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Glossaire 
 

 

AR       Autorégressifs 
APC                   Auricular Premature Contraction /Contraction Auriculaire Prématuré           
Bat, bpm                        Battements de cœur par minute 
BBD                                Bloc de Branche Droit 
BBG                                Bloc de Branche Gauche 
BE                                   Battement Ectopique 
BNP                                 Battement Nodal (ou jonctionel) Prématuré 
BVE                                 Battement Ventriculaire échappé. 
DMM                               Dérivée Morphologique Multi-échelle. 
DSP                                  Densité Spectrale de Puissance 
DFA                         Detrended Fluctuation Analysis /analyse  de la tendance des                                           
                fluctuations 
δ                                        Dilatation 
QTmoy                             Duré moyenne du QT 
ECG                                 Electrocardiogramme 
ES                                     Elément Structurant 
ESV                                  Extrasystole Ventriculaire 
ESA                                  Extrasystole Auriculaire 
ε                                        Erosion 
FB (V et N)                      Fusion des Battements V et N 
FB (P et N)                      Fusion des Battements  (P et N) 
F-DFA                              Fonction DFA 
FM                 Filtrage Morphologique   
FV                Fibrillation Ventriculaire  
HRV                                 Heart Rate Variability / variabilité du rythme cardiaque 
QTc                Intervalle QT corrigé 
intervalle R-R                 Intervalle de temps qui sépare les deux pics successifs des    
                                         ondes R de l’ECG 
intervalle Q-T                 Intervalle entre le début du complexe QRS et la fin de l'onde T de  
                                          l’ECG 
MM                                  Morphologie Mathématique 
MA                 Moyenne Ajusté  
m.s                micro seconde. 
PA :                Potentiel Action. 
PVC                Premature Ventricular Contraction / Contraction Ventriculaire    
                                          Prématuré                
RSB                Rapport Signal sur Bruit 
RN                Rythme Normal 
sec                seconde 
SNA                Système Nerveux Autonome  
TV                 Tachycardie Ventriculaire 
TD                    Threshold-based Detector 
VRC                 Variabilité du Rythme Cardiaque 
WD                 Wavelet-based Detector. 
 

 



 
 

 

Résumé 
 
 
De nos jours le traitement du signal est intégré dans la plupart des systèmes d'analyse et 

d'interprétation de l'ECG. Ses objectifs sont multiples et comprennent principalement la 

compensation de l'ajout d'artéfacts aux signaux d'intérêt, et l'extraction d'informations qui ne 

sont pas visibles par une analyse visuelle directe. Compte tenu que des informations cliniques 

utiles se trouvent dans les intervalles de temps définis par les ondes caractéristiques de l'ECG, 

notamment, l'onde P, le complexe QRS, l'onde T, l'intervalle PR, le segment ST et  l'intervalle 

QT, les intervalles de temps définis entre deux ondes caractéristiques de l'ECG fournissent 

d'importants indicateurs pour le diagnostic de maladies cardiaques car ils sont le reflet de 

processus physiologiques. Par exemple, l'intervalle QT, reflétant la durée de la dépolarisation 

et de la repolarisation ventriculaire, est l'un des intervalles les plus importants de l'ECG. En 

effet, sa prolongation peut être associée à des risques d'arythmie ventriculaire et de mort 

subite. La mesure de l'intervalle QT, et sa corrélation avec le rythme cardiaque est l'objectif 

visé par ce travail. Le traitement est réalisé en deux étapes, une étape de la correction da la 

ligne base par le filtrage Morphologique et l’autre par la transformée du chapeau-haut  pour 

supprimer les bruits qui sont basés sur des opérateurs mathématiques appelés opérateurs de 

morphologie d’ouverture et de fermeture. Par la suite, de détecter ces différentes ondes par la 

transformée du dérivé morphologique multi-échelle et en conséquence, de mesurer l'intervalle 

QT et le rythme RR.  

Enfin, l'analyse des variations de la durée de l'intervalle QT avec le rythme RR par des 

méthodes statistiques temporelle et spectrale permet d'apprécier l'aspect pathologique du 

signal ECG.  Les méthodes d'évaluation sont basées sur des paramètres linéaires  et non 

linéaires (temporels et spectraux). Par la suite, on a abordé la méthode de régression linéaire 

simple pour évaluer la dépendance de la variabilité de l’intervalle QT à la variabilité de 

l’intervalle RR. 

 

Mots clés: Signal ECG ; Mathématique Morphologie ; Filtrage Morphologique ;                    

       Variabilité de l’intervalle QT, Méthodes linéaire et non linéaire.  

 
 
 



 
 

 

Introduction générale 
 

 

 Dans le monde occidental, la première cause de mortalité provient des maladies 

cardiovasculaires. Même si les connaissances acquises en cardiologie sont grandes, le cœur  

n’a pas encore dévoilé tous ses secrets. Pourtant les médecins disposent de nombreux 

moyens pour l’étudier et vérifier son bon fonctionnement. Notamment, ils utilisent 

l’électrocardiogramme (ECG), qui est une représentation graphique temporelle des 

différences de potentiels des forces électriques qui conduisent à la contraction musculaire 

cardiaque.  

 L’électrocardiogramme  regroupe trois ondes importantes appelées onde P, com-

plexe QRS et onde T qui traduisent respectivement l’activité auriculaire, l’activité ventri-

culaire et la repolarisation ventriculaire. De ces ondes sont déterminées des intervalles 

connus par l'intervalle PR qui défini le temps de conduction auriculo-ventriculaire, le seg-

ment ST qui correspond à la phase de repolarisation ventriculaire, phase durant laquelle les 

cellules ventriculaires sont toutes dépolarisées, et l’intervalle RR qui  indique la période 

cardiaque, c’est à dire le temps entre deux battements successifs. En l’inversant, on obtient 

alors la fréquence cardiaque communément exprimée en battements par minute. 

L’intervalle Q-T est le reflet de toute l’activité ventriculaire, c’est à dire des phases de dé-

polarisation et de repolarisation. Les intervalles de temps entre ces différentes ondes de 

l'ECG fournissent d'importants indicateurs pour le diagnostic des maladies cardiaques car 

ils reflètent des processus physiologiques du cœur et du système nerveux autonome [1-3]. 

L'analyse de ces différents intervalles passe souvent par l'étude de leurs variabilités.  

Etat de l’art  

 Parmi les intervalles qui ont suscités les intérêts cliniques, il a été démontré [2] que 

la mesure de l’intervalle QT peut être un moyen pour reconnaître une récupération ventri-

culaire anormale suite à une excitation. En fait la récupération ventriculaire joue un rôle 

important dans la genèse de l’arythmie ventriculaire et elle peut dans certains cas 

d’entraîner une mort subite par une arythmie cardiaque. Dès  1983,  AHNVE  montre  que  

la  durée  de  l’intervalle  QT,  dans  le post-infarctus,  est  un  élément  pronostic  import-

ant  de  mortalité  à  un  an,  puisque  son allongement, et surtout l’allongement du QT cor-

rigé (QTc), est corrélé avec un risque accru de fibrillation ventriculaire (FV) et de mort su-

bite [4]. En 1990, à  partir des données de l’étude de FRAMINGHAM, GOLBERG ne  re-



 
 

 

trouve  pas  de  corrélation  entre  l’allongement  du  QT,  et  donc du QTc (QT:  corrigé), 

et la mortalité globale ou la survenue d'événements coronariens ou de mort subite [5].  

 Par  contre,  toujours  en  1990,  SHOUTEN,  à  partir  d’une  étude  sur  3091 su-

jets  apparemment  sains,  retrouve  que  la  durée  du  QTc,  est  un  facteur  de  risque in-

dépendant de mortalité dans les deux sexes [6]. De  même,  ALGRA,  sur  une  étude  de  

6693  patients  en  1990,  montre  que l’allongement de la durée du QTc est un élément 

pronostique de mort subite chez les sujets sains,  mais  le  QTc  ne  semble  pas  corrélé  à  

la  mort  subite  chez  les  patients  atteints  de pathologie cardiaque. 

 L'arythmie ventriculaire peut être, dans certains cas, pressentie sur l'ECG de surface  

en  mesurant  l'espace  QT  et  son  allongement    (le  QT  est,  en  effet,  le  reflet  de  la 

dépolarisation  et  de  la  repolarisation  ventriculaire),  ainsi,  on  connaît  bien  les  risques  

de torsade  de  pointe  ou  de  tachycardie  ventriculaire  dans  les  syndromes  des  QT  

longs congénitaux et chez les patients traités par antiarythmiques [7].  Mais  de  par  sa  va-

riation  suivant  le  cycle  ou la dérivation dans laquelle elle est enregistrée, la mesure iso-

lée de l'espace QT apparaît peu discriminante pour être l'outil prédictif recherché pour un 

individu donné. Ainsi,  plutôt  que  la  mesure  de  l'espace  QT,  c'est  l'évaluation  de 

l'hétérogénéité de la repolarisation ventriculaire, donc l'évaluation de l'instabilité électrique 

des  ventricules  et  par  conséquent  du  risque  arythmique  qui  a  conduit  les cardio-

logues  à créer un nouvel outil : la dispersion du QT  [8]. En  1990,  DAY  a  proposé  la  

dispersion  du  QT  comme  la  variation  du    QT sur  l'ensemble  des  dérivations  d'un  

électrocardiogramme  de  surface  ;  elle  sera  déterminée par la différence entre le QT le 

plus long et le QT le plus court mesurés sur ce tracé ECG et sera exprimée en millise-

condes (ms). Déjà  de  nombreuses  études  permettent  de  qualifier  la  dispersion  du  QT 

comme  un  facteur  prédictif  valable  pour  les  arythmies  ventriculaires  [9-10], notam-

ment dans les tachycardies ventriculaires polymorphes [11] et les fibrillations ventricu-

laires [12]. Dans  le  syndrome  du  QT  long  congénital,  la  dispersion  du  QT  est aug-

mentée  et ceci est corrélé avec une fréquence accrue des arythmies ventriculaires dans 

cette  maladie  ;  si  la  fréquence  de  ces  arythmies  est  diminuée  mais  non  abolie  par  

les bétabloquants,  l'explication  en  est  peut-être  que  les  bétabloquants  ne  modifient  

pas  la dispersion du QT qui reste allongée chez ces patients [13-14]. Dans l'insuffisance 

cardiaque chronique, la dispersion du QT est augmentée par  rapport aux sujets sains et son 

augmentation semble être un élément prédictif de mort  subite [15-16].  

  

 



 
 

 

Problématique  

 En fait l’objectif est de chercher à expliquer la signification physiologique des rap-

ports entre la variabilité de la fréquence cardiaque (appréciée par la mesure de la variabilité 

de l'intervalle RR) et la variabilité  de la repolarisation ventriculaire représentée par 

l’intervalle QT. La première explore le système nerveux autonome seul, et non le cœur, à 

travers le marqueur que constitue l’automatisme sinusal auriculaire modulé par le système 

neurovégétatif. La dynamique de l’intervalle QT, quant à elle, permet d’explorer à la fois 

le fonctionnement des cellules cardiaques ventriculaires et l’impact du système nerveux 

autonome sur l’étage ventriculaire.   

 Il est cependant clair, que pour aboutir à cette étude, il est indispensable de réaliser 

un traitement du signal ECG pour ensuite détecter les différentes ondes le constituant et en-

fin faire l’étude sur cette variabilité de QT avec particulièrement le rythme RR. 

 Les conditions d’enregistrement de l’ECG font que le signal est nécessairement 

bruité par des processus autres que cardiaques. Ces perturbations peuvent être d’origine 

physiologique (peau, muscle, respiration, . . .) ou environnementale (courant de secteur, 

perturbations électromagnétiques, placement de l’électrode, . . .). Le praticien qui analyse 

l’ECG peut alors être gêné par la présence de bruit : dans le cas où par exemple il rech-

erche l’existence d’un rythme sinusal normal et qu’il cherche la présence de l’onde P 

précédant l’onde R, l’onde P qui est de faible amplitude, peut être noyée dans le bruit. De 

la même  manière, une trop forte variation de la ligne de base peut empêcher de discerner 

une anomalie de type sur- ou sous-décalage du segment S-T par exemple. Pour pouvoir 

segmenter efficacement les battements cardiaques, et ce sans altérer l’information clinique, 

un certain nombre de prétraitements sont nécessaires. La finalité de cette étape est 

d’atténuer, ou au mieux d’éliminer les bruits présents dans le signal ECG brut tels que les 

variations de la ligne de base ou les interférences du secteur à 50 Hz. Malheureusement, le 

bruit causé par l’activité musculaire est beaucoup plus difficile à filtrer à cause du chevau-

chement entre le spectre du bruit et celui de l’ECG [17]. Un nombre important de travaux 

de recherche utilisant différents outils et méthodes de filtrage de bruit ont été présentés 

dans la littérature. Les méthodes s’appuient souvent sur un filtrage linéaire classique passe-

haut, passe-bas ou passe bande [18-20], le filtrage adaptatif linéaire [21], le filtrage à base 

des réseaux neurones [22-23], ont été proposés pour éliminer le bruit et les variations de la 

ligne de base du signal ECG et améliorer le Rapport Signal sur Bruit (RSB). 

L’inconvénient majeur de ces méthodes est la distorsion du signal due au chevauchement 



 
 

 

des spectres de l’ECG et de la ligne de base. Il s’avère impossible de supprimer complète-

ment le bruit avec ces méthodes de filtrage sans provoquer une distorsion du signal. 

L’émergence de méthode  de traitement  dans le cas non-stationnaire a aidé les chercheurs 

à développer de nouveaux outils mieux adaptés au filtrage. Des techniques basées sur la 

théorie des ondelettes ont déjà fait leur preuve pour le filtrage de bruits du signal ECG. 

Donoho et Johnston  ont proposés une méthode de débruitage par  le seuillage d'ondelette 

[24]. La méthode de débruitage par  le seuillage d'ondelette traite des coefficients d'onde-

lette par  un seuil convenable  qui doit être choisi à l'avance. D'autres approches pour esti-

mer  la valeur de seuil peuvent être trouvées dans [25-28].  

 Dans le cadre de cette thèse, le type de filtre proposé pour corriger la ligne de base 

et la suppression de bruit est le filtre morphologique.  

 La morphologie mathématique, basée sur des opérations d'ensembles, fourni une 

approche à l'élaboration des méthodes non linéaires de traitement des signaux, dans 

lesquelles la forme de l'information d'un signal est incorporée [29]. Dans ces opérations, le 

résultat d'un ensemble de données transformé par un autre ensemble dépend des formes des 

deux ensembles impliqués. Un élément structurant doit être conçu selon les caractéristiques 

de forme du signal qui doit être extrait. Il y a deux opérateurs morphologiques de base : 

érosion   et dilatation. L'ouverture et la fermeture sont les opérateurs dérivés définis en 

termes d'érosion et dilatation [30]. La dilatation permet de réduire les pics d’un signal et 

d’élargir les vallées, l’érosion comble les vallées et épaissit les pics du signal, l'ouverture 

supprime les pics mais préserve les vallées, et la fermeture comble les vallées, supprime 

des puits (ou les vallées). Les opérateurs « fermeture » et  « ouverture » se comportent 

comme des filtres, on parlera de « Filtre Morphologique » [31]. 

 L'approche morphologique proposée est implémentée pour la correction de la ligne 

de base et la suppression des bruits du signal ECG a été testée par l’utilisation de la base de 

données universelle d'arythmie de MIT-BIH [32]. Après l'acquisition du signal ECG, 

l'étape suivante est la correction de la ligne de base. Elle consiste en l'application des 

opérations morphologies : « ouverture et fermeture » pour détecter la ligne de base. Cette 

ligne de base est dérivée et est soustraite du signal ECG à traiter. On obtient alors une 

correction de la ligne de base.   

  L’étape suivante proposée pour la suppression du bruit repose sur un algorithme 

faisant appel à la transformation par Chapeau-Haut. Elle combine la soustraction des opé- 

rateurs morphologies de fermeture et d’ouverture. L’algorithme est évalué et comparé à  

d’autres techniques de traitement et d’analyse du signal ECG.   



 
 

 

 D’autre part, nous avons développé un nouvel algorithme qui permet la détection 

des ondes du signal ECG en utilisant le dérivé morphologique multi-échelle (DMM). Cet 

algorithme consiste à estimer le signal électrocardiogramme par un ensemble des dérivées 

d’opérateurs morphologies notamment l’érosion et dilatation. 

 Enfin, dans l'étape la plus important de notre travail, nous avons présenté et étudiée 

les différentes méthodes de l'analyse de la variabilité de l'intervalle QT et de sa corrélation 

avec le rythme RR, dans le domaine temporel et spectral.  

Nous avons présenté en premier lieu la méthode temporelle qui a été appliquée sur des si-

gnaux réels pour différentes arythmies cardiaques. Cette méthode consiste à déterminer 

certains paramètres tels le SDNN, l'écart type des écarts normaux QT et RR, la variance 

(VARNN), la variabilité à court terme, la moyenne de la durée (MEAN), Poincaré Plot, et 

l’analyse des fluctuations de la variabilité des intervalles QT et RR par la fonction DFA 

(Detrended Fluctuation Analysis) dans le domaine temporel, permettant de caractériser 

l'évolution de la variabilité des intervalles QT et RR. Les paramètres non linéaires  de 

Poincaré Plot et la fonction FDA se révèlent utiles en complément des paramètres de la va-

riabilité de l’intervalle QT et RR pour pronostiquer les pathologiques par rapport au 

rythme normal. En cela, ils sont souvent plus efficaces que les paramètres classiques de 

quantification la variabilité de l’intervalle QT. La méthode de Welch a été appliquée pour 

la variabilité de intervalle QT et RR des signaux ECG réels de la base de données MIT-

BIH afin d'estimer leur DSP (Densité Spectrale de Puissance) en vue de séparer toutes les 

composantes spectrales VLF (bande très basse fréquence), LF (la bande de basse fréqu-

ence), HF (la bande de haute fréquence). Par la suite, on a abordé la méthode de régression 

linéaire simple pour évaluer la dépendance de la variabilité de l’intervalle QT à la variabi-

lité de l’intervalle RR (QT/RR). 

 

 En fait, pour décrire le travail réalise, le manuscrit de cette thèse en divisé en six 

chapitres : 

 Dans le chapitre I, nous avons introduit quelques notions physiologiques qui nous 

seront utiles pour comprendre les résultats sur l'analyse des intervalles cardiaques. Premiè-

rement, nous avons présenté brièvement le fonctionnement et la régulation de la conduc-

tion cardiaque au niveau cellulaire qui reflète le comportement des ondes et des intervalles  

au niveau ECG. Deuxièmement, étant donné que nous allons nous intéresser aux inter-

valles QT et RR des ECG, nous nous sommes focalisés sur la jonction ventriculaire de dé-

polarisation ventriculaire de repolarisation et ses influences, surtout d'origine nerveuse, qui 



 
 

 

agissent par exemple lors d'un exercice physique. Enfin, dans une dernière partie, nous 

avons considéré le phénomène de restitution électrique cellulaire qui, à un niveau macros-

copique, sur l'ECG, peut refléter la réponse de l'intervalle Q-T aux changements de la pé-

riode cardiaque. 

 Le chapitre Deux introduira la théorie  de la morphologie mathématique. Cette 

théorie est par excellence la machine-outil de traitement du signal en morphologie mathé-

matique. On donnera sa définition, ses principales propriétés, et certains algorithmes per-

mettant de la réaliser notamment le filtrage morphologique et la dérivée morphologique 

multi-échelle. 

 Le chapitre trois sera réservé à l’étape de pré-traitements du signal ECG que sont 

très importantes pour les étapes futures de détection et d'analyse des intervalles. Comme 

nous l'avons vu, les conditions d'enregistrements bruitent l'ECG. Les différents bruits asso-

ciés au signal ECG peuvent en altérer plus ou moins l'information clinique, il est donc im-

portant de les traiter.  

  Le quatrième chapitre abordera  un nouvel algorithme pour la détection des ondes 

du signal ECG. Ce algorithme  est  basé sur la dérivée morphologique multi-échelle 

(DMM), appelé la  détection de DMM, qui a été développés pour la détection les débuts et 

les fins des complexes QRS, l'onde P et l'onde T du signal ECG. 

 Le chapitre cinq présentera le traitement de l’évaluation de différentes méthodes 

d’analyse de la variabilité de l’intervalle QT pour distinguer entre les cas pathologiques et 

le rythme normal de sinus. 

 Enfin, dans le dernier chapitre l’étude quantitative des dynamiques temporelles et 

spectrales de la variabilité de l’intervalle QT et de sa corrélation avec le rythme RR appa-

raît maintenant possible grâce aux nouveaux outils mathématiques de traitement du signal 

électrique cardiaque. Ensuite, nous présentons la dépendance de la variabilité de 

l’intervalle QT à la variabilité de l’intervalle RR  peut être évaluée grâce à une équation de 

régression linéaire entre les variabilités des intervalles QT et RR correspondants dans des 

fenêtres de temps présélectionnées. 

Le manuscrit est finalisé par une conclusion générale et des perspectives. 

 

 

 

 



 
 

 

Chapitre I 

Généralités sur l’électrophysiolologie 

cardiaque 
  

I.1. Introduction   

 Le système cardiovasculaire est constitué du cœur et du système vasculaire, sa 

fonction principale est d'assurer 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 l'activité de l'individu. Dans ce 

chapitre, l'introduction à la cardiologie est volontairement limitée aux notions utiles à la 

compréhension des chapitres suivants. Le lecteur intéressé pourra cependant trouver des 

informations complémentaires détaillées dans [33-34] et de manière plus intuitive dans 

[35-36]. 

I.2. Anatomie du cœur  

Le cœur est un organe creux et musculaire comparable à une pompe, qui assure la 

circulation du sang dans les veines et les artères. Dans le corps humain, le cœur se situe un 

peu a gauche du centre du thorax, en arrière du sternum. Il est l’élément central du système 

cardiovasculaire. Il est connecte au reste de l’organisme par le biais de vaisseaux associes : 

les deux veines caves (inferieure et supérieure), les artères pulmonaires, et l’artère aorte, 

comme l’illustre la figure (I.1). 

 Les parois du cœur sont constituées par un tissu musculaire, appelé le myocarde, 

qui est compose de cellules musculaires cardiaques spécialisées, les cardiomyocytes, qui 

ne ressemblent a aucun autre tissu musculaire du corps. En particulier, ces cellules sont 

intétanisables, ce qui signifie qu’elles sont incapables de contraction prolongée. De plus 

ces cellules sont excitables, automatiques et indépendantes, conductrices et contractiles 

[37]. Les tissus annexes du myocarde sont l’endocarde, qui le tapisse a l’intérieur, et le 

péricarde, qui l’entoure a l’extérieur. 



 
 

 

 Le cœur d’un adulte pèse de 300 à 350 grammes. Il se décompose en quatre 

chambres : 

les oreillettes (ou atria) en haut, et les ventricules en bas. Une cloison musculaire épaisse, 

le septum, divise le cœur en deux morceaux. Chaque coté, droit et gauche, est composé de 

deux cavités : l’oreillette et le ventricule, relies entre eux par une valve qui assure, à l’état 

normal, un passage unidirectionnel du sang. Pour la cavité de droite, cette valve 

d’admission est la valve tricuspide ; pour la cavité de gauche c’est la valve mitrale. Il 

existe aussi des valves d’échappement qui assurent la communication entre le ventricule 

droit et l’artère pulmonaire (valve pulmonaire), ainsi qu’entre le ventricule gauche et 

l’artère aorte (valve aortique). A l’état normal, ces valves d’admission et d’échappement 

empêchent le sang de refluer et ne peuvent être ouvertes en même temps. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure I.1 - Schéma fonctionnel du cœur. 

 

Sa partie droite contient du sang pauvre en oxygène et assure la circulation pulmonaire ; sa 

partie gauche renferme du sang riche en oxygène, et le propulse vers le reste du corps, hor-

mis les poumons. 

Les ventricules ont pour fonction de pomper le sang vers le corps ou vers les poumons. 

Leurs parois sont alors plus épaisses que celles des oreillettes, et la contraction des 

ventricules est plus importante pour la distribution du sang. Le ventricule gauche est bien 

plus massif que le droit parce qu’il doit exercer une force considérable pour forcer le sang 



 
 

 

a travers tout le corps contre la pression corporelle, tandis que le ventricule droit ne dessert 

que les poumons (figure I.2). 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure I.2 - Schéma du circuit sanguin. La couleur bleue indique que le sang est pauvre 
                           en oxygène tandis que la couleur rouge correspond au sang chargé en oxygène. 

 

I.3. Techniques d’enregistrement d’ECG  
I.3.1.  Histoire de l’électrocardiographie 

 Le potentiel électrique généré par l’activité musculaire est connu depuis les travaux 

de Carlo Matteucci en 1842. 

 Les premières expérimentations sont réalisées en 1878 par John Burden Sanderson 

et Frederick Page qui détectent à l’aide d’un électromètre capillaire les phases QRS et T, 

définies par la suite. 

 A cette même période, E. Marey [38], et Augustus Waller [39] montrent que 

l’activité électrique cardiaque peut être suivie à partir de la peau. En 1887, le premier 

électrocardiogramme humain est publie par Augustus Waller. 

En 1895, Willem Einthoven [40], met en évidence les cinq déflexions P, Q, R, S et T. Il 

utilise le galvanomètre à cordes en 1901 et publie les premières classifications 

d’électrocardiogrammes pathologiques en 1906. Il obtiendra en 1924 un prix Nobel pour 

ses travaux sur l’électrocardiographie.Les dérivations précordiales sont utilisées pour le 

diagnostic médical à partir de 1932 et les dérivations frontales unipolaires à partir de 1942, 

ce qui permet à Emanuel Goldberger de réaliser le premier tracé sur 12 voies. 



 
 

 

Aujourd’hui, l’électrocardiographie est une technique relativement peu couteuse, 

permettant a l’aide d’un examen indolore et sans danger, de surveiller l’appareil cardio-

circulatoire, notamment pour la détection des troubles du rythme et la prévention de 

l’infarctus du myocarde. 

I.3.2. L’enregistrement 
 
L’enregistrement électrocardiographique peut se faire soit par voie externe à l’aide 

d’électrodes posées à la surface du corps, soit par voie interne en enregistrant l’influx 

électrique a la surface du cœur (enregistrement épicardique), ou directement en 

introduisant une sonde endocavitaire. 

 Il existe différents types d’enregistrement de l’activité cardiaque : l’ECG de repos 

est enregistré grâce à des électrodes placées sur le patient qui est allongé. L’ECG d’effort 

quant à lui est enregistré durant un exercice dynamique (alternance de contractions et de 

relâchements musculaires). Il existe aussi les méthodes d’enregistrement Holter 

(enregistrement continu sur 24 heures) et le mapping (de 20 à 200 électrodes placées a la 

surface du corps) [41]. Lors du mapping, on place sur le thorax du patient les électrodes en 

colonnes mises cote à cote. 

I.4.  Les dérivations  
 
 Les potentiels électriques générés par le cœur se propagent dans  tout l’organisme 

et apparaissent à la  surface du corps. On mesure la différence de potentiel (d.d.p.) en deux  

points de la surface du corps à l’aide d’une paire d’électrodes. En plaçant plusieurs paires 

d’électrodes à différentes positions, on obtient des résultats différents puisque le champ 

électrique du cœur est spatio-dépendant. Si  on mesure le vecteur cardiaque dans une seule  

direction, on ne sera pas en  mesure de le caractériser entièrement. Il est donc important 

d’avoir un standard de positionnement des électrodes (dérivations) pour l’évaluation cli-

nique du signal ECG. En pratique, douze dérivations sont utilisées  dans les plans frontal et 

transversal pour explorer l’activité électrique du cœur. On distingue :  

 Trois dérivations bipolaires ou dérivations standard, DI, DII, DIII obtenues par 

permutation des  électrodes placées sur le bras  droit, le bras gauche et la jambe gauche. La 

jambe droite est reliée à la masse [42]. Les vecteurs obtenus forment un triangle équilaté-

ral, appelé triangle d’Einthoven (figure 1-3).  



 
 

 

 Trois dérivations unipolaires aVR, aVL,  aVF qui permettent de mesurer la tension 

entre un point de référence et le bras droit, le bras gauche  et la jambe gauche 

respectivement [43-44].  

 Le point de référence est réalisé par la moyenne des signaux qui apparaissent sur 

les 2 autres membres qui ne sont pas en observation. A cet  effet, on utilise  des résistances 

de valeur élevée, supérieure à 5MΩ. La figure 1-4 montre les connexions des électrodes 

ainsi que les directions selon lesquelles le vecteur cardiaque est mesuré, tant pour les 

dérivations  

unipolaires que pour les dérivations standard [45-46].  

 Six dérivations précordiales pour lesquelles  les électrodes sont fixées dans le plan 

horizontal. Ces électrodes permettent d’enregistrer les vecteurs électriques qui partent du 

cœur dans leurs directions respectives comme l’indique la figure 1-5. La référence pour ces 

électrodes peut être  réalisée par le principe du pont terminal de Wilson [47].  

  

 

 
 
Figure I.3 – Dérivations standards               Figure I.4 – Connexions des électrodes pour les 
                     DI, DII, et DIII.                                              dérivations unipolaires. 
                                                                         (a) : aVR, (b) : aVL et (c) : aVF ;(d) :Diagramme  
                                                                         vectoriel montrant les directions des dérivations  
              standard et unipolaires dans le plan frontal. 
 
 
        



 
 

 

 

 

 

 

 

 

Figure I.5 - Emplacement des électrodes précordiales : V1 à V6. 

I.5.  Caractéristiques du signal ECG normal  
 
 La figure (I.6) montre la morphologie du signal ECG normal sur un cycle 

cardiaque.Les valeurs normales des durées des intervalles et des amplitudes des ondes sont 

celles des adultes d'âge moyen. Ces valeurs sont données à titre indicatif car il existe un 

chevauchement parfois important entre les valeurs normales et pathologiques.  

Une présentation détaillée des caractéristiques de l’ECG normal, leur interprétation 

physiologique ainsi que plusieurs méthodes de calcul de l’axe électrique du complexe QRS 

sont données dans [48] et [49]. Des facteurs individuels tels que l’âge, le sexe, la race, la 

morphologie et la position du cœur influencent énormément les valeurs normales. Le ta-

bleau I.1 récapitule les critères essentiels de normalité de l’ECG [49]. 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure I.6 -  Ondes caractéristiques d’un signal ECG normal [50]. 



 
 

 

L'ECG est la représentation graphique des forces électromotrices générées par 

l'activitécardiaque par rapport au temps. Les processus de dépolarisation et de 

repolarisation des structures myocardiques se présentent dans l'ECG comme une séquence 

de déflexions ou ondes superposées à une ligne de potentiel zéro, appelée ligne 

isoélectrique (figure I.7). En examinant, un ECG, on reconnaît : 

La dépolarisation auriculaire : représentée sur l'ECG par l'onde P. Cette onde se 

caractérise au niveau spectral par une composante basse fréquence de faible énergie. Son 

observation est souvent limitée spécialement dans des conditions de bruit. 

La repolarisation auriculaire : représentée par l'onde Ta, elle est de direction opposée à 

celle de l'onde P. Généralement l'onde Ta n'est pas visible dans l'ECG car elle coïncide 

avec le complexe QRS d'amplitude plus importante. 

La dépolarisation ventriculaire : représentée par la déflexion de plus grande amplitude de 

l'ECG, le complexe QRS est constitué de trois ondes consécutives : les ondes Q, R et S. 

La repolarisation ventriculaire : reflétée par l'onde T. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure I.7 - L'ElectroCardioGramme (ECG). 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure I.8 - Représentation simultanée d'un ECG et d'un potentiel d'action. 



 
 

 

 

 

 

Onde  P 

Chaque onde P doit précéder un complexe QRS 

Forme identique à l’intérieur d’une même dérivation. 

 Positive en dérivation DI, DII, DIII, et V6. 

Moins de 0.12 s en largeur dans la dérivation DIII. 

 Biphasique avec une composante dominante positive ou  

monophasique avec une déflexion positive en V1. 

Intervalle 

PR 

Consistant en largeur. 

La longueur est supérieure à 0.12 s et inférieure à 0.24 s. 

 

Complexes 

QRS 

 Moins de 0.12 s en largeur. 

La plus grande déflexion en dérivation standard excède 5 mm de  

hauteur. 

 L’axe moyen en dérivation standard entre -30° et +90°. 

 Un patron rS, Q ou Qr en V1. 

 Un patron qRs en V5-6. 

Onde Q  Petite et étroite, Q en DI, DII, aVF et V3-6, avec une hauteur moins  

que 25% de l’onde R du même complexe et d’une largeur moins de 0.04 s. 

 

 

Segment ST 

Normalement isoélectrique. 

 La déflexion, si elle existe, ne doit pas dépasser 1mm en DI, DII, DIII  

et aVF. 

L’élévation, si elle existe, ne doit pas excéder 2 mm en les mêmes 

              Dérivations. 

 Elévations jusqu’à 4 mm possibles dans les dérivations V1-V3. 

 

Onde T 

Positive en DI, DII et V6. 

Normalement positive mais occasionnellement négative en DIII et  

aVF. 

 Doit être au moins 2 mm en hauteur en dérivation où elle est plus  

grande. 

 

 

Onde U 

Pas nécessairement présente, mais, si elle existe, elle devra : 

être plus grande en V2-4. 

positive en V1-2 et en dérivation avec l’onde T positive. 

normalement moins que 25% en hauteur par rapport à l’onde T 

                qui précède, mais peut atteindre 2 mm en V2-4. 

Intervalle 

QT 

On peut utiliser la formule de Bazett : 

RR
QTQT mesuré

corrigé =  , on normalement .sec44.0 ondeQTcorrigé ≤  

 

Tableau I.1 - Critères de normalité du signal ECG [49]. 

 

 
 



 
 

 

 L'ECG est aussi caractérisé par plusieurs intervalles : 

L'intervalle RR : il sépare les sommets de deux ondes R consécutives qui définissent la                            

        fréquence cardiaque instantanée. 

L'intervalle PR : il est mesuré entre le début de l'onde P et le début du complexe QRS. 

                            Cet intervalle représente le temps de conduction de l'activité électrique                            

                  des oreillettes aux ventricules.  

L'intervalle QT : il représente le temps entre le début du complexe QRS et la fin de l'onde                             

                  T. Il est un indicateur de la longueur des phases de dépolarisation et                               

        repolarisation ventriculaire (longueur moyenne d'un PA ventriculaire)                              

        comme l'illustre la figure I.8. Durant cette période, les cellules ne sont                              

                   pas excitables, c'est-à-dire qu'elles sont réfractaires à une nouvelle                               

        dépolarisation, et donc à une nouvelle transmission de l'influx   

                  électrique. 

                             Ainsi les variations de la durée de la repolarisation peuvent moduler                              

        l'excitabilité d'un  groupe de cellules. 

I.6. Artefacts visibles sur l'électrocardiogramme  

 Sur tout enregistrement électrocardiographique il peut apparaître des événements 

indésirables pouvant brouiller le tracé et, parfois, induire en erreur le diagnostic final. Ces 

bruits sont reconnaissables par l'œil expérimenté qui les identifie avant d'effectuer son 

diagnostic. Les effets indésirables peuvent avoir plusieurs sources: techniques, physiques 

ou pathologiques. Nous allons surtout développer l'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 addi-

tifs, les caractéristiques de ces bruits auxquelles nous allons nous attacher sont l'amplitude, 

la périodicité et la bande spectrale. Les artefacts prennent une place particulière puisqu'ils 

induisent des modifications des performances des algorithmes d'analyse automatique de 

l'électrocardiogramme [51-52]. 

I.6.1 Bruits techniques 

 Le matériel utilisé lors de l'enregistrement doit être manipulé avec précaution car il 

peut être source de bruits lors de l'enregistrement. Les plus courants sont présentes ci-des-

sous [53]. 

a) Bruit dû au secteur 



 
 

 

Le réseau de distribution électrique peut parfois brouiller le signal électrocardiographique 

avec une onde dont l'harmonique principale est à 50 Hz comme montré sur la figure (I.9). 

Ce type de bruit apparaît sur tout l'enregistrement et peut être assez fort mais il s'élimine 

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

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure I.9 - Interférence secteur 50 Hz. 

b) Bruit dû 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 à 

l'apparition de pics lorsque les électrodes sont en contact intermittent avec la peau. Ces 

pics peuvent parfois être confondus avec les ondes du tracé normal comme montré sur la 

figure (I.10). Ce type de bruit intermittent à bande spectrale large s'élimine difficilement 

car son énergie se trouve dans la même gamme de fréquence que le complexe QRS. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure I.10 - Bruit dû aux mouvements des électrodes. 

 

 



 
 

 

c) Autres bruits courants 

Parmi les bruits courants on peut citer les artefacts dûs aux mouvements des câbles 

électriques, la saturation des instruments de mesure, les mauvais câblages, les artefacts dûs 

au port de vêtements synthétiques, etc. 

I.6.2. Artefacts physiques 

 Les artefacts physiques sont dus aux activités électriques du corps humain telles 

que les commandes de contraction des muscles ou la respiration [54]. 

a) Mouvements de la ligne de base 

Lors de l'enregistrement de l'électrocardiogramme, l'activité respiratoire peut faire osciller 

la ligne de base de l'ECG à un rythme régulier comme montré sur la figure (I.11). D'autres 

perturbations peuvent avoir pour effet de déplacer temporairement la ligne de base comme, 

par exemple, les mauvais contacts entre la peau et les électrodes. Ces perturbations sont 

généralement peu gênantes pour l'analyse de l'ECG et peuvent être en grande partie filtrées 

car leur énergie se situe dans une bande de fréquence basse, qui empiète peu sur celle de 

l'ECG normal. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure I.11 -  Dérive de la ligne de base. 

 

b) Bruit myoéletrique ou tremblement somatique 

La contraction d'un muscle est commandée par une dépolarisation des cellules musculaires 

et bien que les électrocardiographes soient construits pour être surtout sensibles aux 

fréquences du myocarde, l'ECG enregistre les contractions des muscles squelettiques 

comme montré sur la figure (I.12). L'aspect le plus courant est une oscillation à haute 

fréquence liée à la tension musculaire d'un sujet qui n'est pas convenablement détendu.  



 
 

 

Ces perturbations sont assez gênantes lorsque le patient bouge beaucoup ou lorsqu'il 

frissonne, elles peuvent noyer les ondes P et T et empêcher un diagnostic fiable. 

L'apparition de ces perturbations dépend de l'état du patient, s'il est très tendu ou atteint de 

maladie de Parkinson, l'enregistrement peut être de mauvaise qualité sur toutes les voies de 

l'ECG. 

La repolarisation ventriculaire représente la phase pendant laquelle les cellules 

myocardiques ventriculaires reviennent à leur état de repos après leur dépolarisation. La 

repolarisation ventriculaire est mesurée par l’intervalle QT qui représente le temps écoulé 

depuis le début de l’onde Q jusqu’à la fin de l’onde T.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure I.12 -  Bruit myoéletrique ou tremblement somatique. 

 

La repolarisation ventriculaire, phase lente du complexe QRST couvrant le segment ST et 

l’onde T, a un comportement relativement mal connu au cours du temps en termes de 

morphologie et de durée et les mécanismes qui régissent la phase de repolarisation sem-

blent particulièrement complexes. En effet, la repolarisation ventriculaire dépend de l’état 

métabolique du myocarde ventriculaire, de la fréquence cardiaque et aussi du système ner-

veux autonome (SNA). Ces facteurs de variation sont loin d’avoir les mêmes effets sur les 

différentes caractéristiques de l’onde T. Les modifications métaboliques influencent plutôt 

la morphologie. La durée de l’intervalle QT est fonction de la fréquence cardiaque, mais la 

dynamique de cette durée, son adaptation aux modifications de fréquence dépendent du 

système nerveux végétatif.  

Notre objectif est de chercher à  étudier et à expliquer la signification physiologique des 

rapports entre la variabilité de la fréquence cardiaque (appréciée par la mesure de la 

variabilité de l'intervalle RR) et la dynamique de la repolarisation ventriculaire représentée 

par l’intervalle QT.  



 
 

 

I.7. Différentes pathologies liées au QT et RR  

 
Sous cette dénomination on regroupe les pathologies qui sont liées au QT et le rythme 

cardiaque RR. Le meilleur outil pour diagnostiquer une pathologie est l'électrocardio-

gramme.  

I.7.1 Extrasystole Ventriculaire (ESV) 

Le rythme Les extrasystoles sont des contractions cardiaques anormales car prématurées. 

Les extrasystoles ventriculaires naissent en dessous de la birfucation hisienne. Elles 

apparaissent donc sur un tracé électrocardiographique comme un complexe QRS 

prématuré, non précédé d'une onde P et toujours large [55]. 

 L'analyse d'un tracé comportant des ESV doit préciser différents éléments ayantune 

valeur pronostique : 

• La morphologie des ESV : elle est monomorphe ou polymorphe (plus de  

 deux morphologies ; signification souvent péjorative). 

• L'intervalle de couplage : le couplage d'une ESV par rapport au complexe 

 sinusal précédent est dit court lorsqu’il se produit un phénomène R/T: 

 l’ESV survient sur l'onde T précédante en période dite vulnérable avec un 

 risque de déclencher une fibrillation ventriculaire. Par ailleurs, un couplage 

 fixe traduira plutôt la présence d'un mécanisme de réentrée ou une activité 

 déclenchée à l'origine de l'ESV. Au contraire, un couplage variable plutôt 

 une parasystolie (foyer ectopique déchargeant de façon indépendante). 

• Le rythme des ESV : on parle de doublet (2 ESV de suite), de triplet (3 ESV 

 de suite); au-delà il s'agit d'une salve de tachycardie ventriculaire. Les ESV 

 peuvent être bigéminées (on retrouve 1 ESV après chaque systole sinusale) 

 ou trigéminées (1 ESV tous les 2 complexes sinusaux). 

I.7.2 Blocs de branche 

 Anatomiquement, la conduction auriculo-ventriculaire, après avoir été filtrée par le 

noeud de Tawara, emprunte le tronc du faisceau de His qui se divise en 2 branches : une 

branche droite vers le ventricule droit et une branche gauche vers le ventricule gauche elle-

même se divisant en 2 branches soit l'hémibranche antérieure et l'hémibranche postérieure. 

Ces branches se terminent par de multiples ramifications appelées réseau de Purkinje. On 

appelle bloc de branche un simple ralentissement ou un blocage complet de la conduction 



 
 

 

dans une de ces branches [56]. Cette anomalie de conduction entraîne donc un retard de 

dépolarisation du ventricule homolatéral, d'ou l'élargissement du QRS. Le bloc de branche 

est complet lorsque la largeur du QRS est supérieure à 0,12s, il est dit sinon incomplet. 

Cette définition électrique n'est pas toujours corrélée avec la réalité anatomique (un bloc 

d'aspect complet peut en réalité être incomplet). 

On distingue classiquement : 

I.7.2.1 Bloc de branche gauche  

 Les différents signes électriques à rechercher sont les suivants  (figure I.13): 

aspect QS en V1, V2, V3 ; 

aspect R exclusif ou en M en D1, VL, plus ou moins V6 ; 

retard à l'apparition de la déflexion intrinséquoïde en V6 supérieure à 0,08s ; 

parfois une déviation axiale gauche modérée peut se voir ; 

troubles de la repolarisation à type d'ondes T négatives dans les précordiales gauches ; 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure I.13 -  Aspect de bloc de branche gauche. 

I.7.2.2. Bloc de branche droit  

On recherche les signes électriques suivants (figure I.14): 

durée de QRS > 120 ms ; 

aspect RsR’ en V1, qR en aVR et qRs en V6 avec onde S le plus souvent arrondie ; ondes 

T en général négatives en V1 – V2 parfois V3. 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure I.14 -  Aspect de bloc de branche droite. 

I.7.3 Torsades de pointes 

 Le Les torsades de pointes sont des tachycardies ventriculaires polymorphes. 

Caractéristiques électrocardiographiques [57-58]: 

Aspect caractéristique de torsion de l'axe des ventriculogrammes autour de la ligne 

isoélectrique (inversion de l'axe de 180° tout les 4-5 complexes environ) avec modification 

progressive de la morphologie et de l'amplitude. 

Fréquence ventriculaire rapide aux alentours de 200-250/mn. 

Caractère le plus souvent non soutenu avec arrêt spontané et tendance récidivante avec 

évolution  possible vers une fibrillation ventriculaire. 

Couplage long de la première ESV démarrant la torsade (en général supérieure ou égale à 

600ms), mais phénomène R/T compte tenu de l'allongement du QT. 

Troubles de la repolarisation sur l'électrocardiogramme en rythme sinusal avec apect de 

QT long (QT supérieur à 440 ms) (figure I.15). 

Etiologies des torsades de pointes: 

Deux grandes étiologies sont différenciées : 

QT long acquis à l'occasion d'une bradycardie excessive (bloc sino-auriculaire, bloc 

auriculo-ventriculaire), d'une déplétion potassique, de la prise d'anti-arythmiques 

(esssentiellement  les quinidiniques mais également le bépridil, le sotalol ou d’autres 

antiarythmiques de classe 3) ou d'autres médicaments modifiant la repolarisation 

ventriculaire (antibiotiques, antihistaminiques, antipaludéens …). 

QT long congénital. 



 
 

 

On en distingue 5 formes correspondant à des mutations génétiques différentes ayant des 

caractéristiques électrocardiographiques propres. Il s'agit typiquement de sujets jeunes 

présentant des syncopes en rapport avec des torsades de pointes à l'occasion d'effort ou de 

stress, mais parfois aussi au repos la nuit. A part est le syndrome de Jervell Lange  Nielsen 

avec surdi-mutité. Ce diagnostic ne doit pas être éliminé devant un QT normal sur 

l'électrocardiogramme de base compte tenu des variations dans la durée du QT (normal à 

un moment et pathologique à un autre). 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure I.15 -  Torsades de pointes sur QT long. 

I.7.4 Hypertrophies  

 L’hypertrophie désigne une augmentation d’épaisseur d’une cavité cardiaque. Il n’y 

a toutefois pas de strict parallélisme « anatomo-électrique ». En effet, l’aspect 

électrocardiographique n’est pas toujours corrélé avec les données anatomiques car, surtout 

au niveau atrial, les signes électrocardiographiques peuvent traduire une augmentation de 

la taille de la cavité ou un retard d’activation dû à un trouble de conduction [59]. 

I.7.4.1.  Hypertrophies ventriculaires gauche : 

Opposer une forme sévère dite aussi « surcharge systolique » (terme historique) à une 

forme modérée dite « diastolique » sans que ces formes aient une signification sur le méca-

nisme. Signe le plus fiable : le signe de Sokolow SV1+RV5 (amplitude de l’onde S en V1 

+ amplitude de l’onde R en V5), valeur normale < 35 mm, modifié par Murphy SV1 ou V2  

+ RV5 ou V6. 

Dans la forme sévère, il y a une onde T négative dans les dérivations latérales par anomalie  



 
 

 

secondaire de la repolarisation (D1, aVL, V5, V6) et disparition de l’onde Q de dépolarisa- 

tion septale dans les mêmes dérivations. 

La déviation axiale est modeste vers la gauche, la durée de QRS < 120 ms. Attention aux 

aspects trompeurs en V1 et V2 avec un possible aspect QS qui mime une séquelle 

d’infarctus, et/ou sus-décalage du segment ST (figure I.16). 

  

 

 

 

 

 

 
 

Figure I.16 -   Hypertrophie ventriculaire gauche, Sokolow à 37þmm, «þpseudoþ» –                        
 susdécalage du segment ST en V1 et V2, onde T négative en D1, aVL, V6. 

 

I.7.4.2.  Hypertrophies ventriculaires droite : 

La même séméiologie est observée en cas d’hémi-bloc postérieur gauche ou comme va-

riante de la normale chez les sujets longilignes. 

Le signe le plus fiable est une déviation axiale de QRS > 110° (en pratique 90°). 

Autres signes : 

rapport R/S < 1 en V6 ; 

onde R exclusive ou Rs en V1 ; 

onde S > 7 mm en V5 ou V6 ; 

aspect S1S2S3, c’est-à-dire onde S en D1, D2 et D3 ; 

souvent associée à une hypertrophie atriale droite et à un microvoltage chez les patients 

BPCO. 

L’onde T peut être négative et asymétrique en V1 parfois V2, V3 dans les formes sévères,  

attention à ne pas confondre avec une ischémie myocardique (aspects trompeurs). 

Il y a souvent un bloc de branche droite associé. 



 
 

 

Dans l’embolie pulmonaire, une hypertrophie aiguë peut engendrer un aspect S1Q3T3 (Mc  

Ginn et White) correspondant à l’apparition d’une onde S en D1, Q en D3 et T négative en  

D3 (figure I.17). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure I.17 -   Hypertrophie ventriculaire droite. 

 

I.7.5. Autres pathologies 

I.7.5.1.  Dyskaliémies 

Hypokaliémie [60] : 

onde T plate ou négative, diffuse avec ST sous-décalé ; 

QRS normal ; 

allongement de QT, apparition d’une onde U (onde supplémentaire derrière T) ; 

extrasystole ou tachycardie ventriculaire, torsade de pointes, fibrillation ventriculaire. 

Hyperkaliémie (figure I.18) : 

œdèmes : des membres inférieurs onde T ample, pointue et symétrique ; 

allongement de PR ; 

élargissement de QRS ; 

BAV, tachycardie ventriculaire, dysfonction sinusale. 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

Figure I.18 -  Hyperkaliémie avec dysfonction sinusale et échappement jonctionnel. 
 

Les QRS ne sont pas encore larges, mais les ondes T sont géantes. 
 

I.7.5.2.  Péricardites 

Évolution classique en quatre phases en cas de péricardite aiguë : 

phase 1 brève (figure I.19) :  

 microvoltage, 

sus-décalage de ST concave vers le haut diffus concordant sans image en         miroir, 

sous-décalage de PQ (PR) ; 

phase 2 : onde T plates dans toutes les dérivations, ST isoélectrique ; 

phase 3 : onde T négative persistante ; 

phase 4 : retour à la normale progressif. 

 

 

 

 
 

Figure I.19 -  Péricardite au stade initial. 



 
 

 

I.8. Facteurs influençant le comportement de l’intervalle QT 
 
L’intervalle QT est sous l’influence de différents paramètres :  

la fréquence cardiaque mesurée par l’intervalle RR;   

l’âge et sexe de l’individu;  

le système nerveux autonome;  

les variations circadiennes.  

Ces paramètres modifient la durée de l’intervalle QT mais aussi son comportement 

dynamique.  

L’intervalle QT est relativement plus long chez la femme que chez l’homme; il est 

également plus long chez l’enfant et le vieillard que chez l’homme adulte.  

La durée de l’intervalle QT est sujette à des allongements ou à des raccourcissements.  

En voici les raisons principales pour chacun des deux phénomènes [61] :  

Allongement de QT :  

  Hypocalcémie : hypoparathyroïde primitive ou secondaire, urémie, troubles de        

  la résorption du calcium, vomissements incoercibles, ingestion d’alcalis.  

   Ischémie : infarctus du myocarde, myocardite, péricardite, embolie pulmonaire.  

    3.     Médicaments : quinidine, amide de la procaïne, émétine.  

      4.     Agents physiques : froid, courant cathodique.  

      5.   Causes diverses : l’hypertrophie ventriculaire droite ou gauche allonge le QT               

  surtout en cas de décompensation surajoutée. Une partie de l’allongement est                

  due à l’augmentation de la durée de QRS.   

Raccourcissement de QT :  

      1.  Hypercalcémie : ostéose parathyroïdienne, rarement intoxication à la vitamine               

     D.  

      2.     Anoxie aiguë du myocarde.  

      3.     Médicaments et substances toxiques : digitale, cyanures, fluorures.  

      4.     Electrolytes : hypo et hyperpotassémie.  

      5.    Agents physiques : chaleur, courant anodique. 

I.8.1. Le système nerveux autonome (SNA)  

La partie du système nerveux qui règle les activités des muscles lisses, du muscle 

cardiaque et des glandes est le système nerveux autonome. Sur le plan de la fonction, il 



 
 

 

opère habituellement sans maîtrise consciente. A l’origine, on l’a qualifié d’autonome 

parce que les physiologistes croyaient qu’il fonctionnait indépendamment du système ner-

veux central. L’action du système nerveux autonome est transitoire mais puissante et elle 

est la conséquence du stress quotidien de la vie courante. L’ECG ambulatoire est un outil 

de choix pour le diagnostic et le suivie des thérapies [62-63]. Plusieurs études  

s’intéressent à la mise au point de nouveaux marqueurs des risques mortels des arythmies,  

ceci peut être détecté par l’étude de la dynamique du signal (ECG, RR, QT ...) et la détec-

tion de l’influence transitoire et puissante du système nerveux sur la vulnérabilité car-

diaque aux arythmies [64-65].  

Le SNA comprend deux parties principales : le système sympathique et le système 

parasympathique (ou vagal). La plupart des organes sont doublement innervés, ils reçoi-

vent des fibres du système sympathique et du système parasympathique. Les efférents 

sympathiques et parasympathiques exercent des effets opposés sur la fréquence cardiaque.  

Ces effets ne sont pas simplement additifs ; il y a entre eux des interactions plus au moins 

complexes, qui n’ont pas encore été clairement identifiées [66-67].  

 Le SNA est impliqué dans plusieurs maladies cardiovasculaires, principalement 

l’hypertension, l’arythmie, et la maladie des coronaires [68]. Son influence sur la santé 

cardiaque est complexe mais elle se manifeste en modifiant la stabilité électrique du cœur 

[69].  

I.8.1.1. Nerf sympathique  

Le système autonome via les nerfs sympathiques peut augmenter la vulnérabilité à une 

arythmie ventriculaire [70]. Ces observations sont faites chez des patients atteints de 

syndrome de QT long [71]. Les observations confirment aussi la présence d’une prolonga-

tion progressive de QT à faible rythme cardiaque dans le cas de maladie des coronaires, de 

l’infarctus du myocarde, et de cardiopathie hypertrophique [72], ce qui peut indiquer une 

inhomogénéité de la repolarisation ventriculaire et le risque d’une arythmogénèse.   

(SNC) et que par conséquent, il était autonome. Il a été démontré depuis que le SNA dé-

pend du SNC tant sur le plan de la structure que sur celui de la fonction. Le SNA joue un 

rôle clé dans la régulation de l’activité cardiaque, dans le contrôle de la fréquence et de la 

force des battements cardiaques [73], de la pression artérielle (dilatation et constriction des 

vaisseaux sanguins), de la respiration, de la digestion [74-75], …  

L’activité du nerf sympathique augmente la vulnérabilité du cœur sain aux arythmies et 

cela chez l’homme et chez l’animal [76-77].  



 
 

 

Le paragraphe suivant tente de résumer l’influence du nerf sympathique sur la santé car-

diaque.  

 

Influence du nerf sympathique : 

 

Déplace le pacemaker du nœud sinusal à la région  

            jonctionnelle. 

Altère la morphologie de l’onde P. 

Raccourcit l’intervalle P-R. 

Augmente l’automacité des fibres de Purkinje. 

Modifie l’onde T dans le syndrome du QT long. 

I.8.1.2.  Nerf parasympathique (vagal)  

 Plusieurs études utilisant des agents vagomimétiques [78] pour stimuler le nerf 

parasympathique ont montré l’influence bénéfique de ce nerf sur le cœur. La stimulation 

du nerf vagal peut avoir une influence antifibrilatoire en inhibant la production presynap-

tique de norepinephrine par les nerfs adrénergiques. Le nerf vagal protège le cœur contre la 

fibrillation ventriculaire en diminuant le rythme cardiaque. Néanmoins, si la réduction du 

rythme cardiaque est excessive, l’effet bénéfique de l’activité du nerf vagal peut être perdu 

suite au développement d’une hypotension induisant une diminution de la perfusion des 

coronaires. Le paragraphe suivant résume l’influence du nerf vagal. 

 

Influence du nerf parasympathique  

 

La diminution du rythme cardiaque grâce au nerf parasympathique joue un rôle important 

dans l’ischémie du myocarde et la reperfusion car il  augmente la durée  de la perfusion 

diastolique et réduit la demande en  oxygène du métabolisme cardiaque.  

Les bases de l’interaction sympathique-parasympathique sont :  

             Inhibition de la norepinephrine relâchée par les nerfs.  

             Atténuation de la réponse aux catécholamines des cites ré-                

cepteurs.  



 
 

 

L’effet bénéfique de l’activité vagale peut être annulé s’il est suivi par une  bradycardie. 

L’infarctus du myocarde pourrait altérer l’influence du système autonome en 

endommageant les nerfs.  

I.8.1.3.  Mesure de l’activité du Système Nerveux Autonome (SNA)  

 Parmi les paramètres résultant de l’analyse spectrale des signaux RR et QT, on 

distingue essentiellement une composante de basse fréquence autour de 0.1 Hz (LF) 

influencée par le système nerveux sympathique, et une composante de haute fréquence 

autour de 0.25 Hz (HF) influencé par le système nerveux parasympathique. La partie très 

basse fréquence 0-0.05 Hz (VLF) est sous l’influence de la thermorégulation. Le rapport 

LF/HF est un indice de la balance neurovégétative : lors d’une activité sympathique impor-

tante, la composante LF du signal augmente tandis que la composante HF augmente avec 

l’influence du nerf parasympathique [79-80].   

I.8.2. Variations circadiennes  

 La variation du système nerveux central est évaluée séparément pour les périodes 

diurne et nocturne, par la mesure des fréquences cardiaques moyennes et de différents in-

dices de variabilité sinusale. L’étude de la durée du QT établit que sa dynamique est 

conditionnée non seulement par le cycle cardiaque précédant immédiatement la mesure 

mais aussi par la fréquence cardiaque environnante et la période de la journée [81-83] (fi-

gure I.20).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure I.20 - Comparaison des intervalles QT « à fréquence cardiaque stable » en période                             
diurne (triangles blancs) et nocturne (triangles noirs). Nous constatons une différence 

     de pente entre les deux droites  ainsi qu’un décalage vertical  QT  [84]. 

 
 



 
 

 

Si l’on choisit d’étudier des séquences de QRS-T  dont le cycle cardiaque est constant (par 

exemple avec la valeur de RR de 800 msec) et dont la fréquence environnante sur une mi-

nute est stable et en moyenne identique au cycle étudié (soit un cycle moyen de 800 msec), 

on vérifie que la durée de QT est plus longue la nuit que le jour, en moyenne de 15 msec 

sur une population de sujets normaux jeunes [85]. 

I.9. Variation de la durée de l’intervalle QT avec la fréquence     

         cardiaque                         

Une relation évidente existe entre la fréquence cardiaque et l’intervalle QT. En effet, une 

augmentation de la fréquence induit un raccourcissement de l’intervalle RR (i.e. l’inverse 

de la fréquence cardiaque) et par la suite une diminution de l’intervalle QT [86-87]. 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

Figure I.21 -  Changement de la fréquence cardiaque du à un évènement (peur soudaine, 
                                 téléphone qui sonne, …). 
 
 
Un changement brusque de la fréquence cardiaque n’est pas accompagné immédiatement 

d’une variation proportionnelle de l’intervalle QT (figure I.21).  

L’intervalle QT suit les variations de l’intervalle RR avec une constante de temps (retard) 

d’environ une minute. Pour l’étude de la relation entre la fréquence cardiaque et la 

repolarisation ventriculaire,  QT=f(RR), il faudra distinguer deux régimes : le régime 

stationnaire et le régime transitoire ou dynamique. Le régime stationnaire est caractérisé 

par une stabilité de la fréquence cardiaque pendant au moins 4 minutes, tandis que le 

régime transitoire représente une phase pendant laquelle la fréquence cardiaque change 

brusquement entraînant une forte variabilité des intervalles RR et QT. 



 
 

 

I.10. Conclusion  
 
 A travers cette section, nous avons introduit les éléments de base de 

l'électrophysiologie du cœur, de son fonctionnement et des différents aspects de l'ECG liés 

à son enregistrement ou à la présence d'arythmies. Ces éléments sont jugés nécessaires 

pour bien mener les prochains chapitres. Après une introduction sur l'anatomie du cœur 

humain, nous avons décrit brièvement les notions d'électrocardiographie. Quelques 

pathologies cardiaques typiques qui sont liées au  l’intervalle QT et le rythme cardiaque 

RR. Les différents types d'artefacts qui peuvent affecter le signal ECG enregistré et 

contraindre son traitement sont également exposés. 

 Nous avons terminé ce chapitre en exposant quelques facteurs influençant le 

comportement de l’intervalle QT. 
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Chapitre II 

Théorie de la Morphologie 

Mathématique 

L’esprit de la morphologie mathématique 

 Pour décrire une forme, on la compare souvent avec un objet de forme connue. Les  

exemples dans le langage courant sont assez nombreux.  

Ainsi lorsque le métallographe décrit une microstructure, il utilise toujours ce type de 

démarche : ainsi, il parlera de fonte à graphite sphéroïdal ou de fonte à graphite lamellaire ; 

la présence d’une structure en aiguille dans un acier lui indique que celui-ci a subit un 

traitement thermique de trempe. Cette manière de voir est d’ailleurs la même pour le 

biologiste et le géologue ; elle est tout à fait dans l’esprit  de la morphologie mathématique 

[1-2].  

En effet, l’idée de base de la morphologie mathématique est de comparer les objets que  

l’on veut analyser à un autre  objet de forme connue appelé élément structurant. En 

quelque sorte chaque élément structurant fait apparaître l’objet sous un jour nouveau, tout 

l’art consistant à choisir le bon éclairage. 

Histoire de la morphologie mathématique 

 La morphologie mathématique à été crée  pour résoudre certains problèmes pour  

lesquels les méthodes classiques étaient inadaptées. C’était le cas, en particulier en 

géologie et en métallurgie ou la notion d’objet individuel perdait tout son sens puisque 

celui ci ne pouvait être connu que partiellement dans le champ d’un oculaire de 

microscope.  

La quantification des structures géologiques a conduit Georges MATHERON de l’Ecole 

des Mines de Paris à construire les outils mathématiques nécessaires à cette analyse. Il a 

été aidé très rapidement par Jean SERRA. Ils ont ainsi constitué un groupe de recherche  

qui est devenu le Centre de Morphologie Mathématique et de Géostatistique de 

Fontainebleau.  



 
 

 

La période historique se divise en deux étapes. En effet, dans ces premiers  

développements la morphologie mathématique n’avait qu’un caractère strictement 

ensembliste. Ensuite ces notions ont été étendues aux fonctions. 

Première époque « ensembliste » : il va de soi que les deux époques ne sont pas strictement 

séparables, mais pour simplifier, on peut dire que cette première époque s’arrête lorsque 

les concepteurs de la morphologie mathématique l’étendent au domaine fonctionnel.  

Cette époque commence « officiellement » en 1965 par la parution du premier livre de G. 

Matheron1suivi du second. En 1969, J. Serra publie un document synthétique décrivant les 

grands principes de la morphologie mathématique.  

Les travaux de G. Matheron concernant l’aspect ensembliste sont publiés ensuite dans un 

autre livre en langue anglaise. Enfin cette période s’achève avec le livre de référence de J. 

Serra. 

Deuxième époque « généralisation des concepts » : dès 1982 C. Lantuéjoul et J. Serra 

rédigent une publication étendant aux fonctions les opérateurs morphologiques. En 1984, 

un cours sur les filtrages est fait par J. Serra  à Fontainebleau. Enfin, en 1989 un second 

tome complète le livre de 1982. 

II.1. Introduction 
 La morphologie mathématique est une théorie essentiellement non linéaire, utilisée 

en particulier en analyse d’images et le traitement du signal, dont le but est l’extraction des  

informations des signaux en fonction de l’élément structurant. 

Contrairement au traitement linéaire des images, la morphologie mathématique ne s’appuie 

pas sur le traitement du signal, mais repose sur la théorie des ensembles, ce qui en fait une 

discipline relativement « auto-contenue » et formant un tout cohérent. 

 Par les transformations qu’elle propose, elle se situe à différents niveaux du traitement de 

signal  (filtrage, détection, débruitage, mesures, quantification..) et fournit ainsi des outils 

pour la reconnaissance des formes. La morphologie mathématique, développée à l’origine 

pour l’étude des matériaux poreux, trouve maintenant ses applications dans de nombreux 

domaines du traitement d’images, aussi bien 2D que 3D, en biologie et cytologie 

quantitative, en imagerie médicale, en imagerie aérienne et satellitaire, en robotique et 

vision par ordinateur, en contrôle industriel non destructif, dans les études sur les 

documents et les œuvres d’art. Hors du domaine du traitement des images, on trouve des 

applications par exemple en analyse de données, ou encore en théorie des jeux. 



 
 

 

Depuis ces premiers développements, elle a pris une ampleur internationale et plusieurs 

équipes s’y consacrent. 

Elle s’appuie sur la théorie des ensembles, des treillis, de la topologie des fermés et des 

probabilités [3]. Elle s’applique ainsi à des structures algébriques variées (ensembles, 

fonctions [4], mais également ensembles flous ou propositions logiques), pouvant avoir un 

caractère aléatoire (pour l’analyse de textures par exemple). 

Ce chapitre n’est qu’une introduction à la morphologie mathématique. Il en donne 

succinctement les bases mathématiques, décrit les opérations de base et leurs principales 

propriétés, et présente des exemples d’outils de filtrage et de détection qui en sont déduits.  

II.2. Le principe de base 
 Pour illustrer le principe de base, nous allons choisir un ensemble  � appartenant à 

l’espace plan �, (figure II.1). � est un espace métrique. Ensuite nous sélectionnons un 

élément structurant �. Cet élément structurant est repéré par un point �. 

L’étape suivante consiste à parcourir tous les points de l’espace  � avec cet élément 

structurant. Pour chaque position  � de �, notée  ��,  nous posons une question de nature 

ensembliste relative à � et ��. Toutes les réponses positives forment un nouvel ensemble 

�. Dans l’exemple choisi, l’élément structurant a été placé selon trois positions 

correspondant aux trois positions relatives possibles en � et �.  On en déduit 3 questions 

possibles : 

 

Est-ce que B centré en � est disjoint de � ? 

Est-ce que � centré en � touche � ? 

Est-ce que � centré en � est inclus dans � ? 

 

La première question se déduit d’une réponse négative aux deux suivantes. On se  

contentera donc de conserver ces deux dernières.  Elles permettront de définir les deux 

opérateurs de base de la morphologie mathématique : la dilatation et l’érosion. 

Ces opérateurs définis par G. Matheron et J.  Serra permettent de construire tous les  

autres opérateurs morphologiques (au moins dans l’espace continu  	
). 

Cependant ils ont montré que la dilatation et l’érosion sont liées par une relation très 

simple à l’addition et la soustraction de Minkowski [5-6]. 

 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure II.1 - Ensemble et élément structurant. 

 

Par ailleurs, ces auteurs se sont mis dans un cadre mathématique bien précis : 

Les ensembles  � analysés et les opérateurs utilisés pour les transformer sont définis dans 

un espace métrique totalement ordonné (treillis). 

Les relations de proximités entre les objets imposent de définir une topologie sur  

l’espace des fermés de 	
. 

 

L’extension aux fonctions a été faite en introduisant la notion de sous-graphe ou ombre  

d’une fonction. 

II.3. Érosion, Dilatation et transformations associes 
  En dehors des opérateurs ensemblistes classiques, la morphologie mathématique 

ensembliste dispose d’un ensemble d’opérateurs qui sont dérivés de deux opérateurs de 

base : l’érosion et la dilatation. Comme on l’a déjà cité, l’idée première de la morphologie 

mathématique est de comparer les objets à analyser à un autre objet de géométrie connue : 

l’élément structurant. Dans un premier temps, on va définir une transformation très 

générale appelée transformation en tout ou rien. 

 

 



 
 

 

II.3.1. Transformation en tout ou rien par un élément structurant  

II.3.1.1. Définition de l’élément structurant et de son transposé 

 Les images binaires sont considérées comme des parties d’un espace � � 	
 ou �
 dont 

l’origine est notée 
��. Etant donné un point  � � �, la translation par � transforme un 

point � en � � � et une partie � de � en sa translatée par �, notée ��, définie par 

�� � �� � �|� � ���                           

(1) 

Un élément structurant � possède les caractéristiques suivantes [7] :  Il  correspond à une 

forme (géométrie connue).  Cette forme a une taille �.  

 Cet élément est repéré par son origine 
��. Ce point origine appartient généralement à 

l’élément structurant mais ce n’est pas une obligation. 

L'élément structurant joue en quelque sorte le rôle de modèle local, ou de sonde. Il est 

promené partout sur l'image ou le signal à traiter, et à chaque position on étudie sa relation 

avec l'image binaire, considérée comme un ensemble [8]. Ces relations peuvent être du 

type « est inclus dans l'ensemble », ou « touche l'ensemble », par exemple. 

Les éléments structurants les plus classiquement utilisés sont la croix, constituée de 

l'origine et des quatre points les plus proches, et le carré, constitué de l'origine et des huit 

points les plus proches. Ces deux éléments structurants correspondent respectivement à 

deux définitions possibles du voisinage ou de la connexité de l'image. 

En particulier, la translation par l’origine 
�� est l’identité. Le complément d’un ensemble 

� � E , noté ��, est l’ensemble � �⁄ . Le symétrique ou le transposé d’un ensemble � � E 

est l’ensemble ��  défini par : 

�� � � b|b � B��                                                                                                                  (2) 

notons que ��� � � et  #��$% � #��$&�. 

Comme nous le verrons plus loin, les  opérateurs de base de la morphologie mathématique 

correspondent à des additions ou des soustractions de Minkowski en  remplaçant 

l’ensemble  � par son transposé noté  ��  ou 
 ��. 

Le transposé de � est l’élément structurant symétrique par rapport à son origine. Sur la 

figure (II.2) on a représenté dans l’espace symétrique plan muni d’une origine 
�� un 

élément structurant triangulaire et son origine 
��. Il se trouve à la position �. C’est à dire 

translaté par un vecteur � � ��. 



 
 

 

Son symétrique par rapport à 
�� est noté 
 ��. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure II.2 - Elément structurant triangulaire B et son transposé (-B) par rapport à �. 

 

II.3.1.2. Définition de la transformation en tout ou rien 

         Pour faire une  transformation en tout ou rien, l’élément structurant est déplacé sur  

l’ensemble des points � de l’espace de définition. Pour chaque position, on pose une 

question relative à l’union, l’intersection ou l’inclusion de l’élément � avec l’ensemble  � 

analysé.  

Chaque réponse positive fournit un nouvel ensemble qui donne l’image transformée.  

Les transformations en tout ou rien les plus simples sont : 

L’érosion qui est une transformation, en tout ou rien, relative à l’inclusion.  

La dilatation qui est relative à un test d’intersection.  

II.3.2. L’érosion  et la dilatation ensemblistes  

II.3.2.1. L’érosion 

 Son origine remonte à Hadwiger [9]; ce concept a été repris par Matheron [10-11] 

puis développé par Serra [12]. Pour définir la transformation par  érosion dans un cadre 

ensembliste, considérons un ensemble  � � 	', (figure II.3). Soit  �  un élément 

structurant carré dont l’origine est choisie en son centre de manière à avoir  � � �� .  

Pour chaque position  � � 	', on pose la question : est-ce que �� centré en � est inclus 

dans � ? 

Les réponses positives forment un nouvel ensemble, (figure II.4) appelé érodé de � par � 

[13]: 

(
�, �� � ��: �� + ��                                                                                                         (3) 



 
 

 

On peut faire quelques commentaires sur  la figure (II.5) où on a représenté l’élément 

structurant � et différentes positions : 

Les positions �, et �' correspondent à un carré totalement inclus dans  �. Le centre du 

carré appartient à l’érodé de � par �.  

 La position �, montre que le carré n’est pas totalement inclus dans �. Son centre 

appartient à une partie de � éliminée par l’érosion.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

                    

             

Figure II.3 - Ensemble �,.                            Figure II.4  - Ensemble érodé (carré �=12). 

 

 

 

              ∎ : élément�. 

                        □ �
 : position de �. 

               • • : ensemble �. 

 

 

                                                                                                • : érodé de � par �. 

Figure II.5 - Illustration du principe de l’érosion. 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

         
∎∎=�, ∎= (
�, ��.                                                ∎∎=�, ∎= (
�, ��. 
      Figure II.6 - (
�, �� : (carré λ=6).                          Figure II.7 - (
�, �� : (carré λ=12). 

 

D’un point de vue qualitatif, l’érosion par  un élément convexe diminue la taille des objets 

les plus gros et supprime les plus petits. Il supprime également les aspérités moins épaisses 

que l’élément �. 

Pour un même élément structurant, le résultat de l’érosion dépend de la taille � de cet 

élément, (figure II.6 et II.7). Le résultat dépend également de la forme de l’élément 

structurant. 

 II.3.2.2. La dilatation 

 La transformation par dilatation se définit de manière analogue. Elle a été introduite 

par H. Minkowski  et développée par G Matheron et J. Serra . En prenant le même élément 

structurant, on pose pour chaque point  � � 	', la question :  �� touche t’il l’ensemble  � ?  

L’ensemble des réponses positives forme un nouvel ensemble appelé dilaté de � par � 

[13]: 

.
�, �� = �/ �� = ��: �� 0 � 1 2�                                                                                   (4) 

 

La figure (II.8) montre l’ensemble initial et la figure (II.9) l’ensemble dilaté par un carré de 

taille 10. Le principe de la dilatation est illustré par la figure (II.10). 

 

 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

       Figure II.8 - Ensemble �,.                                 Figure II.9 - .
�, �� : (carré : λ=10). 

 

∎ : élément�. 

  □ �
 : position de �. 

 • : ensemble �. 

  •• : érodé de � par �. 

 
 
 

          Figure II.10 - Illustration du principe de la dilatation. 
 

On peut faire quelques commentaires sur la figure (II.10) où on a représenté l’élément  

structurant � et différentes positions :  

Position �, et �', l’élément structurant est inclus ou touche �. Les points �, et �',              

appartiennent au dilaté de �.  

Position �3 l’élément ne touche pas �. Il n’appartient pas au dilaté.  

D’un point de vue qualitatif la dilatation par un élément structurant convexe augmente  

la taille de �, bouche les trous et les concavités plus étroites que l’élément structurant. Il 

peut rendre connexe des parties disjointes de � si elles sont assez proches. 

Comme pour l’érosion le résultat dépend d’abord de la taille � de l’élément structurant, 

(figure II.11 et II.12). 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

       
   ∎=�, ∎∎= .
�, ��                                       ∎=�, ∎∎= .
�, �� 
Figure II.11 - .
�, ��: (carré λ=10).                       Figure II.12 - .
�, ��: (carré λ=6). 

 

II.3.3. Propriétés de l’érosion et de la dilatation 

II.3.3.1. Relation entre la dilatation et l’addition de Minkowski 

  Nous allons donc  montrer la relation entre ces deux opérateurs. Pour cela, on va 

utiliser un élément � triangulaire de 3 pixels et un ensemble � rectangulaire de 2×3 pixels, 

et appliquer l’addition de Minkovski  
� 4 ��(figure II.13). Sur la figure (II.14) on a 

représenté la dilatation de  � par ( �).  

       •=Ensemble �      •=Ensemble � 

    •= Points ajoutés par l’addition           •= Points conservés par la dilatation 
 
   

          
        Figure II.13 - Addition de Minkowski.               Figure II.14 - Dilatation. 

= Résultat de la translation   □ = Trace de 
 �� 



 
 

 

Les résultats sont identiques .
&5�
�� = 
� 4 ��. La dilatation ensembliste n’est rien 

d’autre qu’une addition de Minkowski avec l’élément structurant transposé. Dans la 

pratique, on écrit [14]: 

.5
�� = .
�, �� � #� 4 
 ��$ � #� 4 ��$                                                                   (5) 

Cette relation à une grande importance car les  propriétés de l’addition de Minkowski  

vont se retrouver dans la dilatation. De plus, de part la définition de l’addition de 

Minkowski, les dilatations ensemblistes seront construites à partir d’une suite de 

translations et d’unions.  

II.3.3.2. Relation entre l’érosion et la soustraction de Minkowski 

 La même démarche peut être entreprise avec l’érosion et la soustraction de 

Minkowski, (figure II.15 et II.16). 

On peut donc écrire la relation entre les deux opérateurs [15]: 

.
�, �� � #� 6 
 ��$ � #� 6 ��$                                                                                  (6) 

L’érosion ensembliste est identique à la  soustraction de Minkowski par l’élément 

transposé. Les propriétés de la soustraction de Minkowski vont se retrouver dans celles de 

l’érosion. Compte tenu de la définition de la soustraction de Minkowski,  l ‘érosion 

morphologique est une suite de translations et d’intersections.             
 

    •=Ensemble �                  •=Ensemble � 
    •= Points conservés après soustraction            •= Points conservés après érosion 
   

    
   Figure II.15 - Soustraction de Minkowski.              Figure II.16 - Erosion. 
 

II.3.3.3.Propriétés algébriques de l’érosion et de la dilatation 

Les principales propriétés de 4 et 6 sont les suivantes 
�, �, 7, � et �8, 9 � :, sont des 

ensembles, tandis que �, � sont des points) [16-18]: 

= Résultat de la translation   □ = Trace de 
 �� 



 
 

 

Cas des points : 

�p� 4 �q� = �p � q�; 
�p� 6 �q� = �p  q�; 

� 4 ��� = ��; 
� 6 ��� = �&�. 

 

Invariance par translation: 


� 4 ��� � �� 4 � � � 4 �� 


� 6 ��� � �� 6 � � � 6 �&� 

Donc la translation de l’image � peut être effectuée avant ou après la dilatation (ou 

l’érosion), ce qui donne le même résultat. 

 

Commutativité, associativité: 

A 4 B � B 4 A 

� 4 
7 4 �� � 
� 4 7� 4 � 

� 6 
7 4 �� � 
� 6 7� 6 � 

Donc dilater par 7 4 � revient à dilater successivement par 7 puis par �, et même chose 

pour l’érosion par 7 4 �. 

Adjonction: 

X 4 B � Y A X � Y 6 B 

En d’autres termes, le dilaté de � est dans � si et seulement si � est dans l’érodé de �. 

Alternance: 

#
� 4 �� 6 �$ 4 � � � 4 �    ; #
� 6 �� 4 �$ 6 � � � 6 � 

Croissance: 

Pour � � � et 7 � � on a : 

� 4 7 � � 4 7 

� 6 7 � � 6 7 

� 4 7 � � 4 � 

� 6 7 B � 6 � 

Donc la dilatation et l’érosion préservent la relation d’inclusion entre figures, et quand on 

augmente l’élément structurant, le résultat de la dilatation augmente tandis que celui de 

l’érosion diminue. Il s’ensuit en particulier que : 

� � � C � 6 � � � � � 4 � 



 
 

 

Distributivité sur l’union ou l’intersection: 

DE �8
8�F

G 4 � = E
�8 4 ��
8�F

 

DH �8
8�F

G 6 � = E
�8 6 ��
8�F

 

� 4 DE �8
8�F

G = E
� 4 �8�
8�F

 

� 6 DE �8
8�F

G = H
� 6 �8�
8�F

 

Donc dilater la figure revient à éroder le complément, mais cette fois avec l’élément 

structurant transposé. En combinant cette propriété avec la deuxième définition de 6, on 

obtient: 

� 4 � = I� � �J
���� 0 � 1 2�K 
 

II.4. Ouverture, Fermeture 

On définit les opérations binaires o et ● par [19-23] : 

��� = 
� 6 �� 4 �                    (7) 

        = L���|� � � MN �� ���  
�●� � 
� 4 �� 6 �                             (8) 

 

Donc ���  est la réunion des translatés de � inclus dans  �. Pour un élément structurant �, 

les opérateurs O5: � P ��� et Q5: � P �●� de transformation d’ensembles sont appelés 

l’ouverture par � et la fermeture par �. 

Les principales propriétés de o et ● sont les suivantes (�, �, � sont des ensembles, tandis 

que � est un point): 

Invariance par translation: 


����� � ���� 


�●��� � ��●� 

���� � ���� 

��●� � �●�� 



 
 

 

Donc la translation de l’image � peut être effectuée avant ou après l’ouverture (ou la 

fermeture), ce qui donne le même résultat. De plus, la position de l’élément structurant (par 

rapport à l’origine) n’intervient pas. 

Croissance: 

Pour � � � on a : 

��� � � 4 � 

�●� � �●� 

Donc l’ouverture et la fermeture préservent la relation d’inclusion entre figures. 

Extensivité, anti-extensivité: 

��� � � � �●� 

On dit que l’ouverture est anti-extensive tandis que la fermeture est extensive. 

Idempotence: 


������ = ��� 


�●��●� = �●� 

L’ouverture et la fermeture sont idempotentes, c.a.d  O5' = O5 et Q5' = Q5. 

La propriété d’alternance de la dilatation et de l’érosion donne: 


� 4 ���� = 
�●�� 4 � = � 4 � 


� 6 ��●� = 
���� 6 � = � 6 � 

Dualité par rapport à la complémentation: 


����R = �R
●��  


�●��R = �R���  


�R���R = �●��  


�R
●��R = ����  

Donc faire une ouverture sur la figure revient à faire une fermeture sur le complément, 

mais cette fois avec l’élément structurant transposé. En combinant cette propriété avec la 

deuxième définition de o, on obtient: 

�●� = 
LI
����J� � � MN 
���� � �R �K�R                        (9) 

Donc �●�, la fermeture de � par �, peut être obtenue en balayant l’élément structurant 

transposé ��  à l’intérieur du complément �R, et en prenant la surface qui n’a pas été 

balayée. L’ouverture a pour effet de supprimer les parties des objets plus petites que 

l’élément structurant, et  de lisser les contours en supprimant les petites excroissances (trop 

fines pour pouvoir contenir l’élément structurant). C’est l’effet de filtrage décrit 



 
 

 

algébriquement ci-dessus. Elle ne réduit pas systématiquement toutes les structures comme 

le fait l’´erosion. La figure (II.17) illustre ces effets. 

 

 

 

 

 

 

 

Figure II.17 – Exemple d’ouverture binaire (de gauche à droite : image initiale,  
                        ouverture par un disque de taille 3, différence : en blanc, les parties                 
                        supprimées par l’ouverture). 
 
 
 

 

 

 

 

 

Figure II.18 – Exemple de fermeture binaire (de gauche à droite : image initiale,  
                        fermeture par un disque de taille 3, différence : en blanc,  
                        les parties rajoutées par la fermeture). 
 
 

La fermeture a pour effet de boucher les trous des objets qui sont plus petits que l’élément 

structurant. Elle lisse les contours des objets en rajoutant des points dans Les concavités 

étroites dans lesquelles ne peut pas se glisser l’élément structurant. On retrouve l’effet de 

filtrage, dual de celui de l’ouverture, décrit par les trois propriétés algébriques ci-dessus. 

La figure (II.18) illustre ces effets. 

II.5. Traitement morphologique des signaux 

 Puisque l'élément de la clé en Morphologie Mathématique (MM) est l'ensemble, 

afin de représenté les signaux à multi-niveaux par une fonction discrète ou continue, le 

MM fournit deux différents et les approches d'équivalent dans la représentation des 

fonctions par des ensembles. 

 

 



 
 

 

II.5.1. Erosion et dilatation de fonctions  

Pour passer de l’érosion et la dilatation ensembliste à la l’érosion et la dilatation sur les 

fonctions, on utilise la notion  d’ombre d’une fonction [24]. Pour faciliter l’interprétation 

graphique de ce passage, on donnera un exemple sur une « fonction » définie dans 	,. 

Dans ces conditions, la fonction associée est S
��. Ceci est illustré par la figure (II.19). 

II.5.1.1. Nature de l’élément structurant  

L’élément structurant, utilisé pour transformer une fonction (signal), est défini dans le 

même « espace » que le signal. Dans le cas de la figure (II.19), l’abscisse � donne la 

position du point d’une fonction sur le support et  l’ordonnée S
��. Même si on passe à 

une description purement ensembliste, les 2 axes  n’ont pas la même signification 

physique. Ce raisonnement s’étend à n’importe quel espace de définition du signal [25].  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure II.19 – Fonction 	, T 	 et éléments structurants associés,    
                                     = Elément structurant plat,   = Elément structurant volumique 

 

Un élément structurant  � utilisé pour traiter des signaux est donc composé d’un élément 

géométrique �′ défini dans 	, et d’une fonction associée U
�� telle que : 

 

U
�� = V� � �′ C U
�� 1 W∞� X �′ C U
�� =  ∞ �                     (10) 

 



 
 

 

Les éléments structurants, ainsi définis, peuvent être classés en deux catégories [26] : 

Les éléments structurants plats dont la fonction s’écrit 

U
�� = V � � �′ C U = 0� X �′ C U
�� =  ∞ �                         (11) 

Les éléments structurants volumiques qui correspondent à la relation générale.  

Les éléments structurants plats sont les plus utilisés. 

Ainsi, le graphe de la fonction se traduit de manière ensembliste  par l’expression : 

Z#S
��$ = ��
�, N� [ N � S
���                 (12) 

L’expression de l’ombre s’écrit également : 

\#S
��$ � ��
�, N� [ N ] S
���               (13) 

II.5.1.2. Erosion d’une fonction 

Si on part de la définition ensembliste de l’érosion, on peut écrire, en utilisant l’ombre de 

la fonction : 

(5 ^\#S
��$_ � I
�, N� [  ��,` � \#S
��$K                (14) 

 On voit sur la figure (II.19) que l’élément structurant, positionné à l’abscisse � et 

repéré par son origine, peut glisser verticalement jusqu’à une position maximale en hauteur 

au-delà de laquelle il n’est plus inclus (éléments plats et volumiques de droite de la figure 

(II.19). Pour un élément structurant plat, cela se traduit par l’expression suivante, en terme 

de fonction : 

(5#S
��$ � 9aS
S
�  b� [ b � �c�               (15) 

Ceci est illustré par la figure (II.20) dans le cas d’une fonction 	, T 	. 
On remarque que la fonction érodée est inférieure ou égale à la fonction de départ. C’est 

une conséquence de l’anti-extensivité de l’érosion [27]. La géométrie du support �c des 

éléments structurants est rigoureusement la même que dans le cas ensembliste.  



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure II.20 – Erosion d’une fonction 	, T 	. 
 

II.5.1.3. Dilatation d’une fonction 

La figure (II.21) décrit, de manière analogue à la figure (II.20), le principe de la dilatation 

par un élément structurant plat. En tenant compte de la dualité entre l’érosion et la 

dilatation, on peut voir que l’élément noté �R est inclus dans le complémentaire de 

\
S
���. Cela permet de définir la position de l’élément structurant � par rapport à 

\
S
���.  

Pour un élément structurant plat, cela se traduit par l’expression suivante, en terme de  

fonction [28]: 

.5#S
��$ � db�
S
�  b� [ b � �′�                 (16) 

On remarque que la fonction dilatée est supérieure ou égale à la fonction de départ.  

C’est une conséquence de l’extensivité de la dilatation. 
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Figure II.21 – Dilatation d’une fonction 	, T 	. 
 

II.5.2. Opérateurs de base dans le traitement du signal  

a) Erosion    

Pour obtenir la fonction érodée de S
��, on attribue à  S
�� sa valeur minimale dans le 

domaine de l’élément structurant  � et ce, à chaque nouveau déplacement de �  (voir la 

figure II.22). La formule suivante illustre l’érosion de la fonction S
��  (signal original)   

par un élément structurant � plan: 


S 6 ��
a� � minklm,…o&,�S
a�  �
p��                                                             (17) 

b) Dilatation 

Pour obtenir la fonction érodée de S
��, on attribue à  S
�� sa valeur maximal  

dans le domaine de l’élément structurant  � et ce, à chaque nouveau déplacement de �  

(regrade la figure II.22). La formule suivante illustre l’érosion de la fonction S
�� (signal 

original) par un élément structurant � plan : 

(5
S� � 
S 6 ��
a� � maxklm,…o&,�S
a� � �
p��                                             (18) 
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L'érosion rétrécit les pics et lignes de crête. Les pics plus étroits que l'élément 

           structurant disparaissent. Parallèlement, elle élargit les vallées et les minima [29].

La dilatation produit les effets inverses (

c) Ouverture : 

Comme en morphologie mathématique, l’ouverture consiste en

dilatation. L’ouverture de 

suivantes sur la fonction de départ (figure II.23)

L’ouverture supprime les pics mais préserve les vallées 

par :  

O5
S� = S�� = S 6 � 4
d) Fermeture 

Comme en morphologie mathématique, la fermeture consiste en une dilatation suivie d’une 

érosion (voir la figure II.23). La fermeture de 

à elle, a les conséquences suivantes sur la fonction de départ [5]

la fermeture comble les vallées 

 

Q5
S� = S●� = S 4 � 6
        Les opérateurs « fermeture

parlera de « Filtre Morphologique

Figure II.22 – Signal : Erodé et dilaté. 

 

L'érosion rétrécit les pics et lignes de crête. Les pics plus étroits que l'élément 

structurant disparaissent. Parallèlement, elle élargit les vallées et les minima [29].

La dilatation produit les effets inverses (comble les vallées et épaissit les pics)

Comme en morphologie mathématique, l’ouverture consiste en une érosion suivie d’une 

dilatation. L’ouverture de S
�� par l’élément structurant � plan a les conséquences 

suivantes sur la fonction de départ (figure II.23) : 

L’ouverture supprime les pics mais préserve les vallées [30]. Son expression est donnée 

�                                                                                             

Comme en morphologie mathématique, la fermeture consiste en une dilatation suivie d’une 

érosion (voir la figure II.23). La fermeture de S
�� par l’élément structurant 

à elle, a les conséquences suivantes sur la fonction de départ [5] :  

ermeture comble les vallées [31]. Son expression est donnée par : 

6 �                                                                                            

fermeture » et « « ouverture » se comportent comme des filtres, on 

Filtre Morphologique » [32]. 

)( fBδ

)( fBε

 

 

L'érosion rétrécit les pics et lignes de crête. Les pics plus étroits que l'élément  

structurant disparaissent. Parallèlement, elle élargit les vallées et les minima [29]. 

comble les vallées et épaissit les pics). 

une érosion suivie d’une 

plan a les conséquences 

Son expression est donnée 

                                                                                             (19) 

Comme en morphologie mathématique, la fermeture consiste en une dilatation suivie d’une 

par l’élément structurant � plan, quant 

                                                                                           (20) 

omme des filtres, on 



 

 

 

 

 

 

 

 

L'ouverture et la fermeture par adjonction créent une  fonction plus simple  que la fonction 

initiale, en adoucissant celle

L'ouverture (la fermeture) élimine les  pics positifs (négatifs) qui sont plus étroits que 

l'élément structurant. 

L'ouverture (la fermeture) est  située en dessous (au dessus) de la fonction initiale.

 

II.5.3. Construction de filtre 

II.5.3.1. Filtre Morphologique

En traitement du signal, le terme "filtre", peu précis, dépend du contexte dans lequel il est 

utilisé. Il sous-entend parfois la convolution, parfois aussi toute opération qui produit une 

nouvelle fonction. La morphologie 

précise [33-35] : 

Toute transformation croissante et idempotente sur un treillis définit un filtre 

morphologique. 

• Croissance: 

Cette hypothèse est la plus fondamentale. Elle assure que la  structure de 

c'est à dire la relation d'ordre, est conservée lors d'un filtrage morphologique.

Cette propriété entraîne qu’en général, le filtre perd de l'information.

)( fBγ

)( fBϕ

Figure II.23 – Ouverture et fermeture. 

 

L'ouverture et la fermeture par adjonction créent une  fonction plus simple  que la fonction 

initiale, en adoucissant celle-ci de manière non linéaire. 

L'ouverture (la fermeture) élimine les  pics positifs (négatifs) qui sont plus étroits que 

L'ouverture (la fermeture) est  située en dessous (au dessus) de la fonction initiale.

II.5.3. Construction de filtre  

II.5.3.1. Filtre Morphologique :  

En traitement du signal, le terme "filtre", peu précis, dépend du contexte dans lequel il est 

entend parfois la convolution, parfois aussi toute opération qui produit une 

nouvelle fonction. La morphologie mathématique le définit au contraire de manière bien 

Toute transformation croissante et idempotente sur un treillis définit un filtre 

Cette hypothèse est la plus fondamentale. Elle assure que la  structure de 

c'est à dire la relation d'ordre, est conservée lors d'un filtrage morphologique.

Cette propriété entraîne qu’en général, le filtre perd de l'information. 

 

 

L'ouverture et la fermeture par adjonction créent une  fonction plus simple  que la fonction 

L'ouverture (la fermeture) élimine les  pics positifs (négatifs) qui sont plus étroits que 

L'ouverture (la fermeture) est  située en dessous (au dessus) de la fonction initiale. 

En traitement du signal, le terme "filtre", peu précis, dépend du contexte dans lequel il est 

entend parfois la convolution, parfois aussi toute opération qui produit une 

mathématique le définit au contraire de manière bien 

Toute transformation croissante et idempotente sur un treillis définit un filtre 

Cette hypothèse est la plus fondamentale. Elle assure que la  structure de base du treillis, 

c'est à dire la relation d'ordre, est conservée lors d'un filtrage morphologique. 



 
 

 

 

• Idempotence: 

Par définition, une transformation idempotente transforme le signal, en un invariant. 

Cette propriété apparait souvent, mais de manière implicite, dans les descriptions. On dit 

d'un filtre optique qu'il est rouge, ou d'un ampli que sa bande passante vaut 50 khz. Ici, 

nous la poserons en axiome. 

On atteint l'idempotence soit après une seule passe, soit comme limite  par itération. Plus 

généralement, une séquence d'opérations, prise dans son   ensemble, peut être idempotente. 

On notera enfin que lorsque les filtres linéaires sont idempotents, alors ils n'admettent pas 

d'inverse : ils perdent de l'information, ce qui les rapproche des filtres morphologiques. 

 

II.5.3.2. Top Hat (Chapeau Haut de Forme)  

La notion de Top-Hat, due à F.Meyer, est un résidu destiné à éliminer les variations lentes 

du signal, ou encore à amplifier les contrastes. Il s'applique donc essentiellement aux 

fonctions (voir la figure II.24). 

On appelle  Top-Hat le résidu entre l'identité et une ouverture invariante par translation 

verticale [14] : 

t
S� = S  
S���                                                                                                             (21) 

On définit de même un top-hat dual, résidu entre une fermeture et l’identité: 

t
S� = 
S●��  S                                                                                                            (22) 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure II.24 – Top-Hat d’ouverture. 

 

Propriétés du Top-Hat  

� Idempotence : 

le top-hat est idempotent. Si de plus le signal original est positif, le top-hat  devient anti-

extensif: 

t#t
S�$ = t
S�, S u 0 C t
S� ] S 

Plus précisément, le top-hat ramène à zéro les dérives lentes du signal. 

� Robustesse : 

Si � est le domaine où l'ouverture de S est strictement inférieure à S: 

� � ��: 
S���
�� ] S
��� 
Alors, si v est une fonction positive à support inclus dans � : 

t
v� � v , t
S � v� � t
S� � t
v� 
 

 



 
 

 

II.5.3.3. Filtre moyenne  

 Dans la pratique, des opérateurs morphologies sont basées sur différents scénarios 

d'application en traitement des signaux [36-42]. Parfois, il est difficile d'obtenir la 

connaissance antérieure des caractéristiques d’impulsion positive (pic positive) ou négative 

(pic négative) du signal,   particulièrement quand il sont employées touts les deux 

impulsions positive et négative. On peut fabriquer par la combinaison des quatre 

opérateurs un filtre de moyenne (average filter :AVG) présenté par la formule suivante : 

 

7wZ
S� = 
S●v � S�v� 2⁄                   (23) 

 

 

 

 

 
 

 
 
 

 

Figure II.25 - Signaux après différents opérateurs morphologies par un ES plat de longueur 4                              
échantillonnés : (a) signal après fermeture (la ligne tirée est le signal original) et (b) signal après 

l'ouverture (la ligne tirée est le signal original). 

 

La figure (II.25) illustre les résultats obtenus par le filtre moyenne, qui est utilisée pour 

aplatir les pics positives et négatives.  

II.6. Principe de la méthode de morphologie multi-échelle 

II.6.1. Concept de base d'analyse de la morphologie multi-échelle 

S et v, traduise respectivement, un signal discret et l’élément structurant (ES) pour une 

analyse morphologique.  L'opérateur morphologie y, basé sur l'analyse de multi-échelle 

[43-47], peut être défini comme une ensemble �yz|� u 0, � � {��, où  

(a) 

(b) 



 
 

 

yz
S� = �y
S �⁄ �                   (24) 

L’érosion et la dilatation de multi échelle  sont définies par : 


S 6 v�z = �|
S �⁄ � 6 v} = S 6 �v               (25) 


S 4 v�z = �|
S �⁄ � 4 v} = S 4 �v               (26) 

et  �v = v 4 v 4 … … .4 v
�  1 NMp�d�.  

L'opérateur  morphologie y est combiné avec l'intersection ou l'union de l'érosion et/ou la 

dilatation. Le but original de l'analyse morphologie multi-échelle est basée sur la 

composition morphologie de l’élément structurant v est d'améliorer la rapidité de l'analyse 

morphologie par une grande échelle de ES et d'élargir les domaines d'application dans le 

traitement des signaux.  

Dans un signal unidimensionnel,  l’échelle de l'information inclut deux éléments, c.-à-d. la 

longueur (�� et la hauteur (��. Le multi-échelle λ est décomposée  par l’échelle de longueur 


��� et l’échelle de la hauteur 
��� : � � 
��, ���. Ainsi, l’analyse de la morphologie multi- 

échelle de l’élément structurant est défini par �� et �� simultanément. 

On peut citer un exemple d’application de l’algorithme de la morphologie multi-échelle 

pour la détection des pics ou la localisation des pics du signal. 

La procédure pour utiliser la méthode proposée est constituée par les étapes suivantes : 

Choisir l'opérateur morphologie y et l’élément structurant v. 

L’algorithme d'analyse  de la morphologie multi-échelle est obtenu, quand l’opérateur y et 

v sont sélectionnées. 

Définir la morphologie de la longueur d’échelle ��. 
D'abord, les valeurs (pics) maximum locales du signal original � � �S
|a � 0,1, … {  
1�� 
N est la longueur du signal). Puis, on supposer que le signal est le signal moyenne de 

zéro, d’autre part, on va seulement cherchée les pics positives. 

� � I�
Ja � 1,2, … . {� �K qui traduise une série des pics 
�
 u 0� et {� le nombre des 

pics. 

Si {� u 0, l’intervalle des pics : est défini par : � I9
J9
 � �
�,  �
, a � 1,2, … . {�&, �K. 
�� k8
 et �� k�� sont définis comme un minimum et maximum  de la longueur morphologie 

multi-échelle par les formules suivantes : 

�� k8
 � �p9a
9
�  1 2⁄ �         (27) 

�� k�� � �p��
9
�  1 2⁄ �         (28) 



 
 

 

où  �●� qui présente l'opérateur d’arrondissement vers l'infini et �●� qui traduise l’opérateur 

d’arrondissement vers le moins de l'infini. 

La longueur d’échelle de la morphologie multi-échelle est : 

�� = ��� k8
 , �� k8
 � 1, … … , �� k��, �� k��  1�               

(29) 

Déterminer la hauteur de la morphologie d’échelle ��. 

�
 k8
 et �
 k�� sont définis le minimum et le maximum de �
. Afin d'assortir le nombre 

d’échelle de �� et ��, 

�� � ��. |�
 k8
 � �. 
�
 k�� �
 k8
� 
��k��  ��k8
�⁄ }�              

(30) 

Où � � 0,1,2, … . , ��k��  ��k8
 et � est la grandeur du coefficient 
0 ] � ] 1� de la 

hauteur d’échelle. Dans l’exemple en dessous, on suppose que  � � 1 3� . 

Calculer la morphologie multi-échelle de l’élément structurant �v. 

Une formule est définie pour combiner la longueur et la hauteur d’échelle dans le signal. 

Une petite échelle de la longueur correspond à une  petite échelle de la hauteur, et par 

contre sur l’échelle la plus grande longueur correspond à une grande échelle de la hauteur. 

Ainsi l'échelle le plus grande et le plus petit de l'élément structurant  est utilisée pour 

extraire les pics dans les échelles grand et petit par : 

 

�v � 
�� , ���v � ��. ,
k��
z���    . 
��v�                (31) 

 

Où ��v  qui signifie des temps de 
��  1� da la dilatation par v. D’après l’équation (33), 

on a p��
v� � ��. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure II.26 - Démonstration  de l’analyse morphologie multi-échelle. 



 
 

 

La figure (II.26) illustre l’application de l’algorithme multi-échelle. Premièrement, on 

calcule la valeur du pic du signal S
N�. La valeur du pic est présenté comme un vecteur 

��,, �', �3, ��, ��� et  l'intervalle du pic est décrit par �9,, 9', 93, 9��. La morphologie de la 

longueur d’échelle est sélectionnée selon de l'intervalle du pic, et la morphologie de la  

hauteur d’échelle est choisie dans l'étape c. 

 

II.7. Conclusion 
           Ce chapitre s’est intéressé à l’analyse des signaux par les transformées 

morphologies.  D’abord, une étude théorique de la transformation morphologie ensembliste  

était faite suivie de l’analyse du signal. En fait, l’étude théorique, relativement exhaustive, 

a permis de mettre en exergue la puissance des transformées morphologies dans le 

traitement du signal ECG et la détection des ondes du signal ECG.  
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Chapitre III 

Traitement du signal ECG 

  

III.1. Introduction 

 Les conditions d’enregistrement de l’ECG font que le signal est nécessairement 

bruité par des processus autres que cardiaques. Ces perturbations peuvent être d’origine 

physiologique (peau, muscle, respiration, . . .) ou environnementale (courant de secteur, 

perturbations électromagnétiques, placement de l’électrode, . . .). Le praticien qui analyse 

l’ECG peut alors être gêné par la présence de bruit : dans le cas où par exemple il 

recherche l’existence d’un rythme sinusal normal et qu’il cherche la présence de l’onde P 

précédant l’onde R, l’onde P qui est de faible amplitude, peut être noyée dans le bruit. De 

la même manière, une trop forte variation de la ligne de base peut empêcher de discerner 

une anomalie de type sur- ou sous-décalage du segment S-T par exemple. 

Pour pouvoir segmenter efficacement les battements cardiaques, et ce sans altérer l’in-

formation clinique, un certain nombre de prétraitements sont nécessaires. La finalité de 

cette étape est d’atténuer, ou au mieux d’éliminer les bruits présents dans le signal ECG 

brut tels que de la variation ligne de base ou les interférences du secteur à 50 Hz. 

 Malheureusement, le bruit causé par l’activité musculaire est beaucoup plus 

difficile à filtrer à cause du chevauchement entre le spectre du bruit et celui de l’ECG [1]. 

Un nombre important de travaux de recherche utilisant différents outils et méthodes de 

filtrage de bruit ont été présentés dans la littérature.  

 Les méthodes s’appuyant souvent sur un filtrage linéaire classique passe-haut, 

passe-bas ou passe bande [2-3-4], le filtrage adaptatif linéaire [5], le filtrage à base des 

réseaux neurones [6-7-8-9], ont été proposés pour éliminer les bruits affectant la ligne de 

base du signal ECG. L’inconvénient majeur de ces méthodes est la distorsion du signal due 

au chevauchement des spectres de l’ECG et de ces bruits. 

 L’émergence de méthode  de traitement  dans le cas non-stationnaire a aidé les 

chercheurs à développer de nouveaux outils mieux adaptés au filtrage. Des techniques 

basées sur la théorie des ondelettes ont déjà fait leur preuve pour le filtrage de bruits du 

signal ECG. Donoho et Johnston  ont proposés une méthode de débruitage par  le seuillage 



 
 

 

d'ondelette [10-11]. La méthode de débruitage par  le seuillage d'ondelette traite des 

coefficients d'ondelette par  un seuil qui doit être choisi à l'avance. Des approches pour 

estimer  la valeur de ce seuil peuvent être trouvées dans [12-13]. On peut citer VisuShrink 

[10-12] qui utilise l'estimateur universel de seuil, qui est ( )Nlog2 , ou encore comme qui 

est basé sur un estimateur en fait empirique [14]. Ou [10] qui est une technique adaptative 

pour estimer le seuil. 

 Dans le cadre de notre thèse, le type de filtre proposé pour corriger la ligne de base 

et la suppression de bruit  est le filtre morphologique. 

Le filtrage morphologique repose sur la morphologie mathématique, basée sur une 

description mathématique des fonctions unidimensionnelle. Les opérateurs 

morphologiques privilégient la notion de forme plutôt que l’information sur l’amplitude 

des signaux.  

 Ce  filtrage  non-linéaire  fait  appel  à  deux  opérateurs  de  base  (l’érosion  et  la  

dilatation)  et  à deux opérateurs complémentaires combinant les deux premiers 

(l’ouverture et la fermeture) [15].  

 Ces  opérateurs  morphologies  utilisent  une  forme  de  référence  avec  laquelle  le  

signal est comparé localement. Cette forme de référence est appelée l’élément structurant.  

III.2. Filtrage morphologique 

III.2.1. Description 

 Le filtrage morphologique est très répandu dans le domaine de traitement signal et 

le traitement d’image du fait de sa robustesse et de son calcul simple et rapide [16-17]. 

La morphologie mathématique, basée sur des opérations d'ensembles, fournit une approche 

à l'élaboration des méthodes non linéaires de traitement des signaux, dans lesquelles la 

forme de l'information d'un signal est incorporée [18]. Dans ces opérations, le résultat d'un 

ensemble de données transformé par un autre ensemble dépend des formes des deux 

ensembles impliqués. Un élément structurant doit être conçu selon les caractéristiques de 

forme du signal qui doit être extrait. 

Il y a deux opérateurs morphologiques de base : érosion ( )Θ  et dilatation( )⊕ .  

L'ouverture( )o  et la fermeture ( )•  sont les opérateurs dérivés définis en termes d'érosion et 

dilatation [19]. 



 
 

 

 Ces opérateurs sont décrits en détail en ci-dessous avec les expressions 

mathématiques correspondantes. Dans tout ce document ( )nf  dénote le signal ECG discrèt 

de taille N  points (figure III.1.a), et ( )mB   l’élément structurant symétrique de M points. 

a) Erosion 

 L’expression (1) ci-dessous définie l’érosion de la fonction  ( )nf  (ECG) par un 

élément structurant B  : 

( )( ) ( )






 −







 +−−=Θ −= mBm
M

nfnBf Mm 2

1
min 1,.......,0         (1) 

La figure (III.1.b) montre que cette transformation réduite les pics du signal ECG et élargie 

les vallées. L’érosion ( )Θ  est un opérateur de rétrécissement dans lequel les valeurs de 

Bf Θ   sont toujours inférieures àf .                             

b) Dilatation 

 L’expression (2) ci-dessous définie la dilatation de la fonction  ( )nf  (ECG bruité) 

par un élément structurant B  :             

( )( ) ( )






 +







 +−−=⊕ −= mBm
M

nfnBf Mm 2

1
max 1,.......,0       (2) 

Cette transformation à pour propriétés dans le filtrage morphologique de comblé les vallées 

et d’élargir les pics du signal ECG. La figure (III.1.c) illustre que la dilatation ( )⊕  est une 

opération d’expansion dans lequel les valeurs de Bf ⊕  sont toujours plus grandes quef . 

c) Ouverture  

 L'ouverture est l'application de l'opérateur érosion puis de l'opérateur dilatation 

avec le même élément structurant:  

 

BBfBf ⊕Θ=o            (3) 

d) Fermeture 

 La fermeture est l'opération "inverse" de l'ouverture, c'est à dire que l'on applique 

tout d'abord une dilatation puis une érosion (toujours en gardant le même élément 

structurant):  

BBfBf Θ⊕=•            (4) 

( )Bf •  est également moins riche en détail que la fonction initial f . La figure (III.2.b) 

montre que la transformation par fermeture comble les vallées, supprime des puits. 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure III.1  - a) Signal original ECG. b) ECG érodée. c) ECG dilatée. 

 

En général, on ne retrouve pas l'ensemble de départ car une partie de la forme éliminée par 

l'érosion ne peut être recrée par une dilatation. La transformation d’ouverture ( )Bf o  est 

plus régulière (moins de détails) que le signal original f . La figure (III.2.a) illustre que 

l'ouverture supprime les pics mais préserve les vallées. 

(a) 

(b) 

(c) 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure III.2 -  a) ouverture. b) fermeture. 

Les deux opérations d'ouverture et de fermeture sont idempotentes, c'est à dire que le 

résultat est invariant après itérations:  

BBfBf ooo =            (5) 

BBfBf ••=•          (6) 

        Les opérateurs « fermeture » et  « ouverture » se comportent comme des filtres, on 

parlera de « Filtre Morphologique ».  

Elément Structurant : 

 Après la sélection de l'opérateur morphologie, l’élément structurant  (ES) est la 

prochaine composante de l'analyse morphologique à définir. Généralement, seulement 

quand la forme du signal est assortie à ceux  de l’élément structurant que le signal peut être 

préservé. Par conséquent, la forme, la longueur (domaine) et la taille (amplitude) du 

l’élément structurant devraient être choisies d'après le signal pour être analysé. Les formes 

de l’élément structurant peuvent varier régulièrement ou irrégulièrement, telles qu’un 

(a) 

(b) 



 
 

 

triangle, ligne (plat), ou un demi-cercle. La figure (III.3) illustre les formes géométriques 

de l’élément structurant le plus courant. 

 

 

 

 

 

 

Figure III.3  - Élément structurant de diverses formes 
                                         a) ES plat. b) ES triangulaire. c) ES semi-circulaire. 

III.3. Algorithme de filtrage morphologique proposé pour le          
        traitement du signal d’ECG       

 L'algorithme de filtrage morphologique (F.M) avec des opérateurs d'ouverture et de 

fermeture proposé dans ce travail  pour  le traitement du signal ECG, est illustré sur la 

figure (III.4) ci-dessous. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 Il consiste en différents phases. Une première phase qui consiste à détecter les 

variations la ligne de base à partir du signal ECG original bruité. Une deuxième phase qui 

consiste à corriger ces variations (correction de la ligne de base), et une troisième phase qui 

consiste à supprimer des bruits restants pour enfin générer le signal ECG filtré. 

a b c 

Suppression de bruit 

Détection des variations de ligne 
de base 

Signal d’entrée original ECG  

Correction des variations de la 
ligne de base 

Le Signal ECG après filtrage 

- 

Figure III.4 - Schéma bloc représentant les différentes         
        étapes de l’algorithme du filtre F.M. 



 
 

 

 Ces différentes phases sont réalisées à travers le développement d’une séquence  

d’opérateurs d'ouverture et de fermeture. 

Cette séquence est basée sur l’exploitation les différentes caractéristiques de la dérive de la 

ligne de base et de la contamination de bruit dans les signaux d'ECG, différents éléments 

structurants et différents opérateurs morphologies [20-21-22]. Pour la correction de la ligne 

de base, un opérateur d'ouverture suivi d'un opérateur de fermeture sont définis ; ainsi que 

suppression de bruit. Ils sont décrits en détail dans les sous-sections suivantes. 

III.3.1. Algorithme de la correction de la ligne de base 

 Pour corriger les variations de la ligne de base, les variations de cette ligne (signal

bf ) détectées du signal original (0f )  sont soustraits de ce signal pour générer le signal cbf  

correspondant (c.a.d, une ligne isoélectrique). 

Le signal bf  est obtenue à travers une séquence d’opérateurs d’ouverture et de fermeture  

avec des éléments structurant  0B  et fB  convenablement choisis comme celui est décrit ci-

dessous (7). 

 

ff

fb

BBBBf

BBff

Θ⊕⊕Θ=

•=

000

00 o

                                                (7) 

bcb fff −=           (8) 

III.3.2. Algorithme de  suppression du bruit 

          L’approche adoptée pour la suppression du bruit fait appel aux transformations par 

Chapeau-Haut,  qui sont traduits par les équations ci-dessous. 

 

( ) ( )
( ) ( )2121 BBfffBBf

BfffBf

BfBff

cbcbcbcb

cbcbcbcb

cbcb

⊕Θ−+−Θ⊕=
−+−•=

−•=
o

o

                            (9) 

 

cbcb fBf −• et Bff cbcb o−  sont deux types de la transformation morphologique par 

chapeau-haut [18]. Cette transformation est un filtre passe-haut. 

cbcb fBf −•   est appelé la transformation par chapeau-haut noir, qui est utilisée pour 

extraire les impulsions négatives (ou les pics négatives) ; Bff cbcb o−  s'appelle la 



 
 

 

transformation par chapeau-haut blanc, qui est utilisée pour extraire les impulsions  

positives (ou les pics positives). Ainsi le filtre peut être utilisé pour extraire les impulsions 

positives et négatives simultanément [23]. 

La figure (III.5) représente le schéma bloc décrivant la structure de la transformation par 

chapeau-haut pour la suppression des bruits.  

Il se compose de trois étapes : Le première  concerne  l'acquisition des signaux  ECG (cbf : 

signal ECG après la correction de la ligne de base). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure III.5  - Schéma bloc de la transformation par Chapeau-Haut. 

 

Cette étape est suivie d'une autre étape qui permet la suppression du bruit. Cette étape 

utilise les opérateurs de morphologie définie dans l'équation (9). 

1B et 2B  sont des éléments structurants pour l'ouverture et la fermeture. Ces opérateurs 

sont employés simultanément sur le signalcbf . L'étape suivante est la soustraction entre les 

deux opérateurs  fermeture et l’ouverture pour générer un signal ECG filtréf .  

L'algorithme proposé est implémenté sous environnement MATLAB7. Il est testé sur un 

l'ensemble des signaux ECG (bruités) de la banque de données MIT-BIH. 

III.4. Résultats et interprétations  

L'approche morphologique proposée pour la correction de la ligne de base et la suppression 

de bruit dans le signal ECG a été testée par l’utilisation de la base de données d'arythmie 

de MIT-BIH. 

Sur les figures (III.6) et (III.7) sont illustrés respectivement les signaux ECG bruités, les 

signaux ECG après correction de la ligne de base et les signaux ECG filtrés résultants. 

Signal ECG filtré 

-

Overture 

Min+Max 

 

Fermeture 

Max+Min 

 

Signal ECG après la 
correction de la ligne de 

base 



 
 

 

Après l'acquisition du signal ECG, l'étape suivante est la correction de la ligne de base. 

Elle consiste sur l'application des opérations morphologies : « ouverture et fermeture ». 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure III.6  - Résultats de filtrage morphologique. a) signal ECG original (fichier 115.mat de la 
                       basse de donnée MIT-BIH Arrhytmia). b) correction da la ligne de base. c) Signal 

                          filtré. 
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Figure III.7 - Résultats de filtrage morphologique. a) signal ECG original (fichier 202.mat de la 
                       basse de donnée MIT-BIH Arrhytmia). b) correction da la ligne de base. c) Signal 

                          filtré. 
 

 

(a) 

(b) 

(c) 



 
 

 

 Le signal est d'abord ouvert par un élément structurant 0B , ce qui signifie 

l’application de  deux opérations de morphologies « érosion + dilatation », pour supprimer 

les pics et préserver les vallées. Cette opération « ouverture », génère un signal constitué 

de vallées qui sont supprimées, en utilisant la deuxième opération qui est 

la fermeture « dilatation + érosion », ainsi cette opération utilise d’autre élément 

structurant fB . On aboutit ainsi au signal  bf   qui représente l’estimation de la dérivé de la 

ligne de base (ou encore variations de la ligne de base). 

L’élément structurant ( )fBB ,0  est utilisé pour la correction de la ligne de base. Dans ce cas 

( )fBB ,0  est choisi comme une forme géométrique correspondant à un  segment horizontale 

de différentes longueurs. Différentes longueurs de l’élément structurant 0B et fB sont 

employées compte tenu que la construction de l'élément structurant pour la correction de la 

ligne de base dépend de la durée de l’onde caractéristique et de la fréquence 

d'échantillonnage (SF  Hertz) du signal ECG. Si la longueur d'une onde caractéristique est

( )ondeTL sec , le nombre d'échantillons de cette onde estSL FT . , ce qui signifie l'élément 

structurant 0B  devrait avoir une longueur plus grande queSL FT . . 

La figure (III.8) montre l'opération de fermeture qui utilise un élément structurant fB  pour 

supprimer les vallées à gauche par l'opération d'ouverture. La longueur de l'élément 

structurant fB  doit être plus longue que la longueur du0B . 

Dans un signal ECG, les ondes plus caractéristiques sont l'onde P, l'onde T et le complexe 

QRS, qui sont généralement moins de 0.2 sec. 

Par conséquent,0L , la longueur de 0B  est de Fs*2.0  et fL , la longueur de fB  est 

typiquement choisie pour être plus long que l’élément structurant 0B , à environ 0.5.1 L .  

Puisque nous employons HzFs 360=  comme une fréquence d’échantillonnage, nous 

obtenons 72360*2.0*2.00 === FsL  et .10872*5.15.1 0 === LLC  

L’étape finale pour aboutir à la correction de la ligne de base cbf  est la soustraction du 

signal ECG bruité 0f  avec bf  (signal décrivant les variations de la ligne de base).     

Après la correction de la ligne de base, l’étape suivante est la suppression du bruit. Elle 

consiste en l’application d’opérateurs de morphologies de la transformation morphologique 

par chapeau- haut. 

 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure III.8  – Effet de fermeture (à gauche) et l’opérateur d'ouverture (à droite) avec un élément
                           structurant zéro (

 
 
En fait, le signal d'entrée 

« ouverture », suivie d'une soustraction, pour aboutir au signal  ECG filtré

 La transformation morphologique par Chapeau

positives et négatives simultanément par l’application des opérations d’ouverture et 

fermeture. 

Il doit être noté que la forme de l'élément structurant dans la suppression d

différente par rapport a la correction de la ligne de base. En effet, il peut prendre deux 

formes différentes et de longueurs qui sont égales : une forme triangulaire 

maintenir les pics et les vallées sur une forme droite (segment d'amp

Dans notre cas, la taille de l'élément structurant a été fixée à 5 échantillons, avec la valeur 

de l’élément structurant de 

manière empirique où les valeurs initiales des minimums et des maximums sont fix

valeurs optimales dans l'étape de la suppression du bruit.

L'algorithme est appliqué respectivement aux l’enregistrement 118, 112, 209, 222, 233 et 

234 de la base de données de MIT

III.14), que le signal ECG filtré ne présente aucune variation de la ligne de base, aussi  les 

différentes ondes du signal sont clairement mises en exergue, et sans aucune déformation. 

 

Effet de fermeture (à gauche) et l’opérateur d'ouverture (à droite) avec un élément
structurant zéro ( 0B ) sur un signal d'ECG. 

cbf est traité simultanément  par les opérations «

», suivie d'une soustraction, pour aboutir au signal  ECG filtré

La transformation morphologique par Chapeau-Haut permet d’extraire les impulsions 

positives et négatives simultanément par l’application des opérations d’ouverture et 

Il doit être noté que la forme de l'élément structurant dans la suppression d

différente par rapport a la correction de la ligne de base. En effet, il peut prendre deux 

formes différentes et de longueurs qui sont égales : une forme triangulaire 

maintenir les pics et les vallées sur une forme droite (segment d'amplitude nulle)

Dans notre cas, la taille de l'élément structurant a été fixée à 5 échantillons, avec la valeur 

de l’élément structurant de ( )0,1,5,1,01 =B  et ( )0,0,0,0,02 =B . Cette valeur est fixée d'une 

manière empirique où les valeurs initiales des minimums et des maximums sont fix

valeurs optimales dans l'étape de la suppression du bruit. 

L'algorithme est appliqué respectivement aux l’enregistrement 118, 112, 209, 222, 233 et 

234 de la base de données de MIT-BIH Arrhythmia. Les figures illustrent (III.9 jusqu'à 

e signal ECG filtré ne présente aucune variation de la ligne de base, aussi  les 

différentes ondes du signal sont clairement mises en exergue, et sans aucune déformation. 

 

 

Effet de fermeture (à gauche) et l’opérateur d'ouverture (à droite) avec un élément 

est traité simultanément  par les opérations « fermeture » et 

», suivie d'une soustraction, pour aboutir au signal  ECG filtré f . 

Haut permet d’extraire les impulsions 

positives et négatives simultanément par l’application des opérations d’ouverture et 

Il doit être noté que la forme de l'élément structurant dans la suppression du bruit est 

différente par rapport a la correction de la ligne de base. En effet, il peut prendre deux 

formes différentes et de longueurs qui sont égales : une forme triangulaire 1B  pour  

litude nulle) 2B . 

Dans notre cas, la taille de l'élément structurant a été fixée à 5 échantillons, avec la valeur 

Cette valeur est fixée d'une 

manière empirique où les valeurs initiales des minimums et des maximums sont fixés aux 

L'algorithme est appliqué respectivement aux l’enregistrement 118, 112, 209, 222, 233 et 

BIH Arrhythmia. Les figures illustrent (III.9 jusqu'à 

e signal ECG filtré ne présente aucune variation de la ligne de base, aussi  les 

différentes ondes du signal sont clairement mises en exergue, et sans aucune déformation.  



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure III.9 -  a) signal ECG original (118). b) Signal filtré. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  

Figure III.10 -  a) signal ECG original (122). b) Signal filtré. 

(a) 

(b) 

(a) 

(b) 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure III.11 -  a) signal ECG original (209). b) Signal filtré. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure III.12  - a) signal ECG original (222). b) Signal filtré. 
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Figure III.13 -  a) signal ECG original (233). b) Signal filtré. 

 

 

 

 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure III.14  - a) signal ECG original (234). b) Signal filtré. 
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III.4.1. Evaluation  de l’algorithme proposée 

 L’algorithme proposé est évalué en exploitant différents niveaux de bruits blanc 

gaussien et comparé à d’autre algorithme exploitant les ondelettes  avec différents de seuil 

(VisuShrink, SureShrink et BayesShrink). 

 La figure (III.15) montre un segment de l’enregistrement ‘100.mat’ présentant le rythme 

sinusal normal. Les figures (III.16-III.17) montrent un segment de l’enregistrement 

‘108.mat’ et ‘207.mat’ présentant une contraction ventriculaire prématurée, tandis que la  

figure (III.18) illustre un segment présentant des ondulations de la ligne de base 

importantes avec un bruit de 5 dB. 

Ces figures illustrent la bonne performance de l’algorithme dans le filtrage signal ECG 

bruité.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure III.15  - a) signal ECG bruité avec un niveau du bruit de 5 dB  (l’enregistrement ‘100.mat). 
b) Signal filtré. 
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Figure III.16  - a) signal ECG bruité avec un niveau du bruit de 5 dB  (l’enregistrement ‘108.mat). 
b) Signal filtré. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure III.17 - a) signal ECG bruité avec un niveau du bruit de 5 dB  (l’enregistrement ‘207.mat). 
b) Signal filtré. 
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Figure III.18  - a) signal ECG bruité avec un niveau du bruit de 5 dB  (l’enregistrement ‘109.mat). 
b) Signal filtré. 

 

L’étude comparative est portée sur l’évaluation de la performance (vis à vis du Rapport 

Signal sur bruit (RSB) donné par l’équation (10)) de notre algorithme  de filtrage 

morphologique vis à vis  des algorithmes d’ondelettes avec différents type de seuillage 

(VisuShrink, SureShrink et BayesShrink). 

Cette étude a été menée sur trois enregistrements de la base de données ‘MIT-BIH’ qui 

sont ‘100.mat’, ‘101.mat’ et ‘103.mat’. 

( )( )

( )( )∑
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=
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2
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2

log10                  (10) 

Où Sf  dénote la référence du signal ECG bruité et df   représente le signal filtré de 4096 

échantillons.  

Le tableau (III.1) présente le RSB de notre algorithme et des autres algorithmes. Le signal 

ECG a été noyé dans le bruit blanc gaussien et le niveau de bruit a été ajusté sur des 

valeurs spécifiques pour obtenir de différents  RSBs.  

(b) 



 
 

 

RSB (entrée) RSB (sortie) 

Méthode proposée 

RSB (sortie) 

VisuShrink 

RSB (sortie) 

SureShrink 

RSB (sortie) 

BayesShrink. 

6.8 12.06 10.50 10.82 10.54 

9.29 14.60 12.73 13.24 12.88 

12.81 17.80 15.84 16.57 15.99 

15.83 20.49 18.31 19.25 18.33 

 

Tableau III.1  -  La performance  (RSB)  de la méthode proposée et des autres algorithmes  pour le   
   signal ECG (l’enregistrement 103.mat) noyé avec le bruit gaussien. 

 
 

Le tableau (III.2) illustre le RSB de la méthode proposée et des autres méthodes pour les 

signaux ECG (l’enregistrement 103 de la base de données MIT-BIH) noyés avec le Bruit 

Artefact des mouvements d'électrodes. 

 

RSB (entrée) RSB (sortie) 

Méthode proposée 

RSB (sortie) 

VisuShrink 

RSB (sortie) 

SureShrink 

RSB (sortie) 

BayesShrink. 

6.8 11.20 9.45 10.85 10.72 

9.29 13.58 11.65 13.27 13.05 

12.81 16.66 15.74 16.60 16.14 

15.83 19.56 17.34 19.31 18.48 

 

Tableau III.2 -  La performance  (RSB)  de la méthode proposée et des autres algorithmes  pour le   
                        signal ECG (l’enregistrement 103.mat) noyé avec le bruit artefact de mouvements. 

 

Le tableau (III.3) présente le RSB de la méthode proposée et des autres méthodes pour les 

signaux ECG (l’enregistrement 103 de la base de données MIT-BIH) noyés avec le bruit 

artefact de muscle. 

 

RSB (entrée) RSB (sortie) 

Méthode proposée 

RSB (sortie) 

VisuShrink 

RSB (sortie) 

SureShrink 

RSB (sortie) 

BayesShrink. 

6.8 13.35 11.15 12.88 12.68 

9.29 15.73 13.24 15.26 14.91 

12.81 18.92 16.28 18.48 17.79 

15.83 21.45 18.74 21.02 19.85 

 

Tableau III.3  - Les valeurs de RSB  de la méthode proposée et des autres algorithmes  pour le  
                          signal ECG (l’enregistrement 103.mat) noyé avec le bruit artefact de muscle. 



 
 

 

Le tableau (III.4) présente  le RSB de la méthode proposée et les autres pour les signaux 

ECG (l’enregistrement 109 de la base de données MIT-BIH) noyés avec le bruit de 

mouvement d'électrode. 

 

RSB (entrée) RSB (sortie) 

Méthode proposée 

RSB (sortie) 

VisuShrink 

RSB (sortie) 

SureShrink 

RSB (sortie) 

BayesShrink. 

6.8 10.95 10.57 10.91 10.85 

9.29 13.39 12.77 13.26 13.22 

12.81 16.79 15.76 16.65 16.62 

15.83 19.81 18.25 19.28 19.19 

 

Tableau III.4  -  Les valeurs de RSB  de la méthode proposée et des autres algorithmes  pour le  
                       signal ECG (l’enregistrement 103.mat) noyé avec le bruit de mouvement d'électrode. 
 

Le tableau (III.5) montre le RSB de la méthode proposée et les autres pour les signaux 

ECG (l’enregistrement 117 de la base de données MIT-BIH) noyés avec le bruit artefact de 

muscle. 

 

RSB (entrée) RSB (sortie) 

Méthode proposée 

RSB (sortie) 

VisuShrink 

RSB (sortie) 

SureShrink 

RSB (sortie) 

BayesShrink. 

6.8 13.14 12.99 12.99 12.98 

9.29 15.61 15.25 15.50 15.48 

12.81 19.47 18.38 18.98 18.96 

15.83 22.09 21.43 21.99 21.95 

 

Tableau III.5 -  La performance  (RSB)  de la méthode proposée et des autres algorithmes  pour le  
                signal ECG (l’enregistrement 103.mat) noyé avec le bruit artefact de muscle. 

 

Les résultats obtenus montrent que la méthode proposée a des capacités plus fortes que les 

autres méthodes. Bien que les autres méthodes ont été supprimé le bruit, mais le signal a 

été déformé. 

L'analyse de ces tableaux  indique que le filtrage morphologique a une bonne performance. 

 Les valeurs obtenues vis-à-vis du RSB par l’application de l’algorithme proposée étaient 

toujours le plus élevées. 

En outre, nous avons comparé le temps d'exécution de chaque méthode. Les résultats sont 

présentés dans le tableau (III.6).  



 
 

 

Le tableau (III.6)  montre que la suppression du bruit par la méthode proposée à une 

exécution rapide.  Ce qui signifié que la complexité de calcule est réduite, par rapport à la 

transformation par ondelettes classique. 

 

RSB (entrée) 

dB 

Temps d’exécutions (seconde) 

Méthode proposée VisuShrink SureShrink BayesShrink. 

6.8 0.119 0.2030 0.1870 0.3290 

 

Tableau III.6 -  Le temps d'exécution de chaque méthode. 

 

III.5. Conclusion  

             Il a été démontré que par les opérateurs morphologies « fermeture » et 

« ouverture » on pouvait aboutir à la réalisation d’opérations de filtrage. En employant une 

paire d'éléments structurant  dans les opérations de fermeture et d'ouverture, le rapport 

signal sur bruit peut être amélioré comparativement  aux algorithmes faisant appel aux 

ondelettes. De même, les résultats obtenus ont montré que le signal filtré gardé la forme 

des différents ondes du signal ECG et que l’algorithme proposé était d’une complexité 

algorithmique réduit comportement aux algorithmes d’ondelettes.    
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Chapitre IV 

Détection des ondes du signal ECG 

IV.1. Introduction 

 Le signal ECG est constitué par un ensemble d'ondes P, QRS, T. Leurs durées, 

ainsi que les durées des différents intervalles comme par exemple l'intervalle RR, et QT 

sont d'un intérêt diagnostic. Cependant pour aboutir à ces mesures, il est indispensable de 

détecter les différentes ondes P, QRS, T. En fait dans notre cas c’est la localisation du pic 

R, le début de l’onde Q et la fin de l’onde T, qui sont nécessaire afin de déduire l’intervalle 

QT et le rythme cardiaque RR. 

Un grand nombre  de méthodes ont été proposés pour la détection des ondes du signal ECG 

[1-12]. La majorité de ces méthodes est basés sur le filtrage  ou le seuillage adaptative, ce 

qui montre la limitation de l'application. Très peu d'algorithmes fonctionnent bien pour la 

détection de touts les points de repères tels que le début et la fin de l'onde  P, l'onde T et le 

complexe  QRS (également connu sous le nom : les extrémités des ondes du signal ECG).  

L'inconvénient principal du  filtrage est que les variations de la fréquence des ondes du  

signal ECG peut influencer sa performance.  

Ceci entraine pouvant une détection de fausses positions des ondes et par conséquent une 

mauvaise détection des positions des complexes QRS. De même les techniques de 

seuillage souffrent leur sensibilité au bruit qui est élevée et une  mauvaise efficacité dans le 

traitement des morphologies impaires (cas des pics R inversés). 

Par conséquent, des techniques plus élaborées de traitement des signaux sont nécessaires 

pour faciliter le développement de nouveaux algorithmes de détection avec une précision 

plus élevée de détection. 

Parmis ces techniques le filtrage non linéaire, qui doit être prouvé que les opérateurs 

morphologies de la dilatation et l'érosion satisfont la causalité et la propriété de semi-

groupe additive est exigée par l'analyse de multi-échelle [13-15] pour des signaux de 

n'importe quelle dimension avec des maximums locaux et des minimums locaux qui 

correspondent aux des point singuliers. 

Les points de repères du signal ECG, tel que l’onde Q, le pic R, l’onde S, le début et la fin 

de l’onde P et l’onde T peut être considérée comme des points singuliers [16]. 



 
 

 

 Dans notre travail, l’algorithme développé pour la détection les points de repère des 

ondes du signal ECG, basé sur le Filtrage Morphologique  (FM) et la transformation de 

Dérivée Morphologique Multi-échelle (DMM).  

Dans le filtrage morphologique [17], chaque signal est regardé comme un ensemble, et les 

caractéristiques géométriques sont modifiés par la convolution morphologique du signal 

ECG avec un élément structurant, qui est caractérisé par une forme simple et la taille. En 

variant l'élément structurant nous pouvons extraire les différents types d'information à 

partir du signal ECG. 

Par l’application de la dérivé morphologique, défini à différents échelles, et la sensibilité 

de bruit  peut être réduit par la méthode de dérivée morphologique multi-échelle. En outre, 

le problème de la déviation de position est existé dans les techniques  de la transformation 

d'ondelettes [10] mais peut être annulé dans la transformation morphologique à cause de la 

non-linéarité. 

IV.2. Transformation morphologique 

 La transformation morphologique est une méthode essentielle au traitement du 

signal ECG. Cette méthode constitue l’étape fondamentale de la détection les différentes 

ondes et par conséquent les intervalles QT et RR. 

    Dans notre travail, les paramètres du Morphologie précédemment décrit sont utilisés 

pour détecter les différents ondes et par conséquent les intervalles QT et RR. 

IV.2.1. Algorithme de détection le rythme RR par le filtrage morphologique 

Comme cela était décrit, la combinaison des opérateurs morphologies « Fermeture + 

Ouverture » forment le filtre morphologique. L'utilisation des opérateurs morphologies 

pour la détection du complexe QRS a été décrite [18]. 

Nous verrons toute l’importance de cette détection dans la suite du présent travail, 

notamment lors de la détection de l’intervalle Q-T, et le rythme cardiaque R-R.  

La morphologie mathématique est basée sur les limites d’érosion et dilatation. 

Pour obtenir les deux fonctions érodée et dilatée de S
�� : 

Soit S: � P :  et  U: � P : , qui sont indiqués les fonctions discrètes, où les ensembles � et 

� sont soulignées par � � �0, 1, … . , {  1� et � � �0,1, … . , �  1�. : est l’ensemble des 

nombres entier. 



 
 

 

La formule suivante illustre la dilatation de la fonction  S (ECG filtré) par un élément 

structurant � : 

      �
S 6 ��
p� � min
lm,….,o&, S
p � a�  �
a�
pour { u � et m=0,………..,N-M                                                                               
1�� 

Les valeurs du #S Θ B$ sont toujours inférieure de S. 

La dilatation de la fonction S (ECG filtré) par l’élément structurant � est donnée par : 

 

�#S ⊕ B$
p� � max
lm,….,o&, S
a� � �
p  a�
pour { u � et m=M-1,………..,N-1  �                                                                                    
2� 

Les valeurs du #S ⊕ B$ sont toujours supérieure de S. 

L'érosion et la dilatation sont combinées pour des opérations additionnelles. 

L’ouverture 
�� est définie par l’opération d’érosion suivie d'une dilatation. Fermeture, 


 • � est définie comme une dilatation suivie d'une érosion. Les deux opérateurs manipulent 

les signaux d'une manière comparable. C'est-à-dire, que l’ouverture supprime les pics 

positives mais préserve les vallées. Pour la fermeture de S  avec le même élément 

structurant (plat) qui doit être supprimé tous les vallées (pics négatives). 

La détection de l'intervalle RR peut être accomplie qu'après une bonne détection de pic R. 

Cette détection passe par trois étapes. Une étape qui permet de localiser les pics positives R 

par l’opération d’ouverture et une autre étape qui permet de localiser les pics négatives R 

par l’application de l’opération fermeture. L’étape finale pour aboutir à ces pics et des 

vallées est la soustraction du signal ECG filtré S avec  les deux opérations précédentes.  

La formule suivante illustre l’extraction des pics positives R : 

                                                     

�9�d 
		� � S  
S���                                                                                                                  
3�  

Et la formule suivante illustre l’extraction des vallées ou les pics négatives R :                                        

w���éd 
		� � S  
S • ��                                                                                                              
4� 

La formule (3) et (4) sont équivalent à : 

                                     

�9� � w��
		� � S  
S�� • ��                                                                                                   
5� 



 
 

 

L’élément structurant � est utilisé pour détecter les pics et les vallées. Dans ce cas  est 

considéré comme une forme géométrique « segment horizontale de différentes longueurs ». 

La formule suivante montre la fonction de l’élément structurant � : 

U
N� = � 1      d9  |N| ] �  0      d9 a�a                                                                                                                        
6�� 
Où K est un constant. L’un des problèmes de l'approche morphologique de déterminer la 

valeur optimale de K. Si elle est trop petite, la transformation sera sensible au bruit de 

haute fréquence, et les pics sont incorrectement déterminés. Cependant  � qui doit être 

inférieure de  la largeur de pic R. Des recherches sont indiquées des résultats excellents par 

l’utilisation des valeurs entre  |55  60 } pd [19].  

IV.3. Résultats et discussions  

Les étapes de l’algorithme de détection sont mises en application sur les enregistrements 

de la base de données d’arythmie MIT–BIH. Sur la figure (IV.1) est illustré respectivement 

les étapes de la détection de rythme RR du signal ECG filtré (enregistrement 100). 

Cette figure illustre la performance de l’algorithme : dans la détection du rythme RR. En 

fait pour générer un rythme cardiaque RR, les étapes de traitement réalisées et qui 

constituent globalement toutes les étapes de filtre morphologique se résument comme suit. 

Tout d’abord, le signal ECG est ouvert par un élément structurant �, ce qui signifie 

l’application de  deux opérateur de morphologies « érosion + dilatation », pour localiser les 

pics positives et préserver les vallées. Cette opération « ouverture », génère un signal 

constitué des vallées (ou les pics négatives) qui sont localisées par  l’opération  

de fermeture « dilatation + érosion ». L’étape finale pour aboutir à la détection des pics RR 

est la soustraction du signal ECG filtré avec le signal généré par ouverture+fermeture  


S�� • B� .     

L’élément structurant � est utilisé pour la détection des pics RR. Dans ce cas  est considéré 

comme une forme géométrique « segment horizontale de différentes longueurs ». La figure 

(IV.2.a)  représente un signal pathologique de l’enregistrement 107. Nous pouvons 

remarquer que l’amplitude de l’onde T est presque la moitié du pic R. D’autre part, Nous 

avons utilisé un élément structurant à des tailles différentes dans les opérations 

morphologies de l'ouverture et la fermeture. Dans la figure (IV.2.b), la taille de l’élément 

structurant est inférieur de 55 ms, ce qui signifié une mauvaise localisation des pic et des 

vallées dans l’étape d’ouverture et fermeture.  



 

Figure IV.1 - les étapes de l’algorithme de détection. a) Signal ECG filtré (enregistrement 100). b) 
Résultat d’ouverture+fermeture. c) Détection des pics RR.

La figure (IV.2.c) illustre une bonne performance de détection le rythme RR par 

l’utilisation de l’élément structurant 

résultats qu’on a obtenus montrent que la longueur de l’élément structurant dans 

l’opération d’ouverture et la fermeture joue un rôle très important pour la détection des 

pics RR. 

 

les étapes de l’algorithme de détection. a) Signal ECG filtré (enregistrement 100). b) 
Résultat d’ouverture+fermeture. c) Détection des pics RR.

 

La figure (IV.2.c) illustre une bonne performance de détection le rythme RR par 

ent structurant � avec une taille variable entre [50

résultats qu’on a obtenus montrent que la longueur de l’élément structurant dans 

l’opération d’ouverture et la fermeture joue un rôle très important pour la détection des 
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les étapes de l’algorithme de détection. a) Signal ECG filtré (enregistrement 100). b) 
Résultat d’ouverture+fermeture. c) Détection des pics RR. 

La figure (IV.2.c) illustre une bonne performance de détection le rythme RR par 

une taille variable entre [50-60] ms. Les 

résultats qu’on a obtenus montrent que la longueur de l’élément structurant dans 

l’opération d’ouverture et la fermeture joue un rôle très important pour la détection des 



 
 

 

L'application de l'algorithme de détection par les opérateurs morphologies sur les 

enregistrements (108-109-119-212), donne des résultats très satisfaisants comme cela est 

illustré; en figure (IV.3-IV.6). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure IV.2 - a) signal ECG filtré (107). b) Résultat de détection par différentes longueur de �       
inférieur de 55 ms. c) Résultat de détection  du pic R par � d’une taille entre [50-60] ms. 
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Figure IV.3 - a) signal ECG filtré (108). b) Résultat de détection le rythme RR. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure IV.4 - a) signal ECG filtré (109). b) Résultat de détection le rythme RR. 
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Figure IV.5 - a) signal ECG filtré (119). b) Résultat de détection le rythme RR. 

Figure IV.6 - a) signal ECG filtré (212). b) Résultat de détection le rythme RR. 
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IV.4. Algorithme  de détection par la dérivée morphologique  

         multi-échelle  

Le signal ECG qui nous pouvons traiter est limité par des fonctions continues S: 	' P 	 

avec  des oscillations finies sur l’intervalle fermé qui est différentiel partout sauf à 

certaines points singuliers. Un point singulier dans le signal unidimensionnel est défini 

comme un point par la dérivée à droite (+) et la dérivée à gauche (-) avec différents signes. 

Le point singulier est défini par l’utilisation de dérivée morphologique multi-échelle. 

La dérivée à droite est représentée par la dérivée-maximale (dérivée-max) ���, est définie 

par l’équation (7) : 

���
�� � lim�Pm� �^� ⊕ gh_
��&�
��
�                                               (7) 

Par contre, la dérivée à gauche est représentée par la dérivée-minimal (dérivée-min) de la 

morphologique multi-échelle ��&, qui est définie par l’équation suivante : 

��&
�� � lim�Pm¡ �
��&^� Θ gh_
��
�                                     (8) 

La notation de [18] est employée pour présenter les opérateurs morphologies  sur des 

fonctions S : 

¢ +  	
 P 	  MN g�: Z� +  	
 P 	 
� u 0�   
Les deux opérations fondamentales de la morphologique  multi-échelle sont : 

¢9��N�N9�a: #S ⊕ gh$
�� � max`�
£¤ 0¥¦�IS
�  N� � g� 
N�K                                                     
9� 

  

�¨�d9�a: #S Θ gh$
�� � min`�
£¤ 0¥¦�IS
� � N�  g� 
N�K                                                         
10� 

Où  ¢�  est la translation de ¢, ¢� � � � N: N©¢, � est un échelle, et g� une fonction 

structurer est pondéré par un échelle [20]. 

Nous proposons une différence de dérivée morphologique multi-échelle ��ª, qui doit être 

définis pour caractériser la différence entre les dérivés à gauches ���   et les dérivés à 

droites  ���   par la l’équation suivante : 

  ��ª
�� � ���  ��&    



 
 

 

                 = �9p�Pm
«� ⊕ �¤¬
���«� Θ �¤¬
��&�
��

�  �9p�Pm
�
��&«� Θ �¤¬
��

�                       (11) 

 

              = lim�Pm ^­ ⊕ ®¯_
���^­ Θ ®¯_
��&'�
��
�   

On obtient une nouvelle version  ��ª¤ qui est défini par: 

��ª¤ = #f ⊕ g±$
�� � #f Θ g±$
��  2S
��
�                                                                             
12� 

En choisissant une fonction structurante d’une forme plate, où g�
�� � 0,� � Z , 

 Z � ��: ²�² ³ �� [21], et l’équation (12) est simplifié par le traitement suivant: 

On choisir une fenêtre translaté d’une longueur 
2� � 1�  d’échantillons et on trouve les 

valeurs maximums et minimums dans la fenêtre, alors que la valeur du signal est désignée 

par un point central S
��. 

Donc, la transformation de dérivée morphologique multi-échelle aux points centraux 

peuvent être spécifiés par : 

��ª¤ � p���S
N��`�|�&�,���} � p9a�S
N��`�|�&�,���}  2S
��
�                                          
13� 

Le  pic positive du signal ECG est caractérisée par une dérivée à gauche est positive et 

l’autre dérivée à droite est négative, donc, les pics positives du signal ECG correspondent 

aux minimums locaux qui sont localisés dans ��ª¤. Le début et la fin du pic positive, il y a 

une augmentation brusque de sa valeur de la dérivée gauche vers la droite.  

Ainsi, les débuts et les fins sont  correspondent aux minimums locaux dans ��ª¤ . 
Pour le signal  ECG, le pic R, l’onde Q et l’onde S sont correspondent aux minimums 

locaux de ��ª¤, alors que les débuts et les fins de l’onde T et l’onde P sont correspondent 

aux maximums locaux de  ��ª¤ . Par conséquent, le complexe QRS, l'onde P et l'onde T, 

peuvent être détectés par l’algorithme de dérivée morphologique multi-échelle afin de 

détecter les extrémités locaux. 

La procédure de l’algorithme DMM pour la détection des ondes du signal ECG est décrite 

par les étapes suivantes : 



 
 

 

1) Le signal ECG est prétraité par le filtrage morphologique pour la suppression du 

bruit et la correction de la ligne de base. 

2) La transformation  morphologique Multi-échelle est exécutée le signal d'entrée 

(ECG filtré). 

3) Les maximums et les minimums locaux avec une amplitude absolue plus grande 

d’un seuil  y�� , à une échelle sélectionnée �k � 20. Les minimums locaux avec 

l'amplitude absolue plus grande d’un seuil  y�F, qui sont détectés les pics R, où, le 

choix de  y�F est basé sur un seuillage adaptatif de l'histogramme des données de 

la transformation de dérivée morphologique multi-échelle. 

4) Pour chaque pic détectée R, le premier point maximal local sur sa gauche est 

détecté le début de l'onde R  et d'autre part, le premier point maximal de son côté 

droit est détectée la fin de l'onde R. 

5) Le premier minimum local à  gauche de l'onde R positive  est détecté l’onde Q. Si 

le minimum ne peut pas être détecté, ceci explique que  l’onde Q est jugée pour être 

absente. (Il y a un intervalle de temps pour la détection de l'onde Q, qui est placée 

comme une valeur clinique préalable de complexe de QRS, ici, 0.12sec). 

6) Le premier minimum local à  droite de l’onde R positive   est détecté l’onde S. 

Autrement, l’onde S est jugée pour être absente. Le même intervalle de temps pour 

la détection de l’onde Q est placé pour la détection de l’onde S. 

7) Les deux maximums locaux consécutifs suivants de la gauche de l’onde Q sont 

détectés la fin et le début de l’onde  P, et  les premiers, deuxièmes maximum locaux 

de la droite de l’onde Q sont détectés le début et la fin de l’onde T, respectivement. 

Pour chaque signal d’entrée (ECG filtré), son dérivée morphologique à une échelle �k  a 

été calculée par  l'équation (13) et ses maximums et minimums locaux ont été détectés. On  

sait que le nombre de maximum ou de minimum à une grande échelle est beaucoup moins 

que ce à une échelle inférieure. En outre, le bruit de haute fréquence se déformer 

considérablement aux larges des échelles, ainsi que l’extrémité petite est dû de bruit qui 

soit trouvés à une grande échelle.  

Par conséquent, le signal transformé par de dérivée morphologique à une grande échelle a 

été employé pour détecter les positions des ondes du signal ECG.  Cependant, pour ne pas 

lisser la caractéristique des ondes du signal ECG, le �k devrait être plus grand  mais 

inférieur de µ́. S¶, où ́ µ est la largeur de l'onde caractéristique, et  S¶ � 360·¸ est la 

fréquence d’échantillonnage du signal ECG. La largeur du complexe QRS est 



 
 

 

généralement de 0.06s à 0.12s, d’autre part, l’onde P et l’onde T sont généralement plus 

longues que le complexe QRS. Par conséquent, dans notre application de l’algorithme, on a 

été choisis le  �k � 20  pour la base de données MIT-BIH. Aucun calcul n'a été exécuté à 

d'autres échelles  puisque l'opération de dérivée morphologique multi-échelle ne cause pas 

la dérivée des points singuliers à travers des différentes échelles. 

Pour la détection des maximums et des minimums locaux, deux seuils y�F et y�� ont été 

employés, qui ont été calculés d’une manière adaptative à partir de l'histogramme des 

données de la transformation de dérivée morphologique multi-échelle. Les vallées et les 

pics  dans l'histogramme ont été données la hauteur des valeurs de y�F et y��. y�F est 

utilisée  pour la détection des minimums locaux, qui correspondent aux pics R, et  y�� est 

employé pour la détection des minimum locaux, qui correspondent à d'autres ondes du 

signal ECG. 

Dans n'importe quel battement simple du signal ECG, le pic R, l’onde Q et l’onde S 

correspondent aux minimums locaux adjacents dans le signal transformé par son dérivée 

morphologique. Le début et la fin de l’onde P correspondent aux maximums locaux qui 

sont adjacents de l’onde Q. Dans les cas normaux, le début et la fin de l’onde T sont des 

maximums locaux adjacents de l’onde S.  

IV.5. Résultats et discusion 

L'approche morphologique proposée pour la détection les débuts et les fins des complexes 

QRS, l’onde T et l’onde P du signal ECG ont été testés de  la base de données d'arythmie 

MIT-BIH. La base de données d'arythmie  MIT-BIH contient 48 enregistrements avec une 

fréquence d’échantillonnage de 360 hertz. 

Pour chaque signal d'entrée ECG (filtré), les procédures suivantes ont été exécutés :  

(i) un prétraitement du signal ECG; (ii) la dérivée morphologique de multi-échelle; (iii) la 

détection des maximums et des minimums locaux dans la dérivée morphologique ; (iv) la 

détection des ondes du signal original ECG. Les résultats obtenus par  la méthode de  

dérivée morphologique multi-échelle sont illustrés par les figures (IV.7-IV.18). 

Les figures suivantes mettent en évidence la performance de l’algorithme de détecter les 

débuts et les fins des complexes QRS, l’onde T et l’onde P en présence de différents cas. 

On note que les positions de complexe QRS, l’onde T et l’onde P sont représentées par des 

étoiles en ‘rouge’. 



 
 

 

Les figures (IV.7) jusqu'à (IV.11) illustrent les résultats obtenus sur cinq différents 

enregistrements représentant des morphologies différentes ou on montre clairement la 

puissance de l’algorithme  de dérivée morphologique.  

Nous pouvons remarquer sur les figures (IV.12-IV.18) que la morphologie de l’onde T est 

bien localisée, et sur amplitude est : presque la moitié du pic R (figures IV.12-IV.13), 

presque égale le pic R (figures IV.14-IV.15), supérieure au pic R (figure IV.16), élargie au 

pic R (figure IV.17), négative (figure IV.18).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure IV.7 - a) signal ECG filtré (102). b) Résultats de détection. 
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Figure IV.8 - a) signal ECG filtré (209). b) Résultats de détection. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure IV.9 - a) signal ECG filtré (212). b) Résultats de détection. 

 

 

    (b) 

    (a) 

    (a) 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure IV.10 - a) signal ECG filtré (103). b) Résultats de détection. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure IV.11 - a) signal ECG filtré (115). b) Résultats de détection. 
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 Figure IV.12 - a) signal ECG filtré (111). b) Résultats de détection. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 Figure IV.13 - a) signal ECG filtré (212). b) Résultats de détection. 
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Figure IV.14 - a) signal ECG filtré (113). b) Résultats de détection. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure IV.15 - a) signal ECG filtré (215). b) Résultats de détection. 
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Figure IV.16 - a) signal ECG filtré (117). b) Résultats de détection. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 Figure IV.17 - a) signal ECG filtré (105). b) Résultats de détection. 
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 Figure IV.18 - a) signal ECG filtré (223). b) Résultats de détection. 

Plus de 20000 battements  des signaux ECG sont annotés  aléatoirement à partir de la base 

de données d'arythmie MIT-BIH. Elle est employée pour évaluer la détection proposé du 

DMM. 

Afin de quantifier la performance  de la détection des ondes du signal ECG par la 

technique proposée du DMM, trois paramètres sont utilisés : l'erreur moyenne (p), l'écart-

type (¹) et la sensibilité (Se). 

p est employé pour déterminer combien  les résultats de détection sont proche aux 

résultats d'annotation..  Le ¹ donne une idée de stabilité de la détection. La sensiibilité º¶ 

est défini par l’équation suivant :       

 

º¶ = »�
»��¼½                                                             (14) 

Pour mesurer la sensibilité de la détection, où le y� est le nombre de détections vraies ; �{ 

est le nombre d'annotations manuelles qui ne sont pas enregistrées dans les détections 

automatiques.  
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    (b) 



 
 

 

 La technique de détection que nous avons complémentée (DMM) est comparée à d'autres 

techniques connues dans la littérature; détection par un seuillage (TD : Threshold-based 

Detector) [22], et les ondelettes (WD : Wavelet-based Detector) [23]. Les résultats sont 

résumés dans le tableau (IV.1) au-dessous. Les tolérances admises de l'écart type à partir 

des  mesures exigées par CSE [24] ont été données dans la dernière ligne du tableau (IV.1). 

Les méthodes proposée de DMM et FM  fonctionnent  bien pour la détection du complexe 

QRS. Pour les lignes du tableau correspondant aux MMD et FM, on constate une faible 

quantité des indices statistique ( le bias moyenne et l’écart type), et une sensibilté plus 

grand. Le bias moyenne de détection pour le début et la fin de complexe QRS  sont 3.3 ms 

et 2.7 ms. 

Les écarts type correspondants sont 6.8 ms et 10.13 ms, qui sont dans les limites 

acceptables et requis par le comité de CSE. 

 

 

 Technique         Paramètres           �ªé¿À`          ��8
           Á	ºªé¿À`      Á	º�8
       yªé¿À`               y�8
 

 DMM                 º¶
%�                 97.6             94.8           100                 100           99.7                  99.7 

                           p
pd�                 8.0               11.6            3.3                  2.7            6.8                    7.5                   

                            ¹
pd�                  9.1             13.5            6.8                 10.13        14.8                  13.4           

 FM                      º¶
%�                   -                  -              100                 100               -                        - 

                           p
pd�                   -                  -                3                     2.5              -                        -     

                            ¹
pd�                   -                  -               6.2                10.6               -                        -        

TD [10]               º¶
%�                96.2            97.0            99.9                99.9           98.8                   98.9      

                      p
pd�               10.3             -5.7             -7.3                 -3.6           23.3                   18.7 

                         ¹
pd�                14.1            13.6            10.9                10.7           28.3                    29.8            

WD  [11]            º¶
%�                89.9            89.9            100                 100            99.1                    99.2    

                          p
pd�                13.0              5.4             4.5                   0.8           -4.8                    -8.9              

                           ¹
pd�                12.7            11.9             7.7                   8.7           13.5                    18.8 

 CSE                   ¹
pd�                10.2            12.7             6.5                  11.6            -                       30.6 

 

      

Tableau IV.1 - Résultats comparative de détection des ondes du signal ECG. 

 

Cependant,  les résultats obtenus par les méthodes de TD et  WD ne peuvent pas être 

complétement satisfaites bien que le bias  moyenne obtenue par la méthode de WD soit un 

peu mieux que les résultats obtenus par la méthode de DMM. 



 
 

 

La détection de début  l'onde P par la méthode de DMM est le seule opération qui  peut 

accomplir la condition de CSE, d’autre part elle est échoué pour la détection les fins de 

l'onde P. La méthode de WD est le plus performance  pour la détection les fins de l'onde P 

mais une mauvaise détection de début l'onde P parraport à la méthode de DMM. 

La méthode TD n'a pas abouti de satisfaire des exigences de CSE pour le début et la fin de 

l’onde  P. Cependant, la détection de la fin l’onde T par les trois méthodes, elle peut 

satisfaire la limite exigée par le comité de CSE. 

Les méthodes  de DMM et  WD sont les meilleures performances que la méthode de TD. 

Les intervalles du signal ECG sont d’une importance clinique majeur pour le suivi d'un 

certain nombre de pathologies, notament l'intervalle de PR (début l’onde P jusqu'à le début 

l’onde R), le rythme RR (durée entre deux pics R successifs) et l'intervalle QT (début de 

l’onde Q vers la fin de l’onde T), donc, ils ne sont pas liées à les positions de la fin de 

l’onde P et le début de l’onde P. Par conséquent, la faiblesse de la technique proposée de 

MMD ne pose pas le problème significatif pour l'identification d'arythmie. Les coefficients 

de corrélation entre les résultats obtenus par la méthode de DMM et qui sont calculés par 

des données d'annotation sont 0.9264 pour l'intervalle de P.R., 0.9542 pour le complexe 

QRS, et 0.9316 pour l'intervalle de QT. 

La méthode proposée de DMM pour la détection les debuts et les fins de complexe QRS, 

l'onde P et l'onde T  du signal ECG  est bien acceptable avec le bias moyenne et la valeurs 

de l’écart-type dans les limites requises par CSE. 

IV.6. Conclusion 

            Dans ce chapitre, un nouvel algorithme basé sur la dérivée morphologique multi-

échelle, appelé la  détection de DMM,qui ont été développés pour la détection les débuts et 

les fins des complexes QRS , l'onde P et l'onde T du signal ECG, d’autre part, le filtre 

morphologique  constitué le bloc de détection du rythme RR. La détection par l’algorithme 

de DMM ne peuvent pas fonctionner seulement pour le complexe QRS, mais aussi aux 

débuts et les fins des ondes du signal ECG. Les écarts-type de la détection des ondes du 

signal ECG ont été obtenus par la détection proposé de DMM, et qui sont dans les limites 

exigées par le comité de CSE. En outre, les résultats statistiques sont obtenus par la 

détection de DMM, et qui ont été comparés à d’autres techniques, notamment la 

transformation par des ondelettes et le seuillage adaptative. Généralement, on peut 

constater que la méthode de DMM est le bons potentiels a été observé.  
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Chapitre V 

Analyse de la variabilité 

de l’intervalle Q-T 

V.1. Introduction   

 L'électrocardiogramme  est l'examen non-invasif  le plus courant, et il possède une 

grande valeur clinique pour le diagnostic des troubles de la conduction électrique cardiaque 

en étudiant le rythme cardiaque et la morphologie des différentes ondes constituant le cycle 

cardiaque [1-4]. Parmi les intervalles qui sont suscités les intérêts cliniques, il a été 

démontré [5-8] que la mesure de l’intervalle QT peut être un moyen pour reconnaître une 

récupération ventriculaire anormale suite à une excitation.  

L'intervalle Q-T, reflétant la durée de la dépolarisation et de la repolarisation ventriculaire, 

est l'un des intervalles les plus importants de l'ECG. En effet, sa prolongation peut être 

associée à des risques d'arythmie ventriculaire et de mort subite [9-11]. Il est classiquement 

calculé entre le début du complexe QRS et la fin de l'onde T.   

Cet intervalle est variable, fonction de la fréquence cardiaque ; le calcul de l’intervalle QT 

corrigé (QTc) s’avère donc utile pour dresser un diagnostic : proportionnel au QT mesuré 

divisé par la racine du rythme, le QTc, invariant quel que soit le rythme, doit être compris 

entre 350 et 430 ms. Il existe des causes extra-cardiaques au fait que le  QTc soit hors de 

ces limites :  

lorsque que le QTc est inférieur à cette limite, le patient peut présenter une hypercalcémie 

VI ou une hyperthermie ; à l’inverse, lorsqu’il est supérieur à 430 ms, le patient peut être 

atteint d’hypocalcémie VI. Il existe aussi des causes cardiaques : par exemple, lorsqu’un 

patient est atteint de la maladie dite du « QT long », il est  important de le diagnostiquer, 

car il existe pour lui un risque de passage en TV (Tachycardie Ventriculaire) : en effet, le 

QT long est susceptible de favoriser un phénomène appelé R sur T [12], où une 

dépolarisation ventriculaire due à une ESV commence tandis  que la repolarisation du 

battement précédent n’est pas encore terminée. Ce phénomène est facilement générateur de 

boucles de conductions à l’origine de TV.   



 
 

 

 Actuellement, il est bien établi qu'une durée de l'intervalle QT anormalement 

longue est une signature précoce d'éventuels troubles de rythme [13]. Par ailleurs, il a été 

montré que la dispersion du QT, mesurée à partir d'un ECG 12 dérivations, est aussi un 

indicateur d'arythmies cardiaques. De même, l'alternance d'ondes T de morphologies 

différentes est souvent associée à de sévères troubles du rythme.  

 Enfin, la non adaptation du QT aux variations de la fréquence cardiaque, mesurée à 

partir de l'intervalle RR, représente aussi un paramètre significatif [14]. Outre la 

détermination précoce d'indicateurs de troubles du rythme [15], [16], l'analyse de 

l'intervalle QT battement à battement permet d'évaluer l'effet de modulation qu'exerce le 

Système Nerveux Autonome (SNA) sur les ventricules et de mieux comprendre les actions 

de ses composantes sympathique et parasympathique. En plus, et durant  ces  20  dernières  

années,  avec  l’établissement  d’une  corrélation  entre  son allongement et  le  risque  

d’apparition  de  ces  troubles du  rythme  ventriculaire  graves  (torsades de pointe) et de 

mort subite [17-18], l’espace QT a été identifié comme étant un  facteur  pronostic  de  

mortalité  cardiovasculaire.  En  effet,  un  allongement  de  l’espace  QT  traduit  une  

prolongation  de  la  repolarisation  cardiaque  et/ou  une  augmentation  de   

l’hétérogénéité  de  la  repolarisation,  deux  phénomènes  connus  pour leur association au 

risque d’apparition de torsades de pointe. Son  analyse  repose  bien  évidemment  sur  la  

mesure  de  l’espace  QT  à  partir  d’un  enregistrement  électrocardiographique mais aussi  

sur  des  analyses  plus  complexes comme  la  dispersion  ou  la  variabilité  du  QT  après  

enregistrement  ambulatoire  de plusieurs heures de la fréquence cardiaque.   L'analyse des 

variations de la durée de l'intervalle QT par des méthodes statistiques temporelle et 

spectrale permet d'apprécier l'aspect pathologique du signal ECG.  Les méthodes 

d'évaluation classiques sont basées sur des paramètres linéaires (temporels et spectraux) 

qui sont brièvement rappelés dans la section suivante. Plus récemment des  paramètres 

issus de la dynamique non linéaire ont été introduits.  

V.2. Paramètres linéaires 

 La variabilité de la l’intervalle QT peut être évaluée directement sur la séquence 

QT dans le domaine temporel (méthodes temporelles) ou par le biais de la distribution de 

sa puissance dans le domaine spectral [19]. Dans le domaine temporel, la séquence QT est 

classiquement caractérisée par les paramètres suivants : 

 



 
 

 

ÃÄÅÅÅÅ: l’intervalle Áy moyenne, qui représente la dépolarisation et la repolarisation           

       ventriculaire moyenne, 

ÁykÆÇ¶
 = ÁyÅÅÅÅ = ∑ Áy
9� {�½8l,                                                           (1) 

ÉÊ
ÃÄ�: la déviation standard de l’intervalle Áy, calculée sur la durée totale de    

                l'enregistrement, qui est un indicateur de la variabilité globale de l’intervalle   

               Áy est définie par : 

º¢
Áy� � Ë ,
½&, ∑ ^#Áy
9�$  ÁyÅÅÅÅ_ ²½8l,                                                               (2) 

ÌÍÎ
ÃÄ� : la variance est  racine carrée de la déviation standard de tous les intervalles   

                    Áy. 

ÌÍÎÉÊ
ÃÄ� : la variance de la variabilité de  l’intervalle Áy. 

ÏÏÐÑ : Le nombre d’intervalles Áy successifs dont la différence est supérieur à 50 ms : 

{{50 � ∑ �|Áy8�,  Áy8| u 50pd� |��baN;  }½8l,                                             (3) 

ÒÏÏÐÑ : nombre des NN50 divisé par le nombre totale des intervalles Áy : 

�{{50 � ½½�m
½ . 100%                                      (4) 

ÎÓÉÉÊ: la racine carrée des différences au carré des intervalles  Áy successifs :  

	�ºº¢ � Ë ,
½&, ∑ 
Áy8�,  Áy8�²½&,8l,                                                         (5) 

ÉÊÔÕÖ : l'index de º¢
Áy� , qui traduise la moyenne de la déviation standard et la   

               variabilité de l’intervalle Áy : 

º¢9a× � ,
½ ∑ º¢
Áy�8½8l,                                                                                        (6) 

ÉÊÍ
ÃÄ� : présent la déviation standard de la moyenne des intervalles Áy : 

º¢7
Áy� � Ë,
½ ∑ #ÁyØÅÅÅÅ  ÁyÙÙÙÙ$½8l,                                                                 (7) 

Ou ÁyÙÙÙÙ est la moyenne de tous les moyennes des intervalles Áy. 

ÉÊÉÊ
ÃÄ� : la déviation standard de la variabilité de  l’intervalle Áy ou la déviation  

                    standard de la différence entre les intervalles QT successifs : 

º¢º¢
Áy� � Ë ,
½&, ∑ #|Áy8  Áy8�,|  Áy×ÚSÅÅÅÅÅÅÅÅ$²½&,8l,                                                    (8) 

Áy×ÚSÅÅÅÅÅÅÅÅ est décrit par l’équation suivante : 

Áy×ÚSÅÅÅÅÅÅÅÅ � |Áy,  Áy'| � Û … |Áy½&,  Áy½|{  1  



 
 

 

            = ,
½&, ∑ 
|Áy8  Áy8�,|�½&,8l,                                                            (9) 

ÜÌ (Coefficient de la variation) : est mesuré la dispersion d'une distribution de la  

                                                      probabilité : 

Ýw
Áy� = Þ¥
ß»�
ß»ÅÅÅÅ                                                                    (10) 

Êàáâã âäâãá : total de delta est la différence entre la valeur maximale et minimale dans le 

segment choisie : 

Êàáâ_âäâãá
ÃÄ� � #æçèÔ�|é,Ï}
ÃÄÔ�  æêëÔ�|é,Ï}
ÃÄÔ�$                               (11) 

Variabilité à court terme : La variabilité à court terme est décrite en article [20]. Elle est 

employée pour les bébés nouveau-nés et sur des adultes. Dans la première étape nous 

devons rééchantillonner la fréquence cardiaque du signal avec l'interpolation du signal à 

quatre Hertz. Alors nous pouvons employer la formule suivante pour calculer STV : 

ºyw � ∑ |ìß»í�î&ìß»í|ïðñíòî '�.o                                                                                                      (12) 

Où dÁy8 est la valeur de l’intervalle Áy8  qui a était tiré à chaque 2.5 seconde (c.-à-d. une 

fois à chaque dix échantillons). 

dÁy8 � Áy
10. 
9  1� � 1�                                                                                             (13)                           

et � est le compte de toutes les minutes dans le segment choisi. Le numéro 24 est le 

compte moyenne de dÁy8 en minute. 

Irrégularité de long temps : L'irrégularité à long terme (LTI) [21] est définie par 

l’intervalle  interquartile [1/4, 3/4] (entre 25 % et 75 %) de la distribution de la valeur p 

avec : 

p � ËÁy8' � Áy8�,'                                     (14) 

Cette particularité représente la variabilité à long terme. 

Index d'intervalle : L'index d'intervalle est le rapport de STV (p) à l'écart type de dÁy : 

:: � Þ»%
Þ¥
ìß»í�                                            (15) 

 

Dans le domaine spectral, trois bandes de fréquence sont généralement considérées. Elles 

sont mises en évidence dans le spectre estimé sur un enregistrement d'au moins 2 minutes. 

Il s'agit de : 

la bande VLF : la bande très basse fréquence (VLF) comprise dans l'intervalle [0-0.04 

Hz], cette bande semble être sous la dépendance de mécanismes neuro-hormonaux. Elle a 

été décrite comme étant liée à des variations du flux sanguin accompagnant certains 



 
 

 

ajustements hémodynamiques de la circulation cutanée commandés par le système de 

thermorégulation [19]. 

la bande LF : la bande de basse fréquence (LF) comprise dans l'intervalle [0.04-0.15 Hz], 

la bande LF est considérée comme un marqueur de l'activité sympathique [21-22], ou 

comme un marqueur mixte vagal et sympathique [23]. L'amplitude du pic LF est diminuée 

par des blocages muscariniques ou � adrénergiques et est abolie suite à la combinaison de 

ces deux blocages (probablement témoin de la sensibilité du baroréflexe). 

la bande HF : la bande de haute fréquence (HF) comprise dans l'intervalle [0.15-0.50 Hz], 

elle est due aux variations de FC en réponse aux influences de la respiration sous le 

contrôle parasympathique. La bande HF est reconnue comme un marqueur de l'activité 

vagale. En effet, le pic de la bande HF centré sur le rythme respiratoire, peut être éliminé 

par blocage muscarinique [23] et par vagotomie [24] ou augmenté par stimulation 

électrique vagale [23]. 

V.3. Paramètres non linéaires 
V.3.1. Poincaré Plot 
Poincaré Plot est une technique quantitative visuelle qui consiste à tracer chaque intervalle 

QT en fonction du précédent ce qui conduit à un nuage de points caractérisant la variabilité 

cardiaque sur la période étudiée (figure V.1). Ce nuage de points se traduit par une forme 

ellipsoïdale [25-26-27]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure V.1 - Représentation graphique du "Poincaré Plot" des intervalles QT. 

 

 

 



 
 

 

 

Poincaré plot est caractérisé par deux paramètres, qui sont présentés dans la figure (V.2).  

 

 

 

 

  

 

 

 

 

 

Figure V.2 - Les paramètres du «Poincaré Plot+l’ellipse". 

 

Nous définirons maintenant du Poincaré Plot pour un vecteur � = 
�,, �', … … . . , �½  � de 

longueur {. 

D'abord, nous définissons deux vecteurs auxiliaires : 

 

�� � 
�,, �', … … , �½&,� � 
Áy,, Áy', … … , Áy½&,�                                                   (16) 

�& � 
�', �3, … … , �½� � 
Áy', Áy3, … … , Áy½�                                                              (17) 

 

Dans  littérature médicale, ces vecteurs sont généralement s’adressés aux Áy8ó  et Áy8ó�î. 

Poincaré Plot se compose par de touts les paires ordonnées : 

 


��, �&�, 9 � 1, … . , {  1. 

On peut réaliser deus matrices de la forme suivante : 

�� � �; ��
S9a� � | }                                                                                                    (18) 

�p � �; �p
1� � | }                           (19) 

 

SD1 et SD2 sont deux paramètres du Poincaré Plot. SD2 est défini un écart type de la 

projection du Poincaré Plot sur une ligne identique 
ô � ��, SD1 est l'écart type de la 

projection du Poincaré Plot sur une ligne perpendiculaire à la ligne identique 
ô �  ��, 

[28]. 

 



 
 

 

L’équation (20) illustre les deux paramètres non linéaires de la technique du Poincaré Plot : 

º¢1 = õw�¨
�,� ,   º¢2 � õw�¨
�'�                   (20) 

Où w�¨
�� est la variance de �, et 

�, � ��&�¡
√' , �' � ����¡

√'                                                        (21) 

D’autre terme, �, et �' sont correspondent à la rotation de ��  et �& par un angle ÷ � ø
�. 

ù�,�'ú � û��d ø
�        d9a ø

�d9a ø
�           ��d ø

�
ü ù��

�&ú               (22) 

Par langage matricielle, on obtient : 

º¢1 � dN×
��  �p�/√2                (23) 

º¢2 � dN×
�� � �p�/√2                          (24) 

 

Si nous définissons º¢
Áy� comme une racine carrée de la variance : 

º¢
Áy� � õþ�¨
��                           (25) 

 

L’équation suivante illustre l’approximation de º¢
Áy� : 

º¢
Áy� � ,
√' √º¢1' � º¢2'                                                                                           (26) 

ÉÊé illustre la variabilité instantanée de l’intervalle Áy et ÉÊ� est une variabilité globale 

de l’intervalle Áy. 

Un autre paramètre É que nous pouvons obtenir à partir du Poincaré Plot. Ce paramètre 

indique la totalité de la variabilité. 

º � �. º¢1. º¢2                           (27) 

 

Ce paramètre  est signifie la zone de l'ellipse et ayant  une meilleure mesure de la 

variabilité totale que º¢
Áy�. 
Beaucoup d'articles, par exemple [28, 25], nous pouvons trouver encore un paramètre 

obtenu à partir du Poincaré Plot.  C'est le rapport :   

 º¢12 � Þ¥,
Þ¥'                                    (28) 



 
 

 

V.3.2. Analyse non linéaire des fluctuations de la variabilité de  

          l’intervalle QT par la méthode DFA  

Les premières méthodes utilisées par les cardiologues furent les méthodes classiques de 

traitement du signal, tantôt “temporelles” (calcul de différents paramètres statistiques de 

position et de dispersion sur la série QT, tels l’écart-type popularisé par Klieger), tantôt 

“fréquentielles” (distribution spectrale de l’énergie dans les basses et hautes fréquences) 

[19,29]. 

Par la suite, le développement de la théorie du chaos a introduit une série de nouveaux tests 

essentiellement destinés à déceler le déterminisme d’un signal et à en évaluer la 

complexité. Citons la reconstruction du portrait de phase, les sections de Poincaré, les 

exposants de Liapounov et l’entropie de Kolmogorov [30]. 

Notre étude s’appuie sur la fonction DFA (Detrended Fluctuation Analysis) proposée dans 

[Peng 1994] et appliquée au rythme cardiaque dans [31-32]. 

La Fonction DFA (F-DFA) : 

Considérons une série �
9�, � 1, … . , { , dont nous voulons calculer la F-DFA. Cette série 

peut être la série des intervalles de temps QT entre les contractions ventriculaires d’un 

cœur, ou tout autre chose (voir par exemple [33-35] pour son utilisation dans l’analyse de 

fluctuations boursières).On commence par calculer l’intégrale indéfinie de � selon 

ô
�� � ∑ |�
9�  �Å}�
8l,                                (29) 

 

Ou  �Å est la moyenne de � évaluée sur la série. Notons que la présence de � dans la 

formule n’a aucune influence sur la valeur finale de � |a}. On l’introduit pour des raisons 

numériques. Il s’agit d’une part de limiter les risques d’overflow, et d’autre part d’éviter 

d’être amené à la longue à additionner de petits nombres à un très grand nombre. 

Ensuite, on divise ô
�� en fenêtres d’égale longueur a. En général, il n’est pas possible de 

répartir exactement les { points de la série en fenêtres de longueur a. Pour chaque valeur 

de a, nous noterons par {�  le plus grand multiple de a inférieur ou égal à {.  

Dans chaque fenêtre, un segment de droite est adapté aux données ô
�� au sens des 

moindres carrés, et on appelle ô
��, k = 1, . . . , {� , le signal formé par l’ensemble de ces 

segments successifs. On peut alors, dans chaque fenêtre, retirer la tendance linéaire locale 

de la série (“to detrend”), en soustrayant ô

�� de la série ô
��. 

 



 
 

 

A chaque valeur de a, on associe la valeur de F-DFA, calculée par: 

�|a} � Ë,½�∑ #ô|�}  ô

��$²½��l,                          (30) 

Elle caractérise la fluctuation (au sens de la racine de la valeur quadratique moyenne) de 

l’intégrale indéfinie de �|9}, corrigée de sa tendance (“detrended”). 

V.4. Estimation spectrale non-paramétrique 

 L’analyse spectrale consiste à déterminer le contenue fréquentiel d’un signal donné. 

Plusieurs méthodes d’estimation spectrale existent ayant chacune ses avantages et 

inconvénients. Ces méthodes se regroupent dans deux grandes catégories, les méthodes 

classiques basées sur la transformation de Fourier et les méthodes modernes comme celles 

basées sur l’estimation des paramètres des modèles autorégressifs (AR), de moyenne ajusté 

(MA) ou ARMA. 

La détermination précise du spectre d’un signal donné nécessite qu’il soit périodique, ou de 

longueur finie, et non-contaminé par du bruit. Dans plusieurs applications biologiques, le 

signal à analyser est infini ou de longueur suffisante mais seulement une partie du signal 

est disponible pour l’analyse. D’autre part, les signaux biomédicaux sont souvent 

corrompus par des quantités substantielles de bruit ou d’artefacts. Si seulement une partie 

du signal peut être analysée, et/ou si le signal contient du bruit, alors toutes les techniques 

d’analyse ne donnent qu’une estimation du véritable spectre. Les diverses approches 

d’analyse spectrale permettent d’améliorer l’estimation de la Densité Spectrale de 

Puissance (DSP) d’un signal donné. 

V.4.1. Périodogramme 

Le périodogramme est un estimateur de la DSP basé sur la Transformation de Fourier 

Discrète (TFD) qui est donnée par l’équation (31). La DSP estimée est le module de la 

TFD du signal à analyser. 

�
p� � ∑ �
a� M
&�'ø

�ó

�½&,

lm                       (31) 

 

La TFD peut être calculée par la Transformation de Fourier Rapide (TFR, FFT : Fast 

Fourier Transform) qui est un algorithme rapide d’une structure dyadique. ). 

 



 
 

 

V.4.2. Estimateur de Welch          

 Le calcul du périodogramme de Welch est raisonnablement efficace grâce à 

l’emploi des algorithmes FFT et il offre de bonnes performances pour plusieurs types de 

signaux. En conséquence, il est largement utilisé et souvent intégré aux outils d’analyse 

tels que MATLAB. L’emploi du périodogramme de Welch nécessite la définition préalable 

d’un certain nombre de paramètres. Il s’agit notamment du nombre de segments (M), de la 

longueur de chaque segment (L), de la quantité de recouvrement entre les segments et de la 

fonction de fenêtrage à utiliser. Ces décisions obligent à faire un compromis entre la 

résolution fréquentielle et la variabilité dans l’estimation spectrale. L’emploi de segments 

de grande longueur améliore la résolution fréquentielle, mais réduit le nombre de segments 

disponibles pour le moyennage et le lissage. Par contre, l’emploi de segments plus courts 

réduit la résolution, mais donne un meilleur lissage du spectre estimé. 

L’emploi de segments se recouvrant partiellement augmente le nombre de segments à 

moyenner, mais la partie répétée (recouvrement) des segments contient la même 

information, ce qui limite la réduction de variabilité de l’estimation. On utilise 

communément un recouvrement de 50 %. Le choix du fenêtrage influence également 

l’estimation spectrale et permet de mieux maîtriser ses caractéristiques de résolution.  

La méthode de Welch peut s'écrire en fonction de ( )nxi  comme suit :    

( ) ( ) ( ) ( )∑∑
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 La méthode de Welch est asymptotiquement non–biaisée. La résolution fréquentielle 

dépend de la durée de la fenêtre, ainsi que le choix de la fenêtre peut avoir un rôle très 

important pour déterminer la qualité du spectre obtenu. Le rôle principal de la fenêtre est 

de réduire le phénomène de Gibbs qui est le résultat de la troncature de séries à analyser. 

Parmi les fenêtres d'analyses connues : Hanning, Hamming, triangulaire, rectangulaire, on 

a utilisé la fenêtre de Hanning qui permet de réduire l'effet Gibbs par rapport aux autres 

fenêtres. 

Le tableau suivant résume tous les indices de la variabilité de l’intervalle QT dans 

l’analyse linéaire et non linéaire. 

 

 



 
 

 

Indice Unité Description 

Paramètres linéaire 

ÃÄÅÅÅÅ 
ÉÊ
ÃÄ� 
ÌÍÎ
ÃÄ� 
ÌÍÎÉÊ
ÃÄ� 
ÉÊÉÊ
ÃÄ� 
ÉÊÍ
ÃÄ� 
Êàáâ_âäâãá
ÃÄ� 
 

ÏÏÐÑ 

ÒÏÏÐÑ 

 

ÎÓÉÉÊ 

 

ÉÄÌ 

		 
VLF 

FVLF 

LF 

FLF 

HF 

FHF 

 

sec 

sec 

sec² 

sec² 

sec 

sec 

sec 

 

 - 

% 

 

sec 

 

sec 

 - 

Hz 

sec² 

Hz 

sec² 

Hz 

sec² 

Moyenne totale de tous les intervalles  QT. 

Ecart type de tous les intervalles QT. 

Variance totale de tous les intervalles QT. 

La variance de la variabilité de tous les l’intervalle Áy. 

Déviation standard de la variabilité de tous les l’intervalle Áy. 

Déviation standard de la moyenne de tous les intervalles Áy. 

La différence entre la valeur maximale et minimale de la variabilité de 

tous les intervalles Áy. 

Conteur de la variabilité de tous les intervalles QT.  

Nombre des NN50 divisé par le nombre total de la variabilité de tous les 

intervalles QT. 

Racine carrée des différences au carré de la variabilité de tous les 

intervalles QT successifs.   

Traduise la variabilité à court terme de tous les intervalles QT. 

 Index de l’intervalle. 

Traduise la valeur maximale de la puissance dans la bande VLF.   

 Puissance maximale dans la bande VLF [0.0033, 0.04] Hz.   

Traduise la valeur maximale de la puissance dans la bande LF. 

Puissance maximale dans la bande LF [0.04, 0.15] Hz 

Traduise la valeur maximale de la puissance dans la bande HF. 

Puissance maximale dans la bande HF [0.15, 0.4] Hz. 

Paramètres non linéaire 

SD1 

SD2 

SD12 

S 

DFA (rapide) 

 

DFA (lente) 

sec 

sec 

 - 

sec² 

 - 

 

 - 

Variabilité instantanée de la variabilité de tous les intervalles QT. 

Variabilité globale de la variabilité de tous les intervalles QT. 

Le rapport SD1/SD2. 

Traduise la zone de l'ellipse 

Mesure des fluctuations rapide de la variabilité de tous les intervalles QT  

par la fonction DFA. 

Mesure des fluctuations lentes de la variabilité de tous les intervalles QT 

par la fonction DFA. 

 

Tableau V.1 - Description des paramètres linéaire et non linéaire. 

 

 

 



 
 

 

V.5. Mesures et discussion  

Les  différents  paramètres  sont  en  général  calculés  à  partir  d’enregistrement  de la 

base de données MIT-BIH d’arythmie. Le tableau (V.2) récapitulée le numéro 

d'enregistrement, l’âge, le sexe, le nombre du cycle et la période d'échantillonnage. 

L’analyse par les méthodes linéaire et non linéaire de la variabilité des intervalles QT pour 

différentes anomalies permet d’aboutir aux résultats suivants : 

  N° enregistrement Age Sexe Nombre 
 du cycle 

Echantillon 

RN 101 75 féminin 80 100 jusqu’à 40000 

ESV 106 24 féminin 94 32460 jusqu’à 60700 

ESV  208 23 féminin 68 611825 jusqu’à 649935 

ESV  233 57 masculin 58 1 jusqu’à 20000 

ESA 232 76 féminin 59 547966 jusqu’à 567966 

BBD  118 69 masculin 69 1 jusqu’à 23542 

BBD 118 69 masculin 85 64000 jusqu’à 90000 

BBD 124 77 masculin 72 1 jusqu’à 31600 

BBD 212 32 féminin 79 54623 jusqu’à 72635 

BBG 109 64 masculin 79 1 jusqu’à 15908 

BBG 111 47 féminin 76 1 jusqu’à 57300 

BE   102 84 femme 67 129714 jusqu’à 149714 

BE   107 63 masculin 60 1 jusqu’à 20000 

FB (V et N)  208 23 féminin 52 207123 jusqu’à 219284 

FB (V et N) 213 61 masculin 69 71700 jusqu’à 85500 

FB (P et N)  104 66 féminin 30 134190 jusqu’à 146800 

BNP  124 77 masculin 13 103480 jusqu’à 107860 

BNP  234 56 féminin 47 304523 jusqu’à 313517 

BVE    207 89 féminin 55 595149 jusqu’à 629248 

 

Tableau V.2 -  Description des signaux ECG. 

 

Oǔ, ‘RN’ traduise le Rythme Normal, ‘ESV’ est Extrasystole Ventriculaire, ‘ESA’ est 

Extrasystole Auriculaire, ‘BBD’ présente le Bloc de Branche Droit, ‘BBG’ est  Bloc de 

Branche Gauche, ‘BE’ est le Battement Ectopique, ‘FB (V et N) ‘ est   le Fusion des 

Battements V et N, ‘FB (P et N) ‘ est   le Fusion des Battements  (P et N), ‘BNP’ présente 

le Battement Nodal (ou jonctionel) Prématuré, et ‘BVE’ traduise Battement Ventriculaire 

échappé. 



 
 

 

V.5.1 Extrasystole ventriculaire (ESV)  

Le tableau (V.3) regroupe les paramètres temporels de la méthode classique pour un cas 

normal et trois catégories de l'extrasystole ventriculaire selon le sexe et l’âge. 

Où Áy|9}, 9 � 1… . , {, une série des intervalles de temps QT, qui sont mesurées à partir  

de la détection de début d’onde Q et la fin d’onde T. 

 

Notation : Tachycardie traduise une fréquence ventriculaire (f.v) est supérieure de 100 

battement par minute (bpm) et la Bradycardie de (f.v) inférieur de 60 bpm.  

  N° :  
enregistrement 

QTmoy 
sec.10-4 

QTmax 
sec.10-4 

QTmin 
sec.10-4 

VARQT 
sec².10-4 

SDQT 
sec.10-4 

Rythme  Normal  
70 bpm 

101 3962 4494 3667 1.9739 140 

Extrasystole ventriculaire  
89 bpm 

106 3893 4972 3056 15 390 

Extrasystole ventriculaire  
92 bpm 

208 3645 4694 3000 16 394 

Extrasystole ventriculaire  
108 bpm 

233 3312 4222 2111 14 375 

 

Tableau V.3 - Mesure des paramètres temporels. 

 

Les paramètres (QTmoy, QTmax, QTmin, VARQT, SDQT) enregistrés dans le tableau 

(V.3), montre une faible quantité concernant les paramètres VARQT et SDQT pour le cas 

normal par rapport à l’extrasystole ventriculaire (ESV) qui se traduit par une forte quantité 

des deux paramètres temporels QTmoy [3312 jusqu'à 3893] 10-4 sec, QTmax [4222 jusqu'à 

4972]10-4 sec, on constate des valeurs plus élevées pour l’extrasystole ventriculaire (89 

bpm) par rapport à l’extrasystole ventriculaire [92bpm], l’extrasystole ventriculaire (108 

bpm) et le normal qui se traduit par les plus faibles valeurs. Ceci confirme la nature de ces 

pathologies qui se traduisent  par une plus forte concentration des paramètres temporelles. 

Notre étude concerne une analyse de la variabilité de l’intervalle QT, ainsi que  la 

variabilité de l’intervalle QT présente une série de l’écarte type º¢Áy|9} de tous les 

intervalles QT.  

Selon les résultats illustrés sur le tableau (V.4), pour un rythme normal, de très faible 

valeurs des indices temporels de la variabilité de l'intervalle QT. 

Cette faible variabilité est bien caractérisée par la mesure de la variance de SDQT 

(0.43635. 10-4 sec), l’écarte type SDQT (66. 10-4 sec), delta_tatalQT (373. 10-4 sec) qui 



 
 

 

mesure la différence entre la valeur maximale et minimale de la variabilité SDQT et la 

variabilité à court terme de tous les intervalles QT STV (32. 10-4 sec). 

 

  RN 
101 

ESV 
208 

ESV 
106 

ESV 
233 

SDQTmoy             (sec.10-4) 74 217 208 206 

SDQT                    (sec.10-4) 66 173 180 165 

SDAQT                 (sec.10-4) 74 217 208 206 

VARQT                 (sec².10-4) 0.43635 2.9798 3.2452 206 

delta_tatalQT         (sec.10-4) 373 738 761 845 

RMSSD1               (sec.10-4) 198 499 616 527 

QT50                 1 20 40 19 

PQT50                           (%) 1.27 29.85 43.01 33.33 

STV                       (sec.10-4) 62 154 135 134 

II                                  1.7256 0.3645 0.6754 0.3312 

 
Tableau V.4 - Mesure des paramètres temporels de la variabilité 

de touts les intervalles QT. 
 

 

 D’autre part, on a une forte concentration de SDQT, VARQT, deltat_total et 

RMSSD1 dans le cas de l’extrasystole ventriculaire (89bpm jusqu'à 92bpm), et ceci est 

bien illustré aussi dans la figure (V.3). De même, et pour les autres paramètres temporelles 

[STV, SDQTmoy, QT50]. 

 Ces valeurs de variabilité tiennent compte de toutes les observations ce qui permet 

de retrouver une bonne caractéristique de dispersion dans le domaine temporel. 

Par comparaison, la figure suivante illustre une variabilité forte de SDQT avec une 

accélération rapide de l’extrasystole ventriculaire et inversement dans le cas normal.   

 

 

 

 

 



 
 

 

 

Figure V.3 - La variabilité de l’intervalle QT dans le cas normal et anormal (ESV 208). 

 

 RN 
101 

ESV 
106 

ESV 
208 

ESV 
233 

SD1                    (sec.10-4) 140 435 353 373 

SD2                    (sec.10-4) 139 335 427 371 

SD12                  (10-4) 281 901 718 745 

S                         (sec².10-4) 6.1232 46 47 43 

DFA (rapide) 0.002 0.48 0.991 1.45 

DFA (lente) 2.05 0.55 0.44 0.36 

 

Tableau V.5 - Mesure des paramètres quantitatifs de 
                          la variabilité de touts les intervalles QT. 

 

Le tableau au dessus regroupe les paramètres quantitatifs de la méthode de Poincaré et la 

fonction DFA pour un cas normal et un cas d’une extrasystole ventriculaire. 

La lecture par colonne du tableau (V.5), montre une faible quantité concernant les 

paramètres SD1, SD2, SD12, S, et DFA (rapide) pour le cas normal par rapport à 

l’extrasystole ventriculaire qui se traduit par une forte quantité des cinq paramètres linéaire 

du Poincaré plot et la fonction DFA, d’autre part, une forte valeur de DFA(lente) dans le 

cas normal par rapport au cas extrasystole ventriculaire, ceci signifié que la variabilité dans 

le cas normal est lente avec une accélération faible (à cause de SDQT [rythme normal] < 

SDQT[ESV]). 

Selon les résultats obtenus, on constate une variabilité très forte et une accélération légère 

de la variabilité de l’intervalle QT dans le cas l’extrasystole ventriculaire. 



 

Du point de vue qualitatif la figure (V.4) montre que la dispersion des points est plus 

grande dans le cas d’extrasystoles ventriculaires que le cas normal, d’un autre coté, la zone 

de l’ellipse S qui présente une mesure totale de la variabilité de SDQT, qui est très grand 

dans le cas extrasystole ventriculaire que le cas normal. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure V.4 - Représentation graphique du 
               l’intervalle QT pour le cas normal et le cas pathologiques d’extrasystole ventriculaire.

Les différentes composantes spectrales sont calculées à partir de la méthode de Welch pour 

l'estimation de la Densité Spectrale de Puissance (DSP) sont regroupée dans le tableau 

(V.6.). 

  

VLF QT            (Hz)

FVLF QT     (sec

LF QT              (Hz)

FLF QT       (sec

HF QT             (Hz)

FHF QT       (sec

Tableau V.6

Du point de vue qualitatif la figure (V.4) montre que la dispersion des points est plus 

grande dans le cas d’extrasystoles ventriculaires que le cas normal, d’un autre coté, la zone 

l’ellipse S qui présente une mesure totale de la variabilité de SDQT, qui est très grand 

dans le cas extrasystole ventriculaire que le cas normal.  

 

 

 

Représentation graphique du "Poincaré plot" de la variabilité de
l’intervalle QT pour le cas normal et le cas pathologiques d’extrasystole ventriculaire.

 
Les différentes composantes spectrales sont calculées à partir de la méthode de Welch pour 

ité Spectrale de Puissance (DSP) sont regroupée dans le tableau 

RN 

101 

ESV 

106 

ESV 

208 

ESV 

233 

VLF QT            (Hz) 0.0303 0.0091 0.0053 0.0066

FVLF QT     (sec2 *10-4) 0.912 29 18 11 

LF QT              (Hz) 0.0908 0.1279 0.0423 0.0426

QT       (sec2 *10-4) 2.9571 35 45 57 

HF QT             (Hz) 0.3330 0.1918 0.2272 0.3767

FHF QT       (sec2 *10-4) 9.0558 155 152 92 

Tableau V.6 - Composantes spectrales de la DSP. 

Rythme Normal 

Extrasystole ventriculaire 

 

 

Du point de vue qualitatif la figure (V.4) montre que la dispersion des points est plus 

grande dans le cas d’extrasystoles ventriculaires que le cas normal, d’un autre coté, la zone 

l’ellipse S qui présente une mesure totale de la variabilité de SDQT, qui est très grand 

"Poincaré plot" de la variabilité de 
l’intervalle QT pour le cas normal et le cas pathologiques d’extrasystole ventriculaire. 

Les différentes composantes spectrales sont calculées à partir de la méthode de Welch pour 

ité Spectrale de Puissance (DSP) sont regroupée dans le tableau 

 

0.0066 

0.0426 

0.3767 



 
 

 

Selon les résultats illustrés sur le tableau précédent, pour un rythme normal, de très faible 

valeurs des composantes spectrales de la variabilité de l'intervalle QT dans la bande FHF-

QT (9.0558* 10-4  sec²) et FLF-QT (2.9571*10-4  sec²), FVLF-QT (0.912*10-4  sec²). En 

parcourant les tableaux des trois cas de l'ESV selon une lecture par ligne, on trouve que la 

FHF QT est prédominante dans les trois cas de l'ESV (voir la figure V.5). 

 

Figure V.5 - DSPs de la variabilité des intervalles QT. 

 

En effet, on montre bien qu’une variabilité légère et une accélération forte de rythme 

d’anomalie de l’extrasystole ventriculaire, est traduite par l’allongement de l’intervalle QT 

et la variation de la fréquence ventriculaire. On constate que  la fréquence cardiaque 

ralentit lorsque le temps de repolarisation ventriculaire  s’allonge et qu’elle accélère 

lorsque  le temps de repolarisation est plus court, la durée de l’intervalle QT s’ajuste.  

Toutefois, certaines conditions peuvent agir sur la repolarisation et en  modifier  la  durée,  

d’où  l’allongement  de  l’intervalle  QT.  Cette modification peut alors créer un 

environnement électrophysiologique propice aux tachyarythmies ventriculaires 

polymorphes comme la  torsade  de  [36-37-38]. 

V.5.2. Extrasystole Auriculaire (ESA)  

 Le tableau (V.7-V.8-V.9) représente les différents paramètres mesurés dans le domaine 

temporel pour les deux cas de l'extrasystole auriculaire : 

 

 

 

Rythme Normal ESV 106 



 
 

 

  N° :  
enregistrement 

QTmoy 
sec.10-4 

QTmax 
sec.10-4 

QTmin 
sec.10-4 

VARQT 
sec².10-4 

SDQT 
sec.10-4 

Extrasystole auriculaire  
105 bpm 

209 3135 3528 2750 3.3555 183 

Extrasystole auriculaire 
75 bpm 

232 4226 4972 1528 16 404 

Tableau V.7 - Mesure des paramètres temporels. 

  ESA 
209 

ESA 
232 

SDQTmoy                  (sec.10-4) 108 137 

SDQT                         (sec.10-4) 71 250 

SDAQT                      (sec.10-4) 108 137 

VARQT                     (sec².10-4) 0.5 6.2421 

CVQT                        (sec.10-4) 1 1 

delta_tatalQT             (sec.10-4) 275 1905 

RMSSD1                   (sec.10-4) 208 577 

QT50 2 5 

PQT50                               (%) 2.82 8.62 

STV                           (sec.10-4) 35 58 

II 0.7092 0.6557 

Tableau V.8 - Mesure des paramètres temporels de la 
                     variabilité de touts les intervalles QT. 

 
  ESA 

209 
ESA 
232 

SD1                   (sec.10-4) 147 408 

SD2                   (sec.10-4) 211 393 

SD12                 (10-4) 314 816 

S                        (sec².10-4) 9.7552 50 

DFA (rapide) 1.04 2.01 

DFA (lente) 2.21 1.08 

Tableau V.9 - Mesure des paramètres non linéaire de 
                         la variabilité de touts les intervalles QT. 

 

La lecture par ligne de ce tableau montre un racourssicement total de l'intervalle QT à 

cause de la morphologie du complexe QRS (une variation rapide : durée QRS<<0.12 s) 

pour le cas E.A (105 bpm), d’autre part, le cas restant ayant un allongement de l’intervalle 

QT à cause de la morphologie de l’onde T (l’apparition de l’onde T dans chaque de 3ème  

cycle on a une grande amplitude par rapport à l'onde R). La figure (V.6)  illustre un 

raccourcissement de la variabilité de l'intervalle QT (ESV 105 bpm) accompagné d'une 

faible accélération du rythme cardiaque. Ceci est clairement représenté par les valeurs du 

QTmoy (0.3135 m.sec), SDQT (0.3135 msec), VARQT (0.0005 m.sec²), delta_tatalQT 



 
 

 

(0.0275 m.sec), SD12 (0.0314), et le DFA (lente) (2.21).  D'autres part, l’ESV de (75 

bpm), traduise une variabilité très forte et une accélération rapide, et ceci est bien illustré 

aussi dans la représentation temporels par les valeurs QTmax (0.4972 m.sec), SDQT 

(0.404 m.sec), VARSDQT (0.006 m.sec), STV (0.0058 m.sec), SD12 (816), et le DFA 

(rapide) (2.01). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure V.6 - La variabilité de l’intervalle QT dans le cas ESA (74-120) bpm. 

 

Dans la figure (V.6) présente un pic maximal qui traduise un changement d’état de 

l’allongement vers un raccourcissement de la variabilité de l’intervalle QT. 

La figure (V.7) montre que la dispersion des points est plus grande dans le cas 

d’extrasystoles ventriculaires (75 bpm) que le cas ESA (105 bpm). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure V.7 - Représentation graphique du "Poincaré Plot" des SDQT pour  les deux cas  
                            pathologiques d’extrasystole auriculaire. 
 

 

ESA (105 bpm) ESA (75 bpm) 



 
 

 

En conséquence, pour tous les paramètres mesurés, on constate une relation inversement 

proportionnelle au nombre des battements cardiaques par minutes.  

Les différentes composantes spectrales obtenues après application de la méthode non 

paramétrique de Welch  sont calculées et regroupées dans le tableau (V.10) : 

  ESA 
209 

ESA 
232 

VLF QT              (Hz) 0.0050 0.0048 

FVLF QT         (sec².10-4) 0.14 0.20 

LF QT                 (Hz) 0.0403 0.0435 

FLF QT            (sec².10-4) 20 35 

HF QT                (Hz) 0.3979 0.2658 

FHF QT           (sec².10-4) 11 25 

 

Tableau 10 - Mesure des paramètres spectraux par 
                        la méthode non paramétrique (Welch). 

 

 A partir des différentes composantes spectrales tirées du tableau (V.10), on constate que 

pour le ESV (105 bpm) une très forte valeur des composantes spectrales FLFQT (0.002  

sec²) comparativement  à la contraction auriculaire (75 bpm) qui se traduit par une forte 

valeur des composantes spectrales FLFQT (0.0035 sec² ) . 

 Suivant une lecture par ligne, on trouve que la FLF est prédominante dans les deus cas 

l’extrasystole auriculaire.  

En effet, pour tous les paramètres mesurés, on constate une relation inversement 

proportionnelle au nombre des battements cardiaques par minutes.  

V.5.3. Bloc de Branche  

V.5.3.1. Bloc de Branche Droit (BBD)  

Le tableau (V.11), (V.12) regroupe les résultats obtenus pour  quatre Bloc de Branche 

Droit (BBD) d'un rythme cardiaque de (49 à 97 bpm). 

  N° : enregistrement QTmoy 
sec.10-4 

QTmax 
sec.10-4 

QTmin 
sec.10-4 

VARQT 
sec².10-4 

SDQT 
sec.10-4 

BBD1        (73 bpm) 118 5039 5750 4583 4.6882 217 

BBD2        (72 bpm) 118 5073 5806 3389 8.6842 295 

BBD         (97 bpm) 212 3544 3778 3278 1.8004 134 

BBD         (49 bpm) 124 5081 5472 4667 2.3470 153 

 

Tableau V.11 - Mesure des paramètres temporels. 



 
 

 

  BBD1 
118 

BBD2 
118 

BBD 
124 

BBD 
212 

SDQTmoy               (sec.10-4) 118 138 86 81 

SDQT                      (sec.10-4) 97 156 64 48 

SDAQT                   (sec.10-4) 118 138 86 81 

VARQT                  (sec².10-4) 0.93 2.42 0.41 0.23 

delta_tatalQT          (sec.10-4) 494 1184 291 179 

RMSSD1                (sec.10-4) 268 386 239 162 

QT50                         6 12 2 1 

PQT50                       (%) 8.82 14.29 2.82 1.25 

STV                         (sec.10-4) 72 84 84 87 

II      1.1425 0.97 0.8409 1.3036 

SD1                         (sec.10-4) 190 273 169 115 

SD2                         (sec.10-4) 238 312 133 150 

SD12                       (10-4) 389 550 348 237 

S                              (sec².10-4) 14 27 7.0693 5.3894 

DFA (rapide) 2.26 2.83 2.05 1.56 

DFA (lente) 0.025 0.031 0.005 0.0033 

 

Tableau V.12 - Mesure des paramètres linéaire et non linéaire de 
           la variabilité de touts les intervalles QT. 

 

On constate un allongement de la variabilité de l'intervalle QT accompagné d'une forte 

accélération du rythme cardiaque dans les trois cas de bloc de branche droit (72 à 73 bpm). 

Ceci est clairement représenté par la valeur du SD12 (0.055- 0.389), SDQT (0.0156-

0.0097) m.sec, RMSSD1(0.0386-0.0268) m.sec.  

La fonction DFA (rapide) présente une augmentation énorme ce qui explique que BBD 

(73-72-94 bpm) est suivie d'un repos compensateur (décalage de l'onde P); la morphologie 

de l’onde T est négative. D’autre part, BBD d’un rythme cardiaque de (97 bpm) présente 

un raccourcissement de la variabilité de l'intervalle QT accompagné d'une faible  

accélération du rythme cardiaque à cause da la morphologie de l’onde S (est élargie / 

biphasique). Ceci est clairement représenté par la valeur du SD12 (0.0237).  

La figure (V.8)  illustre la variabilité de l’intervalle QT dans les quatre pathologies de 

BBD. 

 

 

 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure V.8 - La variabilité de l’intervalle QT dans le cas BBD (49 à 97 bpm). 

 

On remarque que la dispersion des points est plus forte pour le cas de bloc de branche 

droit d’un rythme de (72 bpm). Ceci est clairement illustré sur la figure (V.9) ou les 

paramètres SD1 et SD2 sont représentés. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure V.9 - Représentation graphique du "Poincaré plot" de la variabilité de SDQT 
                                pour le cas pathologiques BBD. 
 

Les mêmes signaux précédemment analysés dans le domaine temporel, sont analysés 

dans le domaine fréquentiel. Les résultats obtenus sont illustrés dans ce qui suit : 

 

 

BBD2 (72 bpm) BBD (49 bpm) 

BBB (73 bpm) BBB (72 bpm) 

BBB (49 bpm) BBB (97 bpm) 



 
 

 

 

 BBD1 
118 

BBD2 
118 

BBD 
124 

BBD 
212 

VLF QT             (Hz) 0.0048 0.0033 0.0063 0.0061 

FVLF QT     (sec².10-4) 18 29 8.9904 10 

LF QT               (Hz) 0.0432 0.0401 0.0439 0.0426 

FLF QT        (sec².10-4) 26 64 6.9070 7.7475 

HF QT              (Hz) 0.1535 0.3973 0.1505 0.1522 

FHF QT      (sec².10-4) 2.9552 8.0481 0.53853 0.44663 

 

Tableau V.13 - Mesure des paramètres spectraux par 
                            la méthode non paramétrique (Welch). 

 

Notant que dans cette étude la composante FLF est un paramètre dont la variation est 

corrélée directement avec la variabilité de SDQT. Cette variation augmente quand ce 

dernier diminué. Donc pour le cas de la décélération, la majorité de la puissance spectrale 

est concentré dans la bande correspondante à la composante FLF.    

 

 V.5.3.2. Bloc de Branche Gauche (BBG) 

Pour la ligne du tableau (V.14), (V.15) correspondant  de bloc de branche gauche, on 

constate une forte quantité des indices linéaire et non linéaire bien caractérisée par la 

mesure de la variabilité à court terme STV (0.0256 m.sec) par rapport au BBG de 69 bpm  

qui se traduit par une énorme faible au des indices linéaire et non linéaire. Comme ces 

indices expriment la puissance totale, donc il y a une augmentation proportionnelle au du 

nombre des battements cardiaque par minute, ceci explique une forte production de la 

puissance durant décélération du rythme. Ceci est caractérisé aussi par l’évolution du 

paramètre SDQT (de 0.0073 à 0.0163).  

       

  N° : enregistrement QTmoy 
sec.10-4 

QTmax 
sec.10-4 

QTmin 
sec.10-4 

VARQT 
sec².10-4 

SDQT 
sec.10-4 

BBG        (94 bpm) 109 5432 6806 4778 12 351 

BBG        (69 bpm) 111 3621 4111 3111 2.4645 157 

 

Tableau V.14 - Mesure des paramètres temporels. 

 

 

 



 
 

 

  BBG 
109 

BBG 
111 

SDQTmoy               (sec.10-4) 186 83 

SDQT                      (sec.10-4) 163 73 

SDAQT                   (sec.10-4) 186 83 

VARQT                   (sec².10-4) 2.66 0.53 

delta_tatalQT           (sec.10-4) 963 354 

RMSSD1                  (sec.10-4) 304 217 

QT50                          6 4 

PQT50                         (%) 7.69 5.33 

STV                          (sec.10-4) 256 86 

II      1.6291 0.8614 

SD1                          (sec.10-4) 215 153 

SD2                          (sec.10-4) 444 159 

SD12                        (10-4) 548 307 

S                               (sec².10-4) 30 7.6357 

DFA (rapide) 2.73 1.04 

DFA (lente) 0.12 0.01 

 

Tableau V.15 - Mesure des paramètres linéaire et non linéaire de 
           la variabilité de touts les intervalles QT. 

 
On remarque aussi une augmentation de paramètre SD12 signifiant que la moyenne de la 

quantité des différences des SDQT successifs augmente lors de la diminution du nombre 

des battements cardiaques. La même remarque est fait pour le PQT50 qui exprime le 

pourcentage des différences des intervalles QT adjacents supérieurs à 50ms qui varie entre  

5.33% dans le cas d’un rythme BBD  de (69 bpm), et à environ  7.69% dans le BBG 109 

de (94 bpm). 

La figure (V.10) montre une variabilité forte dans le cas BBG (94 bpm) à cause de la 

morphologie de l’onde T (est élargie) et l’apparition d’un pic maximal traduise que 

l’amplitude de l’onde T est supérieur de l’onde R. 

      En conséquence, pour tous les paramètres mesurés, on constate une relation 

proportionnelle au nombre des battements cardiaques par minutes. 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure V.10 - La variabilité de l’intervalle QT dans le cas BBG (70-93) bpm. 

 

Les résultats obtenus après application de la méthode de Welch pour l’estimation de la 

densité spectrale (DSP) sont présentés dans le tableau (V.16) : 

 

 BBG 
109 

BBG 
111 

VLF QT             (Hz) 0.0053 0.0062 

FVLF QT     (sec².10-4) 35 8.1813 

LF QT               (Hz) 0.0425 0.0435 

FLF QT        (sec².10-4) 126 10 

HF QT             (Hz) 0.1648 0.1553 

FHF QT      (sec².10-4) 96.6352 8.0290 

 
Tableau V.16 - Composantes spectrales de la DSP de la variabilité 

                                                    de l’intervalle QT. 
 
  A partir des résultats tirés du tableau (V.16), on trouve que la LF est prédominante dans 

les deux cas d’un bloc de branche gauche. 

V.5.4. Battement (ectopique-nodal-ventriculaire échappé) 

Le tableau (V.17)-(V.18) représente les différents paramètres mesurés dans le domaine 

temporel pour le cas d’un battement ectopique et un battement nodal :  

 

 

 

 



 
 

 

  N° :  
enregistrement 

QTmoy 
sec.10-4 

QTmax 
sec.10-4 

QTmin 
sec.10-4 

VARQT 
sec².10-4 

SDQT 
sec.10-4 

BE        (73 bpm) 102 5143 18444 4389 296 1720 

BE        (71 bpm)   107 5430 6694 4889 18 419 

BN       (63bpm)  124 4959 5222 4694 2.9283 171 

BN       (122 bpm)   234 4671 6278 3694 61 779 

BVE     (121 bpm)  207 4343 6194 3556 17 418 

 

Tableau V.17 - Mesure des paramètres temporels. 

 

 BE 
102 

BE 
107 

BN 
124 

BN 
234 

BVE 
207 

SDQTmoy            (sec.10-4) 421 217 102 468 193 

SDQT                   (sec.10-4) 1140 200 58 282 222 

SDAQT                (sec.10-4) 421 217 102 468 193 

VARQT                (sec².10-4) 130 3.9826 3.3579 7.9653 4.9416 

delta_tatalQT        (sec.10-4) 9402 884 179 1133 1301 

RMSSD1              (sec.10-4) 2465 620 244 435 553 

QT50                       15 17 0 11 10 

PQT50                    (%) 22.73 28.81 0 23.91 18.52 

STV                      (sec.10-4) 111 95 63 115 90 

II      1.2924 0.5053 1.0358 1.0795 0.5477 

SD1                      (sec.10-4) 1743 439 173 308 391 

SD2                      (sec.10-4) 1670 390 156 1046 0435 

SD12                    (10-4) 3490 883 347 1137 787 

S                           (sec².10-4) 915 54 8.4482 101 53 

DFA (rapide) 2.04 1.02 1.05 2.08 2.11 

DFA (lente) 1.02 0.003 1.002 0.0002 0.0001 

 

Tableau V.18 - Mesure des paramètres linéaire et non linéaire de 
           la variabilité de touts les intervalles QT. 

 
  La lecture par ligne de ce tableau montre un allongement total de l'intervalle QT à cause 

de la morphologie de l'onde T (élargie par rapport à l'onde R), le complexe QSR (R est 

biphasique et l’onde S est élargie pour le cas BE (73 bpm), BN (121bpm)par rapport aux 

cas restant ayant les rythmes de battements moins important (BE de 71 bpm et BN de 63 

bpm), ceci clairement représenté par la variabilité de l’écarte type  SDQT(0.1140 m.sec ( la 

figure V.11) et 0.0282 m.sec), et la surface de l’ellipse S (0.0915 m.sec² et 0.0101 m.sec²), 

et le SD12 (0.03490 et 0.1137). 



 
 

 

On constate, que tous les paramètres mesurés sont proportionnelle au nombre des 

battements cardiaques par minute. 

Figure V.11 - La variabilité de l’intervalle QT dans le cas BE-BN (63-103-108-121) bpm. 

 

A partir des résultats obtenus (voir le tableau V.19), on constate que  la FHF est 

prédominante dans les deux cas (BE et BN).  

 

 BE 
102 

BE 
107 

BN 
124 

BN 
234 

BVE 
207 

VLF QT             (Hz) 0.0042 0.0060 0.0294 0.0035 0.0037 

FVLF QT      (sec². 10-4)       10 12 0.56036 771 84 

LF QT                (Hz) 0.1370 0.0420 0.0589 0.0408 0.0406 

FLF QT        (sec². 10-4) 997 62 0.56013 303 63 

HF QT               (Hz) 0.1757 0.1801 0.1767 0.1509 0.3024 

FHF QT        (sec². 10-4) 1053 11 0.55774 24 90 

 
Tableau V.19 - Composantes spectrales de la DSP de la variabilité 

                                                    de l’intervalle QT. 
 

  V.5.5. Fusion des battements (FB)  

Le tableau (V.20)-(V.21), résume les résultats obtenus dans le cas fusion des battements V 

et N et le cas d’une fusion des battements P et N : 

 



 
 

 

  N° : enregistrement QTmoy 
sec.10-4 

QTmax 
sec.10-4 

QTmin 
sec.10-4 

VARQT 
sec².10-4 

SDQT 
sec.10-4 

FB (V et N) 
(104 bpm) 

208 3599 3972 3139 2.6202 162 

FB (P et N) 
 (74 bpm) 

104 5205 5722 4500 10 319 

 

Tableau V.20 - Mesure des paramètres temporels. 

 

A partir des résultats tirés du tableau (V.20)-(V.21), on constate que pour les deux cas : FB 

(V et N) FB (P et N), on constate que pour le cas FB (P et N) une très forte valeur des 

paramètres temporels SDQT(0.0131 m.sec)  ( la figure V.12), SD12 (0.0654), et S (0.0031 

m.sec²) comparativement  à la FB(V et N) qui se traduit par une faible valeur des indices 

linéaire et non linéaire. 

 

  FB (V et N) 
208 

FB  (P et N) 
104 

SDQTmoy                 (sec. 10-4) 90 180 

SDQT                         (sec. 10-4) 70 131 

SDAQT                      (sec. 10-4) 90 180 

VARQT                     (sec². 10-4) 0.48337 1.7121 

CVQT                        (sec. 10-4) 1 1 

delta_tatalQT            (sec. 10-4) 317 487 

RMSSD1                   (sec. 10-4) 213 461 

QT50                         1 6 

STV                           (sec.10-4) 28 156 

II      0.7204 1.3309 

PQT50                         (%) 1.96 20.69 

SD1                           (sec. 10-4) 151 326 

SD2                           (sec. 10-4) 169 300 

SD12                         (10-4) 304 654 

S                                (sec². 10-4) 8.0198 31 

DFA (rapide) 1.05 2.04 

DFA (lente) 1.02 0.005 

 
Tableau V.21 - Mesure des paramètres linéaire et non linéaire de 

           la variabilité de touts les intervalles QT. 
 

En effet, la morphologie de l’onde T (grand d’amplitude par rapport l’onde R) est suivie 

d'un repos compensateur dans chaque 5ème  cycle (décalage de l'onde P) dans le cas FB (P et 

N), d’autre part, l’onde T est négative dans chaque 2ème et 3ème cycle  dans le cas FB (V et 



 
 

 

N). En conséquence, pour tous les paramètres mesurés, on constate une relation 

inversement proportionnelle au nombre des battements cardiaques par minutes. 

 

 FB (V et N) 
208 

FB  (P et N) 
104 

VLF QT       (Hz) 0.0083 0.0072 

FVLF QT  (sec². 10-4) 6.0173 13 

LF QT          (Hz) 0.0417 0.0433 

FLF QT     (sec². 10-4) 15 20 

HF QT         (Hz) 0.1502 0.1516 

FHF QT    (sec². 10-4) 2.6157 14 

 

Tableau V.22 - Composantes spectrales de la DSP.  

                                                      

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure V.12 - La variabilité de l’intervalle QT dans le cas FB . 

 

Les résultats obtenus après application de la méthode non paramétrique Welch pour  

l’estimation de la densité spectrale (DSP) : une prédominance de la composante FLF par  

rapport à la composante HF dans les deux cas arythmie. 

  V.5.6. Influences de l’âge et le sexe sur la variabilité de l’intervalle QT 

 Dans cette partie on va étudier l’effet de l’âge et le sexe simultanément sur la 

variabilité de l’intervalle QT en se basant sur des différents paramètres linéaires et non 

linéaires. Les résultats obtenus par l’application de ces méthodes sur des ensembles d’ECG 

pour des groupes de femmes et l’homme en bonne santé et d’âge différents /égaux (32-84 

ans) de la base de donnée MIT/BIH sont décrits et étudies dans ce qui suit : 



 
 

 

Le tableau (V.23) regroupe le numéro d’enregistrement des signaux testés, l’âge des 

patients, le sexe et le nombre des échantillons analysés.  

N° d’enregistrement âge sexe échantillon 

212 32 ans F 23024 jusqu’à 37297 

230 32 ans M 21111 jusqu’à 39000 

105 73ans F 126467    jusqu’à  146531 

223 73 ans M 135230 jusqu’à  149937 

102 84 ans F 43481 jusqu’à  61947 

222 84 ans M 9043     jusqu’à  36743 

 

Tableau V.23 - description des signaux ECG. 

 Le tableau (V.24) regroupe les valeurs des paramètres temporels obtenus pour différents 

âges pour un même sexe (féminin et masculin) et différents sexe pour un même l’âge. 

  212 /F 
32 ans 

230/M 
32 ans 

105 /F 
73 ans 

223/M 
73 ans 

102 /F 
84ans 

222 /M 
84ans 

QTmoy                (sec. 10-4) 5371 5299 5823 6049 6297 9668 

SDQTmoy           (sec.10-4) 373 234 199 82 63 53 

SDQT                  (sec.10-4) 106 213 107 99 86 25 

SDAQT               (sec.10-4) 373 234 199 82 63 53 

VARQT              (sec².10-4) 1.5016 1.4321 1.1536 0.9780 0.744 0.8451 

CVQT                 (sec.10-4) 1 1 1 1 1 1 

delta_tatalQT      (sec.10-4) 556 767 476 82 318 65 

RMSSD1             (sec.10-4) 712 595 487 275 199 102 

QT50                     3 2 2.55 2.88 2.15 1.02 

PQT50                    (%) 2.82 2.52 2.55 2.03 1.15 0.52 

STV                      (sec.10-4) 780 203 135 43 30 19 

II      3763 2372 2013 1591 1025 925 

SD1                     (sec.10-4) 504 421 345 194 141 113 

SD2                     (sec.10-4) 590 469 291 167 160 145 

SD12                   (10-4) 8542 8977 11856 11617 8812 7793 

S                          (sec².10-4) 93.41 62.03 31.54 10.17 6.688 5.14 

DFA (rapide) 1.56 1.41 1.45 1.34 1.23 1.02 

DFA (lente) 0.05 0.1 0.08 0.16 0.12 0.23 

 

Tableau V.24 - Mesure des paramètres linéaire et non linéaire de 
           la variabilité de touts les intervalles QT. 

 



 
 

 

(212 /F, 230/M) 32 ans, (105 /F, 223/M) 73 ans, et (102 /F, 222 /M) 84 ans, représentées 

deux sexes pour un même l’âge ou différents âges pour un même sexe (féminin et 

masculin).  

Une lecture du tableau (V.24)  montre la forte quantité de touts les paramètres linéaire et 

non linéaire dans le cas d’un sexe féminin comparativement  au sexe masculin  qui se 

traduit par la plus faible quantité des paramètres SDQT, VARQT, RMSSD1, S, et DFA 

(lente) . D’un autre coté, une variabilité  de l’intervalle QT est très forte et une accélération 

légère FDA (rapide) (1.51-1.02) dans le cas d’un sexe féminin. 

Dans le cas différents âges pour un même sexe (féminin ou masculin), on constate une 

diminution des valeurs de SDQT, VARQT, FDA (rapide), SD1, SD2 et la surface avec 

l’avancement dans l’âge. Comme ces paramètres expriment respectivement  l’écart type de 

la variabilité de l’intervalle QT instantanée et l’écart type de la variabilité l’intervalle QT 

globale, donc il y a une faible dispersion des points autour de la moyenne  durant 

l’augmentation de l’âge. 

En effet,  la variabilité et l’accélération  diminuée [FDA (rapide) (1.56-1.02), FDA (lente) 

(0.1- 0.23) avec l’augmentation de l’âge.  

 

 212 /F 
32 ans 

230/M 
32 ans 

105 /F 
73 ans 

223/M 
73 ans 

102 /F 
84ans 

222 /M 
84ans 

VLF QT             (Hz) 0.037 0.0056 0.0052 0.0085 0.0098 0.0091 

FVLF QT     (sec².10-4) 486 150 131 6.0059 3.7530 2.0025 

LF QT               (Hz) 0.0411 0.0418 0.0414 0.0424 0.0489 0.0492 

FLF QT        (sec².10-4) 108 83 39 5.6725 3.4653 3.0214 

HF QT             (Hz) 0.626 0.2061 0.1578 0.1525 0.1566 0.1514 

FHF QT      (sec².10-4) 4.2440 4.1505 4.1858 3.0612 1.7015 1.48754 

 

Tableau V.25 - Mesure des paramètres spectraux par la méthode non paramétrique (Welch). 

 Pour les trois colonnes du tableau (V.25)  correspondant respectivement au sexe féminin 

avec différents âges, on constate une très forte valeur des composantes spectrales VLF. 

L’existence  de  différence  significative  de  la  repolarisation  cardiaque  entre  les  deux 

sexes  est  maintenant  bien  connue.   

V.6. Conclusion  

 Ce chapitre traité de l’évaluation de différentes méthodes d’analyse de la variabilité 

de l’intervalle QT pour distinguer entre les cas pathologiques et le rythme normal de sinus. 



 
 

 

Nombreuse des méthodes linéaires et non linéaires, comme par exemple des paramètres 

suivants : 

NN50, pNN50, RMSSD, SDNN, SDSD, la variance, la variabilité à court terme, 

irrégularité à long terme, SDANN, SDNNind, delta, intervalle_index, la moyenne des 

intervalles QT, Poincaré Plot, et l’analyse des  fluctuations de la variabilité de l’intervalle 

QT par la fonction DFA. 

Les paramètres non linéaires  de Poincaré Plot et la fonction FDA se révèlent utiles en 

complément des paramètres de la variabilité de l’intervalle QT pour pronostiquer les 

pathologiques par rapport au rythme normal. En cela, ils sont souvent plus efficaces que les 

paramètres classiques de quantification la variabilité de l’intervalle QT. 

La méthode de Welch a été appliquée pour la variabilité de intervalle QT des signaux ECG 

réels de la base de données MIT–BIH afin d'estimer leur DSP en vue de séparer toutes les 

composantes spectrales VLF, LF, HF. Les résultats obtenus pour les cas étudies ont 

confirmé que la bande spectrale HF est prédominante dans le cas d'allongement de la 

variabilité de l'intervalle QT accompagnée d'une forte accélération de la variabilité de 

l’intervalle QT. La bande LF est prédominante dans le cas du raccourcissement de la 

variabilité de l'intervalle QT, en plus d'une faible dispersion de la dynamique de QT avec  

l’avancement de l’âge. On peut ainsi observer que la variabilité de l’intervalle QT est plus 

longue chez la femme que l’homme. 
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Chapitre VI 

Analyse de la variabilité de l’intervalle QT 

Et de sa corrélation avec le rythme RR 

VI.1. Introduction 

 De nos jours le traitement du signal est intégré dans la plupart des systèmes 

d'analyse et d'interprétation de l'ECG. Ses objectifs sont multiples et comprennent 

principalement la compensation de l'ajout d'artéfacts aux signaux d'intérêt, et l'extraction 

d'informations qui ne sont pas visibles par une analyse visuelle directe. Puisque des 

informations cliniques utiles se trouvent dans les intervalles de temps définis par les ondes 

caractéristiques de l'ECG, le développement de méthodes robustes et fiables revêt une 

grande importance.  

 Les intervalles de temps définis entre deux ondes caractéristiques de l'ECG 

fournissent d'importants indicateurs pour le diagnostic de maladies cardiaques car ils sont 

le reflet de processus physiologiques. Par exemple, l’intervalle R-R est couramment 

considéré comme l’unique source de la variation de l’intervalle Q-T [1-2]. Cependant, 

l’intervalle Q-T, qui représente toute la durée de dépolarisation et repolarisation 

ventriculaire, est principalement influencé par les changements de rythme cardiaque 

auxquels viennent s’ajouter, entre autres, l’activité nerveuse autonome [3-5]. 

 L’intervalle Q-T reflète la durée globale de l’activité électrique ventriculaire et est 

souvent associé dans la littérature à la durée du potentiel d’action (noté APD pour Action 

Potential Duration en anglais) au niveau cellulaire [6-7]. Des études ont révélé à la fois une 

réponse "rapide", et une réponse "lente" de la réponse des intervalles APD à de brusques 

changements de la période cardiaque [8-10]. Comme ce phénomène de double adaptation 

existe au niveau cellulaire, il se répercute naturellement au niveau de l’ECG dans les 

intervalles Q-T, l’ECG correspondant à la somme des contributions cellulaires. 

 La réponse du Q-T au changement de la période cardiaque a été étudiée lors de 

changements brusques du rythme imposé [11]. Il a été démontré qu’il fallait 2 à 3 minutes 

pour recouvrir 90% du Q-T obtenu avant le test. L’analyse de la relation QT/RR, en 



 
 

 

considérant l’influence des intervalles R-R précédents, a été largement étudiée : Porta et al. 

[12] ont proposé un modèle permettant de quantifier la dépendance de la durée de 

repolarisation ventriculaire vis à vis de la période cardiaque, et en considérant d’autres 

facteurs non mesurables directement. Cette étude est cependant restreinte à des conditions 

de repos lorsqu’il n’y a pas de brusque changement de la période cardiaque, et a été reprise 

par Almeida et al. [13]. Une approche différente a été proposée par Badilini et al. [14] en 

ne considérant que des périodes cardiaques stables. Lorsque les intervalles R-R évoluent, 

on trouve différents travaux adaptés à ce cas non stationnaire, tels que : El Dajani et al. 

[15], qui ont proposé un modèle basé sur les réseaux de neurones, Larroude et al. [16], qui 

ont étudié l’évolution des intervalles Q-T en fibrillation auriculaire, Pueyo et al. [17-18], 

qui ont quand à eux proposé un modèle de la réponse du Q-T basé sur la moyenne des 

intervalles R-R précédents. Cette dernière méthode permet notamment d’adapter un 

modèle spécifique pour chacun des sujets.  

En effet, la relation QT/RR étant différente pour chacun des sujets [19], il est important de 

modéliser cette relation de manière individuelle.  

 Notre étude s’appuie sur les  méthodes linéaire et non linéaire. A partir de ces 

méthodes, on peut ajouter un paramètre, en particulier : LF/HF : il représente la balance 

sympathovagale. Plus le rapport est faible, plus la réponse du nœud sinusal aux influx 

nerveux est faible. La balance autonomique est reflétée par la distribution de la puissance 

spectrale. L'allure de cette distribution de puissance est relativement stable (présence de 

trois lobes). Cependant, les amplitudes et les fréquences centrales des bandes VLF, LF et 

HF peuvent changer en fonction de la fréquence cardiaque. 

VI.2. La variabilité du rythme cardiaque RR 

L’analyse de la variabilité du rythme cardiaque (ou HRV, Heart Rate Variability) a déjà 

une longue histoire. La technique de l’électrocardiographie est devenue réellement 

opérationnelle en 1903 avec l’apparition du galvanomètre à corde, mais il n’a pas fallu 

attendre ce moment pour que l’homme prenne conscience de la variabilité de son rythme 

cardiaque. Par exemple, la corrélation entre la fréquence cardiaque et la respiration est 

observable par une simple prise de pouls. 

 L’ECG (électrocardiogramme) s’est aisément imposé comme outil de base pour la 

mesure du rythme cardiaque, et ce essentiellement pour deux raisons. D’une part, l’ECG 

est un signal facile à  acquérir, il suffit de placer quelques électrodes sur la peau du patient 

et d’enregistrer le signal électrique obtenu. D’autre part, le tracé ECG d’une révolution 



 
 

 

cardiaque présente un pic marqué, appelé pic R. Ce pic haut et étroit, qui correspond à la 

contraction des ventricules, est aisément localisable avec grande précision. L’intervalle de 

temps RR entre deux pics R (Figure VI.1) donne accès au temps de révolution cardiaque et 

la suite des temps RR, ou série RR (appelée aussi tachogramme), permet de connaître 

l’évolution du rythme cardiaque d’un patient. Malgré la banalisation des enregistrements 

ECG, l’étude du HRV a connu un intérêt plutôt limité jusqu’en 1987. Cette année-l`a, des 

chercheurs américains, Klieger et collaborateurs, ont montré que la réduction de l’écart-

type des temps de révolution cardiaque est un signe qui permet de pronostiquer une 

propension à la maladie cardiaque [20]. Depuis, on a vu fleurir un nombre impressionnant 

de méthodes destinées à mesurer la variabilité du rythme cardiaque. 

 L’enjeu est de taille car la maladie cardiovasculaire est la première cause de 

mortalité dans le monde. Pour l’ingénieur ou le physicien, la série RR est un signal discret 

		|a} volumineux (environ 100 000 valeurs pour un ECG de 24h) que l’on peut soumettre 

à des méthodes de traitement du signal dans le but de dégager des différences entre les 

séries RR de patients sains et celles de patients malades. Si les battements du cœur étaient 

parfaitement réguliers, la série RR donnerait lieu à un signal constant.  

 Les premières méthodes utilisées par les cardiologues furent les méthodes 

classiques de traitement du signal, tantôt “temporelles” (calcul de différents paramètres 

statistiques de position et de dispersion sur la série RR, tels l’écart-type popularisé par 

Klieger), tantôt “fréquentielles” (distribution spectrale de l’énergie dans les basses et 

hautes fréquence. 

Notre étude s’appuie sur les  méthodes linéaire et non linéaire.  

VI.3. La mesure de la fréquence cardiaque 

Les battements du rythme ou les contractions de cœur sont provoqués par la dépolarisation 

électrique des muscles de cœur. On peut observer la dépolarisation électrique de 

différentes parties de cœur sur un électrocardiogramme (ECG). Nous sommes intéressés 

par la dépolarisation des chambres inférieures, connue sous le nom des ventricules, qui  est 

crée le complexe  QRS (voir la figure VI.1 utilisée dans [21]). 

L'intervalle entre deux battements de cœur  successifs et consécutifs s'appelle l’intervalle 

de RR. C'est la distance entre deux complexes consécutifs de QRS, qui sont mesurées  

entre deux ondes RR. 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.1 - Une piste d’un signal ECG présentant l'activité électrique du cœur. 

 

Mathématiquement nous pouvons décrire l'intervalle RR par l’équation suivant : 

		
a� � 	�
a�  	�
a  1�                 (1) 

 Ou  	�
a� représente la position de l’onde R qui correspond  au a8èk¶ cycle cardiaque. La 

mesure de l’intervalle RR conduit à la mesure des battements de cœur par minute, ceux ci 

sont données par la relation suivante : 

��N
a� � �m
FF

�                        (2) 

Les méthodes d'évaluation de l'influence du SNA sur le Système Cardiovasculaire  les plus 

utilisées sont basées sur l'étude de la modulation qu'exerce le SNA sur la fréquence 

cardiaque. Ainsi, les études de la variabilité du rythme cardiaque  (VRC) ont pu fournir 

une évaluation non invasive de l'équilibre neuronal autonome dans un certain nombre de 

conditions physiologiques [22]. 

Les méthodes d'évaluation classiques sont basées sur des paramètres linéaires (temporels et 

spectraux) qui sont brièvement rappelés dans le chapitre précédent. Plus récemment des 

paramètres issus de la dynamique non linéaire  qui sont mentionnés dans le chapitre 

précédent. 

A partir de ces paramètres, on peut ajouter un paramètre, en particulier :  

��
�� : il représente la balance sympathovagale. Plus le rapport est faible, plus la réponse du 

        nœud sinusal aux influx nerveux est faible. 

La balance autonomique est reflétée par la distribution de la puissance spectrale. L'allure 

de cette distribution de puissance est relativement stable (présence de trois lobes). 



 
 

 

Cependant, les amplitudes et les fréquences centrales des bandes VLF, LF et HF peuvent 

changer en fonction de la fréquence cardiaque. 

VI.4. Mesures et discussion 

VI.4.1. Étude de la Variabilité du Rythme Cardiaque (VRC) 

         L’analyse par la méthode linéaire  et non linéaire du Poincaré, et la fonction FDA de 

la variabilité des intervalles RR pour différentes anomalies permet d’aboutir aux résultats 

suivants : 

VI.4.1.1. Extrasystole ventriculaire : 

Les mêmes signaux précédemment analysés dans le chapitre 5 sont utilisés dans l’étude de 

la variabilité du rythme cardiaque RR. 

La lecture par ligne du tableau (VI.1), (VI.2), et (VI.3) montre une diminution  quantité 

concernant les paramètres linéaire et non linéaire  avec l’avancement des battements 

cardiaques pour le cas l’extrasystole ventriculaire (ESV) [89 jusqu'à 108 bpm]. 

 

  N° :  
enregistrement 

RRmoy 
sec.10-4 

RRmax 
sec.10-4 

RRmin 
sec.10-4 

VARRR 
sec².10-4 

SDRR 
sec.10-4 

Rythme  Normal 
70 bpm 

101 8567 9556 7500 
 

20 
 

446 
 

ESV 
89 bpm 

106 8150 
 

13750 
 

4528 
 

1272 
 

3567 
 

ESV 
92 bpm 

208 6565 
 

10333 
 
 

28 
 

254 1594 
 

ESV 
108 bpm 

233 5762 
 

8194 
 

3694 
 

91 
 

955 
 

 

Tableau VI.1 - Mesure des paramètres temporels. 

 

Cette diminution est bien caractérisée par la mesure de la variance de [0.0254-0.0020] m.s, 

déviation standard de [0.0844-0.0443] m.s, RMSSD1de [0.1171-0.0532] m.s, SD1 de 

[0.0828-0.0376 sec], SD2 de [0.0851-0.0497 sec], et le rapport  SD12 de [0.9723-0.7562]. 

D’autre part, le rythme normal (70 bpm) présente  une faible valeur par rapport l’ESV qui 

se traduit par une forte quantité des quatre paramètres non linéaire du Poincaré plot et le 

reste des indices linéaire.   



 
 

 

 

  RN 
101 

ESV 
106 

ESV 
208 

ESV 
233 

SDRRmoy                 (sec.10-4) 254 
 

2364 881 
 

507 
 

SDRR                         (sec.10-4) 185 
 

844 699 
 

443 
 

SDARR                      (sec.10-4) 3.4239 2364 881 
 

507 
 

VARRR                      (sec².10-4) 0.254 
 

71 49 
 

20 
 

delta_totalRR             (sec.10-4) 747 
 

3948 
 

2056 
 

1712 
 

RMSSD1                    (sec.10-4) 172 
 

1171 960 
 

532 
 

RR50                 10 
 

75 138 
 

68 
 

PRR50                           (%) 7.94 
 

79.79 
 

86.79 
 

73.12 
 

STV                            (sec.10-4) 232 
 

758 
 

654 
 

479 
 

II                                  1.1200 
 

0.7267 
 

1.1420 
 

1.0227 
 

 
Tableau VI.2 - Mesure des paramètres temporels de la variabilité 

                                                     de touts les intervalles RR. 
 
 

 RN 
101 

ESV 
106 

ESV 
208 

ESV 
233 

SD1                    (sec.10-4) 121 
 

828 
 

679 
 

376 
 SD2                    (sec.10-4) 231 

 
851 

 
714 

 
497 

 SD12                  (10-4) 5269 
 

9723 
 

9503 
 

7562 
 S                         (sec².10-4) 8.8019 

 
221 

 
152 

 
59 
 DFA (rapide) 0.012 1.02 1.45 1.99 

DFA (lente) 2.45 
 

0.78 0.60 0.40 

 
Tableau VI.3 - Mesure des paramètres quantitatifs de 

       la variabilité du rythme RR. 
 

 

Les paramètres  delatat_totalRR, SD1, SD2, et SD12 montre que la dispersion des points 

est plus grande dans les trois cas d’extrasystoles ventriculaires que le cas normal (la figure 

VI.2).  

En effet, l’ESV traduit une variabilité forte avec une accélération rapide par rapport au cas 

normal (voir la figure VI.3).  

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.2 - Représentation graphique du "Poincaré plot" de la variabilité du rythme RR 
            pour le cas normal et le cas pathologiques d’extrasystole ventriculaire. 

Figure VI.3 - La variabilité du rythme RR dans le cas normal et anormal (ESV 106). 

 

Selon les résultats illustrés sur le tableau (VI.4) pour un rythme normal, on constate de très 

faible valeurs des composantes spectrales de la variabilité RR qui sont obtenues  LF(2. 10-4 

sec²), HF(4.1345 10-4 sec²) avec un rapport LF/HF (0.4837) faible autour d’un équilibre 

des deux partition spectrales. 



 
 

 

Une lecture par ligne du tableau  des deux cas de l’extrasystole ventriculaire montre que la 

HF est prédominant par rapport à la LF. 

La diminution du rythme cardiaque grâce au nerf vagal (LF/HF<1) joue un rôle important 

dans l’ischémie du myocarde et la reperfusion car il augmente la durée de la perfusion 

diastolique et réduit la demande en oxygène du métabolisme cardiaque. 

 
  RN 

101 
ESV 
106 

ESV 
208 

ESV 
233 

VLF RR            (Hz) 0.0036 
 

0.0033 
 

0.0122 
 

0.0041 
 

FVLF RR     (sec2 *10-4) 837 
 

11 
 

22 
 

28 
 

LF RR              (Hz) 0.0484 
 

0.071 0.085 0.05 
 

FLF RR       (sec2 *10-4) 2 
 

90 66 249 
 

HF RR             (Hz) 0.1537 
 

0.355 0.22 0.20 

FHF RR       (sec2 *10-4) 4.1345 
 

511 321 305 

LF/HF 0.4837 0.1761 0.2056 0.8164 
 

Tableau VI.4 - Composantes spectrales de la DSP 
                         de la variabilité de l’intervalles RR. 

 

Donc durant le rythme d’accélération des battements cardiaques par minute, la majorité de 

la puissance spectrale produite est concentrée dans la bande correspondante à la 

composante FHF. Ceci explique le fait que cette dernière augmente avec la croissance du 

nombre de battements par minute. 

VI.4.1.2. Extrasystole Auriculaire (ESA)  

Le tableau (VI.5), (VI.6), (VI.7), regroupe les résultats obtenus pour le cas étudiés.  Si on 

s’intéresse aux mesures de ces paramètres regroupés  dans le tableau d’une manière 

globale, on peut  les interpréter par colonne (tableau VI.5) ou ligne (tableau VI.6)  pour 

voir la variation de chaque paramètre pour les différentes anomalies du signal HVR. 

  N° :  
enregistrement 

RRmoy 
sec.10-4 

RRmax 
sec.10-4 

RRmin 
sec.10-4 

VARRR 
sec².10-4 

SDRR 
sec.10-4 

Extrasystole auriculaire 
105 bpm 

209 5951 
 

9639 
 

3667 
 

113 
 

1064 
 

Extrasystole auriculaire 
75 bpm 

232 9147 
 

31861 
 

6917 
 

2718 
 

5213 
 

 

Tableau VI.5 - Mesure des paramètres temporels. 



 
 

 

Pour la variance, on trouve une augmentation énorme de ce paramètre du rythme ESV (105 

bpm) jusqu'à l’ESV (75 bpm). Comme ce paramètre exprime la puissance totale, donc il y 

a une augmentation de cette dernière durant la diminution du nombre des battements 

cardiaques par minute, ceci est caractérisé aussi par l’évolution des paramètres SDRR de 

(0.0470 à 0.3025 sec), SDRRmoy de (0.0587 à 0.2090 sec), deltat_totalRR  de (0.0587 à 

1.5113 sec) (voir la figure VI.4). 

  ESA 
209 

ESA 
232 

SDRRmoy                     (sec.10-4) 587 2090 
SDRR                             (sec.10-4) 470 3025 
SDARR                          (sec.10-4) 587 2090 
VARRR                         (sec².10-4) 22 915 
delta_totalRR              (sec.10-4) 587 15113 
RMSSD1                       (sec.10-4) 492 4209 
RR50 135 14 
PRR50                               (%) 40.66 23.73 
STV                                (sec.10-4) 336 5353 
II 0.6177 0.8654 

 
Tableau VI.6 - Mesure des paramètres temporels de la 

                  variabilité du rythme cardiaque RR. 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure VI.4 - La dispersion (delta_total) du rythme RR dans le cas anormal ESA (75 à 105 bpm). 

 

Pour le RMSSD1 qui exprime les variations des battements adjacents, on remarque aussi 

une augmentation de ce dernier et cela explique que la moyenne  de la quantité de la 

différence  des RR successifs augmente lors de la diminution du nombre  des battements 

cardiaques, même chose pour le STV qui traduise variabilité à court terme, et les indices 



 
 

 

non linéaire du Poincaré Plot, ceci est caractérisé aussi par l’évolution des paramètres SD1 

de(0.0348 à 0.2976 sec), SD2 de (0.0565 à 0.3022 sec), SD12 de (0.6156 à 0.9848),  la 

surface de l’ellipse S de (0.0062 à 0.2826 sec), et la fonction DFA qui  montre une 

augmentation de la variabilité du rythme cardiaque de (1.023 à 1.099). 

En conséquence, pour tous les paramètres mesurés, on constate une relation inversement 

proportionnelle au nombre des battements cardiaques par minutes.  

 
  ESA 

209 
ESA 
232 

SD1                   (sec.10-4) 348 2976 
SD2                   (sec.10-4) 565 3022 
SD12                (10-4) 6159 9848 
S                        (sec².10-4) 62 2826 
DFA (rapide) 1.023 1.099 
DFA (lente) 0.023 0.01 

 
Tableau VI.7 - Mesure des paramètres quantitatifs de 
                      la variabilité du rythme cardiaque RR. 

 

Les différentes composantes spectrales sont calculées et regroupées dans le tableau (VI.8) 
ci-dessous : 
 

  ESA 
209 

ESA 
232 

VLF RR              (Hz) 0.0046 0.0034 

FVLF RR         (sec².10-4) 0.0118 0.3807 
LF RR                 (Hz) 0.11 0.10 
FLF RR           (sec².10-4) 3.77 4.82 
HF RR               (Hz) 0.304 0.308 
FHF RR          (sec².10-4) 2.25 2.45 
LF/HF 1.6756 1.9673 

 
Tableau VI.8 - Composantes spectrales. 

 

La lecture par ligne du tableau, on trouve que la FLF est prédominante dans les deux cas de 

l’ESA, et ceci signifiée que le marqueur de l'activité sympathique traduise un déséquilibre 

de rapport LF/HF entre les deux composantes spectrales (FLF et FHF). 

Il est intéressant de noter dans ces cas étudiés que le composante FLF est un paramètre 

dont la variation est corrélée directement avec la variation des battements cardiaques par 

minute, cette variation augmente quand ce dernier diminue. Donc pour le cas de la  

décélération, la majorité de la puissance spectrale est concentrée dans la bande 

correspondante à la composante FLF. 



 
 

 

VI.4.1.3. Bloc de Branche  

VI.4.1.3.1. Bloc de Branche Droit (BBD) 

Le tableau (VI.9), (VI.10), représente les paramètres mesurés dans le domaine temporel 

pour le bloc de branche droite : 

 La bradycardie [BBD de 49 bpm] qui représente une décélération lente, la 

tachycardie [BBD de 97 bpm] qui représente une forte accélération. 

 La plus importante accélération du rythme cardiaque est la tachycardie régulière 

qui se trouve d’une manière permanente dans la tachycardie sinusale. 

 

 
  

N° : enregistrement RRmoy 
sec.10-4 

RRmax 
sec.10-4 

RRmin 
sec.10-4 

VARRR 
sec².10-4 

SDRR 
sec.10-4 

BBD           (49 bpm) 124 12130 
 

13167 
 

11417 
 

12 
 

342 
 

BBD2        (72 bpm) 118 8419 15389 
 

6611 
 

12.5 
 

359 
 

BBD1        (73 bpm) 118 8254 
 

9778 
 

6667 
 

13 
 

363 
 

BBD        (97 bpm) 212 6267 
 

8389 
 

4833 
 

35 
 

589 
 

 

Tableau VI.9 - Mesure des paramètres temporels. 

 

 La lecture du tableau par ligne (tableau VI.9) ou colonne (tableau VI.10), montre 

une faible production de la puissance totale pour le cas BBD de (49 bpm) et de la quantité 

réduite concernant tous les indices linéaire et non linéaire par rapport à BBD de (97bpm) 

oǔ on trouve une variance assez importante, qui explique une énorme production de 

puissance à cause de la forte variation du nombre de battements cardiaque par minute. 

Cette dernière  provoque  aussi une augmentation des autres paramètres. 

 Pour le BBD de (72-73 bpm) représente une concentration de puissance est moins 

réduite ainsi que les autres paramètres et ceci par rapport à la tachycardie. Ceci est 

clairement représenté par l’intervalle de la variation du nombre de battements cardiaques 

par minute. 

En conséquence, pour tous les paramètres mesurés, on constate une relation 

proportionnelle au nombre des battements cardiaques par minutes.  

 

 

 



 
 

 

 

 
  BBD 

124 
BBD2 
118 

BBD1 
118 

BBD 
212 

SDRRmoy               (sec.10-4) 190 
 

337 
 

164 
 

298 
 

SDRR                      (sec.10-4) 148 
 

156 
 

197 
 

289 
 

SDARR                   (sec.10-4) 190 
 

217 
 

243 
 

298 
 

VARRR                   (sec².10-4) 2.1798 2.5099 
 

3.8715 8.3695 

delta_total_RR         (sec.10-4) 727 
 

1027 
 

1119 
 

1493 
 

RMSSD1                  (sec.10-4) 229 
 

283 
 

301 
 

363 
 

RR50                         12 
 

13 
 

15 
 

18 
 

PRR50                         (%) 3.43 
 

15.48 
 

16.49 
 

23.38 
 

STV                         (sec.10-4) 127 
 

152 
 

161 
 

257 
 

II      0.6106 
 

0.6125 
 

0.7901 
 

0.8998 
 

SD1                         (sec.10-4) 256 
 

215 
 

195 162 

SD2                         (sec.10-4) 315 
 

237 
 

175 129 

SD12                       (10-4) 8127 
 

9072 11143 12558 

S                              (sec².10-4) 253340 16008 10721 65653 
DFA (rapide) 0.4857 0.8545 1.02 1.4785 
DFA (lente) 1.0212 0.089 0.045 0.0087 

 
Tableau VI.9 - Mesure des paramètres linéaire et non linéaire de 

                                                      la variabilité du rythme RR. 
 
 

A partir des résultats tirés du tableau (VI.10), on trouve que la LF est prédominante dans le 

cas BBD de (72-97 bpm). 

Suivant une lecture par ligne, on constate que pour les quatre blocs de branche droit de (49 

à 97 bpm)  une très forte valeur des composantes spectrales FLF. Le rapport LF/HF 

exprime clairement ce déséquilibre entre les deux composantes spectrales. Donc la nature 

de cette pathologie est traduite par une forte concentration de la puissance spectrale dans la 

bande correspondante à la composante LF. 

 

 



 
 

 

 

 BBD 
124 

BBD2 
118 

BBD1 
118 

BBD 
212 

VLF RR             (Hz) 0.0058 
 

0.0041 
 

0.0061 
 

0.0034 
 

FVLF RR      (sec².10-4) 4 
 

48 
 

60 
 

75 
 

LF RR               (Hz) 0.0404 
 

0.0409 
 

0.0428 
 

0.0404 
 

FLF RR        (sec².10-4) 112 
 

314 
 

99 
 

79 
 

HF RR              (Hz) 0.3495 
 

0.1732 
 

0.1530 
 

0.1515 
 

FHF RR       (sec².10-4) 12 
 

40 
 

48 
 

40 
 

LF/HF 9.3333 7.8500 1.1250 1.9750 
 

 

Tableau VI.10 - DSPs de la variabilité des intervalles RR. 

         

   VI.4.1.3.2. Bloc de Branche gauche (BBG) 

Les différentes paramètres mesurés dans le domaine temporel sont calculés et regroupées 

dans le tableau (VI.11), (VI.12) ci-dessous : 

 

  N° : enregistrement RRmoy 
sec.10-4 

RRmax 
sec.10-4 

RRmin 
sec.10-4 

VARRR 
sec².10-4 

SDRR 
sec.10-4 

BBG        (94 bpm) 109 6422 
 

8000 
 

5722 
 

12 
 

345 
 

BBG        (69 bpm) 111 8678 
 

9333 
 

7833 8.9177 
 

299 
 

 

Tableau VI.11 - Mesure des paramètres temporels. 

 

On constate, que tous les paramètres mesurés sont inversement proportionnelle au nombre 

des battements cardiaques par minute. 

 

 

 



 
 

 

 BBG 
109 

BBG 
111 

SDRRmoy               (sec.10-4) 178 176 
 

SDRR                       (sec.10-4) 165 116 
 

SDARR                     (sec.10-4) 178 
 

176 
 

VARRR                    (sec².10-4) 2.7165 
 

1.3387 

delta_total RR          (sec.10-4) 1113 
 

590 
 

RMSSD1                   (sec.10-4) 167 144 
 

RR50                          4 
 

29 
 

PRR50                       (%) 5.97 
 

16.02 
 

STV                           (sec.10-4) 93 
 

115 
 

II      0.7095 
 

0.9156 
 

SD1                           (sec.10-4) 118 
 

102 
 

SD2                          (sec.10-4) 199 
 

127 
 

SD12                        (10-4) 5914 
 

8026 
 

S                               (sec².10-4) 7.3684 
 

4.0833 

DFA (rapide) 1.075 1.023 

DFA (lente) 0.0045 0.0085 

 
Tableau VI.12 - Mesure des paramètres temporels de la 

      variabilité du rythme RR. 
 

 BBG 
109 

BBG 
111 

VLF RR             (Hz) 0.0064 
 

0.0037 
 

FVLF RR     (sec².10-4) 0.23 
 

0.35 
 

LF RR               (Hz) 419 
 

0.0451 
 

FLF RR       (sec².10-4) 5 
 

4.12 
 

HF RR             (Hz) 0.1515 
 

0.1511 
 

FHF RR      (sec².10-4) 3.3903 3.1169 
 

LF/HF 1.2811 1.3218 
 

 
Tableau VI.13 - Mesure des paramètres spectraux par 

                               la méthode non paramétrique (Welch). 



 
 

 

Les résultats obtenus après application de l’algorithme de Welch pour le calcul de densité 

spectrale de puissance (DSP), sont présentés dans le tableau (VI.13) pour le rythme BBG. 

On constate globalement que le FLF est prédominante, par rapport à celui de la FHF. En 

effet, que le rapport LF/HF est supérieure de 1,  ceci signifié que l'activité sympathique. 

VI.4.2. Influences de l’âge et le sexe sur HVR 

 Dans cette partie on va étudier l’effet de l’âge et le sexe sur la variabilité cardiaque 

en se basant sur les indices temporels et les paramètres non linéaire. 

Les résultats obtenus par l’application de cette approche sur des ensembles d’ECG pour 

des groupes de femmes et l’homme en bonne santé et d’âge différents (32-84 ans) de la 

base de donnée MIT/BIH sont décrits et étudies dans ce qui suit : 

 Le tableau (VI.14) regroupe le numéro d’enregistrement des signaux testés, l’âge 

des patients, le sexe et le nombre des échantillons analysés.  

 

N° d’enregistrement âge sexe Echantillon 

212 32 ans F 23024 jusqu’à 37297 

230 32 ans M 21111 jusqu’à 39000 

105 73ans F 126467    jusqu’à  146531 

223 73 ans M 135230 jusqu’à  149937 

102 84 ans F 43481 jusqu’à  61947 

222 84 ans M 9043     jusqu’à  36743 

 

Tableau VI.14 - description des signaux ECG. 

 

Le tableau (VI.15) regroupe les résultats obtenus pour différents âges pour un même sexe 

(féminin ou masculin) et différents sexe pour un même l’âge. 

 

 



 
 

 

  212 /F 
32 ans 

230/M 
32 ans 

105 /F 
73 ans 

223/M 
73 ans 

102 /F 
84ans 

222 /M 
84ans 

RRmoy                   (sec. 10-4 ) 9567 8112 7204 7132 7184 7092 
SDRRmoy            (sec.10-4) 310 195 157 151 152 135 
SDRR                   (sec.10-4) 177 173 98 121 110 102 
SDARR                (sec.10-4) 200 195 188 151 152 133 
VARRR               (sec².10-4) 3.3891 2.9963 2.62938 1.4293 0.9700 0.055 
delta_totalRR       (sec.10-4) 715 686 639 550 435 211 
RMSSD1              (sec.10-4) 188 168 112 132 44 41 
RR50                       5 4 1 1 5 4 
PRR50                    (%) 8.45 6.78 2.33 1.82 1.06 0.37 
STV                     (sec.10-4) 142 81 66 71 40 50 
II      1.9735 0.7173 0.7667 0.6334 0.7661 0.1805 
SD1                     (sec.10-4) 412 119 99 90 30 18 
SD2                     (sec.10-4) 312 212 247 139 200 145 
SD12                   (10-4) 13205 5613 4008 3644 1500 1241 
S                          (sec².10-4) 9.0383 7.9256 7.6821 3.9301 4.8850 2.5447 
DFA (rapide) 1.1044 1.045 1.0020 1.0014 0.9154 0.7871 
DFA (lente) 0.0415 0.1454 0.0561 0.1621 0.0954 0.8540 

 
Tableau VI.15 - Mesure des paramètres linéaire et non linéaire de 

                                                      la variabilité du rythme cardiaque. 
 

(212 /F, 230/M) 32 ans, (105 /F, 223/M) 73 ans, et (102 /F, 222 /M) 84 ans, représentées 

deux sexes pour un même l’âge ou différents âges pour un même sexe (féminin ou 

masculin).  

VI.4.2.1. Cas des sujets de même âge et de sexe différent  

 La lecture par deux colonnes du tableau, montre une faible production de la 

puissance totale chez les hommes et de la quantité réduite concernant tous les paramètres 

temporels par rapport à les femmes oǔ on trouve une dispersion assez importante, qui 

explique une énorme production de puissance. 

Cette faible variabilité est bien caractérisée par la mesure de la dispersion totale 

(delta_totalRR) pour les masculin de (0.0686 sec) à l’âge de 32ans, (0.0550) à l’âge de 73 

et  de (0.0211 sec) à l’âge de 84 ans  ce qui permet de décrire de quelle façons les valeurs 

observées se répartissent en grandeur autour de la moyenne. D’un autre coté, une 

variabilité  du rythme cardiaque est très forte et une accélération légère à cause de la forte 

variation de la tendance FDA (rapide) (0.9154 à 1.1044) dans le cas d’un sexe féminin. 

En conséquence,  que l’existence  de  différence  significative  de  la  dépolarisation  

cardiaque  entre  les  deux sexes  est  maintenant  bien  connue.  En  effet,  on  peut  

observer  que  la variabilité du rythme cardiaque RR  est forte chez la femme (voir la figure 

VI.5). 



 
 

 

 

 Figure VI.5 - la variabilité du rythme RR dans le cas de même âge. 

 
VI.4.2.2. Cas des sujets de même sexe et l’âge différent  

 La lecture par colonne du tableau (VI.15), on constate une diminution des valeurs 

de SDQT, VARQT, FDA (rapide), SD1, SD2 et la surface avec l’avancement dans l’âge. 

Comme ces paramètres expriment respectivement  l’écart type de la variabilité de 

l’intervalle QT instantanée et l’écart type de la variabilité l’intervalle QT globale, donc il y 

a une faible dispersion des points autour de la moyenne  durant l’augmentation de l’âge. 

A partir des différentes composantes spectrales tirées du tableau (VI.15) pour la méthode 

de Welch, On constate une diminution des valeurs de la VLF et la FLF avec une 

augmentation de l’âge chez (M/F). Ce déclin commence dans l'enfance. Les enfants en bas 

âge ont une activité sympathique élevée qui diminue rapidement entre les âges 5 et 10 

années. De même, que dans les adultes, une atténuation de l'arythmie respiratoire de sinus 

avec avancement de l'âge  prédomine habituellement [23]. 

 



 
 

 

 

 212 /F 
32 ans 

230/M 
32 ans 

105 /F 
73 ans 

223/M 
73 ans 

102 /F 
84ans 

222 /M 
84ans 

VLF RR             (Hz) 0.0038 0.0033 0.0038 0.0046 0.0041 0.0034 

FVLF RR     (sec².10-4) 55 92 43 39 29 14 
LF RR               (Hz) 0.0413 0.0400 0.0423 0.0417 0.0407 0.0404 
FLF RR        (sec².10-4) 37 62 29 36 22 29 
HF RR              (Hz) 0.1500 0.1501 0.3077 0.1529 0.2726 0.3041 
FHF RR      (sec².10-4) 3.6098 9.5367 2.0422 2.9031 3.7781 5.0214 

 
Tableau VI.15 - Mesure des composantes spectrales de 

                      la variabilité du rythme cardiaque. 

 

 Dans notre travail on s’intéresse à l’analyse de variabilité de l’intervalle Q-T et de 

sa corrélation avec le rythme cardiaque dans différents cas pathologiques. 

 VI.4.3. Analyse de la variabilité de l’intervalle QT et de sa corrélation          
     avec le rythme cardiaque 

A partir des différents signaux de la base de données MIT-BIH  pour les différentes 

anomalies déjà citées, l’analyse par les deux  méthodes temporelle et spectrale est 

représentée comme suite : 

VI.4.3.1. Cas Extrasystole ventriculaire (ESV)  

 Le tableau (VI.16-VI.17-VI.18), regroupe les résultats obtenus pour les différents 

cas étudiés. Ainsi : 

Pour la colonne du tableau correspondant du rythme normal, on constate une faible 

quantité des indices temporels, cela explique une faible ou légère variabilité de l’intervalle 

QT et du rythme cardiaque normal RR, ceci concernant le (SDRR, SDQT) de (0.0185, 

0.0060) sec, (VARRR, VARQT) de (0.254, 0.43635)* 10-4 sec², RMSSD1(QT, RR) de 

(0.0198, 0.0001) sec, STV (QT, RR), deltat_total(QT, RR), et touts les paramètres non 

linéaire (SD1-SD2-SD12-S- DFA (rapide).   

 

 

 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Tableau VI.16 - Mesure des paramètres temporels. 

 

  RN 
101 

ESV 
106 

ESV 
208 

ESV 
233 

SDRRmoy                 (sec.10-4) 254 
 

2364 881 
 

507 
SDQTmoy                 (sec.10-4) 74 208 217 206 
SDRR                        (sec.10-4) 185 

 
844 699 

 
443 

 SDQT                        (sec.10-4) 66 180 173 165 
SDARR                     (sec.10-4) 3.4239 2364 881 

 
507 

 SDAQT                     (sec.10-4) 74 208 217 206 
VARRR                    (sec².10-4) 0.254 

 
71 49 

 
20 
 VARQT                    (sec².10-4) 0.43635 3.2452 2.9798 206 

delta_totalRR           (sec.10-4) 747 
 

3948 
 

2056 
 

1712 
 delta_tatalQT            (sec.10-4) 373 761 738 845 

RMSSD1_RR           (sec.10-4) 172 
 

1171 960 
 

532 
 RMSSD1_QT           (sec.10-4) 198 616 499 527 

RR50                 10 
 

75 138 
 

68 
 QT50                 1 40 20 19 

PRR50                           (%) 7.94 
 

79.79 
 

86.79 
 

73.12 
 STV_RR                    (sec.10-4) 232 

 
758 

 
654 

 
479 

 STV_QT                    (sec.10-4) 1.27 43.01 29.85 33.33 
II_RR                                  1.1200 

 
0.7267 

 
1.1420 

 
1.0227 

 II_QT                                  1.7256 0.6754 0.3645 0.3312 
 

Tableau VI.17 - Mesure des paramètres temporels de la variabilité 
                              de l’intervalle QT et la variabilité du rythme RR. 

 

 RN 
70 bpm 

ESV 
89 bpm 

ESV 
92 bpm 

ESV 
108 bpm 

N° : enregistrement 101 106 208 233 

RRmoy      (sec.10-4) 8567 8150 
 

6565 
 

5762 
 QTmoy      (sec.10-4)  3962 3893 3645 3312 

RRmax      (sec.10-4)         9556 13750 10333 
 

8194 

QTmax      (sec.10-4) 4494 4972 4694 4222 

RRmin       (sec.10-4) 7500 
 

4528 
 

28 
 

3694 
 QTmin       (sec.10-4) 

sec.10-4 
3667 3056 3000 2111 

VARRR     (sec².10-4) 20 
 

1272 
 

254 91 
 VARQT     (sec².10-4) 1.9739 15 16 14 

SDRR        (sec.10-4) 446 
 

3567 
 

1594 
 

955 
 SDQT        (sec.10-4) 140 390 394 375 
 



 

D’autre part, touts les  paramètres mesurés dans le domaine temporel  pour la variabilité de 

l’intervalle QT présente une faible production par rapport à la

dans le cas du rythme normal et les trois cas ESV (70 à 108bpm) (voir la figure VI.6).

La lecture par colonne du tableau (VI.17

variabilité de l’intervalle QT   par rapport à le cas du 

paramètres deltat_totalRR, SD1, SD2, SD12, S,  et la fonction DFA (rapide) assez 

importante, qui explique une énorme production de puissance à cause de la forte variation 

du nombre de battements cardiaque par minute (89

Figure VI.6

 

 

SD1_RR               (sec.10
SD1_QT               (sec.10
SD2_RR               (sec.10
SD2_QT               (sec.10
SD12_RR             (10
SD12_QT             (10
S_RR                    (sec².10
S_ QT                     (sec².10
DFA_RR (rapide)
 DFA_QT (rapide)
DFA _RR (lente)
DFA _QT (lente)

 
Tableau VI.18
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D’autre part, touts les  paramètres mesurés dans le domaine temporel  pour la variabilité de 

l’intervalle QT présente une faible production par rapport à la variabilité du rythme RR  

dans le cas du rythme normal et les trois cas ESV (70 à 108bpm) (voir la figure VI.6).

La lecture par colonne du tableau (VI.17-VI.18), montre une  faible dispersion de la 

variabilité de l’intervalle QT   par rapport à le cas du rythme cardiaque RR o

paramètres deltat_totalRR, SD1, SD2, SD12, S,  et la fonction DFA (rapide) assez 

importante, qui explique une énorme production de puissance à cause de la forte variation 

du nombre de battements cardiaque par minute (89 à 108 bpm). 

Figure VI.6 - Le SD (QT-RR) dans le cas normal et le ca ESV.

RN 
101 

ESV 
106 

ESV 
208 

ESV
233 

SD1_RR               (sec.10-4) 121 
 

828 
 

679 
 

376 
 SD1_QT               (sec.10-4) 140 435 353 373 

SD2_RR               (sec.10-4) 231 
 

851 
 

714 
 

497 
 SD2_QT               (sec.10-4) 139 335 427 371 

SD12_RR             (10-4) 5269 
 

9723 
 

9503 
 

7562
 SD12_QT             (10-4) 281 901 718 745 

S_RR                    (sec².10-4) 8.8019 
 

221 
 

152 
 

59 
 S_ QT                     (sec².10-4) 6.1232 46 47 43 

DFA_RR (rapide) 0.012 1.02 1.45 1.99 
DFA_QT (rapide) 0.002 0.48 0.991 

1 
1.45 

DFA _RR (lente) 2.45 
 

0.78 0.60 0.40 
DFA _QT (lente) 2.05 0.55 0.44 0.36 

Tableau VI.18 - Mesure des paramètres quantitatifs de 
                                la variabilité de l’intervalle QT et HVR.

 

 

 

D’autre part, touts les  paramètres mesurés dans le domaine temporel  pour la variabilité de 

variabilité du rythme RR  

dans le cas du rythme normal et les trois cas ESV (70 à 108bpm) (voir la figure VI.6). 

VI.18), montre une  faible dispersion de la 

rythme cardiaque RR oǔ on trouve les 

paramètres deltat_totalRR, SD1, SD2, SD12, S,  et la fonction DFA (rapide) assez 

importante, qui explique une énorme production de puissance à cause de la forte variation 

 

RR) dans le cas normal et le ca ESV. 

ESV 
 

 
 
 
 

7562 
 
 
 
 
 
 
 

 
la variabilité de l’intervalle QT et HVR. 



 
 

 

Les composantes spectrales calculées pour chaque cas sont résumées dans le tableau 

(VI.19) suivant : 

  RN 
101 

ESV 
106 

ESV 
208 

ESV 
233 

VLF RR            (Hz) 0.0036 
 

0.0033 
 

0.0122 
 

0.0041 
 VLF QT            (Hz) 0.0303 0.0091 0.0053 0.0066 

FVLF RR     (sec2 *10-4) 837 
 

11 
 

22 
 

28 
 FVLF QT     (sec2 *10-4) 0.912 29 18 11 

LF RR              (Hz) 0.0484 
 

0.071 0.085 0.05 
 LF QT              (Hz) 0.0908 0.1279 0.0423 0.0426 

FLF RR       (sec2 *10-4) 2 
 

90 66 249 
 FLF QT       (sec2 *10-4) 2.9571 35 45 57 

HF RR             (Hz) 0.1537 
 

0.355 0.22 0.20 

HF QT             (Hz) 0.3330 0.1918 0.2272 0.3767 

FHF RR       (sec2 *10-4) 4.1345 
 

511 321 305 

FHF QT       (sec2 *10-4) 9.0558 155 152 92 

LF/HF (RR) 0.4837 0.1761 0.2056 0.8164 

LF/HF (QT) 0.3265 0.2258 0.2961 0.6196 

 
Tableau VI.19 - Composantes spectrales. 

 

D’après le tableau, on constate des pics dominants autour de (0.20 à 0.35 Hz) (HVR) et 

(0.19 à 0.37 HZ) (QT) qui représentent la concentration de la variance de puissance dans 

cette bande (0.15-0.4 Hz). Ceci explique la composante HF est prédominante pour les trois 

cas ESV de (89 à 108 bpm) par rapport a la composante LF. Ce déséquilibre des deux 

composantes est bien caractérisé par le rapport LF/HF qui varie de LF/HF (RR) [0.1761 à 

0.8164], et LF/HF (QT) [0.2258 à 0.6196]. 

Donc durant le rythme d’accélération de battements cardiaques par minute, la majorité de 

la puissance spectrale produit est concentrée dans la bande correspondante à la composante 

HF. Ceci explique le fait que cette dernière augmente avec la croissance du nombre de 

battements par minute. 

 

VI.4.3.2. Extrasystole Auriculaire (ESA)  

Le tableau (VI.20)  représente les différents paramètres mesurés dans le domaine temporel 

pour les deus cas ESA. 

L’ESA de 75bpm qui représente une accélération forte (variance (RR-QT) de (0.2718-

0.0016 sec²), SD (RR-QT) de (0.5213-0.0404 sec)), une ESV de 105 bpm qui représente 

une  accélération légère (variance (RR-QT) de (0.0113-0.000335 sec²), SD (RR-QT) de 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Tableau VI.20 - Mesure des paramètres temporels. 

(0.1064-0.0183sec)). D’autre part, ESA (105bpm) de QTmoy (0.3135 sec), RRmoy 

(0.5951 sec) montre un racourssicement total de l’intervalle QT et RR  à cause de la 

variabilité faible du rythme RR (SDRR de 0.1064 sec) et ESV de 75 bpm signifié un 

allongement de l’intervalle QT et le rythme RR de QTmax (0.4972) à cause de la 

variabilité  forte du rythme RR autour de SDRR (0.5213 sec).  

La lecture par colonne du tableau (VI.21-VI.22), montre une faible quantité pour le cas 

ESA de 105 bpm et de la quantité réduite concertante SD (RR-QT), VAR (RR-QT), 

deltat_totla (RR-QT), STV (RR-QT), SD1 (RR-QT), SD2 (RR-QT), SD12 (RR-QT), S 

(RR-QT), DFA (rapide) par rapport à l’ESV de 75 bpm oǔ on trouve une dispersion assez 

importante de deltat_total (RR-QT) [1.5113-0.1905 sec) avec la diminution du nombre de 

battements par minute (voir la figure VI.7). 

Figure VI.7 - Le SD (QT-RR) dans le cas ESA. 

 

 Extrasystole auriculaire 
105 bpm 

Extrasystole auriculaire 
75 bpm 

N° : enregistrement 209 232 

RRmoy      (sec.10-4) 5951 9147 
 QTmoy      (sec.10-4) 3135 4226 

RRmax      (sec.10-4) 9639 
 

31861 
 QTmax      (sec.10-4) 3528 4972 

RRmin       (sec.10-4) 3667 
 

6917 
 QTmin       (sec.10-4) 2750 1528 

VARRR      (sec².10-4) 113 
 

2718 
 VARQT      (sec².10-4) 3.3555 16 

SDRR        (sec.10-4) 1064 
 

5213 
 SDQT        (sec.10-4) 183 

 
404 

 



 
 

 

 

  Extrasystole auriculaire 
105 bpm 

Extrasystole auriculaire 
75 bpm 

N° : enregistrement 209 232 

SDRRmoy               (sec.10-4) 587 2090 

SDQTmoy               (sec.10-4) 108 137 

SDRR                      (sec.10-4) 470 3025 

SDQT                      (sec.10-4) 71 250 

SDARR                   (sec.10-4) 587 2090 

SDAQT                   (sec.10-4) 108 137 

VARRR                   (sec².10-4) 22 915 

VARQT                   (sec².10-4) 0.5 6.2421 

delta_totalRR          (sec.10-4) 587 15113 

delta_tatalQT          (sec.10-4) 275 1905 

RMSSD1_RR          (sec.10-4) 492 4209 

RMSSD1_QT          (sec.10-4) 208 577 

RR50                 135 14 

QT50                 2 5 

PRR50                           (%) 40.66 23.73 

PQT50                           (%) 2.82 8.62 

STV_RR                   (sec.10-4) 336 5353 

STV_QT                     (sec.10-4) 35 58 

II_RR                                  0.6177 0.8654 

II_QT                                  0.7092 0.6557 

 
Tableau VI.21 - Mesure des paramètres temporels de la 
                           variabilité de l’intervalle QT et HVR. 

 
 

 ESA /209 
105 bpm 

ESA/232 
75 bpm 

SD1_RR                    (sec.10-4) 348 2976 

SD1_QT                    (sec.10-4) 147 408 

SD2_RR                    (sec.10-4) 565 3022 

SD2_QT                     (sec.10-4) 211 393 

SD12_RR                  (10-4) 6159 9848 

SD12_QT                  (10-4) 314 816 

S_RR                           (sec².10-4) 62 2826 

S_ QT                          (sec².10-4) 9.7552 50 

DFA_RR (rapide) 1.023 1.099 

DFA_QT (rapide) 1.04 2.01 

DFA _RR (lente) 0.023 0.01 

DFA _QT (lente) 2.21 1.08 

 
Tableau VI.22 - Mesure des paramètres non linéaire. 

 
 



 
 

 

 En effet, pour tous les paramètres mesurés, on constate une relation inversement 

proportionnelle au nombre des battements cardiaques par minutes. En conséquence, que la 

variabilité ou/ la dispersion  du rythme RR  est très forte avec la  variabilité et 

l’allongement  de l’intervalle QT, une accélération légère du rythme cardiaque RR avec la 

variabilité et le racourssicement de l’intervalle QT. 

 

 

.  ESA /209 
105 bpm 

ESA/232 
75 bpm 

VLF RR            (Hz) 0.0046 0.0034 

VLF QT            (Hz) 0.0050 0.0048 

FVLF RR     (sec2 *10-4) 0.0118 0.3807 

FVLF QT     (sec2 *10-4) 0.14 0.20 

LF RR              (Hz) 0.11 0.10 

LF QT              (Hz) 0.0403 0.0435 

FLF RR       (sec2 *10-4) 3.77 4.82 

FLF QT       (sec2 *10-4) 20 35 

HF RR             (Hz) 0.304 0.308 

HF QT             (Hz) 0.3979 0.2658 

FHF RR       (sec2 *10-4) 2.25 2.45 

FHF QT       (sec2 *10-4) 11 25 

LF/HF (RR) 1.6756 1.9673 

LF/HF (QT) 1.8182 1.4000 

 

Tableau VI.23 - Mesure des paramètres spectraux par 
                               la méthode non paramétrique (Welch). 

 
 
 

 La lecture par ligne du tableau (VI.23), on trouve que la FLF est prédominante dans 

les deux cas de l’ESA, et ceci signifiée que le marqueur de l'activité sympathique traduise 

un déséquilibre de rapport LF/HF entre les deux composantes spectrales (FLF et FHF).        

                                        

  VI.4.3.3. Bloc de Branche  

VI.4.3.3.1. Bloc de Branche Droit (BBD)  

Le tableau (VI.24-VI.25-VI.26), regroupe les résultats obtenus pour  quatre Bloc de 

Branche Droit (BBD) d'un rythme cardiaque de (49 à 97 bpm). 

 

 

 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Tableau VI.24 - Mesure des paramètres temporels. 

 

  BBD/124 
(49 bpm) 

BBD2/118 
(72 bpm) 

BBD1/118 
(73 bpm) 

BBD/212 
(97 bpm) 

SDRRmoy                 (sec.10-4) 190 337 
 

164 
 

298 
 SDQTmoy                 (sec.10-4) 86 138 118 81 

SDRR                        (sec.10-4) 148 156 
 

197 
 

289 
 SDQT                        (sec.10-4) 64 156 97 48 

SDARR                     (sec.10-4) 190 217 
 

243 
 

298 
 SDAQT                     (sec.10-4) 86 138 118 81 

VARRR                     (sec².10-4) 2.1798 2.5099 3.8715 8.3695 

VARQT                     (sec².10-4) 0.41 2.42 0.93 0.23 

delta_totalRR           (sec.10-4) 727 
 

1027 1119 
 

1493 
 delta_tatalQT           (sec.10-4) 291 1184 494 179 

RMSSD1_RR            (sec.10-4) 229 
 

283 
 

301 
 

363 
 RMSSD1_QT            (sec.10-4) 239 386 268 162 

RR50                 12 
 

13 15 
 

18 
 QT50                 2 12 6 1 

PRR50                           (%) 3.43 
 

15.48 
 

16.49 
 

23.38 
 PQT50                           (%) 2.82 14.29 8.82 1.25 

STV_RR                     (sec.10-4) 127 
 

152 
 

161 
 

257 
 STV_QT                     (sec.10-4) 84 84 72 87 

II_RR                                  0.6106 
 

0.6125 
 

0.7901 0.8998 
 II_QT                                  0.8409 0.97 1.1425 1.3036 

 

Tableau VI.25 - Mesure des paramètres temporels de la 
                          variabilité de l’intervalle QT et HVR. 

 
 

 
                                                        

 BBD 
(49 bpm) 

BBD2 
(72 bpm) 

BBD1 
(73 bpm) 

BBD 
(97 bpm) 

N° : enregistrement 124 118 118 212 

RRmoy           (sec.10-4) 12130 
 

8419 8254 
 

6267 
 QTmoy           (sec.10-4) 5081 5073 5039 3544 

RRmax           (sec.10-4) 13167 
 

15389 
 

9778 
 

8389 
 QTmax           (sec.10-4) 5472 5806 5750 3778 

RRmin            (sec.10-4) 11417 
 

6611 
 

6667 
 

4833 
 QTmin            (sec.10-4) 4667 3389 4583 3278 

VARRR          (sec².10-4) 12 
 

12.5 
 

13 
 

35 
 VARQT          (sec².10-4) 2.3470 8.6842 4.6882 1.8004 

SDRR             (sec.10-4) 342 
 

359 
 

363 
 

589 
 SDQT             (sec.10-4) 

 
153 
153 

295 
 

217 
 

134 
 



 
 

 

 BBD/124 
(49 bpm 

BBD2/118 
(72 bpm) 

BBD1/118 
(73 bpm) 

BBD/212 
(97 bpm) 

SD1_RR                  (sec.10-4) 256 215 
 

195 162 

SD1_QT                  (sec.10-4) 169 273 190 115 

SD2_RR                  (sec.10-4) 315 
 

237 175 129 

SD2_QT                  (sec.10-4) 133 312 238 150 

SD12_RR                (10-4) 8127 
 

9072 11143 12558 

SD12_QT                (10-4) 348 550 389 237 

S_RR                         (sec².10-4) 253340 16008 10721 65653 

S_ QT                        (sec².10-4) 7.0693 27 14 5.3894 

DFA_RR (rapide) 0.4857 0.8545 1.02 1.4785 

DFA_QT (rapide) 2.05 2.83 2.26 1.56 

DFA _RR (lente) 1.0212 0.089 0.045 0.0087 

DFA _QT (lente) 0.005 0.031 0.025 0.0033 

    
Tableau VI.26 - Mesure des paramètres non linéaire de 

                               la variabilité de l’intervalle QT et HVR. 
 

Pour la colonne du tableau correspondante au BBD 112 de (97 bpm), on constate une 

faible quantité de la variabilité de l’intervalle QT (raccourcissement de QTmoy : 0.3544 

sec) avec une forte valeur de la variabilité du rythme RR, cela explique une faible ou 

légère variabilité de l’intervalle QT et une accélération rapide ou une dispersion énorme de 

la variabilité du HVR.  

Cette faible variabilité est bien caractérisée par la mesure de la variance (0.000023 sec²), 

SDQT (0.0048 sec) (voir la figure VI.8), deltat_totalQT (0.0179 sec), RMSSD1_QT 

(0.0363 sec), SD2_QT( 0.150 sec), SD12_QT (0.237), S_QT(0.000538 sec), et DFA(lente) 

de (0.0033). 

Les paramètres SDRR, VARRR, deltat_totalRR,  RMSSD1_RR, RR50, STV_RR, et la 

fonction DFA (rapide) donnent des informations locales et quantitatives concernant les 

cycles RR successifs, et il est évident que ces paramètres seraient forts pour le rythme ESA 

de 97 bpm à cause  de la forte variation des intervalles successifs. 

D’autre part, la variabilité de l’intervalle QT dans les trois cas de DDB (49 à 73 bpm)  

présente une accélération rapide à cause de faible variabilité du rythme RR (DFA (lente) 

(0.045 à 1.0212)) et l’allongement de l’intervalle QT (QTmoy de (0.5039 à 0.5081sec)). 

En conséquence, pour la variabilité de l’intervalle QT est inversement proportionnelle avec 

la variabilité du rythme RR. 

 

 

 



 
 

 

Figure VI.8 - Le SD (QT-RR) dans le cas BBD. 

 

Les résultats obtenus après application de la méthode de Welch pour l’estimation de la 

densité spectrale (DSP) sont présentés dans le tableau (VI.27) : 

 

 
  BBD/124 

(49 bpm 
BBD2/118 
(72 bpm) 

BBD1/118 
(73 bpm) 

BBD/212 
(97 bpm) 

VLF RR            (Hz) 0.0058 
 

0.0041 
 

0.0061 
 

0.0034 
 VLF QT            (Hz) 0.0063 0.0033 0.0048 0.0061 

FVLF RR     (sec2 *10-4) 8 
 

48 
 

60 
 

75 
 FVLF QT     (sec2 *10-4) 8.9904 29 18 10 

LF RR              (Hz) 0.0404 
 

0.0409 
 

0.0428 
 

0.0404 
 LF QT              (Hz) 0.0439 0.0401 0.0432 0.0426 

FLF RR       (sec2 *10-4) 112 
 

314 
 

99 
 

79 
 FLF QT       (sec2 *10-4) 6.9070 64 26 7.7475 

HF RR             (Hz) 0.3495 
 

0.1732 
 

0.1530 
 

0.1515 
 HF QT             (Hz) 0.1505 0.3973 0.1535 0.1522 

FHF RR       (sec2 *10-4) 12 
 

40 
 

48 
 

40 
 FHF QT       (sec2 *10-4) 0.53853 8.0481 2.9552 0.44663 

LF/HF (RR) 9.3333 7.8500 1.1250 1.9750 

LF/HF (QT) 12.8257 7.9522 8.7981 17.3466 

 
Tableau VI.27 - Mesure des paramètres spectraux. 

 

Notant que dans cette étude la composante FLF est un paramètre dont la variation est 

corrélée directement avec la variabilité de SDQT. Cette variation augmente quand ce 

dernier diminué. Donc pour le cas de la décélération, la majorité de la puissance spectrale 

est concentré dans la bande correspondante à la composante FLF.    



 
 

 

Les observations confirment aussi la présence d’une prolongation progressive de QT à  

faible rythme cardiaque dans le cas de maladie des coronaires, de l’infarctus du myocarde, 

et de cardiopathie hypertrophique [24], ce qui peut indiquer une inhomogénéité de la 

repolarisation ventriculaire et le risque d’une arythmogénèse. 

VI.4.3.3.2. Bloc de Branche Gauche (BBG) 

L’analyse est une étude comparative de la variabilité  de l’intervalle QT et de sa corrélation 

avec la variabilité du rythme cardiaque RR par de deux cas pathologiques : Bloc de 

Branche Gauche: BBG (94 bpm) et BBG (69 bpm). 

Le tableau (VI.28-VI.29)  regroupe les résultats obtenus dans le domaine temporel pour les 

deux cas BBG : 

Le BBG de (94 bpm) qui représente une accélération forte, BBG de (69 bpm) qui 

représente une légère ou une faible accélération. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Tableau VI.28 - Mesure des paramètres temporels. 

 

La lecture par colonne du tableau, montre une faible production de la puissance totale  pour 

le cas de BBG (69 bpm) et de la quantité réduite concernant : 

- Un raccourcissement de l’intervalle QT de QT moy (0.3621 sec). 

- SD (RR-QT) de (0.0116-0.0.0073 sec), la variance (RR-QT) de (0.00013-0.000053 

sec²). (voir la figure VI.9) 

 

 BBG 
(94 bpm) 

BBG 
(69 bpm) 

N° : enregistrement 109 111 

RRmoy         (sec.10-4) 6422 
 

8678 

QTmoy         (sec.10-4) 5432 3621 

RRmax         (sec.10-4) 8000 
 

9333 
 QTmax         (sec.10-4) 6806 4111 

RRmin          (sec.10-4) 5722 
 

7833 

QTmin          (sec.10-4) 4778 3111 

VARRR        (sec².10-4) 12 
 

8.9177 
 VARQT        (sec².10-4) 12 2.4645 

SDRR           (sec.10-4) 345 
 

299 
 SDQT           (sec.10-4) 351 157 



 
 

 

  BBG 
(94 bpm) 

 

BBG 
(69 bpm) 

SDRRmoy                 (sec.10-4) 178 176 
 SDQTmoy                 (sec.10-4) 186 83 

SDRR                        (sec.10-4) 165 116 
 SDQT                        (sec.10-4) 163 73 

SDARR                     (sec.10-4) 178 
 

176 
 SDAQT                     (sec.10-4) 186 83 

VARRR                       (sec².10-4) 2.7165 
 

1.3387 

VARQT                       (sec².10-4) 2.66 0.53 

delta_totalRR             (sec.10-4) 1113 
 

590 
 delta_tatalQT             (sec.10-4) 963 354 

RMSSD1_RR            (sec.10-4) 167 
 

144 
 RMSSD1_QT            (sec.10-4) 304 217 

RR50                 4 
 

29 
 QT50                 6 4 

PRR50                           (%) 5.97 
 

16.02 
 PQT50                           (%) 7.69 5.33 

STV_RR                    (sec.10-4) 93 
 

115 
 STV_QT                    (sec.10-4) 256 86 

II_RR                                  0.7095 
 

0.9156 
 II_QT                                  1.6291 0.8614 

SD1_RR                    (sec.10-4) 118 
 

102 
 SD1_QT                    (sec.10-4) 215 153 

SD2_RR                    (sec.10-4) 199 
 

127 
 SD2_QT                    (sec.10-4) 444 159 

SD12_RR                  (10-4) 5914 
 

8026 
 SD12_QT                  (10-4) 548 307 

S_RR                           (sec².10-4) 7.3684 
 

4.0833 

S_ QT                          (sec².10-4) 30 7.6357 

DFA_RR (rapide) 1.075 1.023 

DFA_QT (rapide) 2.73 1.04 

DFA _RR (lente) 0.0045 0.0085 

DFA _QT (lente) 0.12 0.01 

 

Tableau VI.29 - Mesure des paramètres non linéaire de 
                                la variabilité de l’intervalle QT et HVR. 

 

- Une dispersion totale de faible quantité : deltat_totla(RR-QT) de (0.0144-0.0217 

sec), SD1 (RR-QT) de (0.0102-0.0153 sec), SD2 (RR-QT) de (00.0127-0.0159 

sec), et la surface de l’ellipse de Poincaré Plote S (RR-QT) de (0.0004083-

0.000763 sec²). 

- la tendance de la  variabilité de (RR-QT) est de faibles accélérations présentées par 

la fonction DFA (rapide) (RR-QT) de (1.023-1.04)  et deltat_total. 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.9 - Le SD (QT-RR) dans le cas BBG. 

 

Pour la première colonne représentant le BBG de (94 bpm), montre une énorme de la 

concentration de puissance  à cause de la forte variation du nombre de battements et 

l’allongement de l’intervalle QTmoy de (0.5432 sec). Ceci est clairement représenté par : 

- SD (RR-QT) de (0.0165-0.0163 sec), la variance (RR-QT) de (0.000271-0.000266 

sec²). 

- Le deltat_total (RR-QT), RMSSD1 (RR-QT), SD1 (RR-QT), SD2 (RR-QT), DFA 

(rapide) (RR-QT) et S (RR-QT), présente une forte quantité par rapport à le BBG 

(69 bpm). 

 

En conséquence, que la variabilité du rythme cardiaque RR  est très forte avec la  

variabilité et l’allongement  de l’intervalle QT et de forte variation du nombre de 

battements, une accélération légère de la variabilité du rythme cardiaque RR avec la 

variabilité et le racourssicement de l’intervalle QT et de faible variation du nombre de 

battements. 

Le tableau (VI.30) regroupe les résultats obtenus dans le domaine spectral. On constate que 

la LF est prédominante dans les deux cas d’un bloc de branche gauche. Cci est clairement 

représenté par le rapport LF/HF caractérise l’équilibre sympho-vagale. 

 

 

 

 



 
 

 

  BBG 
(94 bpm) 

 

BBG 
(69 bpm) 

VLF RR            (Hz) 0.0064 
 

0.0037 
 VLF QT            (Hz) 0.0053 0.0062 

FVLF RR     (sec2 *10-4) 0.23 
 

0.35 
 FVLF QT     (sec2 *10-4) 35 8.1813 

LF RR              (Hz) 419 
 

0.0451 
 LF QT              (Hz) 0.0425 0.0435 

FLF RR       (sec2 *10-4) 5 
 

4.12 
 FLF QT       (sec2 *10-4) 126 10 

HF RR             (Hz) 0.1515 
 

0.1511 
 HF QT             (Hz) 0.1648 0.1553 

FHF RR       (sec2 *10-4) 3.3903 3.1169 

FHF QT       (sec2 *10-4) 96.6352 8.0290 

LF/HF (RR) 1.2811 1.3218 

LF/HF (QT) 1.3039 1.2455 

 
Tableau VI.30 - Mesure des paramètres spectraux. 

 
 

VI.4.4. Relation entre la variabilité de l’intervalle QT et la variabilité du    
             rythme RR 

L’intervalle R-R est couramment considéré comme l’unique source de la variation de 

l’intervalle Q-T [25-26]. Cependant, l’intervalle Q-T, qui représente toute la durée de 

dépolarisation et repolarisation ventriculaire, est principalement influencé par les 

changements de rythme cardiaque auxquels viennent s’ajouter, entre autres, l’activité 

nerveuse autonome [27-29]. 

L’intervalle Q-T reflète la durée globale de l’activité électrique ventriculaire et est souvent 

associé dans la littérature à la durée du potentiel d’action (noté APD pour Action Potential 

Duration en anglais) au niveau cellulaire [30-31]. Des études ont révélé à la fois une 

réponse "rapide", et une réponse "lente" de la réponse des intervalles APD à de brusques 

changements de la période cardiaque [32-34]. Comme ce phénomène de double adaptation 

existe au niveau cellulaire, il se répercute naturellement au niveau de l’ECG dans les 

intervalles Q-T, l’ECG correspondant à la somme des contributions cellulaires. 

 La réponse du Q-T au changement de la période cardiaque a été étudiée lors de 

changements brusques du rythme imposé [35]. Il a été démontré qu’il fallait 2 à 3 minutes 

pour recouvrir 90% du Q-T obtenu avant le test. L’analyse de la relation QT/RR, en 

considérant l’influence des intervalles R-R précédents, a été largement étudiée : Porta et 

al. [36] ont proposé un modèle permettant de quantifier la dépendance de la durée de 

repolarisation ventriculaire vis à vis de la période cardiaque, et en considérant d’autres 



 
 

 

facteurs non mesurables directement. Cette étude est cependant restreinte à des conditions 

de repos lorsqu’il n’y a pas de brusque changement de la période cardiaque, et a été reprise 

par Almeida et al. [37]. Une approche différente a été proposée par Badilini et al. [38] en 

ne considérant que des périodes cardiaques stables. Lorsque les intervalles R-R évoluent, 

on trouve différents travaux adaptés à ce cas non stationnaire, tels que : El Dajani et al. 

[39], qui ont proposé un modèle basé sur les réseaux de neurones, Larroude et al. [40], qui 

ont étudié l’évolution des intervalles Q-T en fibrillation auriculaire, Pueyo et al. [41-42], 

qui ont quand à eux proposé un modèle de la réponse du Q-T basé sur la moyenne des 

intervalles R-R précédents. Cette dernière méthode permet notamment d’adapter un 

modèle spécifique pour chacun des sujets. En effet, la relation Q-T/R-R étant différente 

pour chacun des sujets [43], il est important de modéliser cette relation de manière 

individuelle.  

 En général, une pente prononcée de l’intervalle QT/RR indique une dépendance 

très forte de l’intervalle QT à la cadence sinusale avec une prolongation importante à des 

cycles longs et un raccourcissement à de cycles plus courts [44]. À l’inverse, une pente 

moins prononcée indique que l’intervalle QT est moins dépendant du cycle cardiaque et ne 

se raccourcit pas à des cycles plus courts. La pente QT/RR est plus prononcée chez certains 

patients avec syndromes du QT long congénital et ceux à risque de mort subite après 

infarctus du myocarde.  

 Dans notre travail, la dépendance de l’intervalle QT à la fréquence cardiaque peut 

être évaluée grâce à une équation de régression linéaire entre les intervalles QT et les 

intervalles RR correspondants dans des fenêtres de temps présélectionnées.  

Selon l’approche de régression linéaire simple, la dynamique du QT est ainsi caractérisée  

par  la  pente  de  la  relation  entre  l’intervalle  QT  et  l’intervalle  RR,  appelée  pente  

QT/RR.  Cette  pente  qui  reflète  la  variation  du  QT  avec  la  fréquence  cardiaque  est  

une  propriété  intrinsèque  de  la  repolarisation  ventriculaire [45].  L’analyse  de  la 

repolarisation  ventriculaire  par  la  dynamique  du  QT  et  l’étude  de  la  pente  a 

notamment  été  utilisée  pour  évaluer  le  risque  de  mort  subite  chez  des  patients  

atteints  de  cardiomyopathie  hypertrophique [46],  des  patients  ayant  survécu  à  des  

arythmies  ventriculaires  durant  le  post-infarctus [47]   et  dans  les  syndromes  du  QT  

long.  Actuellement,  la  signification  pronostique  de  la  pente  QT-RR  dans  d’autres  

conditions morbides reste encore à déterminer. 

Le modèle linéaire de régression est présenté par la formule suivante : 

 



 
 

 

ô � �. � � U              (3) 

Oǔ  ô indique la variabilité de l’intervalle QT, � traduise la variabilité du rythme RR et 
�� 
présente la pente du  Áy/		 � ô/�. 
VI.4.4.1. Cas Extrasystole ventriculaire (ESV)  

L'approche de régression linéaire proposée pour déterminer la pente QT/RR a été calculée 

par l’utilisation de la base de données d'arythmie de MIT-BIH. 

Sur les figures (VI.10) jusqu’à (VI.13) sont illustrées la régression linéaires dans le cas 

normal et dans les trois cas de l’ESV. 

Après une comparaison visuelle des paramètres de régression, les courbes de régression 

sont utilisées même modèle dans différents cas pathologies.  

L’analyse de la pente de cette relation linéaire entre les espaces SDQT et SDRR a montré 

des valeurs plus élevées dans le cas ESV par rapport à le cas normal. 

Dans la figure (VI.10), illustre une diminution de la courbe linéaire, cela explique une 

légère variabilité dans le rythme cardiaque normal. Cette faible variabilité est bien 

caractérisée par la mesure du coefficient de la régression (ou la pente) (a=-0.04565), 

d’autre par le signe négative indique que la variabilité de SDQT est diminuée avec une 

légère variation du rythme RR.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.10 - Le SD (QT/RR) dans le cas normal. 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
 

 
Figure VI.11 - Le SD (QT/RR) dans le cas ESV (89 bpm). 

 

D’après les trois représentations linéaire des figures (VI.11 jusqu’à  VI.13), on constate 

que la pente QT/RR est positive, ceci signifié une variabilité forte de SD(QT) et SD(RR) 

(0.06146-0.8478)  à cause d’une forte dispersion  des cercles  (QT/RR). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.12 - Le SD (QT/RR) dans le cas ESV (92 bpm). 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.13 - Le SD (QT/RR) dans le cas ESV (108 bpm). 

VI.4.4.2. Extrasystole Auriculaire (ESA)  

Les figures (VI.14) et (VI.15) illustrées la régression linéaire dans le cas ESA de (75-105 

bpm). L’ESA montre une valeur élevé de la pente QT/RR (0.02414)  par rapport à  l’ESA 

de (75 bpm) et le cas normal, aussi une faible quantité  que  l’ESV. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.14 - Le SD (QT/RR) dans le cas ESA (105 bpm). 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.15 - Le SD (QT/RR) dans le cas ESA (75 bpm). 

D’autre part, la pente positive de la variabilité de SDQT sur  SDRR traduise une forte  

valeur à cause d’une dispersion élevée de SDQT/SDRR  et  L’ESA  de (75 bpm) montre 

une pente négative à cause d’une faible dispersion  de la pente SDQT/SDRR. 

VI.4.4.3. Bloc de Branche  

a) Bloc de Branche Droit (BBD)  

Les figures (VI.16- VI.19), montre une valeur élevé de la régression linéaire dans le cas 

BBD2 (72 bpm)  par rapport le reste, qui explique une faible dispersion de la pente 

SDQT/SDRR. 

Pour le BBD (49 bpm) et BBB(73 à 97 bpm) indique une faible régression à cause de la 

forte dispersion de SDQT/SDRR.  

 

 

 

 

 

 

 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.16 - Le SD (QT/RR) dans le cas BBD (49 bpm). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.17 - Le SD (QT/RR) dans le cas BBD2 (72 bpm). 

 

 

 

 

 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.18 - Le SD (QT/RR) dans le cas BBD1 (73 bpm). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.19 - Le SD (QT/RR) dans le cas BBD1 (97 bpm). 

 

b)  Bloc de Branche Gauche (BBG) 
 
Dans le BBG, les figures (VI.20) et (VI.21) illustre que le facteur SDQT/SDRR est élevée 
par rapport à le cas BBD et le cas normal. Ceci explique une forte dispersion de la pente 
positive. 
 
 

 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.20 - Le SD (QT/RR) dans le cas BBG (94 bpm). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.21 - Le SD (QT/RR) dans le cas BBG (69 bpm). 

 

Notre  étude  a  permis  de  montrer  l’existence  de  4  phases  distinctes  dans  le temps  en  

ce  qui  concerne  la pente de la régression linéaire et la fonction DFA: 

a) Si la pente QT sur RR est élevée, ceci explique une diminution de la variabilité du 

rythme RR et l’augmentation de la variabilité de l’intervalle QT (allongement). 

b) Si la pente QT sur RR est baissée (ou négative), ceci explique une augmentation de 

la variabilité du rythme RR et la diminution de la variabilité de l’intervalle QT 

(racourssicement). 



 
 

 

c) Si la fonction DFA (rapide) de la variabilité de l’intervalle QT et la pente QT sur 

RR sont élevées implique une diminution de la variabilité du rythme RR.  

d)  Si la fonction DFA (lente) de la variabilité de l’intervalle QT et la pente QT sur 

RR sont baissées, ceci explique une augmentation de la variabilité du rythme RR.  

VI.4.4.1. Influences de sexe sur la pente QT/RR  

 Le tableau (VI.31) regroupe le numéro d’enregistrement des signaux testés, l’âge 

des patients, le sexe et le nombre des échantillons analysés.  

Les figures (VI.22 jusqu’à VI.25)  illustrent que l’analyse de la pente de cette relation 

linéaire entre les espaces QT et RR a montré des valeurs plus élevées chez les femmes que 

chez les hommes.  

 

N° d’enregistrement Age sexe échantillon 

212 32 ans féminin 3050 jusqu’à 70000 

230 32 ans féminin 1 jusqu’à 6054 

105 73 ans masculin 2014 jusqu’à 90500 

223 73 ans masculin 800 jusqu’à 54215 

 

Tableau VI.31 - description des signaux ECG. 

 

Figure VI.22 - Le SD (QT/RR) de l’enregistrement 212.mat. 

 

 

 



 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.23 - Le SD (QT/RR) de l’enregistrement 230.mat. 

 

Figure VI.24 - Le SD (QT/RR) de l’enregistrement 105.mat. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure VI.25 - Le SD (QT/RR) de l’enregistrement 223.mat. 



 
 

 

Dans les figures (VI.22) et (VI.24) illustrées la régression linéaire dans l’enregistrement 

(212.mat) et (105.mat), qui sont présentées par une pente QT/RR positive entre (0.087 à 

0.135) dans le cas de sexe féminin. D’ailleurs, les figures (VI.23) et (VI.25) montre que le 

facteur de régression QT/RR est négative entre [(-2622) à (-1024)]  chez les hommes. 

Cette pente subit aussi des variations interindividuelles importantes [48] ;  la  pente  

présente  des  valeurs  plus  élevées  chez  les  femmes  que  chez  les hommes [49]. Cette  

spécificité  individuelle  est  en  grande  partie  déterminée  par  des variations  

génotypiques  gouvernant  la  fréquence  cardiaque,  le  système  nerveux autonome aussi 

bien que par la structure et le fonctionnement des canaux ioniques à l’origine de la 

repolarisation du myocarde. 

Il est important de garder à l’esprit que la relation  QT-RR  est  majoritairement  sous  

contrôle  autonome.  Une  augmentation  du tonus  vagal,  comme  observée  par  exemple  

lors  d’enregistrements  nocturnes prolonge  la  repolarisation  ventriculaire  

[50]. Selon  une  approche  de  régression  curvilinéaire, un blocage pharmacologique du 

système nerveux autonome diminue la pente  QT-RR  alors  qu’aucun  changement  n’est  

observé  lors  d’administration  de propranolol  seulement,  indiquant  une influence  

vagale  dominante  sur  la repolarisation ventriculaire [51]. 

 

VI.5. Signification pronostique de la pente QT-RR et utilisation 

 clinique 

 L’analyse de la repolarisation ventriculaire par la dynamique du QT a été utilisée 

non seulement  pour  évaluer  l’influence  de  certains  médicaments  sur  l’espace  QT  

mais aussi dans différentes études (Etudes rétrospectives cas-témoin) visant à évaluer le 

risque de survenue d’évènements cardiaques dans diverses populations de patients [49]. 

Chevalier et al [52], ont montré que la pente de la relation linéaire QT-RR (QTe-RR) 

évaluée 9 à 14 jours après un infarctus du myocarde possédait une signification 

pronostique à la fois sur la mortalité globale et la mort subite (265 patients suivis sur 7  

ans).  Ainsi,  une  pente  supérieure  à  0.18  est  associée  à  un  risque  de  mortalité 

multiplié  par  2,  indiquant  qu’un  raccourcissement  excessif  de  l’espace  QT  lors  de 

fréquence  cardiaque  élevée  et/ou  un  allongement  excessif  lors  de  fréquence cardiaque  

basse  peuvent  contribuer  à  la  survenue  d’arythmies.  Cette  notion  de raccourcissement  

excessif  du  QT  lors  de  fréquences  cardiaques  hautes/rapides  est étayée  par  le  fait  

que  les  épisodes  de  tachyarrythmies  conduisant  à  des  morts subites  sont  souvent  



 
 

 

précédées  de  tachycardies  sinusales.  De  même,  certains auteurs  ont  montré  que  des  

intervalles  QT  particulièrement  courts  et/ou  longs observés  sur  des  enregistrements  

Holter  sont  reliés  à  des  évènements  de  mort subite [53].  Des  phénomènes  de  

réentrée  facilités  par  le  raccourcissement  de  la période  réfractaire  pourraient  

expliquer  cette  morbidité.  Chez  ces  patients [52], plusieurs  paramètres  ont  été  évalués  

conjointement  à  la  pente  QT-RR :  la  fraction d’éjection,  les  potentiels  retardés,  la  

variabilité  de  la  fréquence  cardiaque.  Lors d’analyses univariées, l’ensemble de ces 

variables apparaissent comme des facteurs prédictifs de la mortalité globale à 7 ans. Lors 

d’analyse multivariée (Cox model), la pente  QT-RR  se  révèle  être  le  plus  puissant  

facteur  prédictif  indépendant  de  la mortalité globale et de la mort subite.  

 Indépendamment de la dysfonction, cette étude souligne  l’importance  prédictive  

de  la  vulnérabilité  myocardique  pour  établir  la classification du risque de mort subite. 

La pente QT-RR peut ainsi après un infarctus du myocarde être considérée comme un 

facteur permettant l’identification de patients à haut risque [52]. L’analyse de la 

repolarisation ventriculaire par la dynamique du QT a  également  été  utilisée  pour  

évaluer  le  risque  de  mort  subite  chez  des  patients atteints d’une cardiomyopathie 

hypertrophique [53] et dans les syndromes du QT long.  Cependant,  bien  qu’ayant  

démontré  notamment  lors  d’affections  cardiaques,  une valeur prédictive de survenue de 

mort subite, la signification pronostique de la pente  QT-RR  reste  encore  actuellement  à  

déterminer  dans  de  nombreuses  autres affections. 

VI.6. Conclusion 

 L’étude quantitative des dynamiques temporelles et spectrales de la variabilité de 

l’intervalle QT et de sa corrélation avec le rythme RR apparaît maintenant possible grâce 

aux nouveaux outils mathématiques de traitement du signal électrique cardiaque.  

La dépendance de la variabilité de l’intervalle QT à la variabilité de l’intervalle RR  peut 

être évaluée grâce à une équation de régression linéaire entre les variabilités des intervalles 

QT et RR correspondants dans des fenêtres de temps présélectionnées. En général, une 

pente prononcée de l’écarte type QT/RR indique une dépendance très forte de SDQT à la 

cadence sinusale avec une prolongation importante à des cycles longs et un 

raccourcissement à de cycles plus courts. À l’inverse, une pente moins prononcée indique 

que SDQT est moins dépendant du cycle cardiaque et ne se raccourcit pas à des cycles plus 



 
 

 

courts. La pente QT/RR est plus prononcée chez certains patients avec syndromes du QT 

long congénital et ceux à risque de mort subite après infarctus du myocarde. 

La principale conclusion de l'étude est que la dynamique du QT permet chez des patients 

en post-infarctus de différencier ceux qui vont survivre de ceux qui vont décéder d'une 

cause cardiaque: ceux qui vont mourir ont une pente de la relation QT/RR plus forte que 

les survivants . Ces droites de régression, de pentes plus prononcées, se caractérisent chez 

les sujets à risque, par un intervalle QT plus court aux rythmes rapides et plus long aux 

rythmes lentes, ces deux situations étant particulièrement arythmogènes. Aux rythmes 

lentes ou rapides, la dynamique de la repolarisation ventriculaire du patient à risque est 

altérée et le met ainsi dans une situation plus arythmogène par rapport aux autres patients. 

En conséquence, la dynamique de la variabilité de l’intervalle QT permet de différencier 

les morts subites cardiaques des morts cardiaques non subites par la relation QT/RR qui 

différencie le mieux les patients à haut risque des autres. 
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Conclusion générale et perspectives 
 

Les intervalles de temps définis par les ondes caractéristiques d'un signal 

électrocardiogramme (ECG) fournissent d'importants indicateurs pour le diagnostic des 

maladies cardiaques ; ils reflètent des processus physiologiques du cœur et du système 

nerveux autonome. L'analyse et l'interprétation de ces intervalles permettent de mettre en 

valeur de nouveaux phénomènes, qu'il est parfois possible d'expliquer au niveau 

physiologique, et qui conduisent vers une meilleure compréhension du fonctionnement 

global du cœur. 

L'intervalle QT, qui reflète la durée de la dépolarisation et de la repolarisation 

ventriculaire, est l'un des plus importants de l'ECG : la prolongation de cet intervalle peut 

être associée aux risques d'arythmie ventriculaire et de mort subite. Ainsi, la variabilité du 

rythme RR est apparue comme un marqueur prédictif de mortalité cardiovasculaire, 

souvent plus performant que les autres mesures cliniques conventionnelles telles que la 

taille du ventricule gauche chez les patients insuffisants cardiaques. Sa mesure peut être un 

moyen pour différencier les morts subites cardiaques des morts cardiaques non subites. 

 L’analyse automatique du signal ECG apporte au cardiologue l’information 

nécessaire au diagnostique des pathologies cardiaques. L’implémentation d’algorithmes 

fiables du traitement du signal ECG, permettant de déceler les informations utiles portées 

par le signal ECG, reste un souci majeur des techniciens.    

C’est bien dans cette optique c’est inséré ce travail de thèse. Un ensemble d’algorithmes 

faisant appel aux transformées morphologies a été développé. Ces algorithmes concernant : 

• D’un coté le pré-traitement du signal ECG oǔ un algorithme a été développé et mis 

en œuvre : un pour l’élimination des ondulations de la ligne de base et l’autre  pour 

la suppression du bruit. 

• et  d’un autre coté, l’analyse du signal ECG oǔ un algorithme a été développé pour 

la détection des complexes QRS, l’onde T, et l’onde P du signal ECG. 

Les algorithmes ont été évalués en les appliquent aux signaux ECG de la base de données 

universelle ‘MIT-BIH’. Cette évaluation était faite qualitativement et quantitativement par 

une étude comparative à d’autres techniques de traitement et d’analyse du signal ECG.   

 Le filtrage morphologique qui fait appel a deux opérateurs morphologies ouverture 

et fermeture pour la correction de la ligne de base.  

 Dans la suppression du bruit, on a utilisé la transformation par Chapeau-Haut. Elle 

combine la soustraction des opérateurs morphologies fermeture et d’ouverture. 



 
 

 

 Les résultats obtenus par l’application de ce filtre sur des signaux réels de la banque 

de données MIT-BIH sont très satisfaisants comparativement à d’autres techniques de 

filtrage universellement appliquées pour le filtrage du signal ECG. 

 Pour la détection des paramètres du signal ECG, typiquement le complexe QRS, 

l’onde T, et l’onde P, on a présenté une technique qui s’appel le dérivé morphologique 

multi-échelle (DMM), elle se base sur les dérivés des opérateurs morphologies 

(érosion+dilatation). Cette technique est efficace pour estimer les changements rapides de 

la morphologie du signal ECG. 

 Les écarts-type de la détection des ondes du signal ECG ont été obtenus par la 

détection proposé de DMM, et qui sont dans les limites exigées par le comité de CSE. En 

outre, les résultats statistiques sont obtenus par la détection de DMM, qui sont comparés à 

d’autre techniques, notament la transformation par des ondelettes et le seuillage adaptative. 

 Généralement, on peut constater que la méthode de DMM est le bons potentiels a 

été observé.  

 Par la suite, nous avons présenté et étudié les différentes méthodes de l’analyse  de 

la variabilité de l’intervalle QT dans le domainne temporel, spectral. Nous avons présenté 

en premier lieu la métode linéaire qui a été appliquée des signaux différentes arythmies 

cardiaques. Cette méthode nous a permis de mesurer les différents paramètres linéaire :  

l’écarte type SDQT,  la variance VARQT, RMSSD, et deltat_total(QT), dans le domaine 

temporel, permettent de caractériser l’évolution de la variabilté cardiaque. D’autre part, les 

méthodes non linéaire, pour l’analyse de la variabilité de l’intervalle QT, qui ont été 

développés récemment. Il s’agit de la méthode graphique "Poincaré Plot" qui consiste à 

tracer chaque SDQT en fonction du précédent et permet d'obtenir un nuage de points 

caractérisant la variabilité de l’intervalle QT et l’autre par  la fonction DFA qui permet de 

mesurer les fluctuations de la variabilité de l’intervalle QT. Ces techniques a permis de 

faire une étude aussi bien quantitative que qualitative de respectivement l’influence de 

l’âge et le sexe sur la réponse ventriculaire, que la pathologie. 

 Par la suite, la méthode de Welch a été appliquée pour la variabilité de intervalle 

QT des signaux ECG réels de la base de données MIT–BIH afin d'estimer leur DSP en vue 

de séparer toutes les composantes spectrales VLF, LF, HF. Les résultats obtenus pour les 

cas étudies ont confirmé que la bande spectrale HF est prédominante dans le cas 

d'allongement de la variabilité de l'intervalle QT accompagnée d'une forte accélération de 

la variabilité de l’intervalle QT. La bande LF est prédominante dans le cas du 

raccourcissement de la variabilité de l'intervalle QT, en plus d'une faible dispersion de la 



 
 

 

dynamique de QT avec  l’avancement de l’âge. On peut ainsi observer que la variabilité de 

l’intervalle QT est plus longue chez la femme que l’homme. 

Enfin, dans l'étape la plus important de notre travail, nous avons présenté et étudiée 

les différentes méthodes de l'analyse de la variabilité de l'intervalle QT et de sa corrélation 

avec le rythme RR, dans le domaine temporel, spectral. Aussi, nous avons présenté la 

dépendance de la variabilité de l’intervalle QT à la variabilité du rythme RR  peut être 

évaluée grâce à une équation de régression linéaire entre les SDQT et les SDRR 

correspondants. 

Les résultats obtenus présentent des informations statistiques sur la variabilité, sa 

moyenne, son énergie total et se dispersion autour de la valeur moyenne. Ainsi, cette 

analyse temporelle nous a permis de quantifier la variabilité, sans qu'on puisse identifier le 

degré d'influence des deux activités sympathiques et parasympathiques du système 

nerveux autonome. En plus, la régression linéaire traduise une pente prononcée de l’écarte 

type QT/RR indique une dépendance très forte de SDQT à la cadence sinusale avec une 

prolongation importante à des cycles longs et un raccourcissement à de cycles plus courts. 

 À l’inverse, une pente moins prononcée indique que SDQT est moins dépendant du 

cycle cardiaque et ne se raccourcit pas à des cycles plus courts. En conséquence, la 

dynamique de la variabilité de l’intervalle QT permet de différencier les morts subites 

cardiaques des morts cardiaques non subites par la relation QT/RR qui différencie le mieux 

les patients à haut risque des autres. 
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Bases de données 

Plusieurs bases de données des enregistrements ECG sont généralement disponibles sur 

le marché. Ces bases de données sont exploitées pour permettre le développement et la 

validation de différents algorithmes de traitement et d’analyse de signal ECG. Elles 

représentent : 

 

• Des signaux standards qui sont utilisés pour la comparaison des systèmes traitants 

l’ECG. Ces systèmes restent sans signification à moins que la performance de 

chaque système soit mesurée en utilisant la même base de données. 

• Elles contiennent des signaux annotés. Typiquement chaque complexe QRS a été 

annoté manuellement par deux cardiologues ou plus qui travaillent 

indépendamment. 

•  Ceux sont des signaux représentatifs de larges variations cardiaques. Ces larges 

variations dans les caractéristiques temporelles et morphologiques du cœur 

permettent aux analyseurs de faire leurs tests. 

• Elles contiennent des cas “rarement” observés mais qui sont d’une signification 

clinique, des signaux importants et représentatifs. Bien qu’il n’est pas difficile 

d’obtenir des enregistrements ECG qui présentent des caractères anormaux 

communs, mais souvent des enregistrements pareils sont rarement enregistrés. Les 

analyseurs et développeurs des systèmes de traitement du signal cardiaque ont 

toujours besoin de tels enregistrements.  

 

Base de données MIT BIH 

 La source de nos signaux ECG est la base de données « MIT BIH Arrhythmia 

Database » [9], elle se compose de 48 enregistrements annotés, obtenus à partir de 47 

sujets étudiés par le laboratoire des arythmies cardiaques à l’hôpital de Beth d’Israël à 

Boston entre 1975 et 1979. 60% des enregistrements ont été obtenus à partir des 

hospitalisés. Cette base contient 23 enregistrements (les séries 100) choisis au hasard d’un 

ensemble de plus de 4000 enregistrements de 24 heures de holter, et 25 enregistrements 

(les séries 200) choisis de même ensemble pour inclure  une variété de phénomènes rares 

mais médicalement importants.  



 
 

 

Plusieurs enregistrements dans les séries 200 ont été choisis spécifiquement à cause des 

dispositifs de rythme, de la morphologie de QRS, ou de la qualité de signal qui peuvent 

être prévus pour présenter la difficulté significative aux détecteurs d’arythmies. 

Les sujets (patients) sont 25 hommes âgés de 32 ans à 89 ans et 22 femmes âgées de 23 

ans à 89 ans. La dérivation utilisée pour la plupart des signaux est MLII (Modified Limb 

lead II) obtenu par emplacement des électrodes sur la poitrine (dérivation bipolaire D2). 

Chaque enregistrement a légèrement plus de 30 minutes de longueur, il contient deux 

signaux prélevés à 360 Hz. Le premier signal est obtenu par la dérivation MLII, le 

deuxième par V1, V2 ou V5. Les fichiers d’en-tête incluent les dérivations utilisées, l’âge 

de patient, le sexe et les médicaments pris par le patient. Les fichiers d’annotations incluent 

le battement, le rythme et les annotations de qualité de signal. Chacun des battements 

d'approximativement 109 000 battements a été manuellement annoté par au moins deux 

cardiologues travaillants indépendamment. Leurs annotations ont été comparées, le 

consensus sur des désaccords a été obtenu et réparé. IL est à noter que les différents cas 

pathologiques traités dans la base de données MIT BIH sont : 

 

N  Battement normal. 

L Bloc de branche gauche. 

R bloc de branche droit.  

A Battement atriale prématuré. 

a Bat. Atriale prématuré (aberré).  

J bat. Nodale prématuré (jonctionel).  

S Bat. Supraventriculaire prématuré. 

V  Bat. Ventriculaire prématuré. 

F Fusion entre V et N. 

e Bat. Atriale échappé. 

j Bat. Nodal (jonctionel) échappé. 

E Bat. Ventriculaire échappé. 

P Bat. Ectopique. 

f Fusion entre P et N. 

Q  Bat. Non classé. 

 



 
 

 

La base de données MIT BIH a été employée dans le monde à approximativement 200 

emplacements. Depuis 1980 date de sa mise en vente, seize erreurs dans les annotations de 

battements ont été découvert et corrigé. Aucune erreur n’a été trouvée depuis 1987. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 
 

 

AANNNNEEXXEE  BB  

Contenu des fichiers de MIT BIH Database 
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signaux NNNN    AAAA    VVVV    FFFF    PPPP    QQQQ    

100100100100    2239 33 1 0 0 0 
101101101101    1860 3 0 0 0 2 
102102102102    99 0 4 0 2028 0 
103103103103    2082 2 0 0 0 0 
104104104104    163 0 2 0 1380 18 
105105105105    2526 0 41 0 0 5 
106106106106    1507 0 520 0 0 0 
107107107107    0 0 59 0 2078 0 
108108108108    1740 4 16 2 0 0 
112112112112    2537 2 0 0 0 0 
113113113113    1789 0 0 0 0 0 
114114114114    1820 10 4 0 0 0 
115115115115    1953 0 0 0 0 0 
116116116116    2302 1 109 0 0 0 
117117117117    1534 1 0 0 0 0 
119119119119    1543 0 444 0 0 0 
121121121121    1861 1 1 0 0 0 
122122122122    2476 0 0 0 0 0 
123123123123    1515 0 3 0 0 0 
200200200200    1743 30 826 2 0 0 
202202202202    2061 36 19 1 0 0 
203203203203    2529 0 444 1 0 0 
205205205205    2571 3 71 11 0 0 
207207207207    0 107 105 0 0 0 
208208208208    1586 0 992 373 0 2 
209209209209    2621 382 1 0 0 0 
210210210210    2423 0 194 10 0 0 
213213213213    2641 25 220 362 0 0 
214214214214    0 0 256 1 0 2 
215215215215    3196 2 164 1 0 0 
217217217217    244 0 162 0 1542 0 
219219219219    2082 7 64 1 0 0 
221221221221    2031 0 396 0 0 0 
222222222222    2062 208 0 0 0 0 
223223223223    2029 72 473 14 0 0 
228228228228    1688 3 362 0 0 0 
230230230230    2255 0 1 0 0 0 
233233233233    2230 7 831 11 0 0 
234234234234    2700 0 3 0 0 0 
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 L’objectif général de notre sujet de thèse est de développer, de mettre en œuvre et d’évaluer de 
nouvelles méthodes d’analyse de la dynamique de la phase de repolarisation ventric
période cardiaque mesurée sur l’électrocardiogramme par l’intervalle QT et RR.
aboutir à ces mesures, il est indispensable de traiter le signal ECG. Le traitement est fait en deux 
étapes, une étape de la correction da 
transformée du chapeau-haut  pour supprimer les bruits. Cette technique de filtrage est basée sur des 
opérateurs mathématiques appelés opérateurs de morphologie d’ouverture et de fermeture. En 
deuxième étape pour  détecter différentes ondes du signal ECG est utilisée la transformée du dérivé 
morphologique multi-échelle et en conséquence, de mesurer l'intervalle QT et le rythme RR. Enfin, 
l'analyse des variations de la durée de l'intervalle QT ave
temporelle et spectrale permet d'apprécier l'aspect pathologique du signal ECG.  Les méthodes 
d'évaluation sont basées sur des paramètres linéaires  et non linéaires (temporels et spectraux). Par la 
suite, on a abordé la méthode de régression linéaire simple pour évaluer la dépendance de la variabilité 
de l’intervalle QT à la variabilité de l’intervalle RR.

Mots Clés : Signal ECG, Mathématique Morphologie,

 The general objective of our subject of thesis is to develop, implement and to evaluate new 
methods of analysis of the dynamics of the ventricular phase of repolarization with respect to the 
cardiac period measured on the electrocardiogram by QT interval a
these measurements, it is essential to process ECG the signal. The processing is made in two steps, a 
first step which consists on the correction of the base line wandering by Morphological filtering and 
the other by the Top-hat transform to remove the noises. These are based on mathematical operators 
called Morphological operators of opening and closing.  Thereafter, to detect these various waves. 
These are the multiscale morphological derivative transform and consequently, the
RR are measured. Lastly, the analysis of the variations of the duration of QT interval with RR by 
statistical methods temporal and spectral makes it possible to appreciate the pathological aspect of 
ECG signal.  The evaluation methods of 
(temporal and spectral). Finally, the method of linear regression is approached in order to evaluate the 
dependence of the variability of QT interval at the variability of RR interval. 

Key words: ECG signal, Mathematical Morphology,
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RESUME 

L’objectif général de notre sujet de thèse est de développer, de mettre en œuvre et d’évaluer de 
nouvelles méthodes d’analyse de la dynamique de la phase de repolarisation ventric
période cardiaque mesurée sur l’électrocardiogramme par l’intervalle QT et RR.
aboutir à ces mesures, il est indispensable de traiter le signal ECG. Le traitement est fait en deux 
étapes, une étape de la correction da la ligne base par le filtrage Morphologique et l’autre par la 

haut  pour supprimer les bruits. Cette technique de filtrage est basée sur des 
opérateurs mathématiques appelés opérateurs de morphologie d’ouverture et de fermeture. En 

euxième étape pour  détecter différentes ondes du signal ECG est utilisée la transformée du dérivé 
échelle et en conséquence, de mesurer l'intervalle QT et le rythme RR. Enfin, 

l'analyse des variations de la durée de l'intervalle QT avec le rythme RR par des méthodes statistiques 
temporelle et spectrale permet d'apprécier l'aspect pathologique du signal ECG.  Les méthodes 
d'évaluation sont basées sur des paramètres linéaires  et non linéaires (temporels et spectraux). Par la 

abordé la méthode de régression linéaire simple pour évaluer la dépendance de la variabilité 
de l’intervalle QT à la variabilité de l’intervalle RR. 

Mathématique Morphologie, L'intervalle Q-T, Rythme cardiaque RR

ABSTRACT 

The general objective of our subject of thesis is to develop, implement and to evaluate new 
methods of analysis of the dynamics of the ventricular phase of repolarization with respect to the 
cardiac period measured on the electrocardiogram by QT interval and RR. However to achieve to 
these measurements, it is essential to process ECG the signal. The processing is made in two steps, a 
first step which consists on the correction of the base line wandering by Morphological filtering and 

t transform to remove the noises. These are based on mathematical operators 
called Morphological operators of opening and closing.  Thereafter, to detect these various waves. 
These are the multiscale morphological derivative transform and consequently, the
RR are measured. Lastly, the analysis of the variations of the duration of QT interval with RR by 
statistical methods temporal and spectral makes it possible to appreciate the pathological aspect of 
ECG signal.  The evaluation methods of these variations are based on linear and nonlinear parameters 
(temporal and spectral). Finally, the method of linear regression is approached in order to evaluate the 
dependence of the variability of QT interval at the variability of RR interval.   

, Mathematical Morphology, Interval Q-T, RR heart rate. 
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L’objectif général de notre sujet de thèse est de développer, de mettre en œuvre et d’évaluer de 
nouvelles méthodes d’analyse de la dynamique de la phase de repolarisation ventriculaire vis à vis de la 
période cardiaque mesurée sur l’électrocardiogramme par l’intervalle QT et RR. Cependant pour 
aboutir à ces mesures, il est indispensable de traiter le signal ECG. Le traitement est fait en deux 

la ligne base par le filtrage Morphologique et l’autre par la 
haut  pour supprimer les bruits. Cette technique de filtrage est basée sur des 

opérateurs mathématiques appelés opérateurs de morphologie d’ouverture et de fermeture. En 
euxième étape pour  détecter différentes ondes du signal ECG est utilisée la transformée du dérivé 

échelle et en conséquence, de mesurer l'intervalle QT et le rythme RR. Enfin, 
c le rythme RR par des méthodes statistiques 

temporelle et spectrale permet d'apprécier l'aspect pathologique du signal ECG.  Les méthodes 
d'évaluation sont basées sur des paramètres linéaires  et non linéaires (temporels et spectraux). Par la 

abordé la méthode de régression linéaire simple pour évaluer la dépendance de la variabilité 

T, Rythme cardiaque RR. 

The general objective of our subject of thesis is to develop, implement and to evaluate new 
methods of analysis of the dynamics of the ventricular phase of repolarization with respect to the 

nd RR. However to achieve to 
these measurements, it is essential to process ECG the signal. The processing is made in two steps, a 
first step which consists on the correction of the base line wandering by Morphological filtering and 

t transform to remove the noises. These are based on mathematical operators 
called Morphological operators of opening and closing.  Thereafter, to detect these various waves. 
These are the multiscale morphological derivative transform and consequently, the intervals QT and 
RR are measured. Lastly, the analysis of the variations of the duration of QT interval with RR by 
statistical methods temporal and spectral makes it possible to appreciate the pathological aspect of 

these variations are based on linear and nonlinear parameters 
(temporal and spectral). Finally, the method of linear regression is approached in order to evaluate the 


