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Résumé

L'¢lectrocardiogramme (ECQG) est un signal qui représente les variations de l'activité électrique
du cceur en fonction du temps. C'est un signal trés corrompu par divers sortes de bruits qui
rendent trés difficile la localisation correcte des complexes QRS. En plus de leur similitude avec
les ondes P et T a grande amplitude, les différentes morphologies des complexes QRS normaux
et anormaux compliquent encore la tache de détection des ondes R. Alors, le signal ECG doit
subir un prétraitement crucial avant d’étre utilisé pour la détection. Dans notre travail on a
propos¢ une application de 1'algorithme de Dubois qui consiste en la localisation des positions
des complexes QRS. Cette méthode est basée sur une phase de prétraitement puis une régle de
décision. Pour confirmer cette analyse, I'¢tude est employée sur deux bases de données

d’arythmies tres fréquentes qui sont MIT.BIH et (Cudb).
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Introduction générale

Les maladies cardiovasculaires représentent la cause la plus fréquente de la moiti¢ de
déces aux Etats-Unis et dans les pays occidentaux, selon les études statistiques annuelles faites
au niveau de l’organisation mondiale de la sant¢é (OMS). Par conséquent, le diagnostic et le

traitement de ces affections dangereuses semblent une tache vitale [1].

Dans les services de cardiologie au niveau des hopitaux, le signal électrocardiogramme (ECG)
reste encore I'un des outils prédominants et les plus largement utilisés pour le diagnostic et
I’analyse des arythmies cardiaques. L’examen ECG en réalité est un outil non invasif effectué
par le médecin en vue d’explorer le fonctionnement du cceur par I’emploi des électrodes externes
mises en contact de la peau. Il s’agit d’un signal qui refléte 1’activité €lectrique du cceur et qui
regroupe trois ondes importantes : P, QRS, T, en plus de certains intervalles et segments. En
régle générale, les durées et les formes des différentes ondes sont considérées comme des signes
indicateurs de certaines anomalies cardiaques. Parmi ces anomalies, nous nous intéressons plus

particulierement aux événements associés a la fibrillation auriculaire et ventriculaire.

La fréquence cardiaque augmente ou ralentit en fonction de 1'effort, de 1'émotion, etc. Au repos,
celle d'un sujet sportif peut s'abaisser jusqu'a 45 batt/min, alors que durant un état de fievre ou
d'émotion, elle peut dépasser 100 batt/min. Pendant un effort, la fréquence cardiaque est
directement liée a l'intensité de celui-ci. Un effort maximal va accélérer le rythme cardiaque
jusqu'a 180 batt/min. Donc, La distinction entre variation du rythme cardiaque normal et
arythmie ne peut donc pas étre stricte, sauf pour des fréquences tres élevées. L'arythmie survient
lorsque 1'excitation €lectrique nait hors du nceud sinusal, dans le nceud AV ou les ventricules par
exemple, ou que l'onde électrique ne suit plus les voies préférentielles de propagation. La
contraction cardiaque qui en résulte s'écarte du rythme normal. Le battement supplémentaire

qu'elle provoque se nomme extrasystole, par opposition a la contraction normale nommée systole

12].

Notre travail favorise une étude étroitement liée au calcul de la fréquence cardiaque a partir de la
détection des complexes QRS et la variabilité du rythme cardiaque (VRC). La localisation de ces
complexes QRS est obtenue par l'utilisation d'un algorithme de détection basé sur la méthode de
Dubois [3]. Les positions des pics R sont, ensuite, employées pour déterminer le signal VRC en

effectuant la différence entre deux pics R successifs.
1



Le calcul de la fréquence cardiaque nous permet de discriminer les changements de rythmes ou
de fréquences, il est effectué¢ par deux méthodes, la premiere est basée sur le signal VRC en
calculant une fréquence instantanée correspondant a un intervalle défini par une fenétre et qu'on
fait glisser sur ce signal [4]. La deuxiéme repose sur le tracé des positions des pics R duquel on
peut extraire une fréquence moyenne indiquée par la pente de la droite. L'existence de plusieurs
pentes, dans le méme tracé, indique le changement de rythme dans le signal considéré.

Pour la validation, ces techniques sont appliquées a deux bases de données, a savoir, la base

MIT-BIH et la base Creighton university ventricular tachyarrhythmia (Cudb) [5].
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Chapitre I Electrophysiologie Cardiaque

1.1. Introduction

Le systeme cardiovasculaire est constitu¢ du cceur et du systéme vasculaire, sa fonction
principale est d’assurer sur un flux de sang adéquat continu et sous pression suffisante aux
organes et aux tissus afin de satisfaire aux besoins énergétiques et au renouvellement cellulaire
quelles que soient les conditions ambiantes et I’activit¢ de 1’individu. Le cceur est 1’élément
central du systéme cardiovasculaire, qui joue un role de double pompe assurant la circulation
sanguine dans le corps par la contraction musculaire des cellules sensibles aux variations des
ions sur la surface de myocarde, qui fournissent la polarisation du ceeur, cette variation génére un
signal électrique, ce dernier est étudié par des techniques en le schématisant sous forme d’ondes
appelées ¢lectrocardiogramme expliquant le diagnostic médical du cceur pour I’intérét de la
médecine. Ce signal peut étre enregistré a partir de la peau par un matériel de détection : les

¢électrodes.

1.2. Anatomie du cceeur

Le cceur est un organe contractile assurant la circulation sanguine. C’est un muscle Stri¢
creux séparé en deux moitiés indépendantes (droite et gauche). Sa partie droite contient du sang
pauvre en oxygene et assure la circulation pulmonaire; sa partie gauche renferme du sang riche
en oxygene et le propulse dans tous les tissus. Chacune des moiti€és comporte une oreillette et un
ventricule qui communiquent par des valves d'admission qui, a 1'état normal, laissent passer le
sang uniquement de l'oreillette vers le ventricule. Il existe aussi des valves d'échappement qui
assurent la communication entre le ventricule droit et l'artére pulmonaire (valve pulmonaire),
ainsi qu'entre le ventricule gauche et I'artére aorte (valve aortique). Ces deux valves se trouvent a
l'entrée de 1'aorte et de l'artére pulmonaire respectivement. Sur la figure (1.1), nous pouvons voir
I'anatomie du cceur et des vaisseaux associés. Les parois du cceur sont constituées par le muscle
cardiaque, appelé myocarde, composé d'un ensemble de cellules musculaires cardiaques ou

cardiomyocites [6].
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Fig. 1.1. Anatomie du cceur et des vaisseaux associ€s.
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1.3. Activité mécanique cardiaque

Le cycle de la circulation sanguine se répete constamment et se divise en deux périodes:
la systole et la diastole. La systole est la période correspondant a 1'éjection du sang dans la
grande et petite circulation. Elle se décompose en trois phases: la systole auriculaire, la
contraction ventriculaire iso volumique et la systole ventriculaire [7].

- La systole auriculaire est la contraction des oreillettes lorsque celles-ci sont remplies de sang.

- La contraction ventriculaire iso volumique commence lorsque les cellules musculaires du
myocarde ventriculaire se contractent.

- La systole ventriculaire commence lorsque les pressions dans les ventricules dépassent les
pressions dans l'artére pulmonaire et l'aorte. La diastole est la phase de relaxation du cceur
pendant laquelle il se remplit de sang. Cette période est composée de deux phases: la relaxation
ventriculaire isométrique et la phase de repos.

- La relaxation ventriculaire fait suite a la systole. Les ventricules se relachent, la pression chute
jusqu'a étre inférieure a celle exercée dans l'aorte et l'artére pulmonaire.

- La phase de repos est celle pendant laquelle le sang des veines caves et pulmonaires s'écoule

librement dans les ventricules via les oreillettes.

1.4. Activité électrique du ceeur

1.4.1. Fonction électrique du cceur

Le fonctionnement du cceur est automatique. Comme pour tous les muscles du corps, la
contraction du myocarde est provoquée par la propagation d’une impulsion ¢électrique le long des
fibres musculaires cardiaques induite par la dépolarisation des cellules musculaires. Elle prend
naissance dans la partie haute de l'oreillette droite dans la région dite "nceud sinusal SA" (a) puis
se propage dans les oreillettes (b) entrainant leur contraction (systole auriculaire). L’ impulsion
arrive alors au nceud auriculo-ventriculaire (AV), seul point de passage é€lectrique entre les
oreillettes et les ventricules, une courte pause est alors introduite (c), juste avant la propagation
dans les fibres constituant le faisceau de His. Au passage de I’'impulsion électrique (d), les
ventricules se contractent a leur tour (systole ventriculaire) (e).

Apres la diastole (décontraction du muscle), les cellules se dépolarisent(f) (Fig. 1.2). Ainsi, Le

cycle du battement cardiaque est terminé et le coeur est prés pour un nouveau battement.
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Noeud AV

Sinus

Faisceau de His

Fig. 1.2. Propagation de I'impulsion dans le cceur.

1.4.2. Tracé électrique du ceeur
Le battement cardiaque peut étre suivi grace a 1’enregistrement en surface du signal

¢électrique qui I’accompagne. En effet, chaque phase du battement posséde une marque ¢électrique
particuliére. Dans la plupart des cas, on peut discriminer de maniere rapide I'empreinte d’une
contraction auriculaire de celle d'une contraction ventriculaire [8].

L’impulsion initiale qui vient du nceud SA, non visible sur ’ECG, se propage dans les oreillettes
entrainant leurs contractions (Fig. 1.3). Elle laisse la trace d’une petite déflexion positive sur
I’ECG : I’onde P (a). L’impulsion arrive alors au nceud auriculo-ventriculaire (AV), ou se
produit la courte pause se traduisant sur I’ECG par un petit segment plat. Elle emprunte, ensuite,
les voies de conductions rapides (faisceau de His) entrainant une contraction rapide et bréve des
ventricules. Celles-ci dessinent sur I'ECG une suite de trois ondes appelées complexe QRS (b).
L’onde Q est la premicére : c’est une onde dirigée vers le bas, qui n’est pas toujours visible sur le
tracé ; la seconde est I’onde R : elle est de grande amplitude et dirigée vers le haut ; la dernicre
est dirigée vers le bas : c’est ’onde S. Aprés chaque complexe QRS, il se produit une pause puis

apparait l'onde T. Cette pause est le segment ST, dont I’étude est trés importante pour

7
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I’identification de certaines pathologies [9-10]. L’onde T représente la phase de répolarisation
des ventricules qui les rend de nouveau stimulables (Fig. 1.3). Les oreillettes ont également une
onde de répolarisation qui est tres petite, habituellement masquée par le complexe QRS et donc

non observée.

Q S
Complexe QRS

Fig. 1.3. Tracé électrique du ceeur.

1.4.3. Définition d'un battement cardiaque standard
L’ECG est enregistré sur un papier millimétré. Le temps, en seconde, est représenté sur

'axe horizontal (1 mm pour 0,04 s) ; les déflexions, en mV, sont représentées sur l'axe vertical (1
mm pour 0,1 mV). La ligne de base de I'ECG est la ligne isoélectrique du cceur au repos qui est
prise comme référence. Les différentes ondes et les intervalles les séparant, ont permis de dresser
le standard ECG (Fig. 1.4) [8]. Un battement cardiaque est caractérisé par :

e Onde P : dépolarisation des oreillettes. Sa durée est de I’ordre de 90 ms. C'est une onde
positive dont 'amplitude est normalement inférieure ou égale a 0.2 mV ;

e Complexe QRS : dépolarisation des ventricules. Sa durée normale est comprise entre 85 et 95
ms. Toute onde supplémentaire, positive ou négative, sera appelée R', S', R", etc.

e Onde T : repolarisation des ventricules. Son amplitude est inférieure a 2 mV. L'onde T
normale a une amplitude plus faible que le complexe QRS ;

e Onde U : repolarisation des fibres de Purkinje. C'est une onde positive qui suit I'onde T,
visible essentiellement en quelques signaux ECG, dont la signification est discutable ;

e Intervalle RR : fréquence des battements cardiaques. Il correspond au délai entre deux

dépolarisations ventriculaires. C'est cet intervalle qui permet de calculer la fréquence cardiaque ;
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e Segment PR : pause du nceud AV. Le segment PR correspond au délai entre la fin de la
dépolarisation des oreillettes et le début de celle des ventricules. C'est le temps pendant lequel
I'onde de dépolarisation est bloquée au niveau du nceud AV. Il se mesure de la fin de I'onde P
jusqu'au début du QRS. Sa durée est de 0,03 a 0,04 seconde ;

e Intervalle PR : durée de conduction auriculo-ventriculaire. L'intervalle PR correspond au
délai entre le début de la dépolarisation des oreillettes et celle des ventricules. C'est le temps de
propagation de 1'onde de dépolarisation jusqu'aux cellules myocardiques ventriculaires ;

o Intervalle QT : durée de systole ventriculaire. Cet intervalle correspond au début de
l'excitation des ventricules jusqu'a la fin de leur relaxation ;

e Segment ST : durée de stimulation compléte des ventricules. Il correspond a la phase pendant

laquelle les cellules ventriculaires sont toutes dépolarisées, le segment est alors isoélectrique.

-t 5 mm - 1
0.2 sec 5 mm
i
R 0.5 mv
1 mm 0.04 sec 4 1Tmm 0.1 mVv
Il Il 1 L L
(25 mmfse-:) (10 mmme)

P | 8,
seg- | |
ment
|
P-R Q
interval
< S-T £
5 interval
-+ OHS ¥
interval

- Q-T interval

4

Fig. 1.4. Description d'un battement cardiaque.

1.4.4. Fréquence cardiaque
La fréquence cardiaque est le nombre de contractions ventriculaires par unité de temps.

Elle est exprimée en battement par minute (batt/min). Elle est en moyenne de 60 batt/min. Elle
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augmente durant 1’inspiration et diminue durant I’expiration. La fréquence cardiaque de repos
correspond a la fréquence cardiaque relevée apres un repos complet en position allongé pendant
environ 10 minutes. On estime qu’une fréquence cardiaque de repos supérieure a 80 bats/min est

pathologique.

1.5. Systéme de dérivation
1.5.1. Dérivations standard

L'ECG est un enregistrement de surface de 1'activité électrique du coeur par des électrodes
reliées a un électrocardiographe qui amplifie le signal électrique. Les tissus se trouvant entre le
cceur et les électrodes parasitent le signal, le tracé électrocardiographique n'est donc qu'une
estimation de l'activité électrique générée par le cceur. L'ECG standard est enregistré sur 12

dérivations : six dérivations des membres et six thoraciques ou précordiales.

1.5.1.1. Dérivations bipolaires des membres
Les dérivations bipolaires sont désignées par DI, DII et DIII. Elles explorent I’activité

cardiaque dans le plan frontal. Les trois électrodes sont placées respectivement : au bras droit
pour R, au bras gauche pour L et a la jambe gauche pour F (Fig. 1.5). Ce systéme de référence
est schématisé par un triangle équilatéral dit triangle d’Einthoven, dont les sommets représentent
les localisations des électrodes (Fig. 1.6). On considére que tous les vecteurs résultants
instantanés ont pour origine commune le centre du triangle équilatéral et on recueille leurs
projections sur les cotés de ce triangle en mesurant les différences de potentiel entre ses

sommets.

tce — ECG

Fig. 1.5. Disposition des électrodes des dérivations bipolaires.
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Fig. 1.6. Triangle d'Einthoven.

1.5.1.2. Dérivations unipolaires des membres

En 1934, Wilson introduit les dérivations unipolaires. Dans ce cas, on mesure la
différence de potentiel entre un point de référence et chacun des points R, L et F. Dans le
systeme, dit de Wilson, ce point de référence, appelé "borne centrale de Wilson", est virtuel, il
est suppos¢€ demeurer a un potentiel invariable et de valeur pratiquement nulle.

Goldberger propose, en 1942, les "dérivations unipolaires augmentées des membres" (aVR, aVL,
aVF). Celles-ci permettent d’obtenir des signaux de plus grande amplitude que ceux du systéme
de Wilson. Ces dérivations mesurent la différence de potentiel entre chacun des trois points et le
potentiel moyen des deux autres. On obtient ainsi des déflexions augmentées d’un facteur 1,5 par

rapport aux dérivations de Wilson (Fig. 1.7).

Fig. 1.7. Circuit utilisé pour 'acquisition des dérivations augmentées.
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1.5.1.3. Dérivations thoraciques (précordiales)

En 1935, Kossman propose les dérivations unipolaires précordiales (V1 a V6) (Fig. 1.8).
Ces six dérivations unipolaires parcourent transversalement la région précordiale antérieure et
latérale gauche. Elles correspondent a la mesure de différence de potentiel entre chaque électrode

et la borne centrale de Wilson.

Fig. 1.8. Position des ¢€lectrodes pour les dérivations unipolaires précordiales.

1.6. Troubles du rythme et de la conduction cardiaque

Sous cette dénomination on regroupe les arythmies cardiaques et les blocs cardiaques. Le
meilleur outil pour diagnostiquer une arythmie est l'électrocardiogramme. Dans l'analyse de
I'ECG, les pathologies ou anomalies sont détectées et classées en fonction de leur déviation par
rapport au rythme idéal qu'est le rythme sinusal. Chaque déviation visible sur I'ECG peut étre

attribuée a une anomalie physiologique [11,12].

1.6.1. Rythme sinusal
Le rythme sinusal est le rythme normal cardiaque. Il correspond a une activation

physiologique des oreillettes, puis des ventricules, a partir du nceud sinusal. Son rythme est
compris entre 60 a 80 batt/min avec un intervalle régulier entre des battements normaux. Le
coeur s'accélere normalement lors de l'activité physique, dans les circonstances physiologiques
qui exigent un surcroit de demande métabolique ou sous l'effet des émotion sou d'excitants tels

que café, tabac...
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1.6.2. Blocs cardiaques

Les blocs cardiaques sont dus a une rupture de conduction qui altére la dépolarisation.
Ces ruptures peuvent étre plus ou moins séveres : freinates (allongement du temps de parcours),
intermittentes (le blocage de la conduction se fait aléatoirement), ou compléte (aucune
conduction). On peut citer les plus courants : les blocs sino-Auriculaire (Bloc SA), les blocs

auriculo-ventriculaire (BAV), les blocs de branche (Fig. 1.9).
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Fig. 1.9. Exemples d'ECG : (a) normal et (b): bloc de branche gauche.

1.6.3. Arythmies cardiaques
Elles sont une cause majeure de mortalité et constituent une partie trés importante de la

problématique des maladies cardiovasculaires. L'arythmie survient lorsque 1'excitation électrique
nait hors du nceud sinusal, dans le noeud atrio-ventriculaire ou les ventricules par exemple. La
contraction cardiaque qui en résulte s'écarte du rythme normal. Le battement supplémentaire
qu'elle provoque se nomme extrasystole, par opposition a la contraction normale nommée

systole. On classe les arythmies en fonction de leur lieu de formation et de leurs effets sur le
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rythme cardiaque. Si le trouble se déclare dans les oreillettes ou le noeud atrio-ventriculaire, on
parlera d'arythmie supra-ventriculaire; s'il apparait dans les ventricules, on parlera d'arythmie
ventriculaire. Si une arythmie accélére le rythme cardiaque, on parlera de tachycardie (tachy =
rapide); si elle le ralentit, on parlera alors de bradycardie (brady = lent) [12]. Parmi ces
arythmies, on peut évoquer les extrasystoles ventriculaires et supra-ventriculaires, les
tachycardies ventriculaires et supra-ventriculaires, la fibrillation auriculaire et

ventriculaire. ..
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Fig. 1.11. Tachycardie ventriculaire.
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1.6.3.1. Fibrillation atriale (fibrillation auriculaire)
La fibrillation atriale est une arythmie supra ventriculaire sans aucune organisation. La

dépolarisation est fractionnée en une multitude de fronts de directions et d’amplitudes
différentes, réalisant une activité¢ électrique au niveau des oreillettes totalement désordonnée.
Cette activité, le plus souvent soutenue, ne laisse au myocarde auriculaire aucun « repos »
¢lectrique. Elle se traduit sur I’ECG par la disparition des ondes auriculaires organisées au profit
d’une activité continue ressemblant a une sorte de sinusoide irréguli¢re (Fig. 1.12). La fréquence
de dépolarisation est variable d’un point a I’autre au sein des oreillettes, mais de toutes facons le
plus souvent trés €levée. De multiples fronts de dépolarisation se présentent ainsi au niveau du
nceud auriculo ventriculaire qui remplit son réle de « filtre » en ne laissant passer de fagon
aléatoire que quelques fronts, la fréquence des ventricules devenant complétement irrégulicre,
généralement entre 90 et 140 batt/min en fonction de 1’état de perméabilité du nceud. L’absence
des systoles auriculaires n’est pas grave en soi, mais elle est cependant responsable d’une baisse
significative de I’efficacité cardiaque a deux niveaux : d’une part, parce que le cceur ne bénéficie
pas de la systole auriculaire qui assure une partie du remplissage sanguin des ventricules, et,
d’autre part, parce que le rythme moyen est généralement supérieur a 100 batt/min et peut

atteindre 200 batt/min.
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Fig. 1.12. Fibrillation auriculaire.

1.6.3.2. Fibrillation ventriculaire
La Fibrillation Ventriculaire (FV) est définie comme une désorganisation complete de

I’activité électrique du cceur. Cela se traduit sur ’ECG par la présence de complexes QRS

anormaux, méconnaissables, variables d’une onde a une autre. Cette variabilité¢ s’exprime en
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amplitude, en durée, et en fréquence, ou en prenant un aspect oscillatoire (Fig. 1.13).C'est la plus
grave des arythmies car elle entraine une inefficacité circulatoire compléte, responsable de mort
subite due a une mauvaise circulation sanguine. Il n'existe qu'un seul traitement pour interrompre
une fibrillation et rétablir un rythme sinusal normal : c'est le choc électrique. De plus, la valeur
de la fréquence fondamentale du signal de fibrillation a ét¢ proposée comme un indicateur de

défibrillation potentiellement réussie pendant un épisode de FV.

.
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Fig. 1.13.Fibrillation ventriculaire.

1.7. Artefacts visibles sur I'ECG

Sur tout enregistrement électrocardiographique il peut apparaitre des événements
indésirables pouvant brouiller le tracé et, parfois, induire en erreur le diagnostic final. Ces bruits
sont reconnaissables par 1'ceil expérimenté qui les identifie avant d'effectuer son diagnostic. Les
effets indésirables peuvent avoir plusieurs sources: techniques, physiques ou pathologiques.
Nous allons surtout développer 1'aspect technique et physique des bruits et artefacts présents sur
les tracés électrocardiographiques notamment sur les tracés Holter. En partant du principe que
les bruits fréquents en électrocardiographie sont des bruits additifs, les caractéristiques de ces
bruits auxquelles nous allons nous attacher sont 'amplitude, la périodicité et la bande spectrale.
Les artefacts prennent une place particuliere puisqu'ils induisent des modifications des

performances des algorithmes d'analyse automatique de I'électrocardiogramme [12,13].
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1.7.1. Bruits techniques
Le matériel utilisé lors de l'enregistrement doit étre manipulé avec précaution car il peut

étre source de bruits lors de I'enregistrement. Les plus courants sont présentes ci-dessous.

1.7.1.1. Bruit di1 au secteur
Le réseau de distribution électrique peut parfois brouiller le signal électrocardiographique

avec une onde dont I'harmonique principale est & 50 Hz comme montré sur la figure (1.14).Ce
type de bruit apparait sur tout 1'enregistrement et peut étre assez fort mais il s'élimine facilement

avec un filtre sélectif car c'est un bruit haute fréquence a bande étroite.

il H J ﬁh!l; i
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Fig. 1.14. Interférence secteur 50 Hz.

1.7.1.2. Bruit dii aux mouvements d'électrodes
Lorsque les électrodes sont connectées incorrectement, des sauts brusques de la ligne de

base apparaissent. L'effet sur le tracé peut aller de la simple diminution d'amplitude a I'apparition
de pics lorsque les électrodes sont en contact intermittent avec la peau. Ce type de bruit
intermittent a bande spectrale large s'élimine difficilement car son énergie se trouve dans la

méme gamme de fréquence que le complexe QRS.
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1.8. Conclusion

Nous avons présenté dans ce chapitre une introduction aux €léments de base de
I’¢électrophysiologie du cceur. Apres une introduction sur 1’anatomie du coeur humain, nous avons
décrit brievement 1’activité mécanique du cceur ainsi que le systéme de conduction électrique du
cceur. Ces notions sont indispensables pour la bonne compréhension des problémes étudiés par la
suite. Dans une deuxiéme partie de ce chapitre nous avons exposé les différentes notions de
’¢lectrocardiographie. Quelques pathologies cardiaques typiques ont été présentées et illustrées
chacune par un enregistrement ECG correspondant. A la fin de ce chapitre nous avons explique
les différents types d’artefacts qui peuvent affecter le signal ECG enregistré, et mettre en erreur
le diagnostique de la pathologie. Pour cela, il est nécessaire d’établir un prétraitement du signal

ECG avec son exploitation. La problématique est illustre au chapitre suivant.
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Filtrage de signal ECG
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2.1. Introduction :
Pour pouvoir segmenter efficacement les battements cardiaques, et ce cela sans altérer

I’information clinique, un certain nombre de prétraitement sont nécessaires. L’objectif final de
cette étape est d’atténuer, ou au mieux d’éliminer, les bruits présents dans le signal ECG tels que
la ligne de base ou les interférences du secteur a 50 Hz.

Malheureusement le bruit causé par 1’activité musculaire est beaucoup plus compliqué a filtrer a
cause du chevauchement entre le spectre du bruit et celui de I’ECG. Nous introduirons dans cette
partie quelques méthodes clés de la littérature, puis nous présenterons les prétraitements que
nous avons appliqué dans notre travaille en vue d’obtenir des signaux signifiants capables d’étre

exploités facilement.

2.2. Bases de données utilisées
A fin de vérifier I’efficacité¢ des algorithmes qu’on applique dans ce travail, il est

nécessaire d’utiliser des données réelles.
Pour cela, nous avons utilisé deux types de base de données : la MIT-BIH et la Creighton
University Ventricular Tachyarrhythmia (Cudb) ou l'on peut trouver des cas de fibrillation

ventriculaire.

2.2.1. La base de données MIT-BIH
La source de ’ECG inclus dans la bas de données d’arythmies MIT/BIH est un ensemble

de 48 enregistrement échantillonnés a une fréquence de 360 Hz.

Chaque enregistrement comporte deux dérivations différentes du signal ECG.

La base de données contient 23 enregistrements numérotés entre 100 et 124 pour le premier
groupe, et de 25 enregistrements numérotés entre 200 et 234 pour le deuxiéme groupe.la

durée de chacun des 48 enregistrements est de 300 minutes.

Le premier groupe est prévu pour servir d’échantillon représentatif de variété de formes d’ondes
qu’un détecteur d’arythmie pourrait rencontrer dans 1’utilisation clinique courante, tandis que le
deuxiéme groupe est choisi pour inclure une variété de cas pathologiques.

Les sujets étaient 25 hommes ages 32 a 89 ans, et 22 femmes agées de 23 a 89 ans.

Les enregistrements de MIT/BIH sont tous annotés, ce qui veut dire que chaque battement
(complexe QRS) est décrit par une étiquette (annotations).

Typiquement, un fichier d’annotation pour un enregistrement MIT/BIH contient environ 2000

annotations [10].
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a. Fichier de données (*.dat)

Chaque enregistrement dans ce fichier contient des données numérisées de deux signaux
différents correspondant aux deux dérivations (MLII, V5) et sont stockés dans le méme fichier,

exemple : 100.dat, 108.dat.

b. Fichier header (*.hea)

Ce fichier contient les paramétres d’interprétation du fichier de données correspondant
(fréquence d’échantillonnage, gain d’amplification, dérivations utilisées, nombre d’échantillons,

pathologie, ect.).

c. Fichier annotation du rythme (*.atr) :
Ces fichiers ont été préparés a ’aide d’un détecteur automatisé et n’ont pas été corrigés

manuellement. Cependant, et pareillement a la base MIT/BIH, la deuxiéme colonne contient les
positions des pics R avec le méme type de battements marqués, ici, comme de classe « N »
[25].Un exemple d’enregistrement est illustré ci-dessous.
100.atr:

0:01.839 662 N 0 0 O

0:02.628 946 N 0 O O

0:03.419 1231 N 0 0 O

2.2.2. Creighton university ventricular tachyarrhythmia (cudb)
Cette base de données a été recueillie par le Dr. Floyd M.Nolle au centre cardiaque de

lI'université de Creighton dans le cadre de son travail sur la fibrillation ventriculaire. Elle contient
35 enregistrements a canal unique. Parmi eux, on peut constater I'apparition d'une fibrillation
ventriculaire. L’enregistrement cu01 a été obtenu a partir d'un enregistrement Holter; les autres
signaux ont étés numérisé€s en temps réel, ce sont des signaux analogiques des patients vus sur
écran. Tous les signaux ont été numérisés a 250 Hz avec une résolution de 12 bits sur une plage
de 10 V (10 mV nominal par rapport aux signaux non amplifié¢s).Chaque enregistrement contient
127232 échantillons (un peu moins de 8,5 minutes).Dans de nombreux cas, I'apparition de la
fibrillation est extrémement difficile a localiser avec précision. Pour cette raison, la base de
données est définie comme étant une base de tachyarythmie ventriculaire plutot qu'une base de
données de fibrillation. Les fichiers d'annotations (*.atr) suivant chaque enregistrement de

données (*.dat) sont inclus pour aider les utilisateurs a localiser les événements désirés, tous les
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battements sont libellés, indistinctement, "N", bien que beaucoup sont ectopiques. Le
début des épisodes de fibrillation sont marqués approximativement [27]. On donne, ci-apres, un

exemple de fichier d'annotation le cuOl.atr :

0:00.272 68 N 0 0 O

0:01.340 335 N 0 0 O

0:02.444 611 N 0 0 O

3:33.944 53486 N 0 0 O

3:34.164 53541 VF 0 0 0 (début de 1a FV : pas
3:34.184 53546 [ 0 0 O d'annotation de battements)
8:28.924 127231 ] 0 0 O

On remarque l'absence d'étiquetage des le début de la période de FV

(Echantillon 53541).

2.3. filtrage du signal ECG :

Pour réduire I’effet du signal sur le signal ECG, différentes méthodes ont été élaborées
majorité¢ de ces méthodes se basent sur le filtrage. Pour cela, nous avons détaillé la méthode
utilisée par

M Knut [8].

2.3.2. Méthode de M .Kunt :

Une méthode simple de concevoir un filtre passe bande est d’utiliser deux filets passe
basse de fréquence fcl et fc2.

Le signal filtré est la différence entre les sorties des deux filtres en parallele. Le premier
de fréquence fcl filtre les bruits hauts fréquence HF Le deuxiéme filtre de fréquence fc2

récupere la ligne de base [8].
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2.3.2.1. probléme de filtrage :
Le probléme de filtrage consiste a trouver un filtre passe-bande avec une fréquence de
coupure inferieure voisine de fcl = 1.5 Hz pour atténuer les variations de la ligne isoélectrique

et une fréquence de coupure supérieure de fc2=45Hz pour atténuer les artefacts et les

harmoniques du réseau (fig.11.6) [8].

Hf)| 4 —— Les vibrations de la ligne de base

] Filtre passe bande idéal
/', \ Artéfacts

> Freq(HZ)
Figure I1.6 : probléme de filtrage d’ECG.
2.3.2.2. Le filtre a moyenne glissante :
Le filtre de M .Kunt est un filtre simple a moyenne glissante tel que :
. 1 i
YD) = (1) Zheioian X(0) (IL1)

Avec : X(n) : le signal d’entrée.
Y(i) : Signal de sortie.
k : Le nombre d’échantillon de la moyenne
La réponse impulsionnelle h(n) de ce filtre est constante est égal a 1/K pour les K
¢chantillons et 0 ailleurs :

1<n<K-1

O ailleurs

1
h(n)z{E

La transforme de Fourier de h(n). C’est-a-dire la réponse fréquentielle du filtre est
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donnée par :

H(D = X, h(n)exp(—j2af i(Te)) |
— (1/K) % exp(—jaf(K — 1)(Te))

Qui est somme de k termes d’une suite géométrique de premier termes 1 et de base

exp(—j2nfn(Te)).Cette somme est donné par :

H(D = (1/K) X, exp(~j2nf 1(Te))
= (1/K)

1—exp(—j2nf KTe))
1—-exp(—j2nf(Te))

Posant : f x (Te)=m

(exp(j2nnk )-1)
H(m) = (l/k) e;(xpp;j;nm)—l

(cos(mnk )+j si frnk ))2—(cosz(nnk )+sin2 (mnk ))

exp(—j2mm(k — 1))

= (1/k) exp(—j2mm(k — 1))

(cos(mtm)+j si ﬁl‘tm))2 —(cos2(mm)+sin?(mm))

—2sin?(mnk )+2j si fmnk )cos (nk )

= (1/k) —2sin?(mm)+2j si ftm)cos (Ttm) exp(=j2mm(k — 1))
= 1/ 7y expmm(k — 1)) exp(~j2mm(k - 1))
s in (mnk ) ek — 1
= /S expGrm(i— 1)
si r{nf KTe))

H(D) = (1/10 T exp(—jaf(k — 1)(Te))

L’atténuation en puissance de ce filtre exprimée en décibels

1
A(H) = 101 od —|
® “Hino
En examinant la réponse fréquentielle de ce filtre (figures 11.7, 11.8) on titre deux
remarques principales :
» L’atténuation de la réponse fréquentielle ne permette pas une bonne réduction des hautes et des

basses fréquences.

» Les oscillations importantes de la réponse fréquentielle dans la bande coupée.

Peuvent introduire de fausses ondulations dans le filtré, puisque cette bande devient une

bande passante apres soustraction.
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Amplitude
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Figure I1.7 : Réponse fréquentielle en amplitude du filtre a moyenne glissant pou k=5 :

Fe=360Hz.Fc=45Hz.
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Figure I1.8 : Réponse d’amplitude du filtre a moyenne glissant pou k=200 : Fe=360Hz.
Fc=4,5Hz.

2.3.2.3. Filtre triangulaire :

Si deux moyenneurs numérique sont utilisée en cascade, la réponse impulsionnelle de

filtre résultant est la convolution entre les deux réponses impulsionnelle.
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Le systéme équivalent est en filtre triangulaire de réponse impulsionnelle hl ;la
convolution de deux fenétres rectangulaires donne une fenétre triangulaire d’ou 1’appellation de

filtre triangulaire.
1

ECEY 0<n<2k-1
ht(n) = hr(n) = hg(n) = (=) (IL6)
0 ail l eurs
La réponse fréquentielle de ce filtre est donnée par :
Hr (f) = Hg (£
= (1/k) SO (—janf(k — 1)(Te) (1. 7)
sii{nf(Te))

L’atténuation en puissante de ce filtre exprimée en décibels est :

Ar(f) = 101 04|Hl‘tf)|2]

=20l o %
Ar(f)dh = 2Ag(f)dh (ii.8)
L’équation (11.8) montre que I’atténuation améliorée autour des zéros de H(f) se produit aux
fréquences multiples de 1/k. cette derniere propriété est trés importante pour éliminer les
harmoniques de bruit de secteur.
La réponse fréquentielle du filtre, montrée sur les figures (11.9, 11.10) illustre que les ondulations
crées par les oscillations dans cette réponse sont moins importantes que celles crées par le filtre

rectangulaire (la comparaison entre les deux réponses est montrée sur les figures (11.11, 11.12)
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Figure I1.9 : Réponse fréquentielle en amplitude d’un filtre triangulaire pour K=5.
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Figure 11.10 : Réponse fréquentielle en amplitude d’un filtre triangulaire zoomé pour k=200.
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Figure I1.11 : Comparaison entre les réponses fréquentielles en amplitude du filtre rectangulaire
et triangulaire pour K=5.

2.3.2.4. Le filtre passe bande :

Comme il a été¢ mentionné précédemment, deux filtres passe-bas, avec des fréquences de coupure
Fcl et Fc2, peuvent étre combinés en paralléle pour former un filtre passe-bande, la figure
suivante résume le schéma bloque correspondant.

Filtre triangulaire K=5.

N
4 A

, K1=5 K1=5 ,
Signal ECG - Signal ECG
filtre original
Y. » — X
K2=200 K2=100
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Figure II.13 : Réponse fréquentielle d’amplitude du filtre passe-bande crée par deux
filtres passe-bas rectangulaires pour K1=5 et K2=200.
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Figure I1.14 : Réponse fréquentielle d’amplitude du filtre passe-bande crée par deux filtres passe-
bas triangulaires pour K1=5 et K2=200.
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La comparaison entre les réponses fréquentielle des deux filtres passe-bande est illustrée dans
les figures (11.11, 11.12) pour k=5 et k=200 montre que la réponse du filtre triangulaire contient
moins d’oscillations dans bande passante que celles du filtre rectangulaire.

Une implantation brutale de I’équation (111.) demande k addition et une division par
¢chantillon.
Plus généralement pour tous filtres a réponse impulsionnelle finie (inclus les filtres

triangulaires) caractérisés par :

y(®) = Z5Zgh(m)x(k — n) (1.9)
Demande k multiplications et additions pour chaque échantillon a noter que 1’équation (11.1)

est un cas particulier de 1’équation (11.9), ou h(n)=1/k pour n=0,...,k-1

Dans notre cas, I’équation (11.1) peut étre écrit :

y(i) = y(i-1) + ((x(1)- x(i-k)) /k (11.10)

Démonstration :

W= L xM) 2 vo-(R Y@z

H(Z) = Y(2)/X(Z) = ABZ4Z7"

1-77k
H(Z) = (1/1??

HY(Z)(1-271) = X@Z™) __Z71 Ly = yO+x@O)=x(k)/k

L’équation (11.10) est une réalisation récursive de celle décrite en (11.1), qui demande deux
multiplications et une division par rapport a k pour chaque échantillon. La minimisions du

nombre d’opérations arithmétiques devient plus importante d’autant plus que k est plus grand.
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2.3.3. Méthode de Butterworth :

Le filtre de Butterworth est un filtre qui poss€de un gain trés constant dans sa bande passante.
Avant de présenter le filtre de Butterworth, il est nécessaire de présenter les polynomes de
Butterworth. Un polyndme de Butterworth du
N-iéme ordre est obtenu a partir des pdles (racines) générés par la relation suivant :

Ikt pour Ninpir
Pi=N en (ii.11)

ej(21;+)n pour N pair

Avec k=1, on ne conserve que les coefficients ayant une partie réelle négative. Puis en calculant :
PN(s)=[IN.,(s — PK) (11.12)

On obtient le polyndme PN(s) du N-iéme ordre.

0.9

Amplitude
= = = =
7 o | (ma}

o
e

o
L

o
(8]

0.1

0 | | | i I L L L
a 20 40 B0 a0 100 120 140 160 180
Frequence (Hz)

Figure II.15 : Réponse en amplitude et en fréquence d’un filtre passe-bande d’ordre 4.
Type butterworth.
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Chapitre 11 Filtrage de signal ECG

Ce filtre numérique passe bande joue deux rdles, un filtre passe-bas qui réduit les bruit hautes

fréquences, comme les bruit musculaire, SOHZ,...et d’un filtre passe haut pour minimiser le bruit

respiratoire.

2.4. Application :

Nous avons appliqué ces deux méthodes sur des signaux simulés bruité (figures I1.16, I11.17,

I1.18)

200 T .

150 j

100 |

A0 H

Armplitude

-100 F
20

-150
0 2 4 &) o 10

Figure I1.16 : signal ECG simulé bruité.

32



Chapitre 11 Filtrage de signal ECG
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Figure I1.17 : Application de la méthode de M .kunt sur le signal ECG simulé
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Figure I1.18 : Application de butterworth sur le signal ECG simulé.

Nous avons aussi appliqué ces deux méthodes sur des signaux réels de la base de données
MIT-BIH (figures I1.19, 11.20)
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2.5. Conclusion:

L'objectif visé de ce chapitre est le filtrage du signal ECG bruité. Pour cela et afin de
minimiser le bruit qui contamine le signal ECG, nous avons utilis¢ deux méthodes de filtrage

M .Kunt et Butterworth basée sur le filtrage passe-bande du signal.
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Chapitre 3

Détection du complexe QRS
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Chapitre II1 Détection du complexe QRS

3.1. Introduction

La détection du complexe QRS est d’une importance capitale dans les systémes de
traitement automatique de I’ECG. En effet, une fois les pics R identifiés, il devient facile de
calculer la fréquence cardiaque, d'analyser la variabilit¢ du rythme cardiaque (Heart Rate
Variability, HRV), de segmenter le signal ECG en vue de son analyse battement par battement ou sa
compression et d'analyser la déviation du segment ST dans le but de déceler une ischémie du
myocarde (manque d’oxygéne du myocarde). Les difficultés de la détection de QRS résident,
essentiellement, dans la grande variabilité de la forme du signal parce que leur morphologie varie
d'un individu a l'autre, méme chez le méme sujet, elle varie d’un cycle a I’autre. En plus, des
bruits d’origines diverses (contractions musculaires EMG, artefacts de mouvement, interférence
avec le secteur, bruit respiratoire, mauvais contact entre les électrodes et la peau, saturation des
amplificateurs [14], présents dans 'ECG, ainsi que des ondes P et T de grandes amplitudes peuvent
aussi étre pris pour des complexes QRS [15]. Une bonne détection des complexes QRS nécessite
donc un traitement du signal plus ¢€laboré. Depuis plus de trente ans, les chercheurs ont
largement travaillé sur la détection du QRS et ont proposé plusieurs méthodes de détection. Ces
techniques souffrent de deux problémes majeurs : le premier est que la bande passante du
complexe QRS différe d'un individu a l'autre, et méme chez le méme sujet d'un cycle a I'autre. La
deuxiéme difficulté est le choix du seuil de décision. Une détection robuste des complexes QRS
constitue une action préalable a toute analyse du signal ECG mono ou multipiste. Dans ce
chapitre, nous allons décrire les différentes techniques de détection des complexes QRS. En
exploitant deux bases de données d’arythmies tres fréquentes qui sont MIT.BIH et la fibrillation
ventriculaire (Cudb), on programme sur Matlab 1’algorithme du Bois pour détecter les complexe

QRS. L’étude de performance de cette méthode est discutée.

3.2. Principe des détecteurs du complexe QRS

L’opération de détection du complexe QRS est réalisée, en général, en deux étapes:  une
étape de pré-processing (pré-traitement) et une étape de décision (Fig. 2.1) [16].

Le pré-processeur a pour but d'accroitre les amplitudes des complexes QRS et réduire celles
des ondes P et T ainsi que le bruit résiduel. Il peut comporter plusieurs techniques de traitement du
signal : la dérivation non enticre, le filtrage passe-bande, le filtrage non linéaire, les réseaux de
neurones ou la transformation en ondelettes. Apres, le signal subit une transformation non linéaire,
par exemple, une dérivation pour identifier les fortes pentes autour de 1'onde R et une élévation

au carré pour quantifier I'énergie des complexes QRS. La sortie du pré-processeur fournit des
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suites d’impulsions qui seront classées comme des complexes QRS ou du bruit. La deuxi¢me étape
consiste, selon des critéres de seuillage, en une prise de décision si le maximum est un vrai pic

ou un pic illusoire de I'onde R.

Pré-processur Regle d decision
FCG :: R | o | :: QRg
M1 Htrage Transformations | | ! Lomquede + 1 ... -‘
- ...g - P ,glq‘ | :Dec1s1o11: —>
C lneare D' nonlineaies | Getection || |
I I I I I I

Fig. 2.1. Schéma d'un détecteur du complexe QRS.

3.2.1. Pré-processeur

Le pré-processeur, ou étape de prétraitement, a pour but de séparer les signaux utiles des
bruits indésirables. En électrocardiographie, ces bruits sont bien identifiés mais certains ont la
particularité de recouvrir la bande spectrale de I'ECG, ce qui les rend difficile a filtrer. Les
principales causes de bruits sont soit techniques, soit physiologiques [17]. Les bruits causés par
les appareils de mesure peuvent étre €vités alors que le deuxieéme type de bruits représentés par
l'activité bioélectrique des cellules ne peut pas étre contourné. L'étape de prétraitement est
traditionnellement fondée sur le filtrage et la dérivation (au sens mathématique) du signal. Cette
fonction peur étre assurée par des filtres numériques de dérivation premiere ou seconde ou aussi
par une transformation en ondelettes. Les performances des détecteurs de QRS sont donc tres
liées a la qualité du filtrage. La figure (2.2) montre la densité spectrale de puissance de 'ECG et
de ses différentes composantes [18]. On peut voir que 1'énergie de 'ECG est répartie dans la

bande 2 - 40Hz qui recouvre aussi celle des bruits cliniques typiques.
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Fig. 2.2. Densité spectrale de puissance de I'ECG et de ses différentes composantes.

D’aprés les données physiologiques, les complexes QRS ont une énergie maximale dans la
bande 5-15 Hz [18]. 1l est donc naturel de tenter un filtrage du signal dans cette bande, afin
d'atténuer les composantes non désirables, comme 1'onde P, 1'onde T, la dérive de la ligne de base
et le bruit causé par le réseau électrique. Un filtre passe haut peut étre utilis€¢ pour filtrer les
composantes du bruit de basse fréquence (P, T, fluctuation de la ligne de base) tandis que les
perturbations de hautes fréquences seront éliminées par un filtre passe bas, tout en conservant la
bande des fréquences utiles du signal presque inchangée. Les filtrages haut et bas peuvent étre
effectués séparément ou par un seul filtre passe bande. Ces filtres passe bandes numériques ont
des fréquences centrales qui se situent dans l'intervalle 10 Hz a 25 Hz [19]. Les transformations
non linéaires (valeur absolue, transformation quadratique, intégration, produit multi-échelle pour
les ondelettes, ...) ont pour but d'obtenir pour chaque complexe QRS un seul pic positif

susceptible d'étre repéré si sa valeur dépasse un certain seuil.
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3.2.2. Régle de décision

Les stratégies de décision constituent le noyau des algorithmes de détection. Elles
garantissent les bonnes performances de détection. Les impulsions issues du pré-processeur sont
soumises a ces régles de décision. Le signal disponible posséde un maximum absolu pour chaque
complexe QRS ; il posséde en outre d’autres maxima locaux, de plus faible amplitude en général,
qui correspondent soit a du bruit, soit aux ondes P et T. Cette étape consiste donc en une
recherche de maxima capable de ne pas prendre en considération les maxima trop faibles qui
peuvent correspondre au bruit en effectuant un seuillage en amplitude et ceux trop proches qui
risquent d’étre introduits par les ondes T en effectuant un seuillage temporel. Les seuils de
détection constituent une regle trés importante. L’amplitude des battements pouvant varier
fortement au cours d’un méme enregistrement et d’un enregistrement a 1’autre, ces seuils ne
peuvent pas étre fixés a priori, ils sont donc calculés tout au long de I’analyse [3,14], ce sont des

seuils adaptatifs.

a. Seuil adaptatif en amplitude
Le seuillage en amplitude permet de distinguer les maxima correspondant aux ondes R de

ceux correspondant aux ondes P et T qui sont, en général, beaucoup plus faibles. L’algorithme
calcule un seuil qui vaut 30 % de I’amplitude moyenne des m derniéres ondes R détectées et

recherche le prochain maximum :
Seuil_Amp = 0.3 xARpoy (2.1)

Ou ARy est I'amplitude moyenne des 10 dernieres ondes R détectées :

1 n
AR, = m D AR, (2.2)

Ou AR; est l'amplitude du pic R; détecté. Si ce maximum est d’amplitude supérieure au seuil, il
est considéré comme correspondant a un complexe QRS et est ainsi validé ; sinon, I’algorithme
continue jusqu’au maximum suivant. Autrement dit, le seuil est ajusté tout au long de
I’algorithme. Parfois un seul seuil en amplitude peut s'avérer insuffisant et I'algorithme risque de
manquer des ondes R de petites amplitudes a cause de cas pathologiques. Pour cela, une étape de

récupération des ondes R oubliées doit étre envisagée en adoptant d'abord un seuillage temporel
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permettant de définir s'il y a eu une onde R ratée, et ensuite 1'application d'un deuxiéme seuil en

amplitude habituellement pris comme un pourcentage du premier seuil.

b. Seuil adaptatif en temps
Pour pallier cette difficulté et rattraper les battements manqués, on tient compte de la

forte probabilité d’observer un QRS dans un certain intervalle de temps qui vaut p% de la

moyenne des m derniers intervalles RR validés. On calcule le seuil en temps par :

Seuil_Temp = p%xRRumey (2.3)

Ou RRyy est la moyenne des m derniers intervalles RR. L'intervalle RR représente la différence

des positions de deux pics R successifs :

RR = Ri— Ri—l (24)

Si aucun nouveau complexe n’est détecté dans cet intervalle, I’algorithme revient, dans ce cas, a
la derniére détection validée et réexamine cet intervalle avec un seuil abaissé a 10%, au lieu des
30% précédents, c'est la recherche arriere. Ce systéme permet, des lors, la détection d'éventuels

complexes de petites amplitudes précédemment oubliés.

c. Période réfractaire
En plus des seuils de détection en amplitude et en temps, et afin d'améliorer le taux de

détection et réduire le nombre de fausse alarme (fausse détection) et de non détection, les
événements détectés dans l'intervalle de 200 ms suivant un complexe QRS détecté sont ignorés.

Cet espace de temps correspond a la durée de la phase réfractaire du potentiel d'action [20].

3.3. Etat de I'art sur la détection du complexe QRS

Nous présentons dans cette partie, de facon trés sommaire et non exhaustive, quelques
algorithmes de détection du complexe QRS. La plupart de ces détecteurs utilisent une seule voie

de I'ECG [19].
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3.3.1. Algorithmes basés sur le calcul de la dérivée entiere
Ces algorithmes sont basés sur le calcul des dérivées premiceres et secondes du signal

ECG et I'¢laboration d'un seuil combinés avec d'autres traitements (valeur absolue, lissage,

sommation pondérée, ¢limination de la valeur moyenne).

3.3.2. Algorithmes basés sur le calcul de la dérivée non entiére
Leur principe repose sur la conception de filtres (passe bande et passe bas) a phase

linéaire basés sur la dérivation non entieére. La fréquence centrale ainsi que les coefficients des
filtres sont fonction des ordres de dérivation non enti¢re. Les différents parametres de ces filtres
sont optimisés en utilisant des modéles fractionnaires de la densité spectrale de puissance du

complexe QRS [14,21].

3.3.3. Algorithmes basés sur les réseaux de neurones
Un réseau de neurones est une somme pondérée de fonctions non-linéaires paramétrées,

appelées "neurones cachés", des variables de la fonction a modéliser. Chaque neurone caché est
généralement la tangente hyperbolique d’une somme pondérée des variables du modele. Xue et
al. [20] ont développé un algorithme de détection du complexe QRS qui utilise un filtre adaptatif
basé sur les réseaux de neurones, généralement utilisé en reconnaissance de forme, pour éliminer
la corrélation dans les composantes basses fréquences de I'ECG et du bruit qui l'affecte. Ils ont
appliqué un filtre adapté pour la détection du complexe QRS dans le signal issu de ce

prétraitement.

3.3.4. Algorithmes basés sur la transformée en ondelettes

L’idée de la transformée en ondelettes a été exploitée dans de nombreux travaux pour détecter les
complexes QRS et les ondes P et T. Par cette approche, on peut réaliser un filtre passe bande de type RIF
a phase linéaire dont la fréquence centrale dépend de I'échelle. En utilisant la notion des maxima du
module, la détection du complexe QRS par ondelettes sur plusicurs échelles permet une bonne

localisation du QRS.

3.3.5. Algorithmes basés sur le filtrage passe bande
Ces algorithmes sont treés utilisés. L'un des plus anciens est celui de Pan et Tompkins.

Plus récent encore est celui de Dubois mais, également, inspiré de la technique présentée par Pan

et Tompkins. Il comprend six étapes :
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Filtrage passe bande
Dérivation

Transformation non linéaire
Intégration

Filtrage passe bas

AN

Seuillage adaptatif.

3.3.6. Algorithme basé sur la transformée de Hilbert
Utilisé par Benitez et al. [9], Cet algorithme récent utilise la dérivé et la transformée de

Hilbert pour rehausser les QRS de I’ECG. Un filtre passe-bande est formé par un filtre RIF avec
une fenétre de Kaiser-Bessel. Puis, la dérivée est ensuite calculée, les passages par zéro sont

rehaussés par la transformée de Hilbert. Les complexes QRS sont localisés par un seuillage.

3.4. Détection du complexe QRS

Cette partie présente les détails de la détection des complexes QRS sur une piste unique.
A premiere vue, cette détection semblerait pouvoir étre effectuée par un simple seuillage du
signal, car les ondes R sont en général de plus grande amplitude que les autres (Fig. 2.3). Mais ce
n’est pas le cas chez tous les patients : parfois, 'onde T est d’amplitude comparable, ce qui
pourrait étre une sérieuse cause d’erreur (Fig. 2.4). Une bonne détection des complexes QRS
nécessite donc un traitement du signal plus élaboré. L’idée générale est d’exploiter non
seulement la grande dynamique des ondes R, mais aussi une propriété qui leur est propre : leurs

variations rapides.
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3.3.1. Organigrammes :

Lecture des fichiers :
* dat, *.atr et *.qrs

v

Détection du complexe QRS

Sélection des positions des pics R correspondants aux

intervalles

v

Filtrage passe bande [5-15Hz]

v

Dérivation

v

Transformation non linéaire

v

Intégration

v

Filtrage passe bas (FC=1Hz)

Non

Non

Garder méme ARmoy
et méme Seuil Amp

Un pic >Seuil_Amp

Mémoriser sa

Oui
Y Calculer RR,
Oui RRmov
Pic <2xARmoy
Calculer ARmoy
et

|——>

Ignorer les 72 points suivants
(nériode réfractaire 200ms)

|

\ 4

Un autre nic

v

Comparaison entre le pic détecté
et les pics existant dans le fichier

* are

Fin

Fig. 3.1. Organigramme de la détection pour la base MIT.BIH.
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Lecture des fichiers :
*.dat et *.atr

A

Filtrage passe bande [5-15hz]

v

Dérivation

v

Transformation non linéaire

v

Intégration

v

Filtrage passe bas (FC=1hz)

»/
»

Non

Non

v

Garder méme ARmoy et
méme Seuil Amp

Un pic >Seuil_Amp

Détection du complexe QRS

M¢émoriser sa position —

Oui

Calculer RR, RRmoy

Et Seuil Temp

Y
Oui
Pic < 2*ARmoy

.

Calculer ARmoy et
Seuil Amp

»
Ll

y
|

| Un autre pic |

v

Comparaison entre le pic détecté et
les pics existant dans le fichier *.atr (zone N)

Calcul de TP, FN, FP et TE

v

Fin

Fig. 3.2. Organigramme de la détection pour la base Cudb.
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3.4.1. Application de l1a méthode de R. Dubois
L’algorithme de détection du complexe QRS que nous avons utilisé est une approche

basée sur I’algorithme de Dubois qui est inspiré de la technique présentée par Pan et Tompkins

[22]. 1l se décompose de la maniére suivante (Fig. 2.5) :
Filtrage passe bande

Dérivation

Transformation non linéaire

Intégration

Filtrage passe bas

AN

Seuillage adaptatif.
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Fig. 2.5. Décomposition d'un ECG avec l'algorithme de Dubois.
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Dans la suite, nous décrirons en détail les six étapes de 1’algorithme de la figure (2.5). Les
valeurs numériques des expressions littérales proposées ici correspondent a un signal

échantillonné a 360Hz, mais I’algorithme s’adapte a toutes les fréquences d’échantillonnage.

a. Filtrage passe-bande
D’apres les données physiologiques, les ondes R ont une énergie maximale dans la bande

5-15 Hz [23]. 1l est donc naturel de commencer par un filtrage du signal dans cette bande (Fig.
2.5-1). Le filtre utilisé est un filtre numérique récursif de bande passante [5-15] Hz, d’ordre 4

(Fig. 2.6).

Y(Z) 0.0070 —0.0140 Z~2+0.0070 Z ~*
X(Z)  1.0000 —3.7113 Z~1 4+5.2094 Z~2 —3.2789 Z ~3+0.7813 Z —*

H(Z) =

(2.5)

Ou X est ’entrée et Y la sortie.

b. Dérivation
Le complexe QRS étant bref (entre 0.02 et 0.2 seconde), et de forte amplitude, la dérivée

du signal a ce niveau présente des valeurs maximales élevées. On continue donc le traitement du

signal par I’application d’un filtre dérivateur numérique (Fig. 2.5-2), par exemple :

H(Z) = % =1+2z21—223-7"* (2.6)

c. Transformation non linéaire
Afin d’accentuer le contraste mis en évidence par la dérivation, on éléve au carré le signal

obtenu, ce qui permet, en outre, d’éliminer le signe et d’assurer la symétrie de détection entre les

ondes R et les ondes QS (Fig. 2.5-3).

d. Intégration
L’intégration du signal suivi du filtrage passe bas permet d’obtenir un maximum unique

pour chaque complexe. La taille de la fenétre d’intégration doit étre adaptée a la largeur
moyenne d’un complexe QRS. Si elle est trop grande, le maximum est décalé¢ en temps par
rapport a la position du R (influence de I’onde T) ; si, au contraire, elle est trop petite, on obtient
plusieurs pics pour une méme onde R. La taille, choisie ici de mani¢re empirique, est de 0.15
seconde [24] ce qui correspond au double de la largeur moyenne d’un complexe QRS (Fig. 2.5-
4).
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e. Filtrage passe bas
Le signal obtenu est filtré passe-bas afin d'enlever le bruit haute fréquence résiduel, et

d’obtenir un maximum unique pour chaque complexe. Le filtre est un filtre récursif d'ordre 1 de

fréquence de coupure 1 Hz (Fig. 2.5-5).

Y(Z) _ 0.0087+0.0087Z~*

H(Z) = X(Z) ~ 1.000-0.9827Z-1

(2.7)

3.4.2. Seuillage adaptatif
A T’issue du traitement précédent, le signal disponible posséde un maximum absolu pour

chaque complexe QRS; il posséde en outre d’autres maxima locaux, de plus faible amplitude en
général, qui correspondent soit a du bruit, soit aux ondes T. Cette étape consiste donc en une
recherche de maxima capable de ne pas prendre en considération les maxima trop faibles qui
peuvent correspondre au bruit en effectuant un seuillage en amplitude et ceux trop proches qui
risquent d’étre introduits par les ondes T en effectuant un seuillage temporel; ces deux types de
seuillage sont décrits aux paragraphes suivants. En outre, I’amplitude des battements pouvant
varier fortement au cours d’'un méme enregistrement et d’un enregistrement a 1’autre, les seuils

utilisés ne peuvent pas étre fixés a priori : ils sont donc calculés tout au long de 1’analyse.

a. Seuil adaptatif en amplitude
Le seuillage en amplitude permet de distinguer les maxima correspondant aux ondes R de ceux

correspondant aux ondes Pet T qui sont en général beaucoup plus faibles. L’algorithme calcule
un seuil qui vaut 30 % de I’amplitude moyenne des 5 dernieres ondes R détectées, et recherche le
prochain maximum. Si ce maximum est d’amplitude supérieure au seuil, il est considéré comme
correspondant a un complexe QRS et est ainsi validé. Sinon, I’algorithme continue jusqu’au
maximum suivant (Fig. 2.7).Cependant, un test sur I'amplitude de ce pic R est effectué si elle est
inférieure a deux fois la valeur précédente de ARmoy ; si oui, on calcule la nouvelle moyenne
des 5 derniers pics R détectés, ARmoy, pour évaluer le nouveau seuil ; sinon, on gardera la

méme valeur de ARmoy et donc, le méme seuil précédent.
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Fig. 2.7. Calcul du seuil adaptatif en amplitude.

Autrement dit, on recherche ici les maxima du signal qui sont supérieurs a un seuil ajusté tout au
long de I’algorithme. Mais cette simple adaptation du seuil en amplitude ne suffit pas : dans
plusieurs cas (changement de position, extrasystole ventriculaire, ...) on peut observer une baisse
soudaine de I’amplitude des ondes R donc de I’amplitude des maxima associés. Dans ce cas,

I’algorithme est mis en défaut car les maxima sont tous en dessous du seuil.

b. Seuil adaptatif en temps

Pour les QRS d'amplitudes réduites, on tient compte de la forte probabilité d’observer un

QRS dans un certain intervalle de temps : si aucun nouveau complexe n’est détect¢ dans un

intervalle valant 166% de la moyenne des sept derniers intervalles RR validés, ’algorithme

recommence la recherche de maximum avec un seuil abaissé a 10%, au lieu des 30% précédents
(Fig. 2.8).
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Fig. 2.8. Calcul du seuil adaptatif en temps.

3.5. Validation et évaluation des performances

La validation des méthodes de détection est réalisée sur des signaux ECG sélectionnés
dans des bases de données standard manuellement annotées ou non par des cardiologues. On
peut citer la base d'arythmies MIT-BIH (Massachusetts Institute of Technology-Beth Palastine
Hospital) qui est trés répandue en ce domaine.

En ce sens, les complexes QRS détectés seront comparés au fichier d’annotation, s'il existe,
associ¢ a chaque enregistrement de la base de données pour déterminer I’erreur. Les
performances de l'algorithme de détection sont évaluées en terme de :

- nombre de QRS correctement détectés TP (True Positive),

- nombre de QRS faussement détectés FP (False Positive) : c'est le nombre d’ondes R qui ont été
détectées par I’algorithme alors qu’elles ne font pas partie de cette catégorie.

- nombre de QRS oubliés FN (False Negative) : c’est le nombre d’ondes étiquetées R que
I’algorithme n’a pas détectées.

Ces erreurs peuvent correspondre a des emplacements repérés par 1’algorithme alors qu’il n’y
avait aucune onde caractéristique, ou encore qu’il s’agisse d’une autre onde caractéristique ou du
bruit. La procédure généralement utilisée pour le calcul des valeurs de TP, FP et FN est
expliquée dans ce qui suit [10]. Notons par t; I'instant deuxieme complexe QRS manuellement
marqué par les cardiologues dans un enregistrement ECG de la base de données, et notons par t;
l'instant du j™ complexe QRS automatiquement détecté par l'algorithme. Un battement t; est

considéré comme étant bien détecté (TP), si on a, pour un seuil choisi 0 :
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t;—t]<0 29

Une fausse détection (FP) se produit lorsque t; se trouve a une distance supérieure a 0 de t; pour
tout t;. Finalement, un battement est considéré absent(FN) si aucune détection ne se produit a une
distance plus petite que 0 de t; pour tout t;. Pour la valeur du parametre 6 de 1'équation (2.8), nous
l'avons choisi égal a 120 ms correspondant a la largeur d'un complexe QRS typique. Pour juger
de la qualité du détecteur, on calcule, habituellement:

- Le taux d’erreur donné par :

FN+FP
—X

TE(%)= 100 (2.9)

Ou NBT est le nombre de battements (nombre de QRS total qui est égal a la taille du vecteur
annotation).

- Le taux de détection (TD) est défini par :

TD(%) =100 — TE(%) (2.10)

3.3.2. Résultats et discussion
En exploitant deux bases de données d’arythmies trés fréquentes qui sont MIT.BIH et (Cudb), on

applique ’algorithme Dubois, en programmant sur Matlab, pour détecter les complexes QRS, on
¢tudie ensuite les performances de cet algorithme.

a. Prétraitement
La phase de prétraitement est capitale. On présente, ci-dessous, quelques exemples de

signaux réels émanant des deux bases de données (Fig. 3.3 a 3.7). On dénote en (a) le signal
ECG original, la section (b) donne le signal filtré passe-bande, on retrouve en (c) la dérivée du
dernier signal, qui est, ensuite, transformé par une opération d'¢lévation au carré (d) suivi d'une
intégration (e) et enfin on termine par un filtrage passe bas, dans le but d'obtenir un maximum
unique pour chaque complexe QRS (f).Cette opération fournit, a terme, un signal adapté pour

une prise de décision.
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Fig.3.4. Phases de prétraitement du signal ECG : 101.dat (MIT.BH).
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Fig.3.5. Phases de prétraitement du signal ECG : 103.dat (MIT.BIH).
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Fig. 3.6.Phases de prétraitement du signal ECG : cu01.dat (Cudb).
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Fig. 3.7.Phases de prétraitement du signal ECG : cu03.dat (Cudb).
On peut constater que pour cette portion de signal choisie, 1'algorithme de prétraitement se

comporte plutot d'une maniere acceptable. Toutefois, son évaluation sur tout le signal sélectionné

est approuvée par les résultats de la détection des pics R, en termes de taux d'erreur.
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b. Décision

La stratégie de décision constitue le noyau de l'algorithme de détection, elle garantit les
bonnes performances de détection. A I’issue du prétraitement précédent, le signal disponible
possede un maximum absolu pour chaque complexe QRS ; il posseéde en outre d’autres maxima
locaux, de plus faible amplitude en général, qui correspondent soit au bruit, soit aux ondes P ou
T. La regle de décision est définie comme un franchissement de I'amplitude du signal au-dessus
d'un seuil dont la valeur est fixée adaptativement. Quand I'amplitude atteint le seuil de détection
calculé, I'algorithme marquera ce temps comme étant l'instant d'occurrence de 1'onde R.
- Le tableau (3.1) illustre les résultats de la détection appliquée a la base MIT.BH. Pour les
signaux 112, 113 et 115.dat, le taux d'erreur est nul, donc un taux de détection de 100%. Un taux

d'erreur de 0.98% pour l'enregistrement 103.dat est acceptable vue le nombre de battement élevé.

Tableau 3.1. Résultats de la détection du complexe QRS testée sur la base MIT.BIH :

N° Enr. TP FN FP SE (%)
100 2272 2 0 99.9120
101 1865 10 3 99.4667
103 2082 10 0 99.5220
112 2539 12 0 99.5296
113 1794 3 0 99.8331
115 1953 10 0 99.4906
117 1535 5 0 99.6753
118 2266 22 12 99.0385
121 1862 15 0 99.2009
122 2476 4 0 99.8387
123 1515 5 0 99.6711
202 2131 23 0 98.9322
205 2655 30 0 98.8827
212 2748 16 0 99.4211

- Apres I’application de l'algorithme de détection de Dubois sur la base de données Cudb, le

tableau (3.2) suivant résume les résultats obtenus.
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Tableau 3.2. Résultats de la détection du complexe QRS testée sur la base (Cudb).

N° Enr. NBT TP FN FP SE (%)
cu01 203 202 1 0 99.51
cu03 938 926 12 5 98.19

Pour ces deux signaux, la sensibilité est acceptable méme pour I'enregistrement cu03.dat car il

présente des périodes tres bruitées.

3.4. Conclusion

Dans ce chapitre on a proposé une application de l'algorithme de Dubois qui consiste en
la localisation des positions des complexes QRS. Cette méthode est basée sur une phase de
prétraitement puis une regle de décision. Pour confirmer cette analyse, I'étude est employée sur
deux bases de données d’arythmies trés fréquentes qui sont MIT.BIH et (Cudb), en plus du
battement normal. Les performances de cette démarche sont mesurées en termes de bonne
détection, fausse détection et taux d'erreur. La non détection provient des pics R faussement
localisés et des pics R oubliés. En fin, les résultats obtenus sont prometteurs et constituent une
base pour le calcul de la fréquence cardiaque ainsi que 1'estimation des intervalles RR et I'étude

de la variabilité du rythme.
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4. CONCLUSION GENERALE

Dans ce travail, on s’est intéressée au signal cardiaque vu par ECG. En particulier, on a étudié le
complexe QRS, vu son importance dans le diagnostic clinique des patients. En effet, nous avons
étudié¢ un ensemble d’algorithme pour la détection du complexe QRS, et nous avons programmeé
une application, inspiré de 1’algorithme de détection de Dubois, sous Matlab dont I’efficacité a
¢été vérifié par plusieurs simulations.

Pour une meilleure compréhension du probléme traité, il a été¢ nécessaire de décrire le systéme
cardiovasculaire, son fonctionnement, ainsi que la description des différents action mécanique et
¢lectrique, en particulier les ondes appelées €lectrocardiogramme expliquant le diagnostic
médical du cceur pour I’intérét de la médecine.

Mais pour traiter efficacement le probléme réel, nous avons exploité deux bases de
données tres réputées dans les centres cardiaques et qui sont la MIT-BIH et la Creighton
University Ventricular Tachyarrhythmia (Cudb) ou I'on peut trouver des cas de fibrillation
ventriculaire. Pour chaque base de données nous avons proposé un algorithme adéquat qui
dépend de la sélection et la présentation des échantillons étudiés.

Pour avoir une meilleure détection du complexe QRS, un prétraitement du signal ECG est
nécessaire. Pour cela, nous avons étudié et simulé une multitude de technique de filtre qui
permettent d’¢éliminer les bruit haute fréquence et celui di au secteur électrique. Les
performances des différents filtres ont été vérifié par les différentes simulations. Le filtre de Kunt
a donné¢ des résultats trés prometteuses vu sa simplicité d’étude et d’implémentation.

Ce travail, peut etre amélioré, dans le futur, en envisageant un prétraitement du signal
ECG en utilisant des filtres NLMS qui ont fait leurs preuves dans d’autre domaines techniques.
On peut aussi, prévoir une détection du complexe QRS en appliquant les techniques des

ondelettes sans affecter la morphologie du signal cardiaque.
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