

e Une absence de contact entre le sang du patient et 1’assistance

e La possibilité pour I’assistance d’étre activée ou désactivée au besoin

¢ Une alimentation par transfert d’énergie transcutanée afin d’éviter une rupture de la barricre de

la peau du patient

A la lecture de ce cahier des charges idéal, il apparait qu’un dispositif de DCC, tel que décrit
précédemment, pourrait étre en mesure d’apporter une réponse au besoin identifié. Bien qu’exploré
depuis de nombreuses années, le domaine de la DCC reste largement en dessous des ACM en termes
d’études, de brevets et de marché. Malgré des résultats hautement encourageants dans les essais pré-
cliniques [65,75], des évaluations plus avancées doivent encore étre menées afin d’apporter ces

solutions dans le domaine clinique.

Malgré I’existence depuis de nombreuses années de dispositifs tentant de répondre aux problématiques
citées précedemment (contact sanguin, phénomenes hémolytiques, etc.), aucune réelle alternative n’a
pu montrer chez le patient des performances a méme de supplanter I’usage des assistances cardiaques
conventionnelles par shunt ventriculo-aortique. Nonobstant, les travaux récents de Roche sur la DCC
mais également les récentes avancées du projet de ceeur artificiel total CARMAT [26], suggérent que
les avancées de la technique dans les domaines de la mécanique, de 1’électronique et des moyens
d’alimentation constituent des éléments majeurs pour la validation de dispositifs alternatifs aux

assistances cliniques traditionnelles.
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Deux informations majeures peuvent étre extraites de I’Etat de I’ Art réalisé dans ce travail.

Tout d’abord, I’existence d’un réel intérét d’une partie de la communauté scientifique pour le domaine
de la DCC. Bien que largement minoritaires face a celles travaillant sur les VADs traditionnelles,
plusieurs équipes dans le monde poursuivent leurs travaux depuis plusieurs dizaines d’années et les
résultats tres récents publiés par 1’équipe de Roche en 2017 démontrent que I’engouement pour ce type

d’assistance est encore fort.

D’autre part, on observe un manque de preuves cliniques mais également précliniques sur les
performances et la viabilité de ces assistances. Les études in vivo réalisées et publiées font état de
petites séries de sujet (entre 2 et 30 individus) et donnent le sentiment que malgré un potentiel fort et

plusieurs fois démontré, la DCC peine a faire valoir ses qualités et ses avantages.

Des difficultés d’ordre technique entachent les principales études portant sur les dispositifs de
compression fluide. En effet, la complexité de miniaturisation des moyens de génération de la pression
(compresseur de fluide, aspiration) reste une problématique majeure pour prouver la faisabilité et les
avantages de la DCC par rapport aux ACM utilisées en routine. Cette limite peut étre contournée par
I’utilisation d’une solution mécanique pour déformer la paroi externe du cceur, supprimant la nécessité

de travailler avec des fluides sous pression.

Concernant plus spécifiquement les assistances de MDCC, aucune preuve scientifique de la viabilité

ou de I’efficacité d’une telle assistance n’a pu étre mise en évidence dans la littérature.
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1.4.2. Stratégie de travail

Ce projet vise a faire la preuve de concept d’une solution de DCC « mécanique » en se reposant sur

I’ensemble des connaissances acquises lors de 1’Etat de I’ Art réalisé.

Nous souhaitons a travers ce document, apporter un jalon au domaine de la Compression Cardiaque
Directe (DCC) en ceuvrant a I’invention, la réalisation et la validation d’une solution de type MDCC.
Notre approche a pris en compte les fortes spécificités de ce domaine telles qu’illustrées
précédemment, a savoir un concept a I’antériorité clairement établic mais dont les preuves éparses ne

permettent pas pleinement de statuer sur la viabilité dudit concept.

Deux méthodologies complémentaires ont été employées dans ces travaux, & savoir (i) une approche
numérique de modélisation pour le dimensionnement, I’optimisation et la conception d’une assistance
de MDCC et (ii) une approche expérimentale basée sur la réalisation d’un prototype fonctionnel et son

évaluation dans des conditions in vitro et ex vivo.

Les travaux présentés dans ce manuscrit se positionnent a 1’interface des deux domaines que sont la
biologie et la mécanique. Ainsi, le caractere transversal de cette étude nous a conduit a emprunter des

éléments de rédaction propre a ces domaines.

Nous nous sommes attachés a faire la preuve de concept d’un dispositif de Compression Cardiaque

Directe Mécanique en nous intéressant a :

- la caractérisation du tissu cardiaque dans le but d’en modéliser le comportement de fagon
numérique. Ce modele sera ensuite appliqué a la problématique de la fixation d’un dispositif
actif de DCC a la surface du cceur par suture,

- lamise en équation de la géométrie d’un dispositif de DCC « mécanique »,

- I’étude numérique de I’influence des paramétres géométriques d’une telle assistance,

- la réalisation d’un prototype d’exosquelette cardiaque selon les données précédemment
obtenues,

- la validation du fonctionnement et des performances de I’assistance par Compression

Cardiaque Directe mécanique sur des modeles in vitro et ex vivo.
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PARTIE 2 :

TRAVAUX
EXPERIMENTAUX
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I1. Caractérisation uniaxiale du tissu cardiague passif et

application a un modele numeérique de suture

myocardique

I1.1. De P’intérét de la modélisation

La simulation numérique est devenue un élément incontournable de la recherche, que ce soit dans les
domaines de la biologie ou de la mécanique, tant du point de vue de la recherche fondamentale que
dans le développement et la conception biomédicale. L’essor de I’informatique a hautes performances
et des clusters dédiés au calcul a grandement apporté a ce milieu, apportant des logiciels de plus en
plus efficaces et en diminuant drastiqguement le temps nécessaire pour effectuer ces taches. De fait,

I’intérét du numérique pour la recherche et le développement est de plusieurs natures.

La résolution d'un probléme physique passe en premier lieu par la modélisation de ce dernier. En
s'appuyant sur des lois mathématiques, le probléme est décrit, formulé, de maniére a pouvoir le mettre
en équation. Dans chaque domaine, il existe divers degrés de simplification des modeles, offrant la
possibilité de formuler soit des modéles analytiques avec une résolution rapide mais un nombre de
variables/phénomeénes limités, soit des modeles numériques plus proches du réel dont le nombre de
variables doit étre dépendant des capacités informatiques de calcul. L’usage de calculateurs intensifs
permet ainsi de simuler des phénomenes physiques (mécanique, thermodynamique, comportement des
fluides) avec une précision et une fidélité dépendant de la complexité souhaitée. Un enjeu majeur du
numérique réside dans 1’utilisation de lois et de formulation compatible et pertinente vis-a-vis de
I’objectif visé.

La modélisation d'un probléme prend en considération différentes grandeurs, comme la modélisation
géométrique par l'utilisation d'outils de Conception Assistée par Ordinateur, la modélisation des
procédés par la Fabrication Assistée par Ordinateur ou encore la modélisation du comportement

(mécanique, thermique, électrique, interactions...).

Des méthodes de modélisation ont également été développées dans les derniéres décennies afin de
modeéliser des problemes dans un formalisme particulier facilitant leur résolution, en discrétisant de

maniere mathématique des problemes physiques continus.

Les méthodes bien connues en mécaniques sont la méthode des volumes finis (mécanique des fluides)

et la méthode des éléments finis (mécanique du solide).
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Dans le domaine cardiovasculaire, un exemple marquant est le modele « Living Heart » développé par
la société Dassault Systemes (Johnston, RI, USA). Ce modele propriétaire se base sur les dernieres
avancées de la recherche dans la compréhension des phénomeénes tels que I’électrophysiologie
cardiaque, I’hémodynamique ou la contractilité tissulaire [83]. Les performances et les possibilités
apportées par une telle solution viennent malheureusement avec un codt, celui de la complexité. En
effet, l'utilisation de ce modele nécessite une puissance de calcul colossale et une équipe
multidisciplinaire spécifiquement formée a cet outil. Il existe ainsi d’innombrables mod¢les de ce type

et qui présentent chacun un degré de complexité variable en fonction de I’objectif visé.

Des modeles dits « simples » sont fréquemment utilisés pour étudier des phénomenes particuliers sans
conduire a 1’¢laboration ou la modification de mod¢les complexes existants. L’étude spécifique de la
perforation du septum intra-ventriculaire par I’extrémité de 1’¢lectrode d’un pacemaker représente un
exemple concret de cette philosophie [84]. Dans leur étude publiée en 2011, Forsell & Gasser ont
présenté un modele de simulation par éléments finis reproduisant les mécanismes de perforation du
tissu cardiaque. Leurs résultats mettent en lumiere que parmi les modeles testés dans leur approche,
les lois de comportements les plus complexes, notamment la prise en compte de fortes non-linéarités,
n’apportaient pas d’information supplémentaire concernant la force de pénétration de 1’¢lectrode dans
le septum. L’humilité de leur approche et 1’analyse pragmatique des limites de leurs travaux
représentent un élément fondamental des études par simulation numérigue dans lesquels une cohérence

doit toujours lier I’objectif visé et les moyens mis en ceuvre pour ’atteindre.

D’un point de vue réglementaire, 1’utilisation des outils précédemment cités est, Soit largement inscrite
dans les habitudes de travail pour ce qui est du recours a la CAO, soit de plus en plus répandue et
incitée par les autorités régulatrices, comme c’est le cas pour la simulation numérique. La Food and
Drug Administration (FDA), autorité américaine compétente dans 1’autorisation de mise sur le marché
de nouveaux dispositifs médicaux par exemple, inclue progressivement de plus en plus d’études

numeériques dans les phases de validation des projets qu’elle traite [85,86].

Dans le domaine biomédical, I’usage de ces outils jouit d’une place particuliére car il permet de réduire
au strict minimum le besoin d’essais expérimentaux. La fiabilité et la reproductibilité mathématique
des résultats de simulation ne présentent pas les phénomenes de variabilité de mesure ou le besoin
d’échantillons que requiérent les expérimentations réelles. Bien que n’étant pas une réponse absolue
aux questions soulevées par la validation d’un nouveau dispositif, le numérique accéleére les processus
de création et de validation. Les études de simulation offrent également la possibilité de réduire le
recours a I’expérimentation ex vivo et in vivo en apportant un ensemble de réponses sur le

comportement ou I’impact d’un appareil dans ses futures conditions d’utilisation.
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A travers ces exemples, il est aisé d’entrevoir la puissance des outils offerts par le domaine numérique.
Une partie conséquente des travaux de cette thése a nécessité le recours a ces techniques de pointe,
permettant une approche raisonnée des problématiques soulevées et une optimisation importante des

taches effectuées.

Apreés un résumé des travaux publiés par notre équipe sur le sujet, une discussion préliminaire sur les
¢léments d’importance relatifs a notre méthodologie de modélisation sera meneée afin de préciser le

contexte et les limites du modeéle utilisé dans la suite de ce travail.
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IL.2. Article publié: “Contribution of computational model for
assessment of heart tissue local stress caused by suture in LVAD

implantation” [87]

Résumé :

L’implantation de dispositifs d’assistance ventriculaire gauche (LVAD) peut induire des concentrations de
contrainte tissulaire voire une rupture des tissus qui représentent des facteurs iatrogénes (manifestation
pathologique due a un acte médical) potentiels pour la réussite de la fixation du LVAD sur le myocarde. En
utilisant une simulation numérique comparée a des tests mécaniques, nous souhaitions investiguer les

caractéristiques des contraintes induites par le fil de suture sur du myocarde issu du porc.

Des essais de traction uni axiale (n=8) ont été réalisés sur des échantillons de paroi ventriculaire gauche (10 x
30 x 5 mm?) pour établir une loi de comportement hyper élastique de type polynomial réduite d’ordre 2 (C10 =
0,0514 MPa ; C20 =0,0419 MPa ; D1 = 0,98 ; D2 = 0). Concomitamment, des essais de traction sur des suture
(n = 6) ont été menés sur des échantillons de paroi ventriculaire a I’aide d’un point en U simple (polypropyléne
3-0) renforcé par un pledget en PTFE. Suite a cela, un modele utilisant la méthode des éléments finis a été
développé pour reproduire un essai similaire de traction sur suture. Ce modéle s’appuie sur la loi de
comportement précédemment identifiée. La force relevée en fonction du déplacement du fil a été comparée
entre les essais mécaniques et numériques. Les contraintes locales générées dans le tissu numérique ont enfin

été analysées.

Une forte corrélation entre les réponses expérimentales et numériques du tissu a pu étre observée, validant de
fait la pertinence du modele développé (erreur maximale = 0,5 N). Un seuil de rupture avec coefficient de
sécurité (s = 1,5) a été établi sur la base des essais de traction uni axiale et utilisé pour décrire les résultats
numériques. L’impact du matériel de suture sur le myocarde a pu étre décrit a 1’aide des variables d’études
issues de la simulation (diffusion des contraintes, triaxialité). Enfin, un espacement idéal de 2 mm entre les

sutures de ce type a été proposé sur la base de ces résultats.

Notre modéle numérique a montré sa validité et son efficacité dans la prédiction des différentes contraintes

locales tissulaires générées par le passage d’une suture dans le tissu cardiaque.

De plus, ce modele a contribué a fournir des informations utiles dans la proposition de sutures moins
traumatiques pour I’implantation de LVAD. Ainsi, notre modéle constitue un outil prometteur dans la prédiction

et ’optimisation de la suture de dispositif au cceur.

Publication en Mars 2018 dans Journal of the Mechanical Behavior of Biomedical Materials
(Impact Factor = 3,3)

Le texte intégral de cet article, tel que publie, est disponible en Annexe de ce document
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I1.3. Discussion préliminaire sur le modéle considéré

11.3.1. Préambule

La complexité des tissus biologiques et du tissu cardiaque en particulier n’est plus a démontrer tant les
travaux sur ce sujet s’étendent sur une vaste période. L’ouvrage intitulé « Strength of Biological
Materials » [88] illustre parfaitement ce contexte en compilant plus d’une centaine d’études réalisées
sur des tissus humains frais et ce, sur la quasi-intégralité des tissus présents chez I’homme. On constate
alors qu’il existe approximativement autant de méthodologies de caractérisation du tissu cardiaque que

d’équipes de recherche.

Les nombreuses lois de comportement décrites pour le tissu myocardique (et les modeles numériques
qui en découlent) apportent des réponses plus ou moins précises et complexes sur le fonctionnement
du cceur. La littérature est extrémement vaste dans ces domaines et il est préférable de segmenter ces
travaux afin d’en illustrer la pertinence avec (i) le tissu étudié, (ii) le mode de caractérisation utilisé,
(iii) la loi de comportement reproduisant le comportement observé, (iv) le nombre de parametres et le

niveau d’interaction considérés et (v) I’objectif du modéle numérique ainsi décrit.

Une des premiéres variables entre ces études est le tissu étudié. La ou certaines équipes s’intéressent a
des structures spécifiques comme le muscle papillaire [89], la majorité des travaux concernent les

parois ventriculaires. Ces modeles peuvent décrire le tissu sain ou pathologique [90].

La technique de caractérisation employée differe également fortement selon les études. Celles-ci
peuvent étre réalisees in vitro (i) en traction uni axiale [84,88], (ii) en traction bi axiale [91,92], (iii)
triaxiale [93].

L’ensemble de ces techniques est toutefois entaché d’une méme problématique inhérente aux
méthodologies in vitro, celle de travailler sur des tissus excisés. En effet, I’extraction du tissu de son
milieu (irrigation sanguine, interactions hormonales) et voire 1’absence d’hydratation des tissus
induisent des biais systématiques dans I’évaluation des propriétés du tissu. Ces difficultés sont tres
spécifiques de la caractérisation des matériaux biologiques. Plus récemment, des méthodes de
caractérisation in vivo ont été développées pour contourner cette limite conceptuelle en utilisant
I’imagerie médicale par résonance magnétique [94] ou par techniques ultrasonores [95-97] mais

apportent pour le moment des données moins complétes que les études in vitro.

On retrouve ainsi un nombre important de formulations différentes pour le tissu cardiaque avec par

exemple des modéles élastiques [88]('Yamada, 1970) ou encore viscoélastiques [93,89].
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Un niveau de complexité supplémentaire peut ensuite étre atteint en s’¢loignant d’une description
isotrope du tissu et en considérant sa nature fibreuse avec un certain niveau d’anisotropie ou

d’isotropie/orthotropie transverse [98,99].

Les phénoménes de contractilité liés a 1’électrophysiologie cardiaque sont également de plus de plus
fréqguemment inclus dans les modeles numériques afin de rendre compte des caracteres passif et actif

du tissu cardiaque in vivo [100].

L’ajout de la modélisation des phénoménes hémodynamiques et la prise en compte multi-échelle des
comportements du tissu permettent a I’heure actuelle d’envisager des modéles complets utilisés pour

des études plus complexes [101,102,83,103].

Il n’existe pas de réelle compétition entre les modeles précédemment décrits en ce sens que chacun
repose sur des hypotheses différentes et possede une finalité différente. Parmi les travaux cités, certains
s’intéressent aux mécanismes spécifiques du comportement du tissu tandis que d’autres visent a
reproduire une situation, saine ou pathologique, pour observer I’influence de différents paramétres ou
perturbateurs extérieurs. Une difficulté majeure dans le cas des modeéles déja développés et souvent

plus complexes est leurs modalités d’acces et leur prise en main.
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11.3.2. Détails du modele considéré

Dans le cadre de nos travaux, le modéle développé représente un outil et non une finalité. Notre choix
s’est tout d’abord porté sur le type d’essai que nous souhaiterions conduire. En nous intéressant au cas
particulier de la suture cardiaque et de sa mise en tension, nous avons eu recours a des essais de traction
uni axiaux (i) du fait de leur simplicité de mise en ceuvre, que ce soit sur une suture ou un échantillon,
(i1) d’autre part par la disponibilité du matériel adéquat dans les laboratoires et enfin (iii) pour garder
comme objectif de décrire un comportement macroscopique de la déformation du tissu. L’objectif
majeur était de pouvoir inclure aisément la caractérisation ainsi réalisée dans un code de calcul par

élément finis dans lequel nous maitrisions I’ensemble des éléments.

Le second élément a été le choix du tissu envisagé. Nous avons opté pour la partie inférieure de la face
libre du ventricule gauche car c’est un lieu de mise en place de canules d’assistances ventriculaires
(VADs) mais également une des zones jugées les plus intéressante pour pouvoir générer une
déformation externe dans le cadre de I’exosquelette cardiaque. Cette zone a été prélevée sur des coeurs
de porcs frais issus d’autres expérimentations animales, comme c’est classiquement le cas dans notre
laboratoire. Cette méthodologie permet de limiter un nombre excessif d’animaux mis a mort dans le
cadre des projets d’expérimentation animale et de maitriser le prélévement de I’organe et des tissus
dans un temps inférieur a deux heures apres le déces. Les éprouvettes réalisées pour les essais de
traction ont été préparées avec des dimensions de 10 x 30 x 5 mm?3 en suivant une méthodologie issue
de la littérature [84]. L’hydratation des échantillons était assurée par immersion dans du sérum

physiologique jusqu’au moment du montage sur la machine de traction.

Alo B |..
—— Sample 1 —— Abdqus Evaluate
Sampla 2 = Maan Tensds Bahavior
—— Sampde 3
400 P
Sample 4 o
Sampls 5 !
= Sampla & ;A
004 o = 4
& Sampie 7| s M, = 300
= —— Sample & l.l %
3 =
] // ]
£ -
e
- /f’f__. - Rupture Threshoid
o R
"7 .-"'-/: .-"::-" ":'d-’_,.-"-’ 100 kPa =
o __!_-_.'___.- -
0 T 0 = T T T i
ng =] 02 0.3 oA Q8 L] or LeR1] i 02 1] o4 05 0g L]
Strain Sarain

Figure 19 (A) Résultats individuels des essais de traction et (B) comportement moyen et modélisation du comportement sous Abaqus
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Le maintien des échantillons sur la machine de traction a été réalisé par clampage du tissu entre deux
mors métalliques paralleles préalablement enduits de colle cyanoacrylate afin de prévenir des

phénomenes de glissement dus a ’humidité des tissus.

La force a été mesurée par une cellule de force et le déplacement de la traverse était recueilli par mesure
résistive de 1’¢longation (LVDT). La fréquence d’acquisition des échantillons était de 50 points par
seconde et les essais étaient réalisés a une consigne de 10 mm/minute (soit 0.006 s%). Aprés réalisation
de I’ensembles des essais (n = 8), I’observation du profil de courbe (Figure 19.A) nous a permis de

dégager un comportement jugé comme hyper élastique.

Ce comportement a ensuite pu étre approximé a 1’aide des outils intégrés du solveur par éléments finis
ABAQUS (Dassault Systemes). Malgré 1’existence de plusieurs lois de type hyper élastique, nous
avons sélectionné celle qui offrait la meilleure approximation (Figure 19.B) et la plus grande stabilité
pour ’ensemble des déformations possibles. La loi de comportement finalement retenue est une loi
isotrope hyper élastique polynomiale réduite d’ordre 2 définie dans I’article publié [87] et rappelée

dans le Tableau 4.

Tableau 4 Loi de comportement isotrope hyper élastique (polynomiale réduite d’ordre 2)

Equation N _ . N1 .
U= Coh=3+ ) —(a=-D

(avec N =2) =1 i=1D; ¢

Valeurs des C10 (MPa) C20 (MPa) D D2

parameétres

0,0514 0,0419 0,98 0
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I11.Dimensionnement et Conception Mécanique

Afin de répondre au cahier des charges établi et de valider les hypotheses précédemment énoncées,
une phase de dimensionnement a été nécessaire afin d’étre en mesure de concevoir un dispositif adapté
aux contraintes de la DCC. Nous souhaitons valider le principe de la MDDC, a savoir qu’une
sollicitation externe mécanique peut améliorer le débit cardiaque, en proposant un mécanisme viable
que nous étudierons d’un point de vue théorique avant de s’atteler a sa réalisation technique dans le

chapitre suivant (Chapitre 0).

Autravers de ce chapitre, nous allons tout d’abord décrire I’organisation générale du systéeme envisagé
a I’aide d’une approche de statique mécanique. Cette analyse initiale permettra d’obtenir des
informations sur notre assemblage mécanique sous la forme d’une ou plusieurs équations régissant la
transmission des forces, leur nature, et leur équilibre. Il sera ainsi possible de lier la force d’entrée de
notre systéme a une force de sortie prenant en compte les spécificités géométriques du cceur et de la

cage thoracique.

Un second sous-chapitre constituera la continuité de 1’analyse de la force de sortie du systéme en
s’intéressant a 1’impact de sollicitations externes sur le tissu cardiaque et les pressions intra-
ventriculaires. Cette étude s’appuiera principalement sur les résultats publiés dans le chapitre II en
utilisant la loi de comportement décrite et les valeurs seuils identifiées. En utilisant une approche
numérique a ’aide de la méthode des €léments finis, cette section visera a investiguer I’influence de
plusieurs parametres de taille, forme, nombre et disposition sur (i) le travail nécessaire pour obtenir
une pression cible et (i1) ’impact potentiel d’une sollicitation épicardique sur les contraintes tissulaires
locales. Cette approche numérique utilisera un mod¢le s’attachant a reproduire la phase iso volumique

du cycle cardiaque (Chapitre 1.1.1- Figure 2)
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I11.1.Etude analytique d’un systéme de compression articulé

La DCC repose sur I’application d’une force sur la surface externe du cceur, générant de ce fait une
déformation de la paroi cardiaque et conduisant a terme a une augmentation de la pression
intracardiaque (dans les conditions iso volumiques considérées lors de la premiére phase de systole).
On abordera le fluide incriminé (le sang) comme un liquide incompressible, hypothése valable au

regard des forces, pressions et des ordres de grandeur considérés.

Le brevet US6464655 de 2002 [76] constitue un excellent point de départ pour 1’analyse d’un systéme
de compression articulé. Son principe mécanique tel que décrit dans le brevet reste extrémement
pertinent et ce, pour plusieurs raisons. Le déplacement de 1’axe de traction vers le bas (Figure 20)
conduit a un abaissement du plateau. Ce mouvement entraine un glissement d’axe dans le dégagement
a la rainure a la base du doigt en L et conduit finalement au déplacement du doigt autour de son poids
de pivot en rapprochant I’extrémité du doigt vers 1’axe central du dispositif. Il est ainsi ais¢ de résumer
le principe de la sorte : une traction sur le cable d’actionnement a la base du dispositif entraine le

rapprochement des doigts et donc le mouvement de compression cardiaque.

Le déport de la motorisation et de la génération du mouvement est d’un grand intérét car (i) cela permet
de limiter I’encombrement dans la cage thoracique ou I’espace est relativement réduit pour se
positionner dans 1’abdomen, par exemple, (ii) les éléments critiques comme la/les sources d’énergie et
les éléments générateurs de chaleur (moteurs, contrdleurs) sont positionnés hors du thorax et (iii) il est
ainsi possible d’intervenir sur un potentiel défaut technique de fagon plus simple sans nécessiter une

ouverture de la cage thoracique.

Le recours a un mécanisme simple présente €également 1’avantage de limiter le nombre d’interactions
mécaniques, réduisant par la méme occasion le nombre global de piéces dans I’assemblage. Dans le
cadre du brevet de 2002, on observe plusieurs répétitions (au nombre de 4 sur la Figure 20) de I’unité

élémentaire (articulation plateau-doigt et doigt) autour de I’axe du dispositif.

Une des remarques majeures pouvant étre faite de ce systeme vient du fort encombrement du plateau

(Figure 20) qui limite son potentiel d’implantabilité chez un patient ou un modéle animal.
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Figure 20 Illustration d'un dispositif de DCC Mécanique [76]

Le systéme presenté dans la suite de cette étude présentera plusieurs similitudes avec le brevet
US6464655 de 2002, notamment concernant la technique d’actionnement. Il s’agit toutefois d’un
dispositif original développé dans le cadre de cette thése sans lien avec les travaux précédemment
cités. Nous allons décrire le principe mécanique de notre concept d’assistance par une approche de

conception mécanique afin de valider la faisabilité et I’efficacité théorique de notre assemblage.
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111.1.1. Définitions et rappels sur le Principe Fondamental de la Statique

On appellera systtme mécanique ou encore systéme materiel un ensemble d'objets parfaitement
identifiés, pouvant étre liés entre eux ou non, rigides ou déformables, massiques ou de masse

négligeable.

L'objet du Principe Fondamental de la Statique (PFS) est de caractériser les actions exercees sur un

systeme mécanique lorsque celui-ci est en équilibre et on en extrait trois caractéristiques essentielles :

- il fait référence exclusivement a des repéres d'observation (de I'équilibre dans le cas présent)
privilégies appelés reperes galiléens dont il postule I'existence,
- il ne fait intervenir que les forces extérieures appliquées au systeme mécanique considére,

- il ne fait intervenir ces forces extérieures que par leur torseur associé.

Selon le PFS, la condition nécessaire pour que le systeme mécanique étudié soit immobile implique

deux conditions :

- la somme des forces extérieures appliquées sur le systéme doit étre nulle, ce qui permet
d’assurer I’absence de translation,

- lasomme des moments exprimés en un point doit étre nulle.

Dans le cas de I’assistance par DCC, le systeme est dynamique. Toutefois, I’étude statique est la
premiere étape de la description et de la caractérisation d’un systéme mécanique. Cette approche
classique de la mécanique des solides indéformable est souvent appelée étude quasi statique car elle

s’attache a décrire la position d’un mécanisme comme une position d’équilibre.

Le déplacement nul correspond également au cas critique ou la force développée par le systéeme ne
serait pas suffisante pour déformer le cceur, mais pas suffisante non plus pour qu’il se dilate. Sur ce
cas critique, il est tout a fait possible de mener une étude de la transmission des efforts, et d’extrapoler
les résultats a d’autres situations dans le régime dynamique. Notamment, le rapport entre les forces
appliquées sur le systeme et les forces regues par le cceur est constant tout au long d’un cycle de
compression, et ne dépend que de la géométrie du systeme. Donc il est judicieux de calculer ce rapport
dans le cas ou le déplacement est nul afin de simplifier les calculs, méme si ce cas semble paradoxal

pour 1’étude d’un mécanisme en mouvement.

La démarche de la statique implique d’identifier les éléments du systéme mécanique considéré ainsi
que les liaisons en présence. Notre dispositif comportera uniquement des liaisons des trois types

suivants : pivot (Figure 21), glissiere (Figure 22) et encastrement.
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La liaison pivot est une liaison a un degre de liberté en rotation. Pour définir cette liaison, il est
nécessaire de préciser la direction de la liaison ainsi que la position d’un point quelconque de 1’axe de

rotation. Le torseur statique qui caractérise la liaison pivot qu’un corps (1) exerce sur un corps (2) se

note :
Pivot NI T Xi+ YV + 27
T——t; {712} ZA{ M+ N% }
Zf oot
Z X 0
1
—A {T12} =y M
22 7 Alz NIR
/N

Figure 21 Représentation technique, schématique et torseurs statiques de la liaison pivot

La liaison glissiére est une liaison a un degré de liberté en translation. Pour définir cette liaison il est
nécessaire de préciser la direction de la liaison. Le torseur statique qui caractérise la liaison glissiere

d’un corps (1) par rapport a un corps (2) est de la forme suivante :

Glissiere - Yy+ZZ
. {Tl/Z} N {L.;E’+ij+ Nz
ZY2 A
0 L
A1 7 Ti12t={y M
— { } Az NIR

Figure 22 Représentation technique, schématique et torseurs statiques de la liaison glissiere

La liaison d’encastrement est une liaison n’autorisant aucun degré de liberté. Elle est également
appelée liaison compléte entre le corps (1) et le corps (2) et réciproquement. Toutes les fixations au
bati du systéme mécanique sont des liaisons d’encastrement et le torseur caractérisant cette liaison est

nul.

Une approche classique de la statique consiste a simplifier le probléme d’étude a un cas bidimensionnel
ou probléme plan. Dans cette configuration, seuls trois degrés de liberté sont nécessaires pour
considérer les interactions entre les solides considérés, deux translations dans le plan et une rotation

d’axe orthogonal au plan.

D0 a la conception de notre systeme, il est possible d’isoler une unité élémentaire qui peut étre
considérée en 2 dimensions et les torseurs des liaisons normalisées précédemment décrites peuvent

étre ainsi simplifiés.
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Ainsi, aucun mouvement de rotation ne sera possible sur les axes X et Y et aucune translation ne sera
possible sur I’axe Z. Dans le cas d’un probléme plan, on identifie ainsi, pour une force inconnue, deux
composantes inconnues dans la base de 1’espace plan considérée. L’application du PFS conduit a

I’obtention de 3 équations dont 2 pour la résultante de la force et 1 pour les moments.

Une fois le cadre sémantique et les principes de base énoncés, il est possible de décrire le systéeme
mécanique qui nous intéresse et dont nous souhaitons caractériser le fonctionnement. Il convient de
rappeler que cette analyse est une approche théorique et que le dispositif réalisé s’inspirera des résultats

de ce chapitre.
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I11.1.2. Analyse statique d’un systeme de DCC mécanique

Le systéme mécanique envisagé pour construire 1’exosquelette cardiaque comportera les éléments

suivants (Figure 24) :

un bati auquel sera fixé le cceur (¢1ément 0),

e un actionneur (ou plateau) permettant le mouvement de 1’ensemble du dispositif (€élément 1),
e une bielle assurant la transmission du mouvement (élément 2),

e un effecteur générant la compression sur la paroi externe du cceur et pouvant étre également

appelé « doigt » par simplification (élément 3),

Afin de caractériser le systéme décrit, I’analyse statique permet de lier la force Fg, générée a la base
du systeme par le moteur, a la force finale Fa qui s’appliquera a I’extrémité de I’effecteur sur I’organe
(Figure 24). Cette étude nécessite 1’établissement d un certain nombre d’hypothéses de travail relatives

au dispositif mais également au concept de la Compression Cardiaque Directe Mécanique.

Tout d’abord, on considérera qu’une déformation efficace sera obtenue en appliquant la force du
systéeme a mi-hauteur de la paroi ventriculaire (Figure 23). D’autre part et comme mentionné dans le
Chapitre 11 de ce document, le dispositif sera fixé a I’apex du cceur avec une méthodologie similaire a
I’implantation d’assistance ventriculaire classique (VADs). Cette approche conditionne le
dimensionnement du dispositif en décrivant les contraintes a envisager pour la distance entre la partie
effectrice (I’extrémité du doigt) et la partie de transmission de 1’effort, située sous 1’apex cardiaque.
On considérera alors le dispositif comme encastré vis-a-vis de I’organe et donc que son fonctionnement

et sa zone d’appui ne seraient pas altérés par les mouvements du ceeur.
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Zones a privilégier pour une
compression cardiaquedirecte efficace

Fixation par
suture a l'apex

Figure 23 Vue en coupe du ceeur et du positionnement envisagé pour l'exosquelette cardiaque. Le dispositif est encastré au coeur par
sa fixation a I'apex

Comme rappelé dans le chapitre I11.1.1, nous nous intéressons au comportement d’une seule unité
fonctionnelle. Il est a noter que 1’équilibre du systéme plan considéré nécessiterait 1’existence des
piéces 2 et 3 pour apporter la fonction de « pince ». A I’instar de ’assistance brevetée précédemment
décrite, la répétition circulaire de 1’unité fonctionnelle (¢1éments (2) et (3)) autour de 1’axe central du
dispositif permet d’entrevoir un mécanisme complet de compression cardiaque directe, dont le nombre

d’effecteurs (minimum 2) peut étre variable.
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Figure 24 Représentation géométrique du systeme mécanique considéré.
L'encastrement du systeme est effectué au point B. L ‘unité fonctionnelle est
constituée par les pieces (1) et (3). L axe central du dispositif constitue le
centre de la répétition circulaire de ['unité fonctionnelle

L’étude de la statique de I’exosquelette cardiaque définie précédemment nécessite la modélisation des
liaisons du systeme qui peuvent étre synthétisées par un graphe de structure (Figure 26). Une force
verticale est appliquée sur la piece 1 (plateau) via le point E. L’effort est transmis au point C par
I’¢1ément 3 (bielle). La piece 1 (doigt) va tourner autour d’un point B sous I’effet de la force appliquée
en C (Moment génére en B), et il en résulte une force de compression sur le ceeur au point de contact
A. La problématique de dimensionnement réside dans I’ajustement de cette géometrie pour equilibrer
la force et le déplacement transmis entre le point C et le point A. En effet, la piece 1 comporte deux
bras de levier, comme une balancoire (Figure 25). Mais les deux bras de levier sont de longueur inégale
pour des raisons d’encombrement. Si le segment CD est petit, et la distance AC est grande, alors un

petit déplacement de D conduit a un tres grand déplacement de A.
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Figure 25 Représentation schématique du systéme de bras de levier utilisé

Cette configuration est idéale pour maximiser le déplacement, mais la force a appliquer en C peut étre
potentiellement trop élevée et nécessiter un moteur surdimensionné. Si AB est grand, et BC est reduit,
alors la force nécessaire pour déplacer le point A diminue, mais au détriment du débattement
permissible du point A. Il s’agit donc de déterminer la position optimale du point B afin de (i)
minimiser 1’effort nécessaire au point E pour déplacer le point A et (ii) maximiser le déplacement
possible du point A. Le rapport des forces et le déplacement peuvent étre calculés et anticipés de fagon

analytique, comme nous allons le voir.

Glissiere (Gy) 1 Pivot (E'z) pk
Plateau Bielle

Pivot (Cz)

Pivot (Ez)

Pivot (Dz) 2

Bielle

Figure 26 Graphe de structure ou des liaisons existantes dans le systeme mécanique considéré (ceeur non représenté)

76



Le PFS énonce que pour qu’un systéme de solide indéformable Epsilon initialement au repos dans un

référentiel Galiléen, soumis a des actions mécaniques, reste en équilibre, il faut que la résultante des

actions extérieures exprimées en un méme point soit nulle :

Y {Tij0} = {0}
On en déduit deux théoremes :

e Théoreme de la résultante :

e Théoréeme du moment résultant :

(Eq.1)

(Eq.2)

(Eq.3)

Ces deux théorémes seront appliqués au systeme étudié pour extraire les équations gouvernant le

fonctionnement de notre assemblage. Il convient tout d’abord d’isoler chaque pi¢ce pour considérer

les forces et moments mis en jeu. On débutera ici avec le point d’application de la force initiale (E)

jusqu’au point d’application de la force résultante (A). On peut écrire chaque force (en noir) comme

la résultante de ces composantes dans les deux axes du plan X et Y.
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Figure 27 Représentation schématiques des forces s‘appliquant sur la piéece (1)

En appliquant 1’équation 2 a la piece 1 (Figure 27), on obtient 1’équation suivante :

FDx + FD'x + FEx =

D au caractére symétrique de 1’assemblage et a la liaison glissiére du plateau vis-a-vis du béati, on

peut déduire de I’équation 4 (avec N, le nombre de bielles reliés au plateau) :

FDy = FN—Eet FD = FDy * cos(0) (Eq.5)
d’ou
FD = iv—E * cos(60) (Eq.6)
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Figure 28 Représentation schématiques des forces s'appliquant sur la piece (2)

De fagon similaire, on considére la piece 2 au travers de la somme des forces extérieures a cet élément

(Figure 28). Seules deux forces s’appliquent, ce qui nous permet d’écrire 1’équation 7 :

Fc = —F (Eq.7)

L’équilibre des forces de la piece 3 est représenté sur la Figure 29 et donne 1’équation 8.

Fpou Feoeurya
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Figure 29 Représentation schématiques des forces s'appliquant sur la piece (3)

F, +F +F. =0 (Eq.8)
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A D’aide des analyses séparées de chaque constituant de 1’assemblage considéré, on peut utiliser la

méthode de substitution pour s’approcher de 1’expression finale souhaitée (Equations 9 a 15).

Fg
— = _ (—=.tan(0)
F13(1/2) - FC(Z/S) - < NFE /N
- Fon
FB(béti/l) = (FB—>>
Y

—

Fa (Coeur/1) —

_ (—F4 * cos (D)
(—FA * sin (@)

A partir de I’Equation 2, on peut alors écrire :

)

)

%E.tan(e) + Fg, — F4.cos(8) = 0
F = .
—~+ Fgy — Fypsin(®) = 0

e

Y

Fg, = F4.cos(8) — %.tan(e)

Fp,

=E 4 F,.sin(®) = 0

(Eq. 9)

(Eq. 11)

(Eq. 12)

(Eq. 13)

(Eq. 14)
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Le moment correspond au produit vectoriel du bras de levier par la force. On choisit d’exprimer les

moments générés par Fg(g 11y €t F_A)(Coeur /3) U point B :
BC e tan(0)
Mg (F¢ = BCAF, =<_ X>A<N' )
( (3/1)) 3/1) BCY —FE/N

= F F
Mg (Fé(sr)) = —BCx.2E — BCy.ZE. tan(6)

—

3 — _ (—ABy —FA. cos(®)
Mpg (FA(Coeur/g) ) = ABA FA(cOeur/s) - ( ABy ) A (—FA.sin(®)>

Mg (E‘;(Coeur/3) ) = ABx .FA). sin (®) + ABy. Fj. cos (P)

D’apres le théoréme du moment résultant, on peut enfin écrire :

ABx.F,.sin(®) + ABy.F,.cos(®) — BCx.~% — BCy.~E tan(¢) = 0

De cette équation, il est désormais possible d’exprimer Fa en fonction de Fe :

__ Fg(CDx +cdy.tan (9))
— N.(CAx.sin(®)+ CAy.cos(®))

Fy

(Eq.15)

(Eq.16)

(Eq.17)

(Eq.18)

(Eq.19)

(Eq.20)
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111.1.3. Etude paramétrique du placement du pivot principal

En s’appuyant sur 1’équation précédente (Eq. 20), une nouvelle formulation de la piece (3) a été
proposée (Figure 30). Apres avoir fixé la position dans le repére des points A et C, les coordonnées du
point B peuvent étre exprimées en fonction des distances ABx, ABy, BCx et BCy. Il devient alors
possible de déplacer le point C dans 1’espace ainsi défini en faisant varier ses deux coordonnées (Bx

et By).

A TDaide de la suite logicielle MATLAB (Mathworks, USA), des cartographies de 1’effet des
coordonnées du point B sur le ratio Fe/Fa et le déplacement nécessaire pour un déplacement donné du
point C ont pu étre tracées (Figure 31). Pour prendre pleinement en consideration les contraintes
géométriques liées a I’implantation d’un dispositif au contact de I’épicarde, un schéma anatomique de

la section considérée a été superposé au graphigue obtenu.

Fy ou Fcaeur,ﬁS

NO)
(1]

Figure 30 Version paramétrique de la piéce (3)
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Déplacement nécessaire (mm) en C
pour un déplacement de 10 mmen A
en fonction de la position du point B

A Ratio% en fonction de la B

posiAtion du pointB
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By (mm)
By (mm)

40 Fag

5 10 15 20 25 30 35 40 45 50

Bx (mm)

Figure 31 (A) Cartographies de I’évolution de FelFa et (B) du déplacement nécessaire en C pour atteindre une consigne de 10 mm de
déplacement au point A.

La Figure 31.A présente 1’évolution du ratio entre la force appliquée dans le systéme au point G et la
force résultante a I’extrémité de ’effecteur au point A. Conformément aux relations attendues au
travers du bras de levier considéré, la force résultante en A est d’autant plus grande que la distance AB

est courte (est donc que la distance BC est grande).

La solution théorique la plus efficace serait de déplacer le point C au maximum le long de la courbure
du ventricule pour obtenir le bras de levier le plus favorable avec un ratio égal voir supérieur a 1.
Néanmoins, cette approche est rapidement limitée car (i) elle génere une diminution du rayon de la
trajectoire du point A et de centre B, restreignant de fait un mouvement a la normale de la surface du

ceeur, et (ii) elle entraine une augmentation du mouvement nécessaire au point C pour obtenir un

déplacement en A.
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Ainsi, une autre projection des résultats de I’étude paramétrique peut €tre réalisée en s’intéressant a
I’évolution de ce rapport de distance. Si nous nous intéressons a I’amplitude du déplacement de A par
rapport a celui de C selon la position de B (distance AC fixe), on peut écrire 1’équation 21 en

s’appuyant sur les variables présentées dans la Figure 32.

L= 9'”‘1% (Eq.21)

avec L, la longueur de I’arc de cercle décrit selon un cercle de rayon r selon [’angle 0

Figure 32 Schéma de la méthode de calcul de la longueur d'un arc de cercle

Dans le cas étudié, I’angle est identique de part et d’autre du pivot mais le rayon est différent. La
longueur résultante sera donc également différente et 1’on peut écrire :
L1 _R1
2 72 (Eq.22)
Le ratio entre nos deux longueurs étant établi, il est possible d’exprimer L1 en fixant une valeur L2 de
consigne. Le déplacement de consigne au niveau du point A est une donnée intéressante a discuter car
lors de la contraction native du cceur, la paroi externe de ce dernier présente une faible mobilité. En
effet, le mécanisme physiologique de la contraction résulte trés majoritairement d’un épaississement
de la paroi des ventricules entrainant une diminution de volume de la cavité. Dans le cas considéré
d’une insuffisance cardiaque, I’objectif est de compenser ce mécanisme peu ou non- efficace par une

déformation de la paroi externe.

La consigne en déplacement ne peut donc étre fixée sur le critere de la restauration du mouvement
physiologique. 1l est néanmoins possible de quantifier la diminution de diamétre de la cavité
ventriculaire (échographie, scan, IRM).
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Figure 33 Exemple de mesures échographiques transoesophagienne 2 cavités

L’évolution échographique permet de quantifier le diamétre ventriculaire gauche pendant la diastole
(35 a 57 mm) et pendant la systole (25 a 37 mm) (Figure 33) [104]. De plus, il convient de rappeler
que cette étude fait appel a la statique et vise a guider la Conception Assistée par Ordinateur (CAO)

qui sera nécessaire a la réalisation du dispositif.

Nous avons alors fixé, pour les besoins de notre analyse, une consigne de déplacement de 10 mm pour
concorder avec I’ordre de grandeur observé en clinique et sans que cette valeur ne représente une
réponse définitive aux performances attendues d’un tel dispositif. La Figure 31.B présente le
déplacement nécessaire du point D autour du pivot C pour obtenir la consigne en déplacement

précédemment établie (10 mm).

Dans ce cas de figure, on étudie uniquement le mouvement d’arc de cercle décrit autour du pivot B par
la piéce (3). L’étude analytique peut étre poursuivie en décrivant le mouvement nécessaire au point E
pour obtenir un déplacement souhaité en C ou en A. Toutefois, il convient de rappeler que 1’élément
d’intérét pour ce projet est le ratio entre la force résultante en A et la force d’entrée du systeme (Fe/Fa).
La description du mouvement des points D et E est une étape supplémentaire qui permet d’évaluer le
ratio Fe/Fa en prenant en compte les limitations réelles d’une implantation. De plus, cette évaluation
s’inscrit dans une démarche d’analyse dynamique de 1’assemblage, qui n’est pas I’objectif de ce travail.
La valeur réelle du déplacement nécessaire de la piece (1) sera ainsi évaluée par une étude de
mouvement dans le logiciel de CAO utilisé pour la conception effective du prototype et s’appuiera

grandement sur les résultats de ce chapitre.
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II1.2.Influence de la géométrie et du nombre d'actionneurs sur
I'efficacité d'une assistance de Compression Cardiaque Directe -

Etude par simulation en éléments finis

[11.2.1. Introduction

La conception d’un dispositif de DCC mécanique nécessite une réflexion approfondie sur le design et
le dimensionnement de I’appareil. Le brevet US6464655 de 2002 déposé par Environmental Robots
Inc représente un point de départ intéressant pour ce travail. Comme décrit dans le Chapitre I, ce
dispositif vise a déformer la paroi externe du cceur a I’aide d’actionneurs en forme de doigt,
s’approchant ainsi trés fortement de ce que 1’on pourrait appeler un massage cardiaque interne
mécanique. Toutefois, il est a rappelé que ce brevet a expiré en 2014 par absence de paiement des frais
associés et qu’aucune preuve scientifique ou industrielle du potentiel de cet appareil n’a pu étre
trouvée. De plus, les dimensions précises et les paraméetres importants (hombre de doigts, formes, etc.)
ne sont pas renseignés dans ce type de document alors qu’elles sont nécessaires pour la réalisation, le

test et la preuve de concept d’un tel appareil.

L’¢étude que nous proposons ici s’attache ainsi a observer le potentiel d’un dispositif de DCC
mécanique et (i) de vérifier I’influence de déformations locales externes au cceur sur les pressions
intra-cavitaires, (ii) d’observer les niveaux de contrainte tissulaire générés par cette action mécanique
et (iii) de comparer les performances de différents actuateurs selon leur surface, leur forme, leur
nombre et leur disposition autour du cceur. Afin de mener cette étude, nous proposons d’utiliser la
simulation numérique par la méthode des Eléments Finis, conjointement a une approche de type plan

d’expérience.
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[11.2.2. Matériel et Méthodes

Ce modele représente une simulation iso volumique d’une compression cardiaque sur un cceur passif.
Le choix de la méthodologie (FEM et Plan d’Expérience) découle de plusieurs critéres. Tout d’abord,
I’é¢tude d’un nombre important de parametres et la comparaison des résultats issus de ces variations
entraine la nécessité d’un grand nombre d’expériences. Ainsi, 1’outil numérique parait le plus adapté
car aisement configurable pour simuler les cas de figure envisages. La reproductibilité de la simulation
numérique permet également de s’affranchir de la variabilité qui pourrait étre observée sur un banc
d’essai expérimental. De fait, cela améliore grandement la pertinence et la puissance d’une étude

comparative.
I11.2.2.i  Stratégie de modelisation

Plusieurs stratégies de modélisation peuvent étre envisagées pour décrire le comportement mécanique
que nous souhaitons étudier. Notre étude s’intéresse aux pressions générées dans les cavités
ventriculaires par une sollicitation externe. Ce probléme pourrait étre réduit a un modele de membrane
si I’épaisseur de notre paroi était uniforme, ce qui nous permettrait d’utiliser la loi de Laplace pour
simplifier notre étude. Cependant, il apparait nécessaire de modéliser les deux cavités separées par le
septum cardiaque et de rendre compte de 1’épaisseur variable des parois afin de pouvoir étudier
I’impact de la compression sur le VD et le VG. De plus, la géométrie singuliére du myocarde, avec
notamment une épaisseur non constante et des cavités ventriculaires nous a également poussés a rejeter

I’idée d’un modéle en 2 dimensions pour adopter un modele en 3D.

Afin de réduire le besoin en termes de ressources de calcul, il est nécessaire d’adopter certaines
hypothéses quant a la géométrie du ceeur. Nous avons choisi d’utiliser un modéle issu d’imagerie IRM
et utilisé par ailleurs dans d’autres simulations numériques [105]. Les structures complexes telles que
les valves, piliers, cordages et reliefs accidentés présents sur la surface interne des ventricules ne seront
pas pris en compte. Les deux cavités ont été fermeées pour obtenir deux volumes clos qui serviront a la

caractérisation iso volumique de notre probléme.

Les précédents travaux publiés par notre équipe se sont attachés a la mise en ceuvre d’une loi de
comportement hyper élastique isotrope identifiée sur des tissus de coeurs porcins et @ méme de simuler
les déformations macroscopiques du tissu cardiaque [87]. Les hypothéses au sujet du comportement
du matériau seront les mémes que celles utilisées dans le chapitre I1.2. Aucune loi d’endommagement

n’a été ajoutée a la simulation et le critére de sur contrainte restera fixe a la valeur de 100 kPa.
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La loi de comportement du matériau précedemment décrite a été appliquée au modele anatomique
cardiaque puis importé dans une solution commerciale de Simulation par Eléments Finis (Abaqus,
DASSAULT). On se réferera a un seul modéle géométrique dans le cadre de cette étude mais
I’utilisation de différents modéles (sains ou pathologiques) pourrait étre envisagée comme parametre

d’étude a part enticre.
[11.2.2.ii  Description du modéle

Deux éléments sont utilisés au sein de cette simulation : le cceur et les « doigts » (Figure 34). Les doigts
ont été maillés avec des élements de type Discrete Rigid (R3D4) dont le nombre varie selon les
géomeétries étudiées et ont été considérés comme indéformables. Cette hypothése est jugée acceptable
pour deux raisons. En premier lieu, on suppose que le matériau utilisé pour déformer le coeur est
significativement plus rigide que le tissu cardiaque passif. D’autre part, on ne cherche pas a calculer
le champ de contrainte dans les doigts. Il est supposé que leur dimension est suffisamment importante

pour ne pas dépasser la limite élastique du matériau utilise.

S, Mises

(Avg: 75%)
+2.887e-01
+2.650e-01
+2.413e-01
+2.175e-01
+1.938e-01
+1.701e-01
+1.464e-01
+1.227e-01
+9.897e-02
+7.525e-02
+5.153e-02
+2.782e-02
+4.102e-03

Figure 34 Capture d'écran du logiciel Abaqus, présentant les modéles maillés du coeur (en isocouleurs) et des doigts (couleur grise)

La sélection d’une taille d’éléments adéquate est cruciale pour une étude numérique. Un maillage
grossier convergera plus facilement lors des calculs mais pourra ne pas étre assez fin pour rendre
compte de tous les phénomenes de contact et de déformation. Un maillage trop fin pourra conduire a
des temps de calculs incompatibles avec notre étude mais également a des singularités numériques
empéchant la convergence du calcul vers une solution. L’étude de convergence du maillage permet de
sélectionner une taille d’éléments représentant un compromis acceptable entre les deux extrémes

présentés (Figure 35 et Tableau 5).

88



200

180

160

140

[
N
o

PVG (mm Hg)
=
o
o

80

60

40

20

Etude de convergence du maillage

U (mm)

Figure 35 Résultats utilisés pour I'étude de convergence du maillage

—@—exo_66_h10
—@—exo_66_h5
—@— exo_66_h3
exo_66_h5_C3D10
—@—exo_66_h10_C3D10M
—@—exo_66_h10_C3D10
—@— ex0_66_h10_C3D10I
—@—ex0_66_h3_C3D10

Tableau 5 Nombre d'éléments du maillage en

fonction de la consigne de taille imposée

Taille max des éléments

du modeéle (mm)

Nombre d’éléments

composants le maillage

10 5299

7 19 453
5 64 970
4 139 219
3 362 474
2 1351 491
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Auterme de I’étude de convergence du maillage, des éléments de type C3D10 et d’une taille maximale
de 5 mm ont été retenus (courbe jaune). Le modéle obtenu était d’un volume final de 385 706 mm? et
comportant 64 970 éléments. Les cavités du modéle 3D ont été modélisés a 1’aide de 1’outil Fluid
Cavity d’Abaqus comme contenant un liquide ayant une densité et un module volumique similaire au
sang (respectivement 1,06 kg/m?® et 2200 MPa). Dans le cadre de ce modéle iso volumique, les cavités

présentent un volume de 110 ml pour le VG et 78 ml pour le VD.

La simulation a été configurée pour imposer un déplacement des doigts dits « actifs » dans la direction
normale a la surface du doigt et orienté dans le sens d’une diminution concentrique du diametre. Cette
hypothése ne refléte pas complétement la réalité puisque les doigts effectuent dans le dispositif un
mouvement circulaire autour du point de pivot. Cependant, sur un déplacement de 10 mm, cela
équivaut a une erreur maximale sur I’angle d’environ 10 a 15 °. Les conditions aux limites du modele
ont été établies comme un verrouillage du déplacement des doigts hors de 1’axe normal (Z dans le
repere local des doigts). Les doigts inactifs sont completement encastrés et, de fait, immobiles dans

I’espace de simulation.

Lors de I’établissement du modéle, plusieurs conditions aux limites ont été envisagées pour le coeur
mais celles-ci n’ont pas montré d’influence de premier ordre sur les résultats de simulation. C’est donc
I’hypothése d’un encastrement de I’apex qui a été utilisée car elle correspond a la méthode de fixation
envisagée pour I’exosquelette. Ainsi, I’ensemble des nceuds situés au lieu anatomique de fixation a

I’apex ont été encastrés.

Le probleme a été résolu avec le solveur standard implicite du logiciel ABAQUS (Dassault Systemes)

avec des tailles d’incrément représentant un déplacement maximal de 0,5 mm des éléments de contacts.

Les paramétres de contact General Contact classiques ont été utilisés avec une tolérance
d’interpénétration de 0.5 mm pour le comportement normal afin de minimiser ’apparition de
singularités numériques. Le comportement tangentiel a été paramétré sans forces de friction pour

limiter les effets de bords lors de la compression.
Les paramétres de sortie du modele sont les suivants :

e Déplacement des doigts (consigne)

e Contrainte (formulation de Von Mises) dans les éléments

e Volume des éléments

e Pression a I’intérieur des cavités fluides (ventricule droit et gauche)

e Force de réaction au niveau des doigts
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La consigne a atteindre en post-traitement est fixée a 80 mm Hg, seuil requis pour dépasser 1’ouverture
de la valve aortique. En effet, le modele présent ne nous permet pas d’estimer le comportement se
produisant apres 1’ouverture de la valve (I’éjection du sang). Nous nous abstiendrons donc de toute
hypothése concernant cette phase. Le déplacement imposé dans le modéle numérique a été choisi pour
correspondre a la valeur sélectionnée dans le chapitre précédent (II1.1) afin d’approcher au maximum

la mobilité physiologique du cceur.
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[11.2.2.iii Définition d’un plan d’expérience

L’approche par plan d’expérience permet d’extraire 1’influence des différents paramétres étudiés d’un

ensemble d’expériences réalisées. La premicre tache a ainsi été de définir nos parameétres d’intérét.

Le premier élément d’étude sélectionné a été la taille du contact entre 1’exosquelette et la surface du
ceeur. L’influence de cette variable a été supposée monotone et linéaire, nous permettant de définir
deux niveaux qui seront (i) « petit » avec une surface de 20x20 mmz2 et (ii) « grand » avec une surface
de 30x30 mm2. Nous nous sommes ensuite intéressés a la forme du contact et nous avons limité notre
gamme d’étude a une modification bidimensionnelle de la courbure de la zone de contact. Trois
niveaux ont été retenus avec (i) une forme « tubulaire », similaire a celle établie dans le brevet de
2002 (US6464655, Environnemental Robots Inc.) avec un rayon de courbure de 15 mm, (ii) une forme

« convexe », avec un rayon de courbure de 18 mm et enfin (iii) une forme avec contact « plat ».

Le dernier facteur d’étude retenu a été la disposition des éléments de contacts autour du cceur.
Concernant ce paramétre, la définition et les niveaux envisagés pour la disposition des doigts
nécessitent plusieurs hypothéses. Le nombre de doigts total peut théoriquement prendre n’importe
quelle valeur. En diminuant les tailles définies précédemment, il serait possible d’utiliser un trés grand
nombre de doigts en répétant I’unité fonctionnelle du dispositif, identifiée dans le Chapitre II1.1. Notre
approche vise a réduire au maximum le nombre de pieces mécaniques en interaction afin de limiter le
nombre de défauts et de pertes énergétiques possibles (frottement, déformation mécanique des piéces).
Afin que la somme des forces appliquées au cceur soir minimale et qu’aucun mouvement de translation
du cceur ne se produise, il a été choisi de placer les doigts par paire. Ainsi lorsqu’un doigt se déplace,
il y a toujours un doigt situé dans la zone opposée et assurant un déplacement opposé, ce qui assure
une compression sans translation. Ce choix est pertinent pour minimiser les efforts résultants aux

points de fixation a 1’apex du ceeur.

Ensuite, il convient de noter que 1I’ensemble des éléments de contact pourraient ne pas étre mobilisés
mais uniquement apporter un maintien passif comme nous 1’avons décrit dans le chapitre
d’Introduction. Le brevet de 2002 nous a incité a retenir en premier lieu une configuration avec 4
éléments de contact que nous noterons « 4:4 » dans la suite de ce travail, représentant le nombre
d’éléments de contact actifs puis le nombre d’éléments présents. En gardant en téte 1’objectif de
générer le plus efficacement possible une pression a I'intérieur du VG, une autre disposition nommée
«2:4 » a été définie et dans laquelle seuls les éléments de contact situés sur les parois du VG sont

actifs.
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Diminuer davantage le nombre d’éléments de contact ne nous a pas semblé une solution viable, nous

avons donc choisi de définir trois autres dispositions, respectivement nommées « 6:6 », « 4:6 » et

« 2:6 ». Les informations et illustrations relatives aux dispositions des doigts ainsi qu’aux autres

parametres ont été résumées dans le Tableau 6.

Le nombre total des combinaisons est de 30 (2 x 3 x 5). Ce nombre étant relativement peu élevé, nous

avons décidé de réaliser I’ensemble de ces calculs dans un plan factoriel complet plutdt que de recourir

a un plan factoriel fractionnaire des résultats.

Tableau 6 Paramétres et niveaux considérés dans le plan d’expérience numérique

Parameétre | Niveau Description Ilustration
Surface Petit 20x20 mm2

Grand 30x30 mm2
Forme Tubulaire | Rc =15 mm

Convexe | Rc=18 mm

Plat Rc=w
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Tableau 3 Paramétres et niveaux considérés dans le plan d’expérience numérique (suite)

Disposition | 6:6 6 doigts actifs

4:6 4 doigts actifs sur 6

Rouge et jaune

2:6 2 doigts actifs sur 6
Jaune

4:4 4 doigts actifs

2:4 2 doigts actifs sur 4
Violet

A T’aide des valeurs de sortie du plan d’expérience, 1’analyse par plan d’expérience prend en compte

un certain nombre de variable de sortie :

Déplacement effectif lorsque PVG atteint notre valeur de consigne 80 mm Hg

Somme des forces de réactions sur I’ensemble des doigts lorsque PVG atteint 80 mm Hg. Ces forces de
réactions sont uniforme dans le cas d’éléments Discrete Rigid et sont relevées au point de référence de
la piece envisageée.

La limite de sur contrainte du tissu a été définie a 100 kPa (formulation de VVon Mises), en concordance
avec les travaux menés précédemment [87]. Une des valeurs d’étude est le pourcentage du volume total
du modele présentant une valeur de contrainte équivalente supérieure a 100 kPa. Cette valeur représente
la potentielle souffrance du tissu et I’effet de délétere de la DCC et devra étre minimisé€e au travers des
différents cas traités.

Le travail mécanique total nécessaire pour atteindre 80 mm Hg est calculé en utilisant le déplacement
effectif et la somme des forces de réaction. Il permet d’obtenir une variable combinée a partir des
précédentes et de s’approcher des notions d’énergie qui seront par la suite nécessaires au

dimensionnement énergique.
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[11.2.3. Résultats

I11.2.3.i  Analyse Globale des reponses

Les calculs ont chacun convergés jusqu’a la consigne édictée (10 mm de déplacement par doigt actif
dans la direction de la normale au doigt). L’extraction des variables de sortie précédemment décrites
a permis d’observer les résultats sous la forme d’un nuage de points disSposes sur une carte présentant,
en abscisse, le travail mécanique requis et, en ordonnée, le pourcentage de volume d’éléments sur
contraints par rapport au volume du modele (Figure 36). Les 30 calculs effectués ont été ainsi
représentés, chaque point de ce nuage représentant une combinaison unique des trois paramétres
étudiés (pour rappel : taille, forme, disposition). On rappelle que 1’on cherche a minimiser les deux

variables en abscisse et en ordonnée.

Afin de simplifier I’interprétation des 30 calculs, il existe plusieurs méthodes de représentation des
données en les regroupant selon les différents parametres et niveaux considérés. Dans la Figure 36,
nous avons choisi de regrouper les résultats présentant les mémes combinaisons de parameétres pour la

taille et la forme. Au sein de chaque sous-groupe, seule la disposition varie.

Il est alors possible d’identifier trois groupes principaux. Le premier (cercle rouge) correspond aux
modeles avec les parametres petit et tubulaire et présente les plus mauvais résultats avec un
pourcentage de volume sur contraint supérieur & 0,7 % correspondant a un volume de tissu de 2,7 cm®,
et un travail requis supérieur a 600 mJ. Cette premicre lecture nous permet d’écarter ce groupe de

solutions.

De la méme facon, il est possible de constituer un groupe plus large avec les solutions petit/convexe,
large/convexe, large/tubulaire, et petit/plat, correspondant a des performances moyennes oscillant
entre 400 et 800 mJ pour le travail requis et entre 0 et 2 % de volume sur contraint. Certaines de ces
solutions pourraient étre envisagées car elles minimisent grandement nos paramétres d’étude.
Toutefois ces solutions ne contiennent pas la solution optimale et elles présentent une grande plage de
variation des performances. Ceci ne permet pas de généraliser quant a la pertinence de ces

configurations.

Enfin, une derniere classe est identifiable et présente une dispersion faible pour les valeurs de travail
(400 a 550 mJ) et de trés faibles valeurs pour le volume d’élément sur contraint (inférieur & 0,1 %).
Les solutions de cette classe constituent des choix trés pertinents dans notre approche et il est possible
d’identifier un cas dit « optimal » a la borne inférieure de cette classe (indique par une fléche noire sur
la Figure 36).
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Cette approche initiale a donc permis d’identifier une solution optimale en accord avec les deux critéres
d’évaluation choisis. Néanmoins, la Figure 36 ne permet pas de quantifier aisement la contribution
relative des différents parametres aux variables de sorties. Nous proposons de quantifier I’importance
de chacun des paramétres sur 1’écart a 1’objectif fixé afin d’écarter des paramétres qui auraient
éventuellement des influences mineures. Ceci est fait dans un objectif d’allégement de futures études

paramétriques, ce qui laisserait la possibilité¢ d’introduire de nouveaux parametres.

Fraction d'éléments surcontraints en fonction
du travail mécanique
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Figure 36 Représentation en nuage de points des résultats du plan d'expérience avec le volume d'éléments surcontraint en fonction du
travail mécanique
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I11.2.3.ii  Analyse de la contribution relative des parameétres

L’approche par plan d’expérience permet d’analyser de maniére plus poussée I’influence des différents
parametres et niveaux considérées sur les variables de sortie de I’étude. 1l est alors possible d’utiliser
les moyennes partielles des classes et sous-classes définies par les parameétres pour étudier leurs effets
respectifs. Ces graphiques des effets ont été tracés sur la Figure 40. Ils représentent I’influence
respective de chaque parametre sur la variable d’étude par un pourcentage d’écart a la moyenne de ces

essais.

Deux séries d’analyse ont ét¢ menées, la premicre s’attachant a 1’étude du travail nécessaire pour
atteindre la pression cible (PVG = 80 mm Hg) et la seconde, au pourcentage de volume sur contraint

(Contrainte de VVon Mises > 100 kPa) dans le tissu.

La Figure 37 décrit I’influence de la surface d’appui du doigt sur le travail requis. La configuration
« large » est plus favorable que la configuration « petit » et cette minimisation du travail est de I’ordre
de 10 %. Cet effet est observable de facon similaire sur le volume sur contraint généré mais avec un
impact plus marqué de 65 % d’écart a la moyenne (Figure 37.B). Ces comportements peuvent étre
expliqués par une déformation plus grande et plus uniforme de la paroi du cceur dans le cas du doigt
« large ». La surface de contact génere alors un mouvement plus important de la paroi pour un
déplacement identique du doigt. On peut supposer que maximiser cette surface est une possibilité

d’amélioration de notre dimensionnement.

-15,00% -5,00% 5,00% 15,00%
A
Petit ]
Grand ]
Grand Petit
m Surface -10,55% 10,55%
B -100,00% -50,00% 0,00% 50,00% 100,00%
Petit ]
Grand ]
Grand Petit
m Surface -65,92% 65,92%

Figure 37 Graphiques des effets de la taille sur (A) le travail requis et (B) le volume surcontraint
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Les Figure 39.A et B illustrent I’impact de la forme de I’extrémité des doigts respectivement sur le
travail requis et le volume sur contraint. Les niveaux considérés sont une extrémité (i) plate, (ii)
légeérement convexe et (iii) tubulaire. L’extrémité plate présente les meilleures performances vis-a-Vis
des deux variables d’études avec des écarts de 13 % sur le travail et de plus de 80 % sur le volume sur
contraint. L’impact sur le travail requis présente un comportement monotone. Il peut étre expliqué
comme précédemment par la nécessité d’un mouvement plus ample des doigts pour obtenir un contact

avec la surface ventriculaire.

En effet, la déformation d’une surface élastique ou hyper élastique par un élément rigide génere une

surface de contact qui peut étre modélisée selon la formulation de Hertz (Figure 38) :

a =VRd

avec A la surface, R, le rayon de la surface rigide et d, la profondeur du déplacement par rapport a la surface.

Figure 38 Schéma du contact d'une sphére sur une surface déformable avec la formulation de Hertz

Cette formulation ne peut étre utilisée directement dans le cas considéré mais permet de lier avec un
modele mathématique simple I’impact de I’élément de contact sur le tissu. L’augmentation du rayon
dans les cas « convexe » et « plat » par rapport au cas « tubulaire » induit une augmentation de la
surface de contact. Un travail moins grand est nécessaire pour générer une déformation équivalente

avec une extrémité plane.
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L’influence de la forme sur le volume sur contraint généré repose sur un phénomeéne similaire. Dans
le cas des extremités convexe et tubulaire, la déformation du tissu est plus importante au centre du
doigt que de part et d’autre. Les contraintes dans le myocarde sont concentrées localement et induisent
ainsi un effet délétére plus marqué sur le tissu. La encore, la lecture de ces données indique qu’une
déformation uniforme de la paroi ventriculaire est a la fois plus efficace et moins traumatique pour le

cceur.

A | -1500%  -10,00% -5,00% 0,00% 5,00% 10,00% 15,00%

Plat [

Convexe B
Tubulaire [
Tubulaire Convexe Plat
= Forme 12,49% 0,77% -13,27%
B | -100,00% -50,00% 0,00% 50,00% 100,00%

Plat ]

Convexe g
Tubulaire I
Tubulaire Convexe Plat
= Forme 47,83% 33,23% -81,07%

Figure 39 Graphique des effets de la forme sur (A) le travail requis et (B) le volume sur contraint

La Figure 40 représente I’influence de la disposition des doigts autour de 1’organe sur le travail
nécessaire et le volume sur contraint généré. Les niveaux considérés pour ce paramétre n’évoluent pas
de fagon monotone ce qui ne permet pas d’extrapoler ces résultats a des cas intermédiaires. Concernant
I’étude du travail requis pour atteindre la pression de consigne, la solution la plus défavorable comporte
quatre doigts dont quatre sont mobilisés (cas 4 : 4) avec un écart de 21 % a la moyenne des essais. La
solution avec six doigts, donc quatre actifs présente également des performances moins bonnes que la
moyenne avec un écart de 10 %. La répartition géométrique de ces deux niveaux est illustrée en Figure
41.
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-30,00% -10,00% 10,00%

6:6
4:6
2:6
4:4
2:4

2:4 4:4 2:6 4:6
Disposition -9,57% 21,10% -5,88% 10,48%

B -100,00% -50,00% 0,00% 50,00%

6:6
4:6
2:6
4:4
2:4

2:4 4:4 2:6 4:6
Disposition 30,02% 27,23% 27,01% -12.00%

30,00%

6:6
-16,13%

100,00%

6:6
-72,26%

Figure 40 Graphiques des effets de la disposition sur (A) le travail requis et (B) le volume sur contraint

Dans la situation 4:4, on observe un écrasement de la cavité ventriculaire gauche avec un déplacement

plus marqué du septum interventriculaire vers le VD. Par comparaison avec le cas 4:6, on remarque

également une déformation plus importante de la paroi opposée au septum. Le travail supplémentaire

pour la mise sous pression de la cavité est, en partie, dii a ces phénoménes de dilatation dans 1’axe X.
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Déplacement (mm)

+6.0
+5.D
+5.0
+4.5
+4.0
+3.5
+3.0
+2.5
+2.0
+1.5
+1.0
+5.0
- +0.0

Figure 41 Illustration des dispositions (A) 4:4 et (B) 4:6 en vue du dessus et en coupe pour un déplacement identique (6 mm)
(ABAQUS CAE)

Les situations qui minimisent le travail nécessaire sont, par ordre croissant de performance, les cas 2:4,
2:6 et 6:6 avec des écarts respectifs de -5, -9 et -16 % par rapport a la moyenne des essais. Les situations
ne comportant que deux doigts actifs (2:4 et 2:6) sont illustrées en Figure 42. Elles présentent des

performances intéressantes dans la mesure ou leur zone d’appui est tres sélective du VG.
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Déplacement (mm)

+6.0
+5.5
+5.0
+4.5
+4.0
+3.5
+3.0
+2.5
+2.0
+1.35
+1.0
+5.0
- +0.0

Figure 42 Illustration des dispositions (A) 2:4 et (B) 2:6 en vue du dessus et en coupe pour un déplacement identique (6 mm)
(ABAQUS CAE)

Le cas 6:6 présente les meilleures performances pour le critere du travail requis (Figure 43). La
déformation du septum interventriculaire y est similaire a celle observée dans le cas 4:6 mais est plus
importante au niveau de la paroi opposée au septum. La répartition de la déformation sur une majorité
de la paroi externe du VG conduit dans ce cas a une montée en pression de la cavité avec un

déplacement et un travail réduit.
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L’intérét d’une compression plus uniforme est également mis en lumicre en s’intéressant a I’impact de
la disposition sur le volume sur contraint genéré. Le cas 6:6 présente en effet un écart a la moyenne de
-72 % la ou les autres dispositions montrent des résultats entre -12 % et + 30 % d’écart. Cette forte
différence vient de 1’application d’une déformation plus globale qui minimise les concentrations de
contrainte. La disposition 2:4, qui présentait un intérét significatif du point de vue du travail requis, est
bien moins performante lorsque I’on s’intéresse au volume sur contraint généré. Cela s’explique a

nouveau par le caractére sélectif de la déformation induite par seulement deux doigts.

Déplacement (mm)

+6.0
9D
+5.0
+4.5
+4.0
+3.3
+3.0
+2.5
+2.0
+1.3
+1.0
+5.0
+0.0

Figure 43 Illustration de la disposition 6:6 en vue du dessus et en coupe pour un déplacement identique (6 mm) (ABAQUS CAE)

En définitive, les deux cadres d’étude utilisés (analytique et simulation) ont permis d’identifier une
solution optimale vis-a-vis des criteres considérés. Cette disposition a été retenue pour la phase

suivante de projet, a savoir la réalisation d’un prototype fonctionnel d’un dispositif de DCC.
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V. Validation du concept d’assistance cardiaque

externe mécanique

Suite a I’étude de son fonctionnement de fagon numérique, la phase de validation de ’efficacité et des
performances du dispositif a été réalisée. Cette phase est articulée en plusieurs étapes qui constituent
une demarche globale de validation et qui se poursuivra au-dela des travaux ici présentés (Figure 44).

Ces étapes ultérieures seront présentées dans le chapitre Discussion de ce document.

La premiére étape (Chapitre 0) a consisté en la fabrication d’un prototype fonctionnel dédié a la DCC
mécanique, a I’aide des informations extraites dans le chapitre précédent. L’évaluation in vitro des
performances du dispositif a ensuite été entreprise avec la mesure sur banc d’essai des performances
brutes du dispositif (Chapitre 1V). La force développée a I’extrémité des doigts et le courant consommé
par le systeme de motorisation seront étudiés dans cette étape, permettant de juger de la pertinence des

solutions techniques sélectionnées.

La derniére étape a été menée sur des cceurs ex vivo (Chapitre 1V.3). L’intérét majeur de ces essais est
d’évaluer le fonctionnement du prototype avec des conditions simplifiées. L’utilisation d’organes
explantés permet (i) d’une part de conserver un comportement du tissu similaire a des conditions in
Vvivo et (ii) d’autre part, d’instrumenter aisément 1’organe pour mesurer les pressions intra cavitaires
sans les contraintes d’un modele in vivo. L’approche iso volumique permet de quantifier la différence

de pressions générées dans les ventricules par I’appareil de DCC.

In vitro

+ Performances brutes du dispositif
« Force/Energie développée
+ Courant consommé
« Veérification du dimensionnement moteur et de I'électronique de controle

EX vivo

« Performances vis-a-vis d'un organe en conditons simplifiées
« Essais isovolumiques
» Mesure de la pression générée dans les ventricules
« Veérification de I'adaptation a I'organe et de la faisabilité

Figure 44 Illustration des étapes réalisées pour la validation de I'exosquelette cardiaque

105



IV.1.Conception d’un prototype fonctionnel d’exosquelette cardiaque

La progression logique de notre conception implique la réalisation d’un prototype fonctionnel de notre
solution d’exosquelette cardiaque. Le dispositif ainsi congu sera succinctement décrit dans sa forme,
ses dimensions, ses fonctionnalités et ses moyens de fabrication car il a fait 1’objet d’un dépot

d’enveloppe Soleau afin de protéger la propriété industrielle relative a sa conception.

Cette phase de conception a reposé sur (i) 1’étude statique analytique du chapitre I11.1 pour le
dimensionnement et (ii) sur I’étude de simulation par ¢léments finis décrite dans le chapitre II1.2 pour
le choix d’une disposition idéale. Les outils de CAO classiques ont été utilisés pour concevoir des

itérations successives de notre dispositif dont la faisabilité a été évaluée pour chaque modéle.

A partir du modele en poutres réalisé dans 1’étude analytique, les différents composants nécessaires a
I’obtention d’un dispositif réel ont été dessinés et adaptés aux moyens de fabrication envisagés. En
premier lieu, il convient de décrire les éléments du systéme d’articulation d’une part, et d’autre part

les éléments de contrdle, de motorisation et d’alimentation nécessaires.

Nous rappelons que le mouvement est tout d’abord généré par la traction sur une piéce centrale,
déplacée par une glissiere par rapport au bati. Cette picce centrale est ensuite articulée a I’extrémité
des doigts par des bielles (six dans la disposition sélectionnéee). Ces bielles permettent enfin la
mobilisation des doigts grace au point de pivot étudié dans 1’é¢tude paramétrique (Chapitre I11.1.2), lui-
méme encastré sur le bati. Cette articulation permet ainsi de traduire un mouvement uni axial et
bidirectionnel (va-et-vient) en une réduction du diamétre défini par 1’extrémité des doigts. Ce
mouvement final est celui étudié dans le chapitre I11.2 et correspond a la compression cardiaque directe

provoquée par I’exosquelette.

La suite de ce chapitre s’attachera a fournir les informations importantes de ce travail pour chaque
élément évoqué. Nous souhaitons attirer ’attention du lecteur sur le fait que ces considérations
prennent place dans le contexte d’une conception préliminaire, et que des modifications seront

amenées a €tre effectuces des lors qu’une solution plus performante sera disponible.
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IV.1.1. Motorisation/Controle/Alimentation/Transmission

Tout d’abord, ce dispositif repose sur la génération d’un mouvement cyclique de va-et-vient et a cet
égard, plusieurs solutions sont envisageables pour son actionnement. La solution sélectionnée doit
présenter (i) une réactivité compatible avec 1’échelle de temps d’un cycle cardiaque, de I’ordre de la
milliseconde, (ii) la possibilité d’inverser son mouvement dans la méme échelle de temps pour passer
de la phase de traction a la phase de relaxation, (iii) un encombrement faible, compatible avec une
implantation ultérieure et (iv) des performances cohérentes avec le dimensionnement précédemment
décrit. L utilisation d’un servomoteur a été retenue comme la plus pertinente et la plus simple a mettre

en ceuvre dans le cadre de la réalisation de ce prototype (Figure 45.A).

Le controle de ce dernier a été réalisée a I’aide d’un microcontrleur de type Arduino pour permettre
I’application de la consigne imposée au moteur. Ce type de processeur programmable est trés répandu
dans les applications embarquées du fait de sa faible consommation électrique, de sa vitesse
d’exécution et de son encombrement réduit (Figure 45.B). Des algorithmes d’asservissement a des
valeurs de consignes issues de capteurs sont possibles via ce type de contrdleur, et seront abordées

dans la discussion de ce document.

L’alimentation a été fournie initialement par une alimentation programmable scientifique mais pourra
étre convertie en solution embarquée en suivant les calculs détaillés dans le chapitre 1V.3.3. Un des
points critiques considéré lors de I’implantation d’un dispositif intra thoracique actif est la méthode de
transmission du mouvement mécanique du servomoteur a la piéce centrale de 1’assemblage. Les
contraintes spatiales du thorax ont guidé notre choix vers un systéeme de transmission mécanique du
mouvement dans le but de déporter I’ensemble alimentation/motorisation/controle dans la cavité

abdominale.

Figure 45 Exemples de (A) servomoteur et de (B) microcontréleur (photos non contractuelles)
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IV.1.2. Fabrication des pieces

La phase de développement en CAO doit prendre en compte au plus tot les contraintes des procédés
de fabrication qui seront employés. En effet, des géométries complexes et sur-mesure seront
sensiblement plus difficiles a réaliser a 1’aide des méthodes de fabrication soustractives classiques
comme le tournage ou I’usinage qu’avec d’autres techniques comme la fabrication additive (FA). Le
prototypage rapide par les techniques classiquement appelées d’impression 3D devient de plus en plus
répandu dans les phases de recherche et développement, et ¢’est tout naturellement que nous nous

sommes orientés préférentiellement dans cette voie.

Le procedé de fabrication par fusion laser sur lit de poudre (Laser Beam Melting, ou LBM, aussi appelé
SLM) est une technique de fabrication additive trés répandue pour réaliser des pieces métalliques. A
partir de poudre métallique, il est ainsi possible de réaliser des pieces uniques avec des géométries
complexes voire impossibles a obtenir en usinage classique. Nos piéces ont pu étre imprimées sur une
machine de ce type (SLM Solutions Group AG, Allemagne) a 1’aide de poudre d’alliage de titane
(TA6V) déja utilisé dans des domaines biomédicaux pour des implants orthopédiques [106]. Ce
matériau présentait un module d’¢lasticité de 110 GPa et une limite élastique de 850 MPa [107]. La
grande différence de rigidité existant entre le titane ainsi mis en forme et le tissu cardiaque permet d’en
déduire que les contraintes et déformations subies par la structure en titane seront jugées négligeables
dans toutes les circonstances pour des sections supérieures a quelques millimétres carrés. Il n’est donc
pas nécessaire de conduire d’étude d’optimisation des sections des pieces dans un premier temps, car
les sollicitations mécaniques sont faibles, et I’augmentation de section des piéces n’entraine pas un

surcroit de masse ou de volume significatif.

Enfin, les derniers ¢léments de 1’assemblage de I’exosquelette cardiaque, a savoir les surfaces de
contact entre le tissu et les doigts, ont €té réalisés a 1’aide d’une imprimante 3D polymere (procédé
FDM ou fused deposition modeling). En effet, les variations de gabarit des différents cceurs testés nous
ont conduit a utiliser un procédé moins couteux et plus rapide a mettre en place avec la possibilité de

réaliser des piéces en moins d’une demi-journée.

L’assemblage du dispositif a ainsi pu étre réalisé afin d’anticiper les phases de validation décrites dans
le Chapitre IV. Un rendu visuel de la CAO considérée et une représentation d’artiste de la mise en

place de I’assistance sont visibles en Figure 46 et Figure 47.
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Figure 46 Rendu issu de la CAO du dispositif et photographie du prototype réalisé

Figure 47 Vue d'artiste du dispositif issu de la CAO positionné a l'apex du cceur (échelle non représentative).Les éléments de contacts
avec le ceeur ne sont pas représentés
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IV.2.Validation in vitro sur banc d’essai

I\VV.2.1. Matériels et Méthodes

L’évaluation préliminaire de notre exosquelette a été réalisée sur un banc d’essai congu spécifiquement
pour cet usage. Il a fallu développer un banc d'essai spécifique capable d’estimer les efforts développés
par I’exosquelette, avec des sollicitations se rapprochant au maximum de son mode de fonctionnement
réel. Afin de mimer le plus fidélement possible I'effort exercé lors de la contraction cardiaque, le banc

d'essai devait répondre a différentes contraintes.

e Générer des efforts colinéaires au vecteur de déplacement des doigts,

o Etre capable d'ajuster aisément le nombre de doigts sollicités,

e Avoir un contrdle précis de la rigidité opposée au déplacement des doigts, afin de pouvoir
tester différentes gammes d'efforts,

e Offrir la possibilité de mesurer le déplacement de chacun des doigts,

e Disposer d'un systéme d'acquisition de la puissance électrique délivrée au servomoteur.

Une premiere solution aurait été de placer un objet sphérique de raideur connue a l'intérieur de
I'exosquelette. Néanmoins, la non existence de ce type d'objet, calibré, aux dimensions spécifiques
nécessaires pour s'adapter a I'exosquelette aurait entrainé la fabrication additive plastique au sein méme
du laboratoire de cet objet. Ce procédé affiche encore des limites sur le contrble des propriétés
mécaniques notamment a cause des porosités non contr6lées, et des limites sur la précision

géométrique.

La solution adoptée a été de développer un banc d'essai composé d'un bati de diamétre supérieur a
I'exosquelette, afin de pouvoir placer ce dernier a lI'intérieur. L'exosquelette est ensuite relié au bati par

I'intermédiaire de ressorts calibrés.

Le principe utilisé est la mesure de I’élongation de ressorts, jouant le role de charge fictive, au cours
de I’actionnement de 1’exosquelette. Cette élongation peut-&tre directement reliée a la force F générée

par les doigts de 1’appareil en utilisant la caractéristique de raideur k des ressorts selon la formule :
F=ku

Avec F, [’effort appliqué et u, la déformation qui en résulte
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On obtient alors une lecture directe de la force si I’on connait k et u. Le facteur k est donné par le
fournisseur des ressorts et peut étre vérifié par le biais d’un essai de traction. La mesure de I’élongation
du ressort notée u est obtenue par analyse d’image a 1’aplomb du banc d’essai entre la longueur du
ressort a 1’état initial et a 1’élongation maximale (Figure 49). Le travail Wm réalisé lors de la charge,
c’est-a-dire 1’énergie transmise aux ressorts et stockée par leur déformation élastique est obtenu par

intégration du déplacement et devient :

Le banc d’essai, illustré sur la Figure 48, est composé d’un plateau en étoile obtenu par découpe laser
dans lequel 6 rainures permettent le passage d’autant de ressorts. Cinq emplacements sont possibles
pour la fixation des ressorts au bati (marqueurs bleus sur la Figure 48), afin de pouvoir adapter la

manipulation expérimentale aux longueurs et aux raideurs des ressorts utilisées.

Des ressorts d’une longueur de 30 mm et d’une raideur de 1000 N.m™* ont été sélectionnés en accord
avec les déplacements et les forces maximales attendues. Des essais de traction ont été menés pour
s’assurer de la conformité des données du fabricant vis-a-vis de la raideur des ressorts. L’ensemble des
ressorts montés sur le banc d’essai ont été testés. Un écart de + 1,6% a pu étre mis en évidence par ces

essais et du fait de cette faible variabilité, la raideur théorique a été conservee pour nos analyses.

On étudie le déplacement moyen de I’ensemble des doigts afin de compenser les variations
expérimentales des mesures de longueur, ce qui est facilité par la symétrie du systeme. On en déduit

la force et le travail global des doigts avec les deux équations précédentes.

Ainsi, ce banc d'essai permet de simuler fidélement le comportement de l'exosquelette dans une
configuration ou ce dernier serait actionné sur un coeur d'une résistance mécanique homogene au

niveau des doigts.
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Figure 48 Banc d'essai pour I'évaluation in vitro des performances du prototype d'exosquelette cardiaque (vue du dessus). En blanc,
les six ressorts, en bleu, les emplacements pour l’ajustement des ressorts.

En parallele de cette mesure, le courant consommeé par le systeme de motorisation est relevé par une
mesure a travers un shunt résistif. Cette méthode utilise la loi d’Ohm pour permettre la mesure du
courant I en fonction d’une résistance calibrée R, en mesurant la tension a ses bornes. Une résistance

faible a été utilisée pour ne gérer qu’une faible chute de tension U.

La résistance utilisée est d’une valeur de 100 mOhm, ce qui implique 1’apparition d’une chute de
tension équivalente & 1/10°™ du courant traversant le circuit. Un courant de 2A génére alors une chute

de 200 mV, chute assez faible pour permettre au systeme de continuer a fonctionner.
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On s’intéresse a la consommation électrique maximale du servomoteur dont on peut extraire une
puissance consommeée par le systéme. Cette donnée est d’autant plus importante qu’elle est 1a base du
dimensionnement de I’alimentation du systéme, point crucial pour une future implantation. Le travail

électrique est défini selon la formule :
W, =fU.I. dt

Le rendement énergétique de notre systéme peut enfin étre calculé par le ratio Wm/We. La
consommation de courant et la consigne du microcontroleur sont enregistrées a I’aide d’un systéme
d’acquisition dédié (NI 9219, National Instruments, Texas, USA). Les performances du dispositif ont
été évaluées lors de la phase de contraction qui correspond au transfert d’énergie €lectrique en énergie

de déformation élastique dans les ressorts.

Figure 49 Illustration de la méthodologie de mesure de I'énergie transmise aux ressorts. La fleche jaune représente le déplacement
entre la position de repos (A) et la position maximale (B).

Trois configurations employant respectivement 6, 4 et 2 ressorts identiques ont été étudiées pour
simuler une variation de charge s’opposant au mouvement de I’exosquelette cardiaque. Une derniére
configuration sans charge a été étudiée pour fournir une valeur de référence pour le déplacement

maximal et I’énergie consommeée sans charge.

Le temps d’exécution de la consigne était paramétré sur 300 ms pour conserver une vitesse uniforme
entre les essais. Le banc d’essai et la chaine d’acquisition décrits ici ont également été utilisés pour

mesurer le temps de réponse minimal de notre systéme de contrdle et de motorisation.
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IV.2.2. Résultats

Chaque essai a été realisé un minimum de 3 fois et a montré une répétabilité parfaite entre chaque

essai.

Le déplacement maximal observé a vide est de 8 £ 0,1 mm. Les hypothéses concernant 1’écart entre
cette valeur et le dimensionnement initial sont présentés dans le chapitre 0 (Discussion sur le prototype
réalisé). Les résultats ci-apres seront présentés pour les trois configurations, a savoir 6, 4 et 2 ressorts,

et dans cet ordre, sauf mention contraire.

Le déplacement moyen relevé au niveau des doigts est de 3 + 0,3 mm ; 6,5+ 0,2 mm et 7,9 £ 0,1mm
(Figure 50). L’incertitude de ces mesures est une conséquence de la résolution des images utilisées et

de la précision de la corrélation d’image effectuée.

——Déplacement réel

consigne

Déplacement moyen (mm)
o = N w H (02} (o)} ~ (0] (Vo]

0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000
Raideur des ressorts (N/m)

Figure 50 Comparaison entre la consigne en déplacement et le déplacement réel

La représentation du déplacement réel des doigts en fonction de la raideur globale du banc d'essai
montre clairement qu'au-dela d'une raideur de 2000 N/m, le systeme n'est plus en capacité d'atteindre
la consigne. Ce résultat est intéressant pour le dimensionnement de I'exosquelette et du servomoteur
associé. La raideur et le nombre des ressorts ainsi que ce déplacement nous ont permis de déduire la
force totale développée a I’extrémité des doigts avec des valeurs de 18,1+ 0,3 N ; 26,1+ 0,1 N et 15,7+
0,1 N (Figure 51).
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Force totale développée par I'exosquelette
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Figure 51 Force totale développée par I'exosquelette en fonction de la raideur opposée

La comparaison entre la Figure 50 et la Figure 51 met en lumiere une augmentation progressive de la
force en fonction de la raideur, augmentation qui devient plus faible a partir du moment ou le dispositif
(le servomoteur) entre en saturation. Pour une raideur de 4000 N/m, le déplacement est encore & 80 %
de la consigne ce qui laisse présager que la charge dépasse de peu la capacité maximale admissible par
le servomoteur. Il s'agit de la configuration donnant, a 26,1 N, la force développée maximale. Pour une
raideur plus importante, a 6000 N/m, le déplacement n'atteint pas les 40 % de la consigne et la force
chute de maniére significative, n'étant qu'a 60 % de la force mesurée pour la configuration a 4000 N/m
de raideur. L'effondrement des performances du servomoteur au-dela d'une raideur de 4000 N/m

donnent une limite maximale de charge a ne pas dépasser.

Les performances maximales annoncées par le constructeur du servomoteur donnent un couple a 350
N.cm. On rappelle que le couple d’un moteur est égal au produit de la force par le bras de levier. Du
aux contraintes du banc d’essai, le prototype actuel utilise un bras de levier de 3 cm au sortir du
servomoteur ce qui induit une diminution de la force maximale qu’il est possible d’obtenir a environ
116 N. En comparant notre évaluation de la force théorique maximale disponible a la force maximale,

on constate une transmission de 22 % de la force issue du servomoteur.
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Figure 53 Intensité et puissance électrique consommées selon les configurations de raideur

Le travail mécanique transféré aux ressorts par le moteur et le mécanisme de 1’exosquelette est de 27
+1mJ;85+1mJet62+1mJrespectivement. La mise en perspective de ces valeurs d’énergie a
nécessité une comparaison avec 1’énergie consommée par le servomoteur lors de ces essais. L’aire

mise en avant sur la Figure 52 représente 1’énergie consommée sur la période concernée.
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La consommation d’énergie mesurée sans charge était de 300 mJ. Cette valeur est explicable par (i) la
mécanique du servomoteur et son régulateur interne qui nécessite une energie minimale pour atteindre
sa position de consigne et (ii) les frottements du mécanisme qui générent une légere opposition au
mouvement. Elle correspond a une tension d'alimentation du servomoteur de 6 V et d'une intensité de
340 mA. Ces mesures électriques ont été effectuées dans les trois configurations de chargement avec

les ressorts. Les intensites relevées sont respectivement de 3000 mA, 2300 mA et 1000 mA.

Cette représentation montre que l'intensité électriqgue consommée est proportionnelle a la charge du
systeme. Malgré la chute de l'efficacité du servomoteur observée a partir de 4000 N/m, la
consommation continue d'augmenter avec la charge et a pour conséquence des pertes énergétiques
significatives a partir de la charge critique. La tension d'alimentation du servomoteur est dépendante
de l'intensité consommée, avec une légére chute de tension liée au shunt résistif de mesure de

I'intensité. Les tensions d'alimentation sont alors de 5,6, 5,7 et 5,9 V, respectivement.

L’énergie consommée pour les trois configurations est alors de 2560 + 10 mJ ; 1740 + 10 mJ et 880 +
10 mJ (Figure 53). Cette consommation énergétique a été considérée pour 1’exécution d’un cycle de
contraction et fait I’hypothéese (non illustrée ici) d’une relaxation purement passive du dispositif et sans

phase de maintien.

0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000
Raideur cumulée des ressorts (N/m)

Rendement énergétique (%)
O B N W b U1 O N

Figure 54 Rendement énergétique de I'exosquelette cardiaque selon la raideur cumulée
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A partir du travail electrique fourni et du travail mécanique relevé en sortie du systeme, le rendement
global de notre mécanisme a été calculé, ¢’est-a-dire sa faculté a transformer 1’énergie électrique en
énergie mecanique (de déformation élastique dans notre cas). Le rendement des différentes
configurations est de 1,1+ 0,1 %, 4,9+ 0,1 % et 7,0+ 0,1 %, et son évolution sont présentés sur la Figure
54.

En premiere approche, ce rendement peut apparaitre relativement faible car il n'excéde pas les 8 %. A
mesure de comparaison, le rendement d’un moteur thermique (essence ou diesel) est d’environ 40 %
dans les cas favorables et chute aux alentours de 15 % dans des conditions dégradées. Cela étant, le
dispositif étudié est le premier prototype issu de la conception présentée, et I'objectif des travaux
présentés ici est bien de faire la démonstration de la capacité du dispositif a délivrer un déplacement
des doigts, et d'étre en mesure de lister les voies d'optimisation et d'amélioration. Elles sont nombreuses
et la réalisation de ce dispositif suivie de l'analyse de ses performances a grandement facilité la
réflexion sur ces aspects, ils feront I'objet d'une section dans le chapitre V de discussion. L'ensemble

des résultats a été regroupé au sein du Tableau 7.

Tableau 7 Résultats de 1’étude des performances du dispositif de DCC sur banc d’essai

Configuration Force ] ) Rendement
Energie Energie .

de charge Déplacement | totale ) ) énergétique
transmise au consommeée

cumulée moyen (mm) | développée (%)
ressorts (mJ) (mJ)

(N/m) (N)

6000 3+0,1 18,1+0,1 |27%1 2560 + 10 1,1+0,1

4000 6,5+ 0,1 26,1+0,1 |85%1 1740 £ 10 4,9+0,1

2000 79101 15,7+0,1 |62+1 880 + 10 7,0£0,1

0 8+0,01 N/A N/A 300+ 10 N/A
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Enfin, nous souhaitions également caractériser la vélocité de notre systeme de controle et de
motorisation pour passer de son état de repos a son déplacement maximal, avec et sans charge. Les
résultats ont montré une vitesse d’exécution maximale de 150 + 25 ms dans ’ensemble des cas

considérés préecédemment (6000, 4000 et 2000 N/m) (Figure 55).

Evaluation de la vélocité du servomoteur
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Figure 55 Mesure du temps de réaction minimal de I'exosquelette cardiaque
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IV.3.Validation iso volumique ex vivo

IV.3.1. Matériels et Méthodes

L’étape suivante de la validation du concept de I’exosquelette cardiaque a été de remplacer la charge
fictive des ressorts par une charge réelle sous la forme d’un ceeur explanté. L’objectif de cette approche
est de quantifier la capacité de notre solution a générer des pressions intra-ventriculaires

physiologiques, c’est-a-dire au-dela de 80 mm Hg pour le VG par exemple.

La manipulation a été congue de fagon similaire a la simulation réalisée dans le chapitre I11.2 avec un
modele dit iso volumique. La méthodologie employée s’inspire largement des manipulations dites de
cceur explanté ou cceur de Langendorff. Cette technique a été développé par Oskar Langendorff en
1897 pour permettre 1’évaluation pharmacologique de différents médicaments sur des cceurs isolés
maintenus en vie par rétro perfusion [108]. Ce geste s’appuie sur I’insertion d’une poche déformable
pour quantifier la pression générée par le cceur sans nécessiter la présence d’un circuit hémodynamique
complet (Figure 56). Dans le cadre de nos essais, deux ballonnets ont été introduits dans les cavités
gauche et droite d’un cceur de porc frais et reliés par des canules a des capteurs de pressions. Ainsi, la
déformation générée par 1’exosquelette cardiaque génére une augmentation de la pression,

reproduisant les conditions iso volumiques de la contraction cardiaque.

Figure 56 Schéma du positionnement d'un ballonnet intra-ventriculaire dans le cadre d'une manipulation de ceeur explanté de type
Langendorff
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Cette approche iso volumiqgue et non circulante nous permet de limiter la préparation des organes et
de ne pas nous exposer aux risques de fuites liés a I’utilisation d’un organe ex vivo. En effet, des essais
précedemment réalisés sans ballonnets mais en utilisant uniquement les structures natives du cceur ont
donné des résultats tres médiocres pour obtenir un maintien de fluide en condition iso volumique.
D’autre part, la simulation d’un modé¢le hémodynamique complet bas¢ sur 1’organe natif est un

challenge technique qui nécessite une logistique complexe [109,110].

Notre manipulation vise ainsi a acquérir les pressions dans les ventricules droits et gauches de fagon
concomitante avec le courant consommeé par le servomoteur afin de quantifier (i) la pression maximale
générée dans les cavités étudiées et (ii) 1’énergie nécessaire pour obtenir ces résultats. Cette étape
s’inscrit dans la suite logique des manipulations réalisées dans le chapitre 1V.2 concernant le

rendement et les efforts pouvant étre générés par 1’exosquelette cardiaque.

Aprées un prélevement chirurgical réalisé sur un animal mis a mort dans le cadre d’autres expériences
(et n’ayant pas affecté I’organe), les cceurs ont été nettoyés avec du sérum physiologique afin de retirer
le sang et les caillots potentiellement présents dans 1’organe. La majorité des annexes de 1’organe ont
alors été excisés (veines caves et pulmonaires) et environ 2 cm d’aorte et d’artére pulmonaire

émergeant des ventricules ont été préservés. Six coeurs ont été utilisées dans cette étude.

Deux phénomeénes distincts mais liés au modele de coeur porcin utilisés sont a noter ici. Tout d’abord,
la source des organes induit des variations dans les gabarits de cceur utilisés. Sur les six coeurs inclus
dans cette étude, deux séries de 3 ont pu étre distinguées par leur taille. D’autre part, un certain nombre
de différences existent entre les deux modeles anatomiques humain et porcin [111]. De facgon trés
synthétique, I’apex cardiaque porcin est constitué uniquement par le ventricule gauche, ce qui implique
la cavité ventriculaire droite est décalée vers le « haut ». Ces considérations expérimentales revétent
une importance significative dans 1’analyse de nos résultats et leur comparaison avec le cas « idéal »

numeérique (Chapitre 111.2)

Les ballonnets en latex ont alors été introduits dans les deux cavités a travers les valves sigmoides,
puis remplies de liquide afin d’obtenir une pression de repos basse (10 a 20 mm Hg). Des canules
rigides assuraient la fixation des ballonnets d’une part et I’attachement des canules aux vaisseaux
d’autre part (Figure 57). Une fois instrumenté de cette maniére, le cceur était déposé sur le banc d’essai
precédemment décrit (Figure 58) selon la disposition idéale sélectionnée a I’issue de 1’étude numérique
(Chapitre 111.2).
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Un temps de consigne de 275 + 25 ms a été programmé pour générer la phase de contraction du
dispositif et une durée deux fois plus longue a été choisie pour la phase de relaxation passive. Dans

une autre phase d’essai, un maintien de la contraction pendant 1000 ms aprés relaxation a été

programme.

8 9 10 11 12 13 14 15

dl Al Ll diie Ll

Figure 57 Photographie d'un cceur instrumenté avec les canules dans les deux ventricules (en rouge, la canule ventriculaire droite, en
vert, la canule ventriculaire gauche)

Figure 58 Photographie d'un cceur instrumenté sur le banc d'essai
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IV.3.2. Résultats

Les données obtenues ont pu étre acquises sur les coeurs testés (n =6) puis tracées sur un logiciel de
tableur. Une courbe typique est visible en Figure 59. Nous avons observé de trés faibles pertes de
pressions au fur et a mesure de essais successifs (moins de 5 mm Hg) qui ont éte attribuées a un défaut
mineur d’étanchéité des ballonnets car ce comportement s’est montré constant sur I’ensemble de nos

mesures.
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Figure 59 Courbe type des pressions ventriculaires obtenus sur le modéle ex vivo isovolumique

Les valeurs observées sur I’ensemble des essais ont montré une tres faible dispersion pour les valeurs
minimales et maximales des pressions obtenues dans le VG de 96 + 6 mm Hg avec un différentiel de

pression généré de 76 + 6 mm Hg.

Néanmoins une forte variabilité a été observée lors de ces essais sur la pression généerée dans le VD
avec 43 £ 5 mm Hg dans 3 cas et 91 £ 10 mm Hg dans 3 autres essais. Selon le gabarit des cceurs
utilisés lors des essais ex vivo et du fait de I’utilisation d’un mod¢le unique d’exosquelette cardiaque,
la compression externe appliquée sur la paroi du VD a pu étre plus ou moins efficace. Des courbes de

pressions similaires entre VG et VD sont observables dans ces situations (Figure 60).

Il convient de noter que des pressions aussi hautes n’ont pas lieu d’exister dans le VD en conditions
physiologiques car seuil d’ouverture de la valve pulmonaire est situé¢ aux alentours de 25 a 30 mm Hg

et que par conséquent ces valeurs n’ont de sens que dans le cadre de notre modele iso volumique.

123



100
90

=) (- -

60
50
40
30

10
15,5 16,5 17,5 18,5 19,5 20,5 21,5
Temps (s)

Pression (mm Hg)

<

—PVG —PVD

Figure 60 Relevé de pressions typique sur des cceurs de petit gabarit

Un autre résultat notable est la régularité de I’effet de 1’assistance. Sur des coeurs au gabarit comparable
(deux séries avec n = 3), on constate que lors de la succession des cycles d’activation, le profil des
courbes et les valeurs clés que sont le maximum, le minimum et la durée de cycle sont en tout point
identique. La durée du demi-cycle (phase de contraction) est de 200 £ 10 ms, valeur parfaitement

compatible avec une durée de systole physiologique d’environ 300 ms.

La capacité de ’exosquelette a maintenir la pression dans les cavités ventriculaire a également été
évaluée (Figure 61). Nous avons alors observé un pic de pression a 90 £+ mm Hg suivi par
I’établissement d’un régime stationnaire. Une variabilité de + 10 mm Hg a été constaté lors de ces

cycles de maintien de la pression.
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Figure 61 Graphique illustrant la stabilité du maintien en pression des cavités par la compression externe
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Le dispositif présente ainsi des performances assez intéressantes pour générer des pressions au-dela
des seuils classiquement établis pour I’ouverture des valves et ainsi amorcer 1’¢jection ventriculaire.
Dans cette étude, c’est la capacité a générer des pressions a 1’aide d’une certaine quantité d’énergie
qui a été investiguee.

Nous avons caractérise par ailleurs la consommation électrigue maximale de notre solution de

motorisation au cours des essais ex vivo (Figure 62).
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Figure 62 Schéma combiné de la pression et du courant consommé en fonction du temps

La puissance instantanée maximale relevée est de 17 W soit 2,8 A sous une alimentation de 6 V. Nous
en déduisons une consommation d’énergie de 1,8 £ 0.2 J pour chaque demi-cycle d’activation auquel
succede une chute quasi-instantanée de la puissance consommée. Cette seconde phase de relaxation
est passive et s’appuie principalement sur I’¢lasticité du tissu cardiaque lors du remplissage pour que

I’exosquelette retrouve sa conformation « ouverte ».

Les besoins énergeétiques releves ex vivo sont trés légerement supérieurs a ceux decrits in vitro pour
une raideur cumulée de 4000 N/m ce qui nous permet de postuler une raideur équivalente du cceur en
conditions iso volumiques entre 4000 et 5000 N/m. Cette hypothése bien que trés forte, pourra étre

utilisée pour affiner le dimensionnement du dispositif pour des versions futures du prototype.
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IV.3.3. Réflexion sur les besoins énergétiques

A la lumiére des données expérimentales obtenues, nous avons mis en perspective les quantités
d’énergie consommeées et transmises par notre systéme afin de conduire une réflexion sur les moyens

techniques pouvant étre employés pour alimenter 1’exosquelette cardiaque.

Nous avons employé plusieurs hypotheses dont (i) une fréquence de contraction de 1 Hz soit 60
battements par minutes, et (ii) une consommation énergétique dans les conditions observées lors des

essais iso volumiques (valeur moyenne plus écart-type).

Nos calculs présentent ainsi un besoin énergeétique de 172 800 joules par jour a raison de 86 400 cycles

de contraction nécessitant chacun 2 joules.

L’alimentation de dispositifs médicaux est soumise a des contraintes spécifiques selon les usages
souhaités et plusieurs technologies peuvent étre envisagées [112]. Les plus performantes sont les
batteries de type lithium (Li/l2), tres répandues dans les usages biomeédicaux et pouvant fournir entre
0,21 et 0,3 W.h/g [113,114]. La densité d’énergie disponible est alors entre 765 et 1080 J/g. Si on se
rapporte a I’énergie nécessaire pour 24h d’activité, il faudrait alors environ 160 & 220 g de batterie de
type Li/l; pour subvenir aux besoins de 1’exosquelette cardiaque dans sa forme actuelle et environ
300g dans le cas le plus défavorable (2.7 J/cycle soit 230 000 J/24h) soit 1’équivalent d’une batterie

d’ordinateur portable (MacBook Pro par exemple).

Ces calculs théoriques mettent en avant la viabilité de notre systeme sous une forme totalement

implantable nécessitant un stockage d’énergie raisonnable pour permettre son fonctionnement.
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V. Discussion

Le traitement de I’insuffisance cardiaque chronique terminale est une tdche complexe, tant au niveau
de la définition des fenétres thérapeutiques spécifiques a chaque étiologie que dans 1’équilibre subtil
entre bénéfice et risque pour le patient. 1l existe presque autant de pathologies que de patients et la

compréhension de ces tableaux cliniques uniques est nécessaire pour en aborder le traitement.

L’ensemble des travaux décrits dans ce travail sont clairement encourageants pour 1’émergence d’une
nouvelle arme dans 1’arsenal thérapeutique contre I’ICC terminale. Il convient cependant d’observer
ces résultats avec humilité, afin de bien identifier les enjeux de notre approche ainsi que les potentiels

écueils qui pourraient étre rencontres.
Deux aspects majeurs de cette étude peuvent étre soulignés :

e L’approche numérique macroscopique mise en ceuvre a montré son intérét et sa pertinence dans
la prédiction des phénoménes mécaniques survenant lors de la compression directe d’un coeur

par un dispositif mécanique d’assistance.

e Le prototype fonctionnel réalisé a démontré un fort potentiel thérapeutique lors des tests
préliminaires de par sa faculté a générer des pressions physiologiques dans un organe ex vivo
tout en conservant une consommation énergétique et un encombrement compatible avec une

implantation compléte du dispositif et de ses annexes.

Alors que nos résultats révélent une voie nouvelle pour I’assistance ventriculaire, les nombreuses
interrogations qui accompagnent ces recherches nous incitent a poursuivre nos investigations et a
renforcer notre compréhension des phénoménes mis en lumiére. Face aux vastes possibilités de
questionnement soulevés, nous discuterons les points jugés essentiels pour 1’analyse et la poursuite de

ces travaux.
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V.1.L’outil numérique : entre simplification et description exhaustive

La méthodologie numérique s’est révélée d’une aide considérable pour la compréhension des
phénomenes de déformation tissulaire ainsi que pour la prédiction de I’impact de notre solution sur le
tissu cardiaque et 1’organe dans sa globalité. L.’approche macroscopique revendiquée décrite dans les
travaux publiés [87] a démontré ses forces et ses limites quant a 1’observation de phénomeénes
survenant a la méme ¢échelle d’analyse. Toutefois, la nature méme des postulats et des hypothéses

considérées méritent un regard critique.

Le travail nécessaire pour la mise en pression du cceur passif s’est révélé supérieur a celui constaté ex
vivo avec un rapport d’un facteur 5 avec environ 80 mJ de travail mécanique nécessaire contre 400 mJ
estimé numériqguement. Cette limite de notre modele apparait a la lumiere de notre simulation iso
volumique mais n’avait pas été constatée lors de son usage pour 1’évaluation d’une technique de
fixation au myocarde. Ce comportement est issu de plusieurs phénomeénes avec notamment un tissu
dont le comportement est plus rigide ex vivo qu’il ne le serait in vivo d0 a la rigidification progressive
du tissu excisé et a une température et un niveau d’hydratation non maitrisé. Une différence majeure
entre ces modeles est la direction de sollicitation du tissu. En effet, 1’identification de la loi de
comportement a été réalisée par traction uni axiale sur des échantillons de paroi ventriculaire orientés
comme le grand axe du cceur (de 1’apex aux vaisseaux) alors que la compression est effectuée dans le
petit axe de fagon orthogonale a la paroi. Connaissant 1’existence de ce biais, notre étude s’est
principalement focalisée sur une comparaison relative des cas considérés entre eux sans chercher a
atteindre un niveau physique de précision. Toutefois, une évolution envisagée de ce modele est
d’utiliser une méthode d’identification inverse a partir des résultats obtenus ex vivo pour adapter notre

modele a ce type sollicitation précise sans nécessiter d’essais expérimentaux supplémentaires.

Une approche pragmatique a été employée pour équilibrer au mieux le temps de développement, de
prise en main et I’obtention de résultats nécessaires au projet. Cette logique a guidé la réalisation du
modéle iso volumique décrit dans la section I11.2. Les limites de ce modéle sont ainsi assumées et
cohérentes avec I’ensemble du projet. L’axe majeur d’amélioration est la prise en compte des
mouvements de fluide au sein d’un mode¢le circulatoire qui permettrait d’étudier 1I’influence de la DCC

sur le Volume d’Ejection Systolique (VES) et le débit cardiaque en résultant.
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V.2.Validation du concept de MDCC

Le prototype d’exosquelette cardiaque s’est révélé en mesure d’égaler et de dépasser les seuils de
pressions ventriculaires physiologiques (80 et 30 mm Hg) dans un modele iso volumique ex vivo. Les
valeurs observées dans le VG laissent présager que le seuil d’ouverture de la valve aortique est atteint
et conduira a I’éjection correcte du sang vers 1’aorte. Nous constatons que dans notre approche pour la
géneration de compression cardiaque directe mécanique, la motorisation actuelle est suffisante. Nous
avons toutefois pu constater que nous étions actuellement proche des limites de notre ensemble
assemblage/transmission/moteur et nous discuterons ce point dans le chapitre suivant. La réactivité du
systeme a montré sa compatibilité avec une fréquence d’utilisation oscillant entre 1 et 2 Hz, avec un
temps de systole pouvant atteindre un minimum de 150 £ 25 ms. Le temps physiologique de la systole

est considéré de 270 + 30 ms chez 1’étre humain.

D’autre part, I’énergie nécessaire pour atteindre cet objectif se situe dans un intervalle cohérent avec

des valeurs de 1,8 J par cycle, correspondant a un stockage d’énergie de 155 520 pour 24h d’utilisation.

Deux remargues majeures peuvent étre formulées vis-a-vis de ces résultats en conditions iso
volumiques sur un cceur passif. Premiérement, on rappellera que I’objectif du traitement de I’ICC est
la restauration d’un débit et non des pressions intra cavitaires. Des étapes de validation supplémentaires
sont nécessaires pour valider entierement le concept de DCC mécanique notamment dans sa capacité
a générer un débit suffisant. L’autre remarque concerne le travail sur un modéle passif. En effet, dans
le cadre de I’ICC, le cceur, bien que malade, reste capable d’¢jecter du sang vers 1’organisme. Il est
possible d’observer un régime de pression normal mais un VES et un débit cardiaque trés altéré dans
le cadre de I'ICC.

Cette capacité s’inscrit dans la continuité des travaux des 50 derniéres années relatifs a la DCC et a
son fort potentiel. Neanmoins, un des éléments innovants de notre approche est 1’utilisation d’un
dispositif de DCC mécanique, la ou 1’écrasante majorité des travaux précédents ont eu recours a des
poches et/ou tubulures sous pression pour déformer la paroi externe du myocarde. La mise sous
pression rapide des systemes de FDCC nécessite pour le moment la présence d’une source de fluide

pressurisé (mural ou en bouteille) qui reste un frein majeur a une approche clinique.
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V.3.Conception et réalisation d’un prototype fonctionnel

Le processus global de conception et de fabrication d’un prototype fonctionnel a été une étape cruciale
de ce travail de thése. Alimentée par les étapes de dimensionnement et d’optimisation des chapitre
I11.1 et 111.2, cette réalisation visait a créer un dispositif de DCC mécanique correspondant au mieux

au cahier des charges défini dans I’introduction de ce document.

Une difficulté majeure a été 1’absence de dispositifs réels au préalable. En dehors des illustrations
issues des brevets identifiés, ¢’est I’'imagination et la créativité de I’équipe de ce projet qui ont été mis

a contribution.

Le prototype présentait la particularité d’étre rigide, contrairement aux modeles de DCC Fluide les
plus récents qui peuvent étre implantés par déploiement tres peu invasif [79]. Ainsi, ’adaptation de
I’ergonomie globale du dispositif a été réfléchie pour s’adapter aux fortes contraintes spatiales d’une
implantation thoracique. Un des challenges de notre approche était de gérer I’articulation des éléments
de la base du dispositif sans induire une grande quantit¢ de mouvement. A 1’aide de 1’étude
paramétrique réalisée dans le chapitre I11.1, la solution obtenue représente un volume inférieur a
345 cm?® (volume d’un cone tronqué de diamétre 64 & 40 mm sur 40 mm de hauteur) pour sa portion

apicale avec une épaisseur supplémentaire de 3 £ 2 mm autour des parois ventriculaires.

Ces dimensions réduites visaient a favoriser la possibilité d’une implantation mini-invasive. Le
diametre du prototype est de 66 mm, jugé compatible pour une implantation par thoracotomie latérale,
moins délabrante pour le patient qu’une sternotomie complete. Une future évaluation d’implantabilité

chez I’animal est prévue comme perspective du projet.

Un des points clés du cahier des charges était également de pouvoir s’adapter aux morphologies
spécifiques de chaque patient. Bien que cet aspect ne soit pas actuellement critique dans la validation
du concept de compression cardiaque directe, la personnalisation du dispositif selon 1’anatomie du
patient cible est envisagée grace aux solutions actuelles de segmentation basées sur 1’imagerie

cardiaque clinique (IRM, Scanner) et a 1’adaptation des doigts via le CAO.
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La solution obtenue au terme de ce travail de these applique un déplacement et une force identiques a
I’ensemble des doigts de 1’exosquelette. Ce fonctionnement a été (i) sélectionné pour une facilité de
conception initiale et (ii) confirmé par les résultats de I’étude numérique (Chapitre 111.2). On peut
néanmoins supposer que 1’intérét d’un déplacement indépendant ou semi-indépendant (par couple) des
différents doigts, permettrait un controle plus fin et plus précis de la déformation du cceur. Cette
capacité serait d’une importance bien plus grande dans des situations ou 1’on souhaiterait réduire ou
supprimer la déformation, du fait de la présence d’une zone a risque comme dans le cas d’un tissu
infarci ou de la présence d’un pontage coronaire antérieur a I’implantation de I’exosquelette. Cette
fonctionnalité est a I’heure actuelle un challenge technologique mais différentes solutions sont d’ores

et déja a I’étude pour permettre un mouvement non uniforme des doigts.
V.4.Phénomeénes potentiels anticipés

Avant méme de débuter les phases de validation in vivo de I’exosquelette cardiaque, plusieurs aspects
liés au concept de la DCC peuvent étre discutés afin d’établir une stratégie d’anticipation des risques

potentiels.

De maniere intuitive, il parait évident que 1’exosquelette cardiaque a de fortes chances d’affecter le
tissu sur lequel il agit, qui plus est de maniéere néfaste. Une sollicitation répétée induit mécaniquement
des contraintes et une fatigue d’autant plus importante que 1’assistance aurait un rythme moyen
d’environ 1 Hz (60 battements par minute). Deux approches complémentaires pourraient étre menées
pour répondre a cette intuition. Une premiere solution envisagée est numérique et consiste dans le
développement d’un modele dynamique qui serait capable de rendre compte d’un effet prolongé de
I’assistance sur le cceur, similairement a un essai de fatigue réalisé en mécanique. Cette perspective
semble complexe car nous n’avons a I’heure actuelle pas été en mesure d’identifier de modéles
numeriques existants rendant compte de ces phénomeénes. En effet, I’évolution du tissu cardiaque ne
peut pas étre approchée par une simple considération de I’endommagement, comme c’est le cas en
mécanique des matériaux, car des phénomeénes de cicatrisation et de fibrose ont lieu. Ce type

d’événement n’est pas décrit ou implémenté dans les lois de comportement de mécanique classique.

Ce travail représente une perspective scientifique d’un grand intérét mais qui nécessite une

amélioration consequente des outils numériques actuellement a notre disposition.

En cela, une évaluation in vivo de I’impact tissulaire de la DCC sur le cceur nous semble 1’approche la
plus réaliste. Une évaluation histologique des tissus sollicités durant une période définie permettrait

d’observer des modifications plus ou moins marquées du tissu et des cellules le composant.
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Une hypothese assez forte est qu’une inflammation devrait étre observée a I’emplacement des points
de contact de 1’exosquelette cardiaque. Les travaux récents publiés sur la FDCC [75] recélent de
premiers éléments de réponse et illustrent la nécessité d’une réflexion approfondie sur une interface

entre le ceeur et le dispositif visant a limiter ou supprimer ces effets potentiellement délétéres.

Les travaux publiés par notre équipe concernant I’impact d’une suture en traction sur le tissu
myocardique trouvent également des perspectives intéressantes dans les effets attendus de 1’assistance.
En effet, I’efficacité¢ de la compression cardiaque directe est directement liée a la localisation de la
déformation a la surface du coeur comme nous 1’avons démontré dans le chapitre I11.2. Une fixation
efficace et aussi peu traumatique que possible est ainsi nécessaire pour espérer préserver les

performances de 1’exosquelette a court, moyen et long terme.

Deux approches pour évaluer I’impact tissulaire de la DCC sur le cceur peuvent étre envisagées pour
cette problématique, avec (i) I’ajout de points de suture numériques comme décrit dans le chapitre 11.2
au modéle de DCC utilisés dans le chapitre I11.2 ou (ii) par une évaluation macro et/ou microscopique

consécutive a I’implantation in vivo de I’exosquelette cardiaque.

Enfin, il convient d’évoquer la fatigue mécanique et 1’usure du dispositif en lui-méme qui subit la
méme fréquence de sollicitation. Une étude sur banc d’essai avec charge fictive telle que réalisée dans
le chapitre 1V.2 et prolongée sur une plus grande durée (plusieurs heures a plusieurs jours) fournirait
des premiers éléments sur la durabilité potentielle de I’ensemble des éléments de 1’exosquelette.
Malgré les phénomeénes évoqués, une approche observant le rapport bénéfice/risque pour le patient
devra étre respectée pour juger de la pertinence et du potentiel de I’exosquelette cardiaque. Les
résultats encourageants rapportés au cours de ce document soulévent, a raison, un grand nombre de
questionnements sur la viabilité de cette solution thérapeutique qui doivent continuellement étre mis

en perspectives.

De nombreuses difficultés techniques persistent avant que la Compression Cardiaque Directe puisse
trouver sa place dans I’arsenal thérapeutique des médecins et persisteront encore au-dela, comme c’est

le cas pour d’autres stratégies de soin.

La recherche d’une réponse totale et absolue a la problématique de I’insuffisance cardiaque est un idéal
et nos recherches doivent conserver un pragmatisme a I’aune de la difficulté de la tache envisageée.
L’objectif de ces travaux et des travaux futurs doit s’inscrire dans une logique bienveillante vis-a-Vvis
du patient et permettre d’envisager une qualité de vie supérieure pour des patients réfractaires aux

therapies actuelles.
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V.5.Perspectives

Les résultats décrits et discutés dans ce document augurent des perspectives palpitantes pour la
recherche sur la Compression Cardiaque Directe et la thérapie de I’insuffisance cardiaque chronique
en general. Bien que partiellement évoqués précédemment, nous souhaitons décrire dans ce chapitre
un ensemble de pistes prometteuses dans la poursuite de nos travaux. Ces aspects sont autant de défis
scientifiques, techniques et technologiques qui devront étre relevés pour apporter 1’exosquelette

cardiaque entre les mains du chirurgien et le corps des patients.

Le respect du cahier des charges idéal décrit dans 1’introduction de ce travail dessine d’ores et déja les
contours des développements futurs, 1a ou notre prototype n’apporte pas encore de réponse

satisfaisante.

La synchronisation de 1’exosquelette cardiaque au rythme natif du patient est une fonctionnalité
indispensable avant de songer a I’implantation du dispositif in vivo. On imagine aisément la gravité
d’une contraction asynchrone du dispositif qui aurait pour conséquence de désamorcer la pompe
cardiaque en limitant fortement son remplissage diastolique. Le positionnement du dispositif dans le
thorax laisse présager qu’une mesure in situ de 1’activité électrique du coeur représente une solution
adéquate pour synchroniser notre assistance. Cette mesure serait intégrée au contréleur électronique
régissant I’exosquelette permettant de réagir dans un délai de I’ordre de la milliseconde voire en

dessous.

La détection d’un motif différent du pic QRS comme I’onde P est également envisagée afin d’anticiper
I’instant le plus efficace pour assister le myocarde (Figure 63). Chez les patients déja traités pour des
troubles du rythme, 1’usage conjoint d’une solution de pacing cardiaque (pacemaker) et de
I’exosquelette cardiaque semble tout a fait réaliste, du fait de la performance des appareils actuels et
de leurs capacités de monitorage et de correction du rythme natif. Les capacités des microcontréleurs
(détection et réaction) peuvent étre de 1’ordre de la microseconde, permettant une trés bonne réactivité

cycle par cycle.
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"

Onde P:
Systole auriculaire

Espace PR:
Conduction
auriculo-ventriculaire

Complexe QRS :
Systole ventriculaire

OndeT:
Diastole ventriculaire

Figure 63 Schéma et détails des ondes caractéristiques de I'électrocardiogramme

Enfin, il est de notre avis que le challenge majeur que devront relever les dispositifs de Compression
Cardiaque Directe, qu'ils soient fluides ou mécaniques, est celui de I’asservissement de 1’assistance au
fonctionnement du cceur natif. Bien que la synchronisation au rythme cardiaque soit un impondérable,
la définition, la mesure et 1’adaptation intelligente a un ou plusieurs parametres physiologiques est un
enjeu essentiel de la thérapie par assistance externe. Une mesure de la force et/ou de la pression
appliguée au niveau de chaque doigt permettrait de « sentir » de fagon continue les parois du cceur et
d’appliquer une précontrainte permanente a 1’organe pour lutter contre son remodelage. Cette mesure
indirecte permettrait également de maintenir les forces de contact dans un domaine jugé efficace et

sans risque pour le patient.

Des mesures plus invasives des pressions ou du débit cardiaque représentent la solution la plus précise
et la plus efficace mais I’obtention fine de ces parameétres sur une longue durée représente un challenge
technologique de plus a relever. Enfin, nous pouvons évoquer succinctement des techniques comme
(i) la tonométrie artérielle dynamique [115] ou (ii) I’utilisation de la PEA (Peak Endocardial
Acceleration) [116] qui permettraient respectivement d’évaluer la pression aortique ou la contractilité

cardiaque in vivo afin d’y asservir le fonctionnement de I’exosquelette cardiaque.
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Conclusion générale

Les travaux menés au cours de cette thése ont abouti a la conception et a la validation préliminaire
d’une solution de DCC mécanique, congu pour le traitement de 1’insuffisance cardiaque chronique
terminale. Le modéle numérique décrivant le comportement macroscopique du myocarde passif sain
a montré d’excellentes capacités dans 1’étude de I’impact d’une compression cardiaque directe sur un
modéle cardiaque iso volumique, tout en conservant une simplicité d’application et un fort potentiel

d’amélioration.

Le prototype fonctionnel congu et réalis€ presque exclusivement a I’aide des techniques de
modélisation numérique et de fabrication additive, a permis de valider le potentiel de la Compression
Cardiaque Directe Mécanique par sa faculté a générer des pressions physiologiques supérieures au

seuil d’ouverture des valves (80 et 30 mm Hg) dans un cceur animal.

L’étude de I’énergie nécessaire pour I’alimenter nous a fourni des preuves concrétes et encourageantes
sur (i) I’avantage de ce principe de fonctionnement par rapport aux autres techniques de DCC Fluide
et (i1) sur la possibilité d’une implantation totale du dispositif et ses annexes chez le patient. La
consommation d’environ 2 J par contraction indique la possibilité d’alimenter notre dispositif a I’aide
de batteries de type Li/l> permettant 3 jours de fonctionnement continu pour un poids inférieur & un

kilogramme.

Tandis que de nombreuses interrogations persistent sur 1’application clinique d’une telle thérapie, nos
travaux ont largement justifié I’intérét de notre approche et nous encourage a persister dans le

développement de la thérapie par compression cardiaque directe mécanique.

Bien que la route soit encore longue avant d’envisager une implantation de cette solution chez
I’homme, notre sentiment est que les avantages de cette approche bénéficieront encore dans les années
a venir des avancees dans la compréhension de la physiopathologie de I’insuffisance cardiaque, des
progrés de la miniaturisation mécanique, de la recherche sur les matériaux innovants implantables et
des techniques nouvelles d’adaptations aux conditions physiologiques et anatomiques des patients,

s’inscrivant ainsi dans la voie des thérapies patient-spécifique de plus en plus plébiscites.
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ARTICLEINFO ABSTRACT

Keywords: Study: Implantation of a Left Ventricular Assist Device (LVAD) may produce both excessive local tissue stress
i/‘[’fure @ and resulting strain-induced tissue rupture that are potential iatrogenic factors influencing the success of the
lyocardium

Tensile Test surgical attachment of the LVAD into the myocardium. By using a computational simulation compared to me-

Hyperelastic chanical tests, we sought to investigate the characteristics of stress-induced suture material on porcine myo-

cardium.

Methods: Tensile strength experiments (n =8) were performed on bulk left myocardium to establish a hyper-
elastic reduced polynomial constitutive law. Simultaneously, suture strength tests on left myocardium (n = 6)
were performed with a standard tensile test setup. Experiments were made on bulk ventricular wall with a single
U-suture (polypropylene 3-0) and a PTFE pledget. Then, a Finite Element simulation of a LVAD suture case was
performed. Strength versus displacement behavior was compared between mechanical and numerical experi-
ments. Local stress fields in the model were thus analyzed.

Results: A strong correlation between the experimental and the numerical responses was observed, validating the
relevance of the numerical model. A secure damage limit of 100 kPa on heart tissue was defined from mechanical
suture testing and used to describe numerical results. The impact of suture on heart tissue could be accurately
determined through new parameters of numerical data (stress diffusion, triaxiality stress). Finally, an ideal
spacing between sutures of 2 mm was proposed.

Conclusion: Our computational model showed a reliable ability to provide and predict various local tissue
stresses created by suture penetration into the myocardium. In addition, this model contributed to providing
valuable information useful to design less traumatic sutures for LVAD implantation. Therefore, our computa-
tional model is a promising tool to predict and optimize LVAD myocardial suture.

1. Introduction in improving quality of life (Rogers et al., 2010; Stewart and Givertz,

2012), however, attachment of the device to the heart remains a de-

Cardiovascular diseases remain the leading cause of mortality, and
heart failure (HF) therefore represents a major health and economic
burden as well as a challenge in therapeutic management (Go et al.,
2014; Bui et al.,, 2011; Braunwald, 2013). For a large proportion of
patients, a heart transplant is not available and pharmacological
treatments are not efficient enough. In these cases, implantation of
ventricular assist devices (VADs) is considered either as a life-
prolonging therapy, a bridge to transplant or, in some cases, as a de-
finitive implantation (Heidenreich et al., 2013; Seyfarth et al., 2008).

Over the past few years, LVAD has certainly shown clear properties

bated and critical issue (Bernhardt et al., 2015; Charitos and Sievers,
2010). In order to minimize the risk of myocardial tearing and bleeding
the device is fixed and secured to the ventricle with U-suture using
polytetrafluoroethylene (PTFE) pledgets to spread and reduce the me-
chanical stress. Despite numerous improvements, debate about the risk
and optimization of LVAD attachment is still ongoing (Bernhardt et al.,
2015; Hanke et al., 2016). The LVAD surgical implantation remains a
complex procedure that requires good knowledge of the technique and
great dexterity. Among all the aspects of this procedure, the suture of
the device to the myocardium is crucial because it might impact both

“Corresponding authorat: Ecole de Chirurgie Nancy-Lorraine, HVL, Université de Lorraine, Nancy, France.

https:/ /doi.org/10.1016/jjmbbm.2018.03.032

Received 22 January 2018; Received in revised form 23 March 2018; Accepted 26 March 2018

146


https://doi.org/10.1016/j.jmbbm.2018.03.032
mailto:antoine.chalon@gmail.com
https://doi.org/10.1016/j.jmbbm.2018.03.032
http://www.sciencedirect.com/science/journal/17516161
https://www.elsevier.com/locate/jmbbm

A. Chalon et al.

EXPERIMENTAL
S

Suture strength

Journal of the Mechanical Behavior of Biomedical Materials 82 (2018) 291-298

RESULTS

Global stress

test on tissue

behavior

4 NUMERICAL

Tensile strength
test on tissue S

Finite Element
Modelling

'd B,
_| Enhanced data on
J local strain/stress

A J

Fig. 1. Schematic representation of global study strategy.

acute and long-term success of the LVAD therapy. Thatis why the study
of the myocardium in response to stress and, in this particular case, to
suture materials still presents great interest as a solution to analyze and
optimize LVAD suture.

The modeling of the left heart and related mechanical behaviors of
heart muscle in response to multi-axial traction, compression and shear
stress remains a challenging topic due to the complexity and specific
mechanical characteristics of the myocardium (Humphrey et al.,
1990a). Biaxial and shearing explorations have been widely used to
investigate such parameters, but accurate data are somewhat impaired
by the method of performing the tissue gripping and the nature of heart
samples. In papillary muscle, a highly specific heart structure, some
authors have however found good correlation between uniaxial tensile
strength response and hyperelastic models (Humphrey et al., 1990b;
Hassan et al., 2012). Recently, numerical models for heart simulations
(Nash and Hunter, 2000; Baillargeon et al., 2014; Smith et al., 2011;
Horowitz et al., 1986; Sermesant et al., 2006) have been developed to
describe myocardial tissue with multiple levels of complexity (Pinto
and Fung, 1973). Most of the models provide an exhaustive description
with a large number of parameters. However, these models, which are
frequently performed on a specific area of heart tissue, are rather
complex to use and hard to implement in terms of calculation time
(Stevens and Hunter, 2003; Sommer, 2013; Huyghe et al., 1991; Lin and
Yin, 1998). Nonetheless, the use of numerical simulation and more
precisely of finite element analysis (FEA) seems of great interest. We
hypothesize that numerical data on the stress fields near myocardial
sutures may be used to determine minimal spacing between sutures to
prevent excessive stress concentrations.

To our knowledge, no previous study has reported data relative to a
numerical model adapted to myocardial suture.

On the other hand, the literature about suture materials has pro-
vided only generic data with global stress studies (Naleway et al., 2015;
Paez et al., 1994). Again, no study on the impact of suture material on
the myocardium has been found.

In this paper, we first intended to establish an isotropic constitutive
law with a small number of reliable parameters from uniaxial tensile
tests. Following a similar methodology to that which was used to study
tendon suturing (Rawson et al., 2015), we hypothesized that numerical
simulation using finite element analyses (F.E.A.) of sutures may provide
new data to evaluate the anchoring of a device into the myocardium.
Moreover, recent communications from the U.S. Food and Drug Ad-
ministration (FDA) have confirmed a firm intent to include simulation
in the development cycle of biomedical devices (Morrison et al., 2017;
Malinauskas et al.,, 2017). This kind of analysis is cost-effective and
allows a drastic reduction in the number of animals required.

The study herein describes a numerical model for left myocardial
suture evaluation based on:

¢ Characterization of mechanical properties of the left passive myo-
cardium by uniaxial tensile strength testing.

¢ Evaluation of mechanical resistance of a U-suture in left myo-
cardium samples.

¢ Setup and validation of a finite element model (FE) for left
myocardial suture study.

With the help of the model hereby presented, we aim to provide a
numerical tool for the assessment of stress concentrations caused by
suture into the left ventricle. The investigation of the stress fields should
allow us to define a numerical threshold for suture spacing.

2.Materials and methods

2.1. Study design

This study proposed to investigate local stresses around the sutures
following a myocardial suture as described for a LVAD implantation.
Following a similar methodology to that reported by Rawson et al.
(2015), both experimental and numerical investigations were simulta-
neously conducted to show the limitations of a single experimental
evaluation and highlight the contribution of a numerical model to im-
prove the reliability of these investigations. To setup the Finite Element
Model (FEM), myocardium uniaxial characterizations were performed.
A synthetic diagram of this strategy is presented in Fig. 1.

2.2. Harvest and shaping of ventricular wall samples

Pig hearts were surgically harvested at the School of Surgery using
the facilities of operating rooms (OR) under the supervision of staff
certified in experimental animal surgery (authorization number 54-96,
Dr. Nguyen Tran). All procedures followed the NIH guidelines of the
Guide for the Care and Use of Laboratory Animals and were in accordance
with French legislation (Ministerial Authorization n°C54-547-5). Cardiac
explantation was performed on animals previously anesthetized and
used for training purpose in order to follow the Reduction rule provided
by the 3 R's guidelines (Bratcher and Reinhard, 2015). Precautions were
taken to preserve myocardial integrity as well as mechanical properties.

A total of 14 pigs (aged 3-5 months, weighing 45 + 5kg) were
premedicated with midazolam (1 mg/kg, im) and ketamine (10-20 mg/
kg, im). Anesthesia was induced with propofol (100mg, iv) and
maintained (30 mg/h, iv) during the whole procedure. Analgesia was
obtained by administration of sufentanyl after catheterization of the

right internal jugular vein.

Following surgical guidelines (Humphrey et al., 1990b), a median
sternotomy was performed, and the pericardium was opened. Then, the
ascending aorta was cross-clamped, and the heart was arrested with a
50-100 ml intracardiac injection of a solution with high potassium
concentration. Hearts were harvested and rinsed immediately with cold
Krebs-Henseleit buffer (4 °C) to remove blood and clots before complete
immersion in this solution. Harvesting procedures were systematically
performed less than 4 h before mechanical assessment.

Leftmyocardial tissue (20 x 30 mm ) was excised with transmural
incisions through the anterior aspects of the left and right ventricles as
seen in Fig. 2. In order to closely simdlate the surgical features of a
LVAD implantation and minimize the influence of wall thickness dis-
crepancies, a senior cardiac surgeon validated the location of ven-
tricular sampling sites. For each heart, one sample of left ventricle was
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Fig. 2. Left ventricular sample harvested from fresh porcine heart.

obtained. For suture testing (n=6), raw samples were prepared with
suture material.

For tissue characterization (n =8), the heart section of interest was
trimmed and shaped to obtain a parallelepiped of 10 x 30 x 5 mm® in
line with previously published studies (Forsell and Gasser, 2011).
Specificshape wasdesignedto getpropertissulargrippingandensure
thatrupture would occur in the center of the sample and not beside the
clamps.

2.3. Testing apparatus and methodology

A tensile strength testing device (10 kN, ERIKSEN, Germany) was
used with a constraint gauge for the strength measurement and a Linear
Variable Differential Transformer (LVDT) to assess the displacement
(Gefram, Italia). Fig. 3 illustrates a schematic view of both configura-
tions selected for this study. Trials were performed at a speed of
10 mm/minute, which corresponded to a strain rate & of 0.006 s'to
preserve relevance with the size of the samples as reported in similar
publications (Forsell and Gasser, 2011).

Both parameters were recorded in real-time with a National
Instruments acquisition card and LabVIEW software (National
Instruments, Switzerland) with a custom LabVIEW application (VI)
designed for this experiment with 50 acquisitions per second.

Both tensile and suture strength testing were performed on this
device with differences in the clamping method, using (Fig. 3a) two
metal plates fixed to each other for tensile testing and (Fig. 3b) fastened
with suture material. Methyl cyanoacrylate glue was used between
clamps and samples to prevent slipping.

The main goal of these trials was to collect uniaxial stress-strain
data for calibration of the model and setup of FE simulation. Published
studies on a large panel of soft biological tissues have investigated on
uniaxial experiments (Baillargeon et al., 2014; Bratcher and Reinhard,
2015; Forsell and Gasser, 2011). Heterogeneous results were reported,
consecutive to variable methodologies. Therefore, we decided to carry
out dedicated experiments to ensure consistency within this study.

Mean value of the thickness of each sample was used for this study,
since ventricular thickness was not uniform with the transventricular
samples.

In order to collect comparable data from all samples, a specific
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protocol for the surgical sutures was designed. The distance between
entry points of the U-suture through the piece of medical grade PTFE
pledget (15 x 25 x 0.5 mm®) and the free border of the sample was set
to 10mm. Stitches were performed using a 3-0 non-absorbable poly-
propylene suture.

Depth of the sutures within the left ventricular myocardium resulted
from the achievable distance run by the needle (about 10 mm deep).

Once prepared with the standardized pledgeted U-suture, the
sample was positioned and secured with five ligature knots. A sym-
metrical positioning was adopted to avoid artefacts and excessive stress
that might result from embedding the sample in a fixed jaw.

2.4. Finite Element Model (FEM) setup

Finite Element Modeling (FEM) and simulation were performed
using Abaqus 6.14-5 (SIMULIA, Dassault Systéemes, USA) Explicit
Package. For time optimization purpose, only a quarter of the experi-
mental trial was simulated, then two symmetry planes were used along
the Z and Y-axis. Model size was set to 15 x 25 x 15 mm’ for the
myocardium and to 12.5 x 15 x 0.5 mm® for the pledget (Fig. 4a and
b). Suture diameter was set to 0.245 mm, corresponding to the 3-0
polypropylene suture (Naleway et al.,, 2015), typical suture material
used in the operating room. An overall displacement of 25 mm was
imposed at the top of the suture (Fig. 4b).

Myocardium density was set to 1.053 g/ml following the metho-
dology used in several publications on either rats (Vinnakota and
Bassingthwaighte, 2004) or human (Katz et al., 1988). Following data
from the literature (ASM International, 2009), the pledget was setup as
an elastic material with a density of 2 g/cm® and a Young Modulus of
550 MPa. Suture wire material data were extracted from the literature
(Naleway et al., 2015), density was set to 0403 g/cm’® and Young
Modulus to 745.6 MPa.

A hyperelastic isotropic material was used to describe myocardium
behavior and its parameters were computed from myocardium tensile
test. General contact formulation between wire and heart tissue was
setup with a 0.005 friction coefficient based on the work of Rawson
et al. (2015). Myocardium and PTFE pledget were tied to simplify
model contact.

PTEE Pledget and Polypropylene suture were meshed using re-
spectively 229 and 264 C3D8R hexahedral elements. Left ventricle
myocardium was ideally meshed with hexahedral elements. The part
was split in three domains, the external bulk myocardium (5460 C3D8R
elements), the internal contact sheath (1480 C3D8R elements) and an
intermediate domain. The latter pecific volume was meshed using tet-
rahedral elements (11,019 C3D4) was to be used to link hexahedral
domains (Fig. 4c). The internal sheath was created to optimize contact
handling inside the simulation. Mesh convergence analysis was per-
formed to ensure the accuracy of the simulation results. An increase of
mesh densities of about 100% (number of elements), the maximum
relative error on predicted force was found to be lower than 2%.

2.5. Calculation, fit and statistical analysis

Displacement and strength were collected from uniaxial tensile
strength tests then converted to engineering and then true stress/strain
curves when applicable. Numerical stress results were analyzed using
equivalent Von Mises stress formulation.

Parameter fitting was performed using Abaqus Evaluate Toolbox.
This specific tool was able to optimize parameters for several hyper-
elastic material laws and to choose the most stable and accurate be-
havior. The rupture strength (rupture point) was defined as the max-
imum recorded strength. Therefore, all data beyond the rupture point
were excluded (or withdrawn).

Correlation between left ventricular thickness and rupture strength
was calculated with GraphPad Prism (GraphPad Software, San Diego,
California US).
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Fig. 3. Schematic view (not to scale) of experimental apparatus for (a) tensile test and (b) suture test. (c) Global view of apparatus before sample setup. (d) Sample
view prior to loading.
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Fig. 4. Setup of the FE model with (a) dimensions in millimeters, (b) boundary conditions and load and (c) mesh.

Numerical data from simulation were obtained using Abaqus
Toolboxes and Python custom scripts.

3. Results

3.1. Hyperelastic numerical behavior

Experimental curves obtained by tensile tests are illustrated on
Fig. 5a. The overall behavior of the left ventricle material was hyper-
elastic and led to progressive rupture for stress above 100 kPa. The
dataset showed some variability due to the stochastic nature of

biological specimens. However, global behavior was found to be very
similar, and a mean trend can be deduced. Each curve was fitted by a
second order polynomial equation o = a-¢2 + b-.

Among the available hyperelastic material laws, the reduced poly-
nomial formulation (Table 1.) is found to provide numerical stability of
the model at all strains. As illustrated on Fig. 5b, this specific hyper-
elastic law shows a perfect match with the previously computed mean
curve. Parameters of the constitutive law are summarized in Table 1.
The onset of sample damage starts for a von Mises stress above
150 kPa as shown on Fig. 5.a. With a safety factor of 1.5, a statistical
rupture threshold for the material was defined at 100 kPa (Fig. 5.a) as a
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Fig. 5. (a) Individual tensile test results (b) mean results and fit provided by Abaqus Evaluate algorithm. The mean behavior is deduced from the average polynomial
parameters (red dots). Red bars illustrate the standard deviation over a and b parameters. The mean curve is used to describe the statistical average subject.

Table 1
N N 1
Equation R I Y AP I G 0
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f/atiameters Cio (MPa) Czo (MPa) D D2
ale 0.0514 0.0419 0.98 0

limit beyond which rupture may statistically happen.

3.2. Mechanical study of a left ventricle U-suture

Suture strength testing was performed on six harvested pig hearts.
An example of load-displacement curve from these tests was plotted in
Fig. 6a. The overall trend presents a hyperelastic profile. Unlike stan-
dard tensile strength tests, it has not been possible to use stress versus
strain curves due to the clamping method leading to a highly hetero-
geneous stress field. On the left of the marker, force increases uniformly
with displacement. Beyond the marker, previous hyperelastic behavior
was altered by the occurrence of tissue damage.

This led to the rupture of the myocardium sample at the maximum-
recorded force. Thickness and rupture strength results for all samples
are summarized in Table 2.

The results from left ventricle sample suture testing have shown a
mean rupture strength is 15.43 + 3.658 N.

Correlation test between thickness and rupture strength has shown a
positive relationship between these variables with a R?of 0.7131,

(a)

Force (N)

0 T T T T T

0 10 20 30 40 50
Displacement (mm)

Table2
Specimen (N=6) Mean thickness (mm) Rupture strength (N)
Left Ventricle 1 12.8 10.82
2 14.8 16.31
3 15.1 14.29
Mean 13.7 13.47
Standard Deviation 16.4

illustrated in Fig. 6b.

3.3. Numerical simulation of a U-suture on the left ventricle

In order to validate our numerical simulation, comparison was
made between the experimental response from suture tensile tests and
the numerical response. Increasing displacement along the Y-axis was
applied in the FE model at the top of the suture, reproducing the
equivalent mechanical experiment. Imposed displacement was of
25mm over the entire simulation time. Numerical simulation started to
show instability induced by large strain at 50% of the simulation and
was stopped at 75%. Therefore, we chose to use a value of t (percentage
of achieved simulation) of 0.5 (with d =12.64 mm; RF =10.67 N) as
oursimulationend.

(b)

Correlation between
rupture strength and thickness

25+
5 2 = ®
5 204 R2=0.7131
c
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€
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Fig. 6. (a) Typical load-displacement curve from suture test. (b) Correlation between ventricle rupture threshold and thickness.
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Fig. 7. (a) Comparison of experimental versus numerical behavior under similar load, (b) Global stress map at t=0.5. Every element in gray is above the 100 kPa

threshold.

Fig. 7a. shows a good match between the model and the experi-
ment, therefore validating the reliability of our model. The maximal
error remains under 0.5N and the prediction remains correct until a
displacement as large as 12 mm. For larger displacement, discrepancy
occurs, and the simulation is not to be considered beyond this limit.

Assessment of the reliability was confirmed by looking at the peak
stress (von Mises) inside model parts as shown in Table 3. Using failure
stress data of 48 and 493 MPa for the pledget and suture respectively
(Naleway et al., 2015, ASM International, 2009), we assessed that
stresses remain in the elastic domain for the elastic parts.

Simulation results showed expected stress concentration at the su-
ture entry and exit point of the myocardium as illustrated in Figs. 7.b
and 8.b. Despite a low friction coefficient (0.005 from (Rawson et al.,
2015)), we observed a movement of the surface near the suture at the
top of the model.

Fig. 8 shows the stress field and the stress triaxiality for the maximal
displacement achieved with this model. Stress sharply decreased as a
function of the distance from the suture point in each direction. For a
distance further than 1 mm, the equivalent von Mises stress stabilized
around 50 kPa, which was below the previously defined threshold
(100kPa). The tissue close to the hole exhibited stress larger than the
threshold and was visible at the center (Fig. 8b).

The stress triaxiality factor map on Fig. 8c illustrates the type of
mechanical loading. At the wire location, shear stress was predominant.
The elements located farther from the entry point, the predominant
stress turned to compression. For larger distances, the loading became
gradually complex with a combination of shear and tensile strength.

4. Discussion

This study allowed us to extract two major findings that are (1) the
ability to run a numerical model of the left ventricle tissue and (2) a
computer-calculated threshold of 2 mm for the space between two ad-
jacent sutures into the myocardium.

Table3

Maximum stress (von Mises) inside elastic model parts compared to literature

Part Pledget Suture

Maximumstress 44 MPa 399 MPa

Literature failure

48 MPa (ASM International, 2009) 493 MPa (Naleway etal., 2015)

4.1. Model validation and limitations

Numerous numerical and finite element models of the heart or the
myocardium are described in the literature; however, the over-
whelming majority are either highly specific to a region (Hassan et al.,
2012), or complex to reproduce due to the use of a custom material law,
for instance (Huyghe et al.,, 1991). Material constitutive law with a
higher level of complexity could enhance the reliability of simulation
data but undoubtedly at a higher computational and experimental cost.
The methodology and parameters described in this paper are meant to
overcome such complexities by providing everything needed to run our
model. The use of a widespread FEA package (ABAQUS, SIMULIA) and
a built-in constitutive law are a way to provide a straightforward ap-
proach to left myocardium finite element analysis.

With the help of this Finite Element model, we investigated the
stress concentrations occurring in the case of a LVAD suture on the left
myocardium. The method used to fit experimental data of tensile
strength to a stable hyperelastic law proved its efficiency. Indeed, as
observed in the work of Forsell and Gasser (2011) on ventricle pene-
tration, parameter identification from tensile trials is a commonly used
technique. In our model, a reduced polynomial law of second order
provided a sufficient degree of complexity to simulate the myocardium
behavior for a suture displacement up to 12 mm.

Indeed, good correlation was found while comparing experimental
suture data on left myocardium to the generated numerical model with
an error of less than 0.5 N in this domain of interest. The previous study
on tendon suture reported by Rawson et al. (2015) allowed them to
highlight the good correlation that may be achieved between experi-
ments and simulation as well as the predictive power of such numerical
tools. In a similar way, the generation of simulated stress maps allowed
us to confirm the reliability of our model and to extensively investigate
the influence of the suture on the tissue. This is to our knowledge the
first numerical simulation of left myocardial suture. This work re-
inforces the impact of finite element analysis when used to study sur-
gical techniques.

When juxtaposing experimental and numerical results, we observed
that mechanical suture trials were not able to provide as many para-
meters as the simulation does. Despite a robust methodology, the bio-
logical nature of the samples showed some variability (Fig. 5.b) that
may restrict a reliable analysis. The use of a constitutive law identified
on a mean response of the tissue allows us to overcome this variability.
One of the major strengths of the model is its ability to reproduce
identical boundary conditions without the influence of the experi-
mental setup.
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Fig. 8. (a) Evolution of stress relative to distance from suture at the maximal displacement U=12.64 mm. The stress profiles are plotted along the horizontal and
vertical axis shown with arrows on Fig. 8.b. (b) Close view of the suture hole with pledget masked. Elements presenting a stress over the 100 kPa threshold are plotted

in gray. (c) Triaxiality of stress is a new data type available with FEM.

This numerical model should be considered with respect to its
limitations and the assumptions that were adopted. Myocardium be-
havior is known to be highly anisotropic. An interesting way to improve
numerical simulation would be to take in account fiber orientations as
described in previous studies (Lombaert et al., 2012; Rohmer et al.,
2007). The visco-elastic or visco-hyperelastic behavior is also a planned
improvement for this kind of FE simulation, as it would enable a time-
related approach of the tissue response. However, it is important to
keep in mind that the balance between model complexity and compu-
tational cost is a critical parameter for simulation studies. The suture
knot was not modelled, yet this is often the failure location of suture
repairs (Naleway et al., 2015); however, our study focused on the stress
in the myocardium tissue and not the suture itself, which would not be
affected by this simplification.

Large deformations (observed above 12 mm of displacement in the
present model) could not be studied in our simulations. Nevertheless,
this limitation emerges from numerical instabilities of the finite element
solver. This issue could be overcome by implementing damage behavior
inside the model and/or ventricular failure simulation (Forsell and
Gasser, 2011).

4.2. Contribution of the model for myocardial suture assessment

Beyond the performance of our model, the major impact of this
study is the emergence of a numerical threshold for suture spacing
(Fig. 6@). We were able to study stresses inside model elements in
multiple directions from the suture entry point. We confirmed the oc-
currence of high stress next to the suture entrance in each of 4 direc-
tions (+X, -X, +Y, -Y). Moreover, we witnessed a rapid decrease in
this stress as we looked further from the suture entrance. Almost no
residual stress was observed further than one millimeter away from the
entry point, as shown on Fig. 8a, even at the highest achievable dis-
placement.

This limit was found to be equal to four times the suture diameter
(0.24 mm in that case). This is the first step of a diameter-distance re-
lationship for designing more secure and efficient heart sutures. These
results encouraged us to define a minimum space of 2 mm between
consecutive sutures to avoid stress overlap. However, precautions must
be taken with this suggested threshold. This result may not be relevant
for another suture thread, technique or on right ventricle myocardium.

Despite the existence of clinical studies on LVAD implantation
(Seyfarth et al., 2008; Bernhardt et al., 2015), no guidelines for the
myocardial suture based on a numerical model could be found. The
work presented by presented by Charitos and Sievers (2010) on a
modified technique for LVAD implantation is a good example of what is

usually found in the literature. As they present their methodology, they
do not elaborate on the minimum spacing of 2.5 mm between two
pledgeted U-suture that they recommend. Nevertheless, our numerical
threshold is in good agreement with the LVAD implantation technique
presented in their study.

In the work of Hanke et al. (2016), the evaluation of four suture
techniques is proposed for LVAD implantation. Whilst highlighting the
crucial role of the suture technique, their methodology was only based
on a visual examination and measurements of sutures on silicon dum-
mies. Despite a relevant comparison of these techniques, no quantita-
tive data are provided on stress concentrations whereas the evaluation
of different suture techniques for LVAD implantation was the main
topic.

We anticipate that surgical guidelines may benefit from numerical
simulations to assess the best practices for suture placement. This ap-
proach falls within the current framework delimited by the FDA for
medical device certification (Morrison et al., 2017, Malinauskas et al.,
2017) but also fully respects the 3 R's guidelines on animal studies
(Bratcher and Reinhard, 2015).

Further work will also aim to extend the model's applications. Thus,
several sutures could be evaluated and compared, therefore providing a
better understanding of stresses occurring in LVAD implantation.

5. Conclusions

The proposed model gives access to an enhanced understanding of
stresses and strains occurring during U-suture solicitation on the left
myocardium. Uniaxial tensile trials were used to identify the mechan-
ical behavior of left ventricle samples. The key-findings of the paper are
(i) the identification of an hyperelastic reduced polynomial constitutive
law for left myocardial tissue, (ii) the establishment of a finite element
model accurately reproducing the global behavior described through
mechanical suture assessment and (iii) the definition of a minimal su-
ture spacing of 2mm between adjacent U-sutures on the left myo-
cardium.

The present work complies well with the current context of animal
use reduction (3R's guidelines) and with the inclusion of simulation
work into the process of medical device certification (FDA guidelines).
Anticipated applications are about designing more efficient and secure
LVAD suture techniques and testing them with a numerical predictive
approach.
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