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L’arrêt cardiaque (AC) représente toujours aujourd’hui une problématique de santé publique
majeure. De part sa nature brusque, sa prise en charge a principalement lieu dans un cadre ex-
trahospitalier. Les premiers intervenants sont alors chargés d’identifier l’état hémodynamique
du patient afin de lui apporter les traitements adéquats. La prise de pouls manuelle ne permet
cependant pas une identification fiable de l’arrêt cardiaque par les profanes et une discrimi-
nation des rythmes organisés par les premiers intervenants. Depuis les années 2000, elle n’est
donc plus recommandée. Ce travail de thèse a pour objectif d’apporter une aide au diagnostic
de l’hémodynamique lors d’interventions extrahospitalières en développant un détecteur hé-
modynamique intégré au sein des défibrillateurs.

L’impédance cardiographie, étude des variations d’impédance transthoracique suite à l’ap-
plication d’un courant électrique entre des électrodes fixées sur le thorax du patient, est ac-
tuellement utilisée dans le milieu intrahospitalier comme estimateur du volume d’éjection car-
diaque. De récentes études ont montré que cette technique de monitorage pouvait être adap-
tée à l’urgence extrahospitalière comme outil de diagnostic hémodynamique. Nos travaux s’ap-
puient sur ces résultats pour chercher à déterminer l’état de l’hémodynamique systémique par
analyse des variations d’impédance transthoracique et de l’électrocardiogramme recueillis via
les électrodes de défibrillation. Ils ont été menés dans le cadre d’un partenariat entre l’entre-
prise Schiller Médical, l’Institut Pluridisciplinaire Hubert Curien de l’Université de Strasbourg
et l’équipe d’accueil "Mitochondrie, stress oxydant et protection musculaire" de l’Université de
Strasbourg.

Le chapitre 1 définit le contexte dans lequel s’inscrit ce travail de recherche et souligne l’in-
térêt scientifique motivant ses travaux. Nous rappelons dans un premier temps les mécanismes
de l’AC en mettant l’accent sur les situations où l’activité électrique ne permet pas de détermi-
ner l’état hémodynamique. Nous soulignons dans un second temps les contraintes de la prise
en charge de l’AC extrahospitalier qui rendent difficile l’évaluation de l’hémodynamique.

Le chapitre 2 introduit la cardiographie d’impédance et son application récente au domaine
de l’urgence extrahospitalière. Nous rappelons ici tout d’abord le principe de cette technique et
les liens qui ont été établis avec l’hémodynamique. Ensuite, nous synthétisons les principales
études de la littérature ayant étendu la cardiographie d’impédance au cadre de l’urgence extra-
hospitalière.

Dans le chapitre 3, nous cherchons à vérifier que les variations d’impédance transthora-
cique (IT) sont un marqueur hémodynamique en analysant conjointement la pression arté-
rielle systémique et les variations d’IT lors d’AC chez l’Homme. Pour cela, nous nous plaçons
dans le contexte clinique de l’arrêt cardiaque induit électriquement lors de la pose de défibril-
lateurs sous-cutanés. Ce contexte privilégié nous permet d’étudier les variations d’IT lorsque
l’état hémodynamique du patient est monitoré avec précision. L’accent est mis sur la recherche
de nouveaux descripteurs des variations d’IT ne faisant pas intervenir une détection précise des
complexes QRS.

Le chapitre 4 cherche à déterminer, à partir des descripteurs des variations d’IT, un seuil
discriminant les défaillances circulatoires aiguës. Nous analysons pour cela les variations per-
anesthésiques de pression artérielle systémique lors de la pose d’un défibrillateur sous-cutané.
La modélisation de la pression artérielle par un jeu de variables décrivant les variations d’IT
permet alors, à l’image de la cardiographie d’impédance, une quantification de l’hémodyna-
mique. Nous mettons ici l’accent sur la recherche de modèles parcimonieux afin d’identifier les
variables les plus pertinentes pour l’évaluation de l’hémodynamique.

Le chapitre 5 vise à construire une base de segments destinée à l’apprentissage des algo-
rithmes d’évaluation de l’hémodynamique. Nous appliquons les connaissances acquises aux
chapitres précédents pour établir un critère d’annotation des AC extra-hospitaliers où l’état hé-
modynamique est incertain.
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En conclusion, nous résumerons les principaux résultats obtenus lors de ce travail de thèse
et discuterons des questions restant ouvertes et des axes futurs de recherche.
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- II -

SYNTHÈSE BIBLIOGRAPHIQUE
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Chapitre 1

Contexte de l’arrêt cardiaque

1.1 L’arrêt cardiaque

1.1.1 Définition et étiologie

La mort subite est un phénomène brutal intervenant dans l’heure d’apparition des premiers
symptômes [134]. Sur le plan clinique, l’arrêt cardiaque (AC) est le marqueur de cette mort. Les
experts regroupés au sein du Comité International sur la Réanimation (International Liaison
Committee on Resuscitation, ILCOR) définissent l’AC comme la cessation de l’activité méca-
nique du cœur, activité permettant d’assurer la circulation [69].

Les processus physiopathologiques entraînant la mort subite sont divers et complexes [134].
De manière non-exhaustive, on retrouve des origines neurologiques dans le cas des accidents
vasculaires cérébraux ischémiques ou hémorragiques, pulmonaires lors d’asphyxies ou d’em-
bolies pulmonaires sévères, toxiques après l’administration de drogues ou traumatiques après
un choc hémorragique. Les infections sévères telles que la myocardite ou l’endocardite peuvent
également entraîner une mort subite. L’essentiel de la pathogénèse reste néanmoins d’origine
cardiaque. La présence d’altérations cardiaques structurelles et fonctionnelles favorise l’appa-
rition d’arythmies. Les altérations structurelles sont d’une part congénitales (cardiomyopathies
hypertrophiques, dysplasie du ventricule droit,. . .) ou acquises. L’athérosclérose coronarienne
joue alors un rôle majeur en provoquant des altérations structurelles par de précédents infarctus
du myocarde ou en induisant des perturbations fonctionnelles suite à l’ischémie du myocarde.

De manière générale, on désigne par AC la mort subite dont des causes extracardiaques n’ont
pas pu être identifiées [69]. Nous nous concentrerons ici sur la problématique de l’AC extrahos-
pitalier.

1.1.2 Physiopathologie

Les origines multiples de l’AC conduisent ultimement à l’apparition d’arythmies inhibant
la fonction cardiaque : l’apport d’un débit sanguin aux organes. Ce débit cardiaque (Qc ) est le
produit du volume d’éjection systolique (VES) par la fréquence cardiaque (Fc ) :

Qc =V ES ×Fc (1.1)

Le VES dépend de trois facteurs :

l’inotropisme : la contractilité myocardique ;

la précharge : le remplissage ventriculaire diastolique ;

la postcharge : l’opposition à l’éjection du sang lors de la systole.
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FIGURE 1.1 – Courbe de la pression artérielle systémique (radiale) lors d’un cycle cardiaque.
PAS : pression artérielle systolique. PAD : pression artérielle diastolique. PAM : pression artérielle
moyenne. PP : Pression pulsée.

Les arythmies associées à l’AC affectent au moins l’une de ces composantes.
La pression artérielle systémique est un marqueur de cette défaillance hémodynamique. En

effet, en considérant une pression veineuse centrale nulle, la pression artérielle moyenne (PAM)
est le produit du débit cardiaque par la résistance vasculaire systémique (RVS) :

PAM =Qc ×RV S (1.2)

Elle représente la pression de perfusion des organes. Elle est constante dans les artères de gros
calibre et, chez un sujet sain, s’élève entre 65 mmHg et 110 mmHg [77, 86].

Le cœur éjectant le sang de manière pulsée, la pression artérielle augmente lors de la systole
et diminue lors de la diastole. Immédiatement avant la systole, l’onde de pression est à son
minimum appelé pression artérielle diastolique (PAD). La pression artérielle systolique (PAS)
correspond à son maximum et la pression artérielle pulsée (PP) à la différence entre ces deux
valeurs.

PP = PAS −PAD (1.3)

La figure 1.1 présente la détermination de ces pressions à partir de la courbe de la pression
artérielle systémique mesurée par cathétérisme artériel radial.

Au niveau central, l’élasticité des artères systémiques (en particulier de l’aorte) atténue cette
pulsatilité. La PP est alors un reflet du VES et de cette élasticité. En revanche, en périphérie, la
rigidité des artères amplifie la PP. Elle est alors comprise entre 40 mmHg et 50 mmHg chez un
sujet sain.

Les arythmies rencontrées lors de l’AC sont divisées en deux groupes : les arythmies tachy-
cardiques et les arythmies non-tachycardiques [98]. Ceux-ci résumés par la table 1.1 sont pré-
sentés ci-dessous.
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Arythmies Activité électrique Activité mécanique

Tachycardiques
Tachycardie ventriculaire Rythme organisé Contractions absentes/inefficaces
Fibrillation ventriculaire Rythme non-organisé Absence de contraction

Non-tachycardiques
AESP normotendue Rythme organisé Contractions sans circulation
pseudo-AESP Rythme organisé Contractions inefficaces
AESP Rythme organisé Absence de contraction
AESP agonale Rythme non-organisé Absence de contraction
Asystolie Pas d’activité électrique Absence de contraction

TABLE 1.1 – Revue des arythmies rencontrées lors de l’arrêt cardiaque et de l’hémodynamique
associée.

La fibrillation ventriculaire (FV) et la tachycardie ventriculaire (TV) forment le groupe des
arythmies tachycardiques. L’activité ventriculaire désordonnée lors de la FV entraîne l’effondre-
ment total du débit cardiaque suivi d’un équilibre progressif des pressions artérielles et vei-
neuses centrales [49, 129]. La tachycardie ventriculaire est quant à elle caractérisée par une
fréquence élevée des contractions ventriculaires désynchronisés avec l’activité auriculaire. Elle
conduit à une réduction de la précharge cardiaque [140]. Des mécanismes compensatoires per-
mettent de tolérer les tachycardies ventriculaires. Une fréquence inférieure à 150 battements.min-1

(bpm) est généralement bien supportée. Néanmoins, ce seuil est propre à chaque individu et
peut baisser lorsque la fonction cardiaque est altérée [56, 137]. Lors de l’induction électrique de
TV chez l’homme, Hamer et al. ont observé qu’après une chute initiale de la PAM à 50±9 mmHg
les patients supportant bien la TV retrouvent une PAM de 76±15 mmHg. A l’inverse, chez les pa-
tients supportant mal la TV, la PAM continue à décroître jusqu’à 37±16 mmHg [56].

Les activités électriques sans pouls (AESP), les rythmes agonaux et l’asystolie constituent
l’ensemble des arythmies non-tachycardiques. L’AESP est définie par l’absence de pouls chez
une victime inconsciente en présence d’un rythme organisé (hors tachycardies ventriculaires)
[98]. On distingue trois catégories d’AESP : les AESP normotendues, les pseudo-AESP et les
vraies AESP [8]. Les premières sont associées à un inotropisme préservé du myocarde. Elles
sont principalement d’origine extracardiaque et affectent la précharge (tamponnade cardiaque,
pneumothorax,. . .). A l’inverse les vraies AESP sont caractérisées par l’absence de contractions
cardiaques. Enfin les pseudo-AESP sont définies par des contractions ventriculaires trop faibles
pour assurer une circulation adéquate. Paradis et al. rapportent que la PAM est en moyenne de
18±11 mmHg lors de vraies AESP alors qu’elle s’élève à 28±11 mmHg lors de pseudo-AESP. La
PP associée est alors de 6.3±3.5 mmHg. La figure 1.2, adaptée de leur étude, illustre la courbe
de pression aortique lors d’une pseudo-AESP. Une PAM de 28 mmHg et une PP de 6 mmHg y
sont mesurées [108].

L’observation de l’activité électrique des AESP via l’électrocardiogramme (ECG) met en évi-
dence la survenue de complexes QRS (ensemble d’ondes associées à la dépolarisation des ven-
tricules) à une fréquence de 65±40 Hz. Cette activité électrique laisse à tord supposer d’une cir-
culation spontanée [108] (voir figure 1.2). La morphologie des complexes QRS peut néanmoins
renseigner sur l’état hémodynamique de la victime. Les AESP possèdent des complexes QRS
larges. Cette caractéristique s’accentue suivant la sévérité de l’AESP, les complexes QRS étant
plus déformés dans le cas d’une vraie AESP que d’une pseudo-AESP [108].

La physiopathologie de l’AC est un phénomène dynamique. L’arythmie initialement pré-
sente, dite primaire, est susceptible d’évoluer vers des rythmes secondaires [136]. En absence
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de perfusion coronarienne suffisante, l’ischémie myocardique perdure et détériore la physio-
logie cardiaque. Les pseudo-AESP se dégradent ainsi progressivement en vraies AESP puis en
rythmes agonaux et enfin en asystoles [87]. De même, les arythmies tachycardiques passent
d’une forme tonique avec une activité électrique de grande amplitude (FV à grandes mailles ou
TV) à une forme atonique où les oscillations sont de plus faible amplitude et fréquence (FV à
petites mailles) jusqu’à aboutir à l’asystolie.

FIGURE 1.2 – Pression au niveau de la crosse aortique et dérivation II de l’électrocardiogramme
(ECG) lors d’une pseudo-AESP intra-hospitalière (figure adaptée de [108]).

1.1.3 Epidémiologie

L’essentiel des informations concernant l’étiologie, la physiopathologie et les facteurs de
risque d’arrêt cardiaque est obtenu grâce aux études épidémiologiques. Cependant la nature
brutale de l’événement, la variabilité du lieu de survenue, la difficulté à établir l’origine de l’ar-
rêt et les spécificités géographiques compliquent cette tâche. L’incidence dépend alors de la
population considérée, des définitions et des méthodes d’extrapolation utilisées [80]. Afin de
palier au manque d’information clinique, une majorité d’études se limite aux arrêts cardiaques
extra-hospitaliers pris en charge par les services médicaux d’urgence et de réanimation (SMUR).
Ce choix implique néanmoins des approximations. D’une part les SMUR n’intervenant que pour
une fraction des arrêts cardiaques, le nombre de cas rapportés est sous-évalué. Inversement une
partie de ces interventions concerne des victimes présentant des symptômes antérieurs à l’ar-
rêt cardiaque ce qui conduit à surévaluer le nombre de cas. Enfin des disparités géographiques
importantes du taux de prise en charge par les SMUR subsistent à la fois entre pays et parfois au
sein d’un même pays [15].

Dans un effort d’harmonisation, le Comité International sur la Réanimation a émis en 1991
un ensemble de recommandations pour la création de registres [35]. En se conformant au mo-
dèle dit d’Utstein, l’évolution de l’incidence et des taux de survie peut être suivie afin d’améliorer
la prise en charge de l’AC.

Une récente étude pan-européenne regroupant 27 pays et couvrant 174 millions de per-
sonnes rapporte une incidence de l’AC pris en charge par les SMUR de 84 cas pour 100000 par
an [53]. Ce chiffre est de 98.1 aux Etats-Unis et de 52.5 en Asie [58].

La nature des arythmies rencontrées est soumise à une forte variabilité. Berdowski et al. rap-
portent ainsi lors d’une étude menée aux Pays-Bas que lorsque le rythme est enregistré rapide-
ment après la survenue de l’AC par un défibrillateur automatisé à disposition du public, la pro-
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portion de FV s’élève à 76%. Celle-ci diminue à 50% lorsque le rythme est enregistré en premier
lieu par les SMUR en raison de la détérioration de la FV en asystolie [16]. Au cours des dernières
décennies, on observe une diminution de l’incidence des arythmies tachycardiques. A Seattle,
Cobb et al. ont noté une diminution de 56% de l’incidence des FV entre 1980 et 2000 [30]. Des
données similaires ont été rapportées en Suède et en Finlande [60, 84]. L’incidence des aryth-
mies non-tachycardiques, en revanche, augmente légèrement ce qui entraîne un basculement
dans la proportion des arythmies rencontrées. Dans une étude menée aux Etats-Unis d’Amé-
rique entre 1992 et 2002, la fréquence des AESP est restée constante à 20 cas pour 100000 habi-
tants par an et l’incidence de l’asystole est passée de 27.3 à 44.9 cas pour 100000 habitants par
an [115]. Plusieurs hypothèses ont été avancées pour expliquer ce basculement. L’identification
des facteurs de risque des maladies coronariennes, le suivi des population à risques, la prescrip-
tion de drogues antiarythmiques et l’implantation prophylactique de défibrillateur ont contri-
bué au déclin des arythmies tachycardiques [5, 65]. Ces stratégies n’impactent pas les AESP. De
plus, l’élargissement de la couverture du territoire par les SMUR et la prévalence exacerbée des
AESP chez une population vieillissante jouent probablement un rôle dans l’augmentation de
l’incidence des AESP et de l’asystolie [45, 98].

Impliqué dans 15 à 20% de la morbidité générale, l’AC est encore aujourd’hui un problème
de santé publique majeur [58]. Malgré les progrès effectués dans sa prévention, la plupart des
arrêts ont lieu chez les personnes n’ayant pas été identifiées comme à risque. Les études épidé-
miologiques nous renseignent alors sur l’efficacité de la prise en charge actuelle et sur les pistes
à poursuivre pour l’améliorer.

1.2 La réanimation

1.2.1 Chaîne de survie

La réanimation désigne l’ensemble des moyens mis en œuvre pour s’opposer à l’évolution
de l’AC vers la mort biologique. Elle seule offre à la victime une chance de survie. Chaque minute
de retard dans son application diminue la survie de la victime de 10 à 12% [22, 145]. Du fait de
l’incidence importante de l’AC, la réanimation fait l’objet de recherches intensives de la part de
la communauté scientifique. Afin de faciliter la mise en application de ces recherches, le Comité
International sur la Réanimation examine tous les cinq ans les avancées dans ce domaine et
émet des recommandations sur la prise en charge de l’arrêt cardiaque.

L’organisation des SMUR diffère entre pays mais la prise en charge de l’AC repose toujours
sur quatre maillons essentiels pour le succès de la réanimation : l’identification rapide de l’AC et
l’alerte des SMUR, la réanimation cardio-pulmonaire (RCP), la défibrillation précoce et les soins
spécialisés post-réanimation. Ces maillons constituent la chaîne de survie (cf. figure 1.3) [104].

1.2.2 Identification de l’arrêt cardiaque

L’identification de l’AC est primordiale pour permettre d’enclencher la chaîne de survie. Elle
peut être facilitée par la reconnaissance des symptômes par la victime qui peut alors alerter les
SMUR. Les témoins rapportent que des douleurs thoraciques sont ressenties par la victime dans
25% des AC extrahospitaliers [97]. L’intervention précoce des SMUR permet alors d’augmenter
le taux de survie [143].

En revanche, chez une victime inconsciente, l’identification de l’AC incombe aux témoins
qui n’ont pour la plupart pas de formation médicale. Breckwoldt et al. notent que seulement
la moitié des témoins d’un AC sont capables de correctement l’identifier [26]. La présence de
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FIGURE 1.3 – Chaîne de survie (figure extraite de Nolan et al. [104]).

respirations agonales dans environ 60% des AC et de convulsions peut être méprise pour des
signes de vie [26, 50]. Les recommandations actuelles indiquent de se fonder sur la présence de
respirations anormales chez une victime inconsciente [111].

1.2.3 Réanimation cardio-pulmonaire

Une fois l’alerte donnée, le temps médian d’intervention des SMUR est de 5 à 8 minutes
[48, 151]. Les gestes de premiers secours doivent donc impérativement être apportés en pre-
mier lieu par les témoins de l’AC. Des études chez l’animal ont montré qu’une RCP optimale
peut générer un débit cardiaque de 25 à 40% inférieur à sa valeur pré-AC [147]. Cela se traduit
par une baisse du débit au niveau coronarien de 70 à 90% et au niveau cérébral de 40 à 100%
suivant la précocité de la RCP [75, 132]. Hors du contexte hospitalier, la RCP reste néanmoins
l’unique moyen de retarder la dégradation des arythmies et d’assurer une perfusion minimale
des organes vitaux. Une RCP précoce est ainsi associée à des taux de survie doublés voir qua-
druplés [57, 63, 73].

Les difficultés rencontrées par les profanes à reconnaître l’AC peuvent cependant conduire
à la pratique de la RCP chez une victime incorrectement identifiée en arrêt. Celle-ci risque alors
des douleurs thoraciques (incidence 8.7%), des fractures du sternum et des côtes (incidence
1.7%) et dans de rares cas des lésions viscérales [55, 96, 153].

1.2.4 Retour à une circulation spontanée

La poursuite de la prise en charge de l’AC consiste à restaurer la fonction cardiaque, au-
trement dit à permettre un retour à une activité circulatoire spontanée (RACS). Le traitement
diffère alors en fonction de l’arythmie sous-jacente. Celui-ci, schématisé par l’algorithme déci-
sionnel de la figure 1.4, est détaillé ci-dessous.

Les arythmies tachycardiques sont traitées par la défibrillation : l’application d’un choc élec-
trique externe à travers le myocarde. La défibrillation peut être appliquée soit à l’arrivée des
SMUR via des défibrillateurs-moniteurs, soit par le témoin de l’AC lorsqu’un défibrillateur au-
tomatisé externe (DAE) est à sa disposition. Elle est d’autant plus efficace qu’elle est appliquée
tôt dans la prise en charge du patient [155]. Le déploiement récent des DAE dans l’espace public
a permis de diminuer le temps entre la manifestation de l’arythmie et le choc augmentant ainsi
significativement le taux de survie [12, 22, 151].
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FIGURE 1.4 – Algorithme de prise en charge de l’arrêt cardiaque suivant les recommandations
du Conseil Européen sur la Réanimation [111, 137]
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La défibrillation n’implique pas forcément un RACS. Une résurgence de la fibrillation, l’ap-
parition d’une AESP ou d’une asystolie sont également possibles [136]. On retrouve alors les
mécanismes associés à l’apparition d’AESP primaires : l’ischémie, l’acidose et l’augmentation
du reflexe vagal dégradant la fonction cardiaque [8]. Sunde et al. rapportent que seules 10% des
défibrillations réussies s’accompagnent d’un RACS, celui-ci persistant dans 4% des cas [141].
Dans ces cas favorables, le RACS met du temps à s’établir (temps médian 136s [112]). La reprise
immédiate de la RCP après un choc électrique externe est donc recommandée.

La prise en charge des arythmies non-tachycardiques par les témoins repose uniquement
sur la pratique de la RCP. A l’arrivée des SMUR, celle-ci est supplémentée par l’injection de
drogues inotropiques et par la recherche et le traitement de causes réversibles ayant entraîné
l’AC [137]. Dans près de 25% des cas, cela conduit à l’apparition d’arythmies tachycardiques qui
sont alors traitées adéquatement [106].

Lorsque le RACS n’est pas associé à une reprise de conscience, seul un clinicien est apte à
l’identifier. Paradis et al. définissent le RACS par une PAS supérieure à 90 mmHg persistant pen-
dant plus de deux minutes [108,109]. Dans un contexte extrahospitalier, la mesure de la pression
artérielle ne peut être mise en place. Le clinicien conclut alors à un RACS par la présence d’un
pouls carotidien palpable associé à un rythme organisé. Afin de minimiser les pauses de RCP,
la prise de pouls ne doit pas excéder 10 s et toute incertitude quant à la présence de pouls doit
s’accompagner d’une reprise immédiate de la RCP [137].

Les soins post-réanimation constituent la dernière étape de la prise en charge de l’AC et
sont indispensables pour assurer une survie à long terme de la victime. Faisant partie du cadre
hospitalier, ils ne sont pas abordés ici.

1.3 La prise de pouls manuelle

La prise de pouls manuelle par palpation de la carotide a pendant longtemps été considérée
comme la méthode de référence pour évaluer l’hémodynamique pendant l’AC [64]. Bien que re-
mis en cause lors d’états de choc, il est admis qu’un pouls carotidien palpable indique une PAS
de 60 mmHg à 70 mmHg [38]. La prise de pouls constitue alors un test diagnostique où l’inter-
venant tente de détecter l’absence de circulation chez une victime dont l’état hémodynamique
est inconnu. Formellement, on définit :

— H0 : présence d’une circulation spontanée (hypothèse nulle)

— H1 : absence de circulation spontanée (hypothèse alternative)

Les résultats possibles du test diagnostic sont décrits par la matrice de confusion 1.2. On
définit deux métriques de l’exactitude de ce test :

la sensibilité (Se ) mesure la capacité à détecter l’absence de pouls (capacité à rejeter H0

lorsque H0 est fausse)

la spécificité (Sp ) mesure la capacité à détecter la présence de pouls (capacité à accepter
H0 lorsque H0 est vrai)

Celles-ci sont calculées par les formules suivantes :

Se = Vrai positif

Vrai positif+Faux négatif
(1.4)

Sp = Vrai négatif

Vrai négatif+Faux Positif
(1.5)
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Lors de l’évaluation de l’hémodynamique, comme pour toute pathologie, il convient de mi-
nimiser les faux négatifs (erreur de type II). En effet, les conséquences de l’identification incor-
recte de l’absence de pouls sont la non-initiation ou l’arrêt de la prise en charge de la victime.

Bahr et al. ont évalué la capacité des profanes à détecter un pouls carotidien chez un patient
sain. Avec un temps de diagnostic de cinq secondes, seulement 47% des 449 participants y sont
parvenus. Cette proportion passe à 73.7% après 10 secondes. Les auteurs notent également que
ces difficultés risquent d’être exacerbées dans l’environnement stressant de l’AC extrahospita-
lier [13].

Ce constat a également été effectué chez le personnel médical. Eberle et al. ont évalué l’im-
pact du niveau de formation sur la capacité à diagnostiquer l’absence de pouls. Chez l’ensemble
des participants, l’absence de pouls a pu être diagnostiquée avec une sensibilité de 90% et une
spécificité de 55% en un temps médian de 24 secondes. En se limitant au temps recommandé
de 10 secondes, seul 15% des participants ont pu établir un diagnostic exact. La sensibilité et la
spécificité augmentent avec le niveau de formation (Se = 100% et Sp = 89% chez les SMUR) mais
malgré une diminution du temps de diagnostic celui-ci reste long (20s) [42].

L’imprécision et le temps de diagnostic élevé de la prise de pouls manuelle ont conduit à
reconsidérer son utilisation pour l’identification de l’AC par les profanes. Lors de la révision de
l’année 2000, le Comité International sur la Réanimation l’a ainsi supprimée de ses recomman-
dations [36].

Etat hémodynamique exact

Absence de pouls
(H0 fausse)

Présence de pouls
(H0 vrai)

Etat
hémodynamique
mesuré

Absence de pouls
(H0 rejetée)

Vrai positif Faux positif
(Erreur de type I)

Présence de pouls
(H0 acceptée)

Faux négatif
(Erreur de type II)

Vrai négatif

TABLE 1.2 – Matrice de confusion du diagnostic de l’absence de pouls.

1.4 Les alternatives à la prise de pouls manuelle

Deux alternatives à la prise de pouls manuelle existent : la capnographie et l’échocardiogra-
phie transthoracique. Celles-ci sont disponibles à l’arrivée des SMUR et entrent donc dans le
cadre de la réanimation spécialisée.

La capnographie est la mesure non-invasive de la concentration de CO2 expiré. Un lien a été
établi entre le débit cardiaque et la pression partielle de CO2 en fin d’expiration désignée par
EtCO2 (End-tidal CO2) [133]. Lors de l’AC, l’absence ou le faible débit cardiaque généré par la
RCP inhibent l’apport de CO2 aux poumons et entraînent donc une chute de l’EtCO2 [78]. Ces
échanges sont rétablis par le RACS. Pokorná et al. ont montré qu’une augmentation soudaine de
l’EtCO2 supérieure à 10 mmHg est un marqueur du RACS [114]. Lui et al. ont récemment établi
que cette augmentation est un marqueur spécifique (97%) mais peu sensible (33%) du RACS
[91]. De plus, l’intubation trachéale nécessaire à la mesure fiable de l’EtCO2 reste une tâche
difficile dans le contexte de la réanimation. Celle-ci est seulement recommandée lorsqu’elle est
pratiquée par un soignant expérimenté et qu’elle ne retarde pas la RCP et la défibrillation [137].
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L’échocardiographie transthoracique voit son importance croître dans les services de réani-
mation et son extension au cadre extrahospitalier a été proposée [117, 118]. Cet outil d’ima-
gerie permet d’une part la recherche de causes réversibles dans le cas d’AC d’étiologies non-
cardiaques et d’autre part l’identification de mouvements de la paroi du myocarde différenciant
les AESP des pseudo-AESP [47]. Bien que sa pertinence ait été démontrée, son intégration altère
l’algorithme de prise en charge de l’AC et nécessite la présence d’opérateurs expérimentés. Son
utilisation reste donc encore marginale.

1.5 La problématique de l’évaluation de l’hémodynamique par
un défibrillateur

Comprendre les solutions mises en œuvre dans la gestion de l’AC permet de mettre en re-
lief les difficultés encore rencontrées et de chercher des solutions pour y palier. Charles Babbs
souligne en 2013 la nécessité d’un détecteur hémodynamique automatisé afin de répondre aux
limites de la prise de pouls manuelle et de ses alternatives [10]. Un tel dispositif permettrait alors
d’apporter :

1. une identification objective de l’arrêt cardiaque;

2. une évaluation de l’hémodynamique en présence d’un rythme organisé afin de discrimi-
ner les rythmes sans pouls des rythmes perfusants.

Idéalement, cet outil de monitoring doit apporter un diagnostic fiable en un temps court
tout en minimisant les perturbations dans la pratique de la RCP. Intégré dans un défibrilla-
teur, un tel dispositif pourra être lancé pendant l’analyse du rythme ce qui n’impliquera pas
de pauses supplémentaires dans l’application de la RCP. En se fixant une sensibilité avoisinant
100% associée à une spécificité supérieure à 50% celui-ci pourra répondre à la problématique
de l’évaluation de l’hémodynamique pendant l’AC.
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Chapitre 2

L’impédance transthoracique comme
marqueur hémodynamique

2.1 La cardiographie d’impédance

2.1.1 Principe

L’évaluation de l’hémodynamique est une nécessité pour les cliniciens notamment lors de
la surveillances des patients en état de choc ou du suivi des cardiomyopathies. La cardiographie
d’impédance a été développée afin d’apporter une alternative non-invasive aux méthodes de
monitorage continu de l’hémodynamique. Elle repose sur l’étude des variations de l’impédance
transthoracique (IT) résultant de l’activité cardiaque.

Soumis à un courant électrique alternatif, les tissus biologiques possèdent une impédance
qui dépend à la fois de leur nature et des changements physiologiques les affectant. Atzler et
Lehman furent les premiers à suggérer que les variations d’impédance des tissus biologiques
sont liées aux variations du volume de sang qu’ils contiennent [7]. En effet, comme le montre la
table 2.1, la résistivité du sang est au moins deux fois plus faible que celle des autres tissus [52].

Tissu Résistivité (Ω.cm)

Sang 150
Muscle squelettique (longitudinal) 300
Poumons (expiration) 401
Myocarde 750
Muscle squelettique (transversal) 1600
Poumons (inspiration) 2170
Graisse 2720

TABLE 2.1 – Résistivité des différents tissus thoraciques (données issues de [52])

Nyboer et al. proposent alors de modéliser le thorax par un cylindre dont l’impédance est
déterminée par la mise en parallèle de l’impédance du volume de sang et l’impédance des tis-
sus. Ils établissent alors une formule décrivant la variation d’impédance comme fonction de la
variation du volume sanguin [107]. En séparant l’IT totale en une composante statique et une
composante dynamique, Z = Z0 +∆Z , la formule de Nyboer s’écrit :

∆V = ρ ·L2
0 ·Z−2

0 ·∆Z (2.1)
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où ∆V est la variation du volume de sang dans le thorax, ρ est la résistivité du sang et L0 la
distance entre les électrodes.

Kubicek et al. s’appuient sur ce modèle pour proposer une méthode d’estimation du vo-
lume d’éjection systolique (VES) [82, 83]. La figure 2.1 décrit le dispositif utilisé pour mesurer
l’IT. Un jeu de quatre électrodes circulaires est positionné au niveau du thorax et du cou. Un
courant électrique alternatif d’amplitude constante est injecté entre les deux électrodes émet-
trices. Les électrodes réceptrices mesurent alors les variations de tension proportionnelles aux
variations d’impédance. Kubicek et al. modifient la formule de Nyboer en remplaçant la varia-
tion d’impédance∆Z par la variation maximale d’impédance multipliée par le temps d’éjection
ventriculaire gauche (TEVG).

∆Z ≈ d z

d t

∣∣∣∣
max

·TEVG (2.2)

Ils s’appuient donc sur la dérivée première de l’impédance pour mesurer ce maximum et sur des
points caractéristiques correspondant à l’ouverture et la fermeture de la valve aortique pour cal-
culer le temps d’éjection systolique. La figure 2.2 représente le tracé de la dérivée première de
l’IT, appelée impédance cardiogramme (ICG), conjointement à l’électrocardiogramme (ECG).
Les paramètres de l’ICG permettant de déterminer le volume d’éjection systolique y sont anno-
tés. En reprenant les éléments définis par Nyboer (équation (2.1)), la formule de Kubicek s’écrit :

VES = ρ ·L2
0 ·Z−2

0 · d z

d t

∣∣∣∣
max

·TEVG (2.3)

FIGURE 2.1 – Configuration tétrapolaire des électrodes pour la cardiographie d’impédance. Les
électrodes émettrices (en bleues) injectent un courant alternatif d’amplitude constante et les
électrodes réceptrices (en rouges) mesurent les variations de tension résultant de l’activité car-
diaque (figure adaptée de [92]).
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FIGURE 2.2 – Paramètres hémodynamiques extraits de l’électrocardiogramme (ECG) et de l’im-
pédance cardiogramme (ICG). B : ouverture de la valve aortique. X : fermeture de la valve aor-
tique. TEVG : temps d’éjection ventriculaire gauche. PEP : période de pré-éjection (figure adap-
tée de [37]).

2.1.2 Origine des variations d’impédance thoracique

Le modèle construit par Kubicek a été critiqué pour sa représentation sommaire du tho-
rax [72, 119]. Il ne reflète en effet ni la diversité des tissus de la cage thoracique ni la complexité
des phénomènes physiologiques causée par l’activité cardiaque. Lors d’un cycle cardiaque, dif-
férents facteurs vont tour à tour augmenter et diminuer l’IT [110] :

— l’élargissement et le rétrécissement du diamètre des gros vaisseaux;

— le remplissage et l’éjection du sang dans les cavités cardiaques;

— la variation de la résistivité des poumons causée par la circulation pulmonaire ;

— la variation de la résistivité des muscles squelettiques causée par la circulation systé-
mique ;

— la variation de la résistivité du sang causée par son accélération.

La construction de modèles synthétiques et numériques du thorax a permis d’estimer la
contribution de chacun de ces facteurs [76,81]. Ainsi le sang contenu dans le cœur n’est pas im-
pliqué dans les variations d’IT grâce aux propriétés isolantes du myocarde. Comparativement
à la circulation systémique, la circulation pulmonaire joue également un rôle moins important
dans ces variations [110]. Ces études confirment les résultats préliminaires de Bonjer et al. ob-
tenus en isolant électriquement successivement les poumons et le cœur de chiens [24].

Bien que l’origine exacte des variations d’IT ne soit toujours pas actuellement entièrement
déterminée, l’évaluation de l’hémodynamique par cardiographie d’impédance a montré des
résultats cliniquement satisfaisants et est aujourd’hui proposée par de nombreux industriels
[127].

2.1.3 Evaluation de l’hémodynamique

La formule proposée par Kubicek (équation (2.3)) constitue la base de la cardiographie d’im-
pédance. Elle a par la suite fait l’objet de modifications avec l’évolution des modèles du thorax
et la prise en compte de la morphologie du patient [18, 138]. L’estimation du VES repose néan-
moins toujours sur l’utilisation de trois caractéristiques de l’ICG :
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— d z
d t

∣∣∣
max

: le maximum de la dérivée de la variation d’IT;

— Z0 : la composante continue ou statique de l’IT;

— TEVG : le temps d’éjection systolique.

Les dispositifs d’acquisition ont également évolué en modifiant le type et la position des
électrodes. Le courant injecté varie typiquement entre 0.5 mA et 5 mA pour une fréquence de
20 kHz à 150 kHz [149].

Aujourd’hui la cardiographie d’impédance est principalement utilisée pour estimer le VES
lors de test d’effort [23]. Les industriels rapportent des limites d’agrément de 19% au repos
et 26% lors de l’effort par rapport aux méthodes invasives [28]. Ces différences ont été jugées
comme cliniquement acceptables.

La cardiographie d’impédance souffre néanmoins encore de limitations. Chez les patients
en état de choc, la corrélation avec les méthodes invasives est plus faible [51]. La cardiogra-
phie d’impédance n’est également pas recommandée chez les patients ayant une morphologie
thoracique atypique dans le cas par exemple d’œdèmes pulmonaires, d’emphysèmes ou d’obé-
sité [127].

2.2 L’impédance transthoracique mesurée par les électrodes de
défibrillation

2.2.1 Comparaison avec la cardiographie d’impédance

En 1998, Johnston el al. furent les premiers à proposer d’utiliser l’IT comme marqueur hé-
modynamique lors de l’arrêt cardiaque (AC). La mise en place d’électrodes spécifiques n’étant
pas compatible dans le contexte de l’urgence, ils construisirent un prototype permettant de me-
surer les variations d’IT à partir des électrodes de défibrillation. Celles-ci jouent alors à la fois le
rôle d’électrodes émettrices et d’électrodes réceptrices [71].

Dans un premier temps, ils se sont attachés à comparer la dérivée première par rapport au
temps des variations d’IT mesurées par les électrodes de défibrillation et l’ICG mesurée par car-
diographie d’impédance. En effet, plusieurs différences découlent de ce changement de système
d’acquisition. Tout d’abord le recours aux mêmes électrodes pour injecter le courant et mesu-
rer la tension perturbe l’IT. Proche des électrodes la densité de courant est plus importante,
favorisant l’impédance des tissus à ces endroits. Ce phénomène est exacerbé par l’impédance
de contact entre la peau et les électrodes [92]. Dans le contexte de l’AC extrahospitalier, où le
rasage de la cage thoracique par les profanes n’est pas systématique, celui-ci est également ac-
centué par la pilosité [20]. De plus, comme indiqué sur la figure 2.3, la position antéro-apicale
des électrodes de défibrillation conduit à une propagation transversale du courant dans la cage
thoracique. La résistivité anisotropique des tissus biologiques, en particulier des muscles sque-
lettiques, peut alors avoir une influence sur l’IT (voir table 2.1).

La figure 2.4 représente l’ECG, les variations d’IT et leur dérivée première chez un sujet sain.
Les tracés sont similaires à ceux obtenus par cardiographie d’impédance bien que les points
caractéristiques de l’ICG restent difficiles à identifier.

Johnston et al. ont établi une corrélation significative, r = 0.61 (p < 0.01), entre le pic de la

dérivée des variations d’IT ( d z
d t

∣∣∣
max

) mesuré par les électrodes de défibrillation et par cardiogra-

phie d’impédance. Ils notent également que celui-ci est significativement plus élevé lorsqu’il est
mesuré par les électrodes de défibrillation (1.54±0.65Ωs−1 contre 0.91±0.19Ωs−1, p < 0.001).
Ils associent cela à l’augmentation de l’impédance statique de 22.8±2.8Ω à 65.3±13.9Ω. En ef-
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FIGURE 2.3 – Position antéro-apicale des électrodes de défibrillation.

FIGURE 2.4 – Enregistrement de l’électrocardiogramme (ECG), de la variation d’impédance
transthoracique (∆Z ) et de sa dérivée ( d z

d t ) chez un patient sain par l’intermédiaire des élec-
trodes de défibrillation.
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fet, l’IT mesurée par les électrodes de défibrillation est comprise entre 15Ω et 150Ω alors qu’elle
se situe entre 15Ω et 40Ω dans le cas de la cardiographie d’impédance [40, 74].

S’appuyant sur ces résultats, Johnston et al. étudièrent la capacité de l’IT mesurée par les
électrodes de défibrillation à évaluer l’hémodynamique lors de l’AC. Leur travaux ainsi que ceux
menés par les équipes de recherche leur ayant succédé sont décrits dans la section suivante.

2.2.2 Evaluation de l’hémodynamique par un défibrillateur

2.2.2.1 Préliminaires

L’évaluation de l’hémodynamique par analyse des signaux recueillis par un défibrillateur
est un problème de classification binaire. L’objectif est de construire, à partir d’un échantillon
d’apprentissage acquis au préalable, un modèle permettant de prévoir l’état hémodynamique
de la victime. Nous réutiliserons la sémantique de la prise de pouls manuelle, décrite dans la
section 1.3, pour définir la classe H0 et la classe H1 comme étant respectivement associées à la
présence et à l’absence d’une circulation spontanée. Suivant ces définitions, la table 2.2 présente
la classification des rythmes rencontrés lors de la prise en charge de l’AC.

Les algorithmes mis en place analysent une période d’intervention intra ou extrahospita-
lière, que nous désignerons par segment, pour en extraire p variables explicatives Xi et lui at-
tribuer une classe. Notons X = (

X1, . . . , Xp
)

le vecteur regroupant ces variables. Il caractérise
les signaux contenus dans le segment, dans notre cas l’ECG et la variation d’IT. X pourra ainsi
s’écrire X = (X ECG , X∆Z ). En assignant les valeurs 0 et 1 aux classes H0 et H1, la classification est
donc une fonction X → {0, 1}.

La qualité de prévision des modèles doit être mesurée sur un échantillon indépendant ap-
pelé échantillon de validation afin de limiter le biais introduit par un sur-ajustement à l’échan-
tillon d’apprentissage. A l’instar de la prise de pouls manuelle, la sensibilité et la spécificité me-
surent la capacité à discriminer les segments dans les classes H0 et H1 (voir la matrice de confu-
sion 1.2). Il est donc nécessaire de connaître l’état hémodynamique exact du patient lorsque
ces segments sont mesurés afin d’annoter les échantillons d’apprentissage et de validation. Les
difficultés soulevées par la prise en charge de l’AC se retrouvent à nouveau exacerbées. Nous
discuterons des méthodes d’annotation proposées par les auteurs pour y répondre.

La plupart des algorithmes de classification ne répondent pas à la définition fonctionnelle
précédente mais associent un score s à chaque réalisation de X . Ils sont donc décrits par une
fonction X → R. L’utilisateur fixe alors un seuil t séparant les classes H0 et H1. Ainsi une réa-
lisation de X est associé à la classe H1 lorsque s > t . Le choix de ce seuil détermine donc un
compromis entre la sensibilité et la spécificité de la classification. En augmentant t , la sensi-
bilité diminue tandis que la spécificité augmente. Ce lien est représenté graphiquement par la
courbe Receiver Operating Characteristic (ROC). Elle s’établie par le calcul du couple (1−Sp , Se )
pour chaque seuil t . La quantité 1−Sp est également appelée taux de faux positif. La courbe ROC
donne donc le taux de vrai positif en fonction du taux de faux positif. L’aire sous la courbe ROC
(AUC) est couramment utilisée comme métrique des performances cumulées des algorithmes
de classification binaire [46].

2.2.2.2 Johnston et al. [71]

L’étude de Johnston el al. s’est poursuivie par l’analyse de 107 interventions intra et extrahos-
pitalières. Des segments d’une durée de 10 s ont été extraits de la période d’analyse du rythme
cardiaque par le défibrillateur. Lors de la réanimation cardio-pulmonaire (RCP), les compres-
sions thoraciques et la ventilation affectent l’ECG et les variations d’IT à la fois par la modifica-
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Rythmes sans pouls (classe H1) Rythmes perfusant (classe H0)

Asystolie Rythme sinusal
Rythme agonal Tachycardie ventriculaire supportée
Activité électrique sans pouls
Fibrillation ventriculaire
Tachycardie ventriculaire sans pouls

TABLE 2.2 – Classification des rythmes ventriculaires en fonction de l’état hémodynamique du
patient

tion de l’impédance de contact entre la peau et les électrodes et par les modifications de l’ana-
tomie thoracique [6, 89, 139]. Les périodes d’analyse du rythme cardiaque, durant lesquelles la
RCP est interrompue, s’affranchissent de ces perturbations.

A partir de l’analyse du rythme cardiaque et de l’état de conscience de la victime, 25 seg-
ments sont annotés dans la classe H0 et 82 dans la classe H1. Pour les 22 cas d’activité électrique
sans pouls (AESP) et cinq cas d’arrêts respiratoires recensés, les auteurs ne précisent pas les
critères d’annotation utilisés.

Quatre variables explicatives sont extraites de la dérivée des variations d’IT : l’amplitude pic

à pic, le pic d’amplitude d z
d t

∣∣∣
max

, l’aire positive et l’aire 50 ms de part et d’autre de ce pic. Ces

aires ont pour objectif d’estimer la quantité d z
d t

∣∣∣
max

·TVEG introduite par la formule de Kubicek

(équation (2.3)). La classification est réalisée par régression logistique. Les variables permettant
de prédire au mieux l’état hémodynamique sont sélectionnées en éliminant pas à pas les va-
riables non-pertinentes. L’amplitude pic à pic et l’aire positive sous le pic sont retenues.

Le modèle construit permet de classifier les segments avec une sensibilité de 95.1% pour
une spécificité de 80%. Ces premiers résultats sont prometteurs mais optimistes. En effet, ils
concernent l’ensemble des rythmes de la classe H1. Les performances prenant seulement en
compte les rythmes organisés, où l’état hémodynamique est indéterminé, ne sont pas rappor-
tées. De plus, ce modèle n’a pas été testé sur un échantillon de validation.

Johnston et al. ont néanmoins conclus que l’IT était un capteur hémodynamique potentiel.

2.2.2.3 Risdal et Losert [90, 122–124]

Risdal et Losert ont dans un premier temps cherché à quantifier le lien entre la pression
artérielle systémique et la variation d’IT. Pour cela, la corrélation entre des variables explicatives
de l’IT et des paramètres de pression est calculée.

Dans le cadre intrahospitalier, l’IT et la pression artérielle radiale ou fémorale ont été re-
cueillies lors de 37 AC. Les enregistrements de 32 patients hémodynamiquement stables ont été
ajoutés pour compléter la base de données. 434 segments non-bruités présentant soit une AESP
soit un rythme perfusant sont extraits. La durée des segments est ajustée pour comprendre neuf
complexes QRS.

En moyennant les cycles cardiaques compris dans le segment, les auteurs extraient neuf
variables explicatives de l’IT. La pression artérielle systolique (PAS), la pression artérielle dias-
tolique (PAD), la pression artérielle moyenne (PAM) et la pression artérielle pulsée (PP) sont
également moyennées afin de calculer les coefficients de corrélation. Les corrélations obtenues
sont significatives (p < 0.05) mais faibles (r < 0.5) [90].

Cela confirme les résultats d’une précédente étude menée uniquement sur les patients hé-
modynamiquement stables et sur les patients présentant une circulation spontanée pendant
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la réanimation. Risdal et Losert avaient alors rapporté des corrélations non significatives (p >
0.05) chez ces premiers et des corrélations significatives mais faibles chez ces derniers. Les pa-
ramètres les mieux corrélés étaient alors la PAS et l’amplitude pic à pic de la variation d’IT avec
un coefficient de corrélation r = 0.43 (p < 0.05) [123].

Les auteurs concluent que l’IT mesurée par les électrodes de défibrillation ne peut fournir
une information quantitative sur la pression artérielle systémique mais n’excluent pas son uti-
lisation dans l’évaluation qualitative de l’hémodynamique [90].

Ils définissent donc une PAS de 80 mmHg comme seuil de discrimination des classes H0 et
H1. 100 segments sont inclus dans la classe H0 et 334 dans la classe H1. La classification est effec-
tuée par un réseau de neurones composé d’une couche cachée de cinq neurones. Les meilleures
performances sont obtenues en sélectionnant pas à pas cinq variables parmi un jeu de 15 va-
riables explicatives issues de la variation d’IT et de sa dérivée. Deux variables décrivent l’ajus-
tement d’un polynôme de degré 4 à la variation d’IT. L’aire sous la courbe des variations d’IT
lors d’un cycle cardiaque ainsi que l’amplitude pic à pic de la variation d’IT et de sa dérivée sont
également incluses.

Les auteurs rapportent une AUC égale à 0.92 obtenue par validation croisée. Après avoir
fixé un seuil de spécificité à 82%, ils obtiennent une sensibilité de 90%. Ces performances sont
bonnes mais cet algorithme ne peut pas être implémenté dans un défibrillateur. La moyenne des
cycles cardiaques est en effet réalisée par annotation manuelle des complexes QRS. Les auteurs
mentionnent également que l’algorithme de classification est sensible aux bruits [124]. Risdal et
Losert ont donc cherché à utiliser un détecteur automatique de QRS et à valider leur méthode
sur des données issues d’interventions intra et extrahospitalières.

A partir des périodes d’analyse du rythme cardiaque de 653 interventions, 218 segments
d’une durée minimale de 10 secondes présentant un rythme organisé sont extraits. Ces seg-
ments ne sont donc pas perturbés par la RCP. Les auteurs bénéficient des annotations réalisées
dans le cadre d’une étude sur la qualité de la RCP [154]. Un expert a annoté l’arythmie primaire
ainsi que les changements de rythme au cours de l’intervention. Le critère de discrimination
entre les AESP et les rythmes perfusants est multiple. Un rythme organisé est attribué à la classe
H0 lorsqu’un pouls palpable a été documenté lors de l’intervention ou en présence de variations
d’IT supérieures à 50 mΩ synchrones avec les complexes QRS. 91 segments sont ainsi inclus
dans la classe H0 et 127 dans la classe H1.

La détection automatique des complexes QRS est réalisée par l’implémentation de l’algo-
rithme proposé par Kohama et al. [79]. Sept variables explicatives extraites de l’ECG sont ajou-
tées à 10 des variables issues des variations d’IT utilisées précédemment. En effet, une précé-
dente étude menée uniquement sur l’analyse de l’ECG a permis aux auteurs de discriminer les
AESP et les rythmes perfusants avec une sensibilité de 90% pour une spécificité de 87.9% [125].

Les performances ont été mesurées par validation croisée sur des durées variables des seg-
ments de 3 s à 10 s. Pour les segments de 10 s, une sélection pas à pas de 12 variables explicatives
permet d’obtenir une AUC de 0.95. Lorsque la durée des segments est réduite à 3 s, l’AUC est de
0.92. Les auteurs optent pour des segments de 3 s et déterminent une sensibilité de 90% pour
une spécificité de 91.5%. Les variables offrant le meilleur pouvoir discriminant sont la moyenne
et la médiane de l’ECG ainsi que la largeur des complexes QRS. Elles traduisent la déformation
des complexes QRS lors des AESP décrite dans la section 1.1.2. L’amplitude pic à pic des varia-
tions d’IT est également incluse tôt dans la sélection des variables [122].

Ces performances sont bonnes mais sont à pondérer par plusieurs limitations. L’annota-
tion des segments ne repose pas sur un diagnostic exact de l’état hémodynamique du patient
mais sur des critères définis a posteriori. Outre la prise de pouls manuelle dont la fiabilité a
déjà été discutée dans la section 1.3, le seuil de 50 mΩ des variations d’IT a été choisi arbitrai-
rement. Dans le cas des pseudo-AESP, il est probable que la présence de faibles contractions
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génère des variations d’IT et entraîne une annotation incorrecte du segment. On notera égale-
ment que le recours à un unique expert a pu introduire un biais d’annotation. Enfin la mesure
des variables explicatives est sujette aux performances de l’algorithme de détection des com-
plexes QRS. Bien qu’ayant un taux de détection de 99% sur la base de données ECG fournie par
l’American Heart Association, cet algorithme n’a pas été évalué sur les rythmes rencontrés lors
de la prise en charge d’AC [79]. Les auteurs mentionnent qu’en cas d’absence de détection des
complexes QRS, les variables explicatives sont fixées à 0.

2.2.2.4 Cromie et Navarro [32, 33, 101]

Cromie et Navarro se sont également intéressés à notre problématique en étudiant dans un
premier temps les variations d’IT lors de simulations d’AC chez le porc.

Deux protocoles sont réalisés chez 20 sujets. Le premier, inspiré de la cardiographie d’im-
pédance, a cherché à établir une corrélation entre trois paramètres issues de la dérivée des va-
riations d’IT et le VES mesuré par thermodilution. Deux variables morphologiques proviennent

directement de la formule établie par Kubicek (équation (2.3)) : d z
d t

∣∣∣
max

et 1
Z 2

0

d z
d t

∣∣∣
max

. Une nou-

velle variable fréquentielle est introduite, le maximum du spectre d’amplitude de la dérivée des
variations d’IT entre 1.5 Hz et 4.5 Hz. Une baisse du VES est engendrée par la stimulation ra-
pide du myocarde à l’aide d’une sonde endocavitaire positionnée dans le ventricule droit. On
retrouve alors les mécanismes de la tachycardie ventriculaire (TV) décrits dans la section 1.1.2.
Un segment de 5 s est extrait aux fréquences : 160, 210, 260 et 305 battements.min-1 (bpm).

En dépit des liens avec la cardiographie d’impédance, les variables morphologiques ne sont
pas corrélées avec le VES. Les auteurs rapportent néanmoins une corrélation faible entre le pa-
ramètre fréquentiel et le VES en établissant un coefficient de détermination r 2 = 0.30, p < 0.001.
Ils ont donc évalué la capacité de ce paramètre à identifier l’AC lors d’un deuxième protocole.

Celui-ci a consisté, chez ces mêmes animaux, à induire électriquement deux épisodes de
fibrillation ventriculaire (FV) suivis d’une AESP par l’injection d’un large bolus de barbiturique.
L’AESP, non traitée, se dégrade ensuite en asystolie. Pour chaque animal, 10 segments de 5 s sont
extraits : quatre lors des épisodes de FV, deux lors des rythmes sinusaux, deux lors de l’AESP et
deux lors de l’asystolie. Une PAS carotidienne supérieure à 70 mmHg permet de confirmer le
retour à une activité circulatoire spontanée (RACS) après défibrillation des FV.

Un maximum du spectre d’amplitude de la dérivée des variations d’IT entre 1.5 Hz et 4.5 Hz
inférieur ou égal à 4 dB a permis par régression logistique univariée d’identifier l’AC avec une
sensibilité de 86% et une spécificité de 90%. Les auteurs remarquent toutefois une variabilité du
spectre d’amplitude lors des AESP [33].

Afin de confirmer ces résultats chez l’Homme, Cromie et Navarro ont repris cette méthodo-
logie dans une nouvelle étude. A l’image des travaux sur modèle porcin, le premier protocole
vise à étudier les liens entre le VES et deux paramètres de la dérivée des variations d’IT. Chez
73 patients admis pour scintigraphie myocardique, le maximum du spectre d’amplitude de la

dérivée des variations d’IT entre 1.5 Hz et 4.5 Hz et d z
d t

∣∣∣
max

sont mesurés conjointement au VES

sur des segments de 5 s.
Le VES est modélisé par une régression linéaire multiple intégrant les termes quadratiques

et l’interaction de ces variables explicatives. Après élimination pas à pas des variables, le carré
du maximum du spectre d’amplitude de la dérivée des variations d’IT entre 1.5 Hz et 4.5 Hz est
retenu. Les auteurs ne rapportent pas la qualité d’ajustement de leur modèle.

Ce nouveau paramètre est alors utilisé comme marqueur hémodynamique dans un deuxième
protocole. Une base de données est constituée à partir de 132 interventions intra et extrahospi-
talières auxquelles s’ajoutent les patients inclus lors du premier protocole et 24 patients sains.
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Des segments non-bruités d’une durée de 4 s sont extraits. Des triplets sont construits en sélec-
tionnant les segments consécutifs. 14824 segments sont ainsi retenus.

Dans le cas des segments recueillis lors de la prise en charge d’AC, l’état hémodynamique
est annoté à partir de l’ECG et des données cliniques documentées. Les segments où l’inves-
tigateur n’a pas pu établir de diagnostic ne sont pas inclus. Les classes H0 et H1 contiennent
respectivement 13904 et 920 segments.

Les auteurs ne décrivent pas explicitement le modèle de classification utilisé. Le compte
rendu de leur résultats suggère la construction d’un arbre de décision à partir de la moyenne
quadratique de la dérivée des variations d’IT et du carré du maximum de son spectre d’ampli-
tude entre 1.5 Hz et 4.5 Hz. Au sein d’un triplet, les segments se voient attribuer la classe H0 ou
H1 lorsqu’une majorité de segments y est associée.

Ce modèle permet une classification avec une sensibilité 81.1% et une spécificité 97.1%.
Les performances rapportées sont moins bonnes mais l’algorithme à l’avantage de ne pas

dépendre de la détection des complexes QRS. On notera cependant plusieurs limitations à cette
étude. L’utilisation de segments ne provenant pas de la prise en charge d’AC introduit un biais
dans la construction du modèle de classification. On constate ainsi que les proportions des
classes H0 ou H1 sont à l’inverse de celles rencontrées en situation d’urgence. De plus, la dé-
pendance entre les segments provenant de même patient n’est pas prise en compte. Il est assez
évident qu’un arbre de décision suffisamment grand finira simplement par discriminer les pa-
tients. Enfin, les performances sont données pour l’ensemble des rythmes de la classe H1. En se
limitant aux AESP, la sensibilité est de 78.6%.

On remarquera, de façon plus compréhensible, que ces deux variables explicatives sont des
estimateurs de la racine carrée de la puissance de la dérivée des variations d’IT et du carré du
maximum de sa densité spectrale de puissance.

2.2.2.5 Ruiz et Alonso [3, 4, 128]

La dernière équipe de recherche impliquée dans notre problématique a apporté une nou-
velle approche au traitement de la variation d’IT. Le signal est ajusté de manière adaptative à
une série de Fourier d’ordre trois dont la fréquence fondamentale est la fréquence des com-
plexes QRS déterminée à partir de l’ECG. L’amplitude pic à pic, la puissance et l’aire sous la
courbe sont extraites de cette modélisation de la variation d’IT et de sa dérivée.

Les auteurs reprennent la base de données annotée d’interventions intra et extrahospita-
lières décrite dans la section 2.2.2.3. Ainsi un rythme organisé est annoté comme rythme per-
fusant lorsqu’un pouls palpable a été documenté lors de l’intervention ou en présence de va-
riations d’IT supérieures à 50 mΩ synchrones avec les complexes QRS. Afin de répondre aux
limitations soulevées par cette méthode d’annotation, un critère restrictif est appliqué dans l’as-
signation des rythmes organisés aux classes H0 ou H1. Ainsi les segments annotés comme AESP
sont retenus dans la classe H1 lorsqu’aucune annotation de rythme perfusant n’est présente
pendant l’intervention. Pour les segments annotés comme rythme perfusant, seule la dernière
période d’analyse des patients admis vivant à l’hôpital est retenue dans la classe H0. Parmi les
399 segments répondant à ces conditions, 165 appartiennent à la classe H0 et 234 à la classe H1.

Les performances des régressions logistiques de chacune des 6 variables explicatives sont
mesurées en terme d’AUC. En optimisant le pas d’adaptation de l’ajustement pour maximiser
la capacité de discrimination, les variables offrent toutes une AUC supérieure à 0.96 sur l’échan-
tillon de validation.

Les auteurs ont ainsi démontré qu’une modélisation de la variation d’IT est à même de cap-
turer des marqueurs de l’hémodynamique. Le critère d’annotation plus exigeant permet de s’as-
surer de l’état hémodynamique exact au prix de l’abandon de nombreux segments. Plusieurs
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segments provenant de mêmes patients ont donc été inclus. Cependant la dépendance de ces
observations n’a pas été prise en compte, surestimant alors les performances rapportées.

Pour répondre à ces limitations, une nouvelle base de données à été acquise à partir de 385
interventions extrahospitalières. Les auteurs bénéficient ici d’une documentation clinique ex-
haustive et de la capnographie pour annoter les segments.

Des segments non-bruités d’une durée minimale de 5 s présentant un rythme organisé sont
identifiés. Trois éléments de la documentation clinique sont utilisés pour les annoter : le mo-
ment où les services médicaux d’urgence et de réanimation (SMUR) ont détecté un pouls pal-
pable, l’éventuelle perte de pouls avant l’admission de la victime à l’hôpital et l’issue de l’in-
tervention. La présence d’une circulation spontanée est établie lorsque la détection du pouls
est confirmée par une augmentation soudaine de l’EtCO2 à une valeur supérieure à 35 mmHg.
Lorsque la perte de pouls n’est pas constatée et que le patient est admis vivant à l’hôpital, l’en-
semble des segments ultérieurs à la prise de pouls sont attribués à la classe H0. Dans le cas où
une perte de pouls est constatée, le RACS est transitoire et son terme est déterminé par une
baisse de l’EtCO2 inférieure à 20 mmHg ou par la reprise de la RCP. Parmi les 1177 segments
considérés, 796 sont annotés dans la classe H0 et 381 dans la classe H1.

La classification est fondée sur une régression logistique multivariée comprenant 16 va-
riables explicatives issues de ECG et de la variation d’IT. Six variables sont sélectionnées pas
à pas. L’intervalle R-R moyen, la moyenne et la déviation standard de l’amplitude pic à pic des
complexes QRS sont retenues pour l’ECG. A partir de la variation d’IT, la déviation standard de
l’amplitude pic à pic ainsi que l’aire sous la courbe et l’aire sous la courbe de la dérivée sont
sélectionnés. Les auteurs ont pris soin de modéliser les dépendances entre segments provenant
d’un même patient par des équations d’estimation généralisées.

La solution proposée offre une AUC égale à 0.97. Les auteurs optent pour une sensibilité de
91.9% pour une spécificité de 92.2%.

Cette étude est conclue par une étude de cas destinée à mesurer le temps requis par l’algo-
rithme pour apporter un diagnostic. Chez 15 victimes n’ayant pas présenté de RACS, les seg-
ments correspondant aux trois premières périodes d’analyse du rythme sont classés avec une
sensibilité respective de 93 %, 100 % et 100 %. De même, les trois premiers segments extraits chez
18 patients après l’annotation du RACS sont classés avec une spécificité respective de 94.4 %,
100 % et 100 %.

A l’image de l’algorithme développé par Risdal et Losert, les performances dépendent d’une
détection précise des complexes QRS. Celle-ci est effectuée par la solution propriétaire intégrée
dans le moniteur/défibrillateur Bexen cardio Reanibex 800 [3].
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2.3 Conclusion

La revue effectuée dans la section 2.2.2 montre la pertinence de la mesure des variations d’IT
via les électrodes de défibrillation pour l’évaluation de l’hémodynamique lors de l’AC. La table
2.4 présente un résumé des performances obtenues.

Ce projet de recherche débuté en février 2015 s’inscrit à la suite des résultats préliminaires
de Ruiz et al. [128]. Les chapitres suivants traitent des travaux réalisés à ce jour.

43



44



- III -

TRAVAUX DE RECHERCHE
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Chapitre 3

Détermination de l’hémodynamique à
partir des variations d’impédance
transthoracique mesurées lors de l’arrêt
cardiaque induit électriquement chez
l’Homme

3.1 Introduction

Cette étude s’inscrit dans le cadre du protocole opératoire de pose d’un défibrillateur auto-
matique implantable (DAI) sous-cutané (EMBLEM S-ICD, Boston Scientific). Une fois la pose
effectuée, un test du défibrillateur est réalisé afin de s’assurer de la bonne détection des aryth-
mies ventriculaires tachycardiques et de l’efficacité du choc de défibrillation. Ce test consiste
à induire une fibrillation ventriculaire (FV) en administrant un courant électrique alternatif de
50 Hz pendant 2 à 6 secondes via les électrodes du défibrillateur sous-cutané. Celui-ci analyse
alors l’électrocardiogramme (ECG) et décide de l’administration d’un choc de défibrillation.
Lorsque la FV est détectée, un choc à 65 J est délivré et le retour à une activité circulatoire spon-
tanée (RACS) est contrôlé. Si la fibrillation persiste, un second choc à 80 J est administré. Dans
le cas où soit l’arythmie n’est pas détectée soit le deuxième choc émis n’est pas efficace, un dé-
fibrillateur externe manuel est présent pour administrer un choc électrique externe de 200 J. La
figure 3.1 présente la préparation du champ opératoire avant l’implantation du DAI. Les empla-
cements du DAI et de son électrode sont définis au préalable par radiographie. Les électrodes du
défibrillateur externe sont alors placées hors du champ opératoire, impliquant un déplacement
de l’électrode apicale vers une position postérieure.

En recueillant les signaux du défibrillateur externe, ce protocole nous permet donc d’étudier
les variations d’impédance transthoracique (IT) dans le cas spécifique des arrêts cardiaques mo-
nitorés cliniquement. Les actes pratiqués étant habituels, il entre dans le cadre de la recherche
non-interventionnelle.

Cette étude fait écho aux travaux réalisés par Risdal et Losert (voir section 2.2.2.3). Notre ob-
jectif est de mettre en évidence des paramètres des variations d’IT mesurés par les électrodes
de défibrillation marqueurs des variations de la pression artérielle systémique. Ces paramètres
seront destinés à constituer le jeu de variables explicatives employé par les algorithmes de clas-
sification. Nous évaluerons donc leur capacité à identifier la présence d’une circulation sponta-
née et à surveiller l’évolution du RACS en s’appuyant sur la pression artérielle moyenne (PAM)
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FIGURE 3.1 – Définition du champ opératoire et de l’emplacement du défibrillateur automatique
implantable (DAI). a) Electrode de défibrillation du défibrillateur externe. b) Electrode du DAI.
c) Boîtier du DAI.

et la pression artérielle pulsée (PP) comme témoins de l’hémodynamique.
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3.2 Matériels

3.2.1 Matériels à disposition

Le bloc opératoire est équipé d’un moniteur CARESCAPE B850 (figure 3.2a) permettant le mo-
nitorage des patients pendant l’anesthésie. Celui-ci contrôle notamment l’électrocardiogramme
(ECG), l’hémodynamique, la ventilation et les dosages d’anesthésiques. En connectant un ordi-
nateur au moniteur, ces données sont recueillies en temps réel à l’aide du logiciel d’acquisition
L-collect obtenu auprès de General Electric.

Pour les besoins de cette étude, le défibrillateur externe diffère de celui couramment uti-
lisé. La société Schiller Médical a mis à disposition le moniteur/défibrillateur DEFIGARD Touch
7 (figure 3.2b) en remplacement du défibrillateur externe FRED (Schiller Médical). Ce moni-
teur/défibrillateur appartenant à une nouvelle gamme, il fournit un signal de meilleur qualité
et offre une plus grande flexibilité d’export de données.

3.2.2 Outils conçus

L’ensemble des outils décrits ci-dessous ont été conçus sous MATLAB R2015b. Ce choix a été
fait pour assurer une continuité de l’environnement avec le traitement et l’analyse des données.

3.2.2.1 Export et Visualisation

Afin de faciliter la visualisation des signaux et le traitement des données, le choix a été fait
de conserver l’ensemble des données relatives à une intervention au sein d’une structure ex-
ploitable sous MATLAB. Il est donc nécessaire d’exporter les données collectées par le moni-
teur/défibrillateur DEFIGARD Touch 7 et le moniteur CARESCAPE B850.

Le logiciel d’acquisition L-collect enregistre les données du moniteur d’anesthésie dans un
format propriétaire ne pouvant être exploité pour l’analyse. Il offre néanmoins la possibilité de
convertir au format ASCII une partie de ces données. Un script a donc été écrit pour extraire et
stocker ces données au sein de notre structure.

De même, le moniteur/défibrillateur DEFIGARD Touch 7 enregistre ses données sous un for-
mat propriétaire. Une application a été crée permettant leur export et la complétion de notre
structure.

La visualisation de manière concurrente des différents signaux d’intérêt est indispensable
pour percevoir leurs caractéristiques intrinsèques. A cet effet, une interface de visualisation a été
réalisée afin de permettre à l’utilisateur de sélectionner trois signaux à observer simultanément.

Enfin, ces deux systèmes d’acquisition ne sont pas initialisés au même instant. Leurs signaux
ne sont donc pas situés sur la même base temporelle. L’induction de la FV, visible sur l’ensemble
des signaux, sert alors de repère pour le recalage. Le delta temporel entre les deux systèmes est
enregistré dans notre structure. Il permettra par la suite d’extraire aisément des segments d’in-
tervention contenant des données synchrones. La figure 3.3 présente l’ECG, les variations d’im-
pédance et la pression artérielle radiale après recalage des signaux provenant du défibrillateur
et du moniteur d’anesthésie.

3.2.2.2 Annotation

L’implantation d’un DAI est un acte chirurgical nécessitant une incision cutanée pour la
pose du boîtier, deux tunnelisations sous-cutanées pour positionner la sonde puis, en fin d’in-
tervention, la suture des tissus. Ces manipulations du patient ainsi que l’utilisation d’instru-
ments chirurgicaux tels que le bistouri électrique induisent des artéfacts pouvant affecter l’ECG,
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(a) (b)

FIGURE 3.2 – Moniteurs utilisés pour l’acquisition des signaux. (a) Moniteur CARESCAPE B850.
(b) Moniteur/défibrillateur DEFIGARD Touch 7.

la variation d’IT ou la mesure de la pression artérielle. La figure 3.4 présente deux types d’ar-
téfacts rencontrés lors d’une intervention : ceux liés à l’utilisation d’un bistouri électrique en
figure 3.4a affectant l’ECG et les variations d’IT et ceux liés aux manipulations du patient indui-
sant un déplacement du cathéter artériel en figure 3.4b.

Un outil a donc été conçu pour annoter ces artéfacts sur les différents signaux d’intérêt. Il
permet à l’utilisateur de parcourir l’intervention afin de repérer le début et la fin des pertur-
bations. Le principe d’annotation repose sur l’architecture des événements générés par le mo-
niteur/défibrillateur DEFIGARD Touch 7. Le début et la fin des perturbations sont horodatés et
catégorisés en fonction du signal affecté.

L’annotation de l’intervention permet également de repérer l’induction électrique de l’arrêt
cardiaque (AC) et le choc électrique délivré par le DAI. L’ensemble des annotations est stocké
conjointement aux données de l’intervention au sein de la structure décrite en 3.2.2.1. Ce sys-
tème permet ultérieurement d’extraire automatiquement tout segment de durée quelconque
libre d’artéfact.

Un aperçu de l’interface utilisateur est présenté en figure 3.5.

3.2.2.3 Détermination de la pression artérielle

Chez les patients bénéficiant d’un cathétérisme artériel, les pressions artérielles systoliques
(PAS), pressions artérielles diastoliques (PAD) et pressions artérielles moyennes (PAM) sont dé-
terminées à partir de l’onde de pouls. Un algorithme analysant l’onde de pouls a été conçu afin
de retourner ces pressions pour chaque cycle cardiaque. Celui-ci s’appuie sur la détection de
l’augmentation rapide de pression produite par l’éjection systolique. La PAS et la PAD corres-
pondent alors respectivement au maximum et au minimum de pression situés dans le voisi-
nage de l’éjection systolique. Une fois le début du cycle cardiaque suivant identifié, la PAM est
estimée par le calcul de la moyenne géométrique de l’onde de pouls sur le cycle cardiaque [77].

La dérivée première de l’onde de pouls reflète les variations de pression artérielle. Elle est uti-
lisée au sein d’une chaîne de traitement pour détecter l’augmentation de pression lors de l’éjec-
tion systolique. Cette chaîne de traitement, illustrée en figure 3.6, comporte quatre maillons.
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FIGURE 3.3 – Electrocardiogramme (ECG), variation d’impédance (∆Z ) et pression artérielle
(PA) radiale après recalage des signaux provenant du défibrillateur et du moniteur d’anesthé-
sie.

Leur nature et rôle sont détaillés ci-dessous :

1. filtre passe-bas : atténuation de l’onde dicrote et des bruits hautes fréquences par un filtre
passe-bas de Butterworth d’ordre 3 et de fréquence de coupure 10 Hz ;

2. dérivation : analyse des variations de pression artérielle ;

3. annulation des valeurs négatives : analyse uniquement des augmentations de pression
artérielle ;

4. élévation au carré : accentuation des variations de pression.

La sortie de la chaîne de traitement Y est comparée à un seuil S. Lorsque ce seuil est dépassé,
l’éjection systolique est supposée et l’algorithme recherche sur l’onde de pouls la PAS et la PAD
dans un voisinage V d’une durée de 300 ms. Ces pressions correspondent au maximum et au
minimum de pression artérielle pa :

PAS = max
n ∈V

pa(n) (3.1)

PAD = min
n ∈V

pa(n) (3.2)

La figure 3.8 illustre la détermination des PAS et PAD lors du RACS chez un des patients inclus
dans l’étude. La courbe Y dépasse le seuil S aux indices ki entraînant la recherche de PASi et
PADi au niveau des voisinages Vi = {ki − V

2 , . . . ,ki + V
2 }.

Une fois la prochaine éjection systolique détectée, l’ensemble du cycle cardiaque est déli-
mité par les indices des PAD nPADi et nPADi+1 . Afin d’augmenter la robustesse de l’algorithme,
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(a)

(b)

FIGURE 3.4 – (a) Artéfacts rencontrés sur l’électrocardiogramme (ECG) et la variation d’impé-
dance (∆Z ) résultant de l’utilisation du bistouri électrique. (b) Artéfacts rencontrés sur l’onde
de pression artérielle (PA) résultant d’un déplacement du cathéter.

cette détection est seulement possible pour des fréquences cardiaques inférieures à 50 Hz (300
battements.min-1 (bpm)). La moyenne géométrique de l’onde de pouls sur le cycle cardiaque
détermine alors la PAM :

PAM =
( nPADi+1∏

n=nPADi

pa(n)

) 1
nPADi+1

−nPADi
(3.3)

Afin d’obtenir une détection fiable de l’éjection systolique sur des plages de pression arté-
rielle variant entre patients et au cours des interventions, un seuil adaptatif a été implémenté.
A chaque cycle cardiaque, celui-ci est actualisé avec la variation moyenne de pression lors de
l’éjection systolique :

s(n) =


si ni t n = 1

s(n −1) n 6= ki

0.7s(n −1)+0.3
(

PASi−PADi
nPASi −nPADi

)2
n = ki

(3.4)

Le diagramme de l’algorithme développé est disponible en figure 3.7.
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FIGURE 3.5 – Interface utilisateur du logiciel d’annotation. A : Visualisation des signaux. B : Créa-
tion d’une nouvelle annotation. C : Liste des annotations.

FIGURE 3.6 – Pré-traitement du signal de pression artérielle pour la détection des pressions sys-
toliques et diastoliques.

3.2.2.4 Filtrage des variations d’impédance

Les annotations définies en 3.2.2.2 permettent de repérer les périodes ne contenant pas d’ar-
téfacts sur les trois signaux d’intérêt. Les variations d’IT sont alors composées de :

— une composante circulatoire, zc , dont les variations sont comprises entre 0 mΩ et 500 mΩ ;

— une composante ventilatoire, zv , dont les variations sont comprises entre 0Ω et 5Ω ;

— un bruit blanc gaussien, v ∼N
(
0,σ2

)
, dont l’écart type σ est de quelques mΩ.

On écrit alors :

∆Z (n) = zc (n)+ zv (n)+ v(n) (3.5)

La détermination de l’hémodynamique repose sur l’étude de la composante circulatoire. Les
outils développés ci-dessous sont destinés à l’extraire de manière fiable et automatique.

3.2.2.4.i Filtrage de la ventilation

La variation d’IT générée par la ventilation est un signal périodique complexe dont les har-
moniques peuvent se situer dans la bande de fréquence de la composante circulatoire. La den-
sité spectrale de puissance (DSP) permet de visualiser ce recouvrement de spectre. Celle-ci, es-
timée par la méthode de Welch à partir des variations d’IT de la figure 3.3, est illustrée en figure
3.9. Elle révèle la fréquence fondamentale de la composante ventilatoire fv = 0.23Hz et ses har-
moniques oscillant à une fréquence supérieure à la fréquence fondamentale de la composante
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FIGURE 3.7 – Algorithme de détermination des pressions systoliques, diastoliques et moyennes.
Lorsque la sortie de la chaîne de traitement Y dépasse le seuil S, les pressions sont calculés par
les équations (3.1) et 3.3. Le seuil S est adapté suivant l’équation 3.4. La constante K assure une
détection pour des fréquences cardiaques inférieures à 50 Hz.
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FIGURE 3.8 – Electrocardiogramme (ECG), sorti de la chaîne de traitement (Y), seuil de détection
(S) et pression artérielle radiale (PA) lors du retour à une activité circulatoire spontanée. Les
pressions artérielles systoliques et diastoliques sont déterminées par la recherche du maximum
et minimum dans le voisinage des indices ki correspondant au dépassement du seuil S par Y.

circulatoire fc = 0.78Hz. L’utilisation d’un filtre passe-haut pour supprimer la composante ven-
tilatoire est alors insuffisante. La figure 3.11a illustre les variations d’IT de la figure 3.3 en sortie
d’un filtre passe-haut d’ordre 4 et de fréquence de coupure 0.5 Hz. Le filtrage est réalisé par l’ap-
plication successive d’un filtre de Butterworth d’ordre 2 dans le sens direct et inverse afin d’an-
nuler la distorsion de phase. On observe alors une modulation de l’amplitude de la composante
circulatoire par la ventilation.

Les séries de Fourier permettent de décomposer tout signal périodique de fréquence f en
une somme de sinusoïdes dont les fréquences sont des multiples de f . Ruiz et al. ont utilisé cette
propriété pour modéliser de manière adaptative la composante circulatoire par une série de
Fourier d’ordre 3 [3, 128]. Ce concept est adapté ici pour modéliser la composante ventilatoire.

Lorsque la composante ventilatoire est stationnaire et possède une fréquence fv constante,
une modélisation non-adaptative est possible. La décomposition en série de Fourier d’ordre K
de la composante ventilatoire s’écrit alors :

zv (n) =
K∑

k=0

(
ak cos

(
2πk fv

fe
n

)
+bk sin

(
2πk fv

fe
n

))
+ε(n) , n ∈ {1, . . . , N } (3.6)

où :

— fv : fréquence fondamentale de la ventilation;

— fe : fréquence d’échantillonnage des variations d’IT.
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FIGURE 3.9 – Estimation de la densité spectrale de puissance (DSP) des variations d’impédance
transthoracique par la méthode de Welch. Les harmoniques de la composante ventilatoire et
circulatoire sont indiqués par un marqueur triangulaire.

Une fois la composante ventilatoire déterminée, elle peut être soustraite à la variation d’IT pour
en extraire la composante circulatoire :

zc (n)+ v(n) = z(n)− zv (n) (3.7)

L’analyse de la DSP de la variation d’IT, estimée à partir de multiples segments issus de l’en-
semble des patients inclus dans l’étude, nous conduit à émettre l’hypothèse que la composante
ventilatoire peut être modélisée par une série de Fourier d’ordre 3 :

ẑv (n, f ) =
3∑

k=0

(
ak cos

(
2πk f

fe
n

)
+bk sin

(
2πk f

fe
n

))
, n ∈ {1, . . . , N } (3.8)

Les paramètres de la série de Fourier sont estimés par la méthode des moindres carrés. Dans
un premier temps, les coefficients de Fourier {ak ,bk }k∈{0,...,3} sont estimés pour des fréquences
comprises de 0 Hz à 3 Hz. Cette plage inclut de façon assez large l’ensemble des fréquences de
ventilation rencontrées lors des interventions. Pour une fréquence fondamentale f , les coeffi-
cients de Fourier minimisent l’erreur quadratique moyenne :

MSE( f ) =
N∑

n=1

(
z(n)− ẑv (n, f )

)2 (3.9)

La figure 3.10 illustre l’erreur quadratique moyenne en fonction de la fréquence fondamentale
pour les variations d’IT présentées en figure 3.3.

Dans un second temps, les coefficients de Fourier optimaux sont sélectionnés lorsque l’er-
reur quadratique atteint son minimum. Il correspond à la fréquence f = fv telle que ẑv (n, fv )
modélise au mieux la composante ventilatoire :

fv = argmin
f ∈[0,3]

MSE( f ) = argmin
f ∈[0,3]

N∑
n=1

(
z(n)− ẑv (n, f )

)
(3.10)

Dans notre exemple, l’erreur quadratique moyenne est minimale lorsque f = 0.23Hz confir-
mant la mesure de la fréquence fondamentale par l’analyse de la DSP. La figure 3.11b superpose
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FIGURE 3.10 – Erreur quadratique moyenne (MSE) de la modélisation de la composante ventila-
toire par une série de Fourier d’ordre 3 en fonction de la fréquence fondamentale. La fréquence
ventilatoire fondamentale fv est déterminée par le minimum de l’erreur quadratique moyenne.

la modélisation de la composante ventilatoire ẑv aux variations d’IT. Le résultat du filtrage de la
composante ventilatoire est présenté figure 3.11c. La ventilation n’affecte plus l’amplitude des
variations de la composante circulatoire.

3.2.2.4.ii Moyenne des cycles cardiaques

Afin de réduire le bruit et les composantes restantes de la ventilation, une moyenne des
cycles cardiaques peut être effectuée. Cette technique permet d’augmenter la puissance d’un
signal périodique stationnaire relativement à la puissance d’un bruit blanc non-corrélé l’affec-
tant. En moyennant N périodes, le rapport signal sur bruit (RSB) est augmenté d’un facteur N.

Dans le cas de la variation d’IT échantillonnée à la fréquence fe , la moyenne de N cycles
cardiaques de fréquence fc s’écrit :

∀n ∈ {0, . . . , M }, z(N )(n) = 1

N

N−1∑
k=0

z

(
n +k

fc

fe

)

= 1

N

N−1∑
k=0

zc

(
n +k

fc

fe

)
+ 1

N

N−1∑
k=0

v

(
n +k

fc

fe

)
= z(N )

c (n)+ v (N )(n) (3.11)

où M =
⌊

fe
fc

⌋
−1 est le nombre d’échantillon contenu dans un cycle cardiaque.

Lorsque cette moyenne est effectuée sur des segments où la composante circulatoire est
stationnaire, on a z(N )

c = zc . Le RSB du signal moyenné est alors :

RSB(N ) =
Pz(N )

c

Pv (N )
= Pzc

1
N Pv

= N RSB

Cette technique est largement utilisée en cardiographie d’impédance pour supprimer la
ventilation et les artéfacts de mouvement de l’impédance cardiogramme (ICG) [67, 121]. Elle
a donc logiquement été étendue à l’étude des variations de l’IT mesurées par les électrodes de
défibrillation (voir sections 2.2.2.2, 2.2.2.3 et 2.2.2.5). Elle repose néanmoins sur l’identification
précise des cycles cardiaques. L’onde R, détectée sur l’ECG, sert couramment de référence pour
la délimitation des cycles cardiaques.
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(a)

(b)

(c)

FIGURE 3.11 – Filtrage des variations d’impédance transthoracique. (a) Composante circulatoire
zc extraite par un filtre phase-nulle passe-haut de Butterworth d’ordre 4 et de fréquence de cou-
pure 0.5 Hz. (b) Variations d’impédance transthoracique (∆Z ) et modélisation de la composante
ventilatoire (ẑv ) par une série de Fourier d’ordre 3 de fréquence fondamentale 0.23 Hz. (c) Com-
posante circulatoire zc extraite par la soustraction de la composante ventilatoire modélisée par
une série de Fourier.
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Nous utilisons ici le détecteur de QRS intégré dans le moniteur/défibrillateur DEFIGARD Touch
7 (ED05qdl version 1.03, Schiller AG) et fixons le début d’un cycle 200 ms avant l’apparition de
l’onde R. La figure 3.12 illustre la moyenne de l’ECG, de la variation d’IT et de sa dérivée première
sur 3 cycles cardiaques.

FIGURE 3.12 – Electrocardiogramme (ECG), composante circulatoire des variations d’impé-
dance transthoracique (zc ) et dérivée première de la composante circulatoire des variation
d’impédance transthoracique (z ′

c ) moyennés sur trois cycles cardiaques. Les signaux issus de
chaque cycles (en pointillés) sont superposés à la moyenne.

3.3 Méthodes

3.3.1 Population

Les patients inclus dans cette étude sont admis pour une implantation prophylactique d’un
DAI. Cet acte est pratiqué en prévention primaire lors de risques élevés de survenue d’une aryth-
mie maligne ou en prévention secondaire suite à un AC.

Avant son inclusion dans l’essai, chaque patient (ou son représentant légal) reçoit des expli-
cations sur l’étude lors de la consultation avec le chirurgien. Les informations communiquées
sont résumées dans un document écrit (voir annexe B). Après leur consultation, le chirurgien
effectue la demande de consentement. Les patients peuvent à tout moment retirer leur consen-
tement.

Cette étude a été approuvée par le comité d’éthique local des Hôpitaux Universitaires de
Strasbourg (numéro d’agrément : 2017-62, voir annexe A). Une déclaration à la Commission
Nationale de l’Informatique et des Libertés (CNIL) a été effectuée. Le recueil, le stockage et le
traitement des données de l’étude répondent à la méthodologie de référence MR-003 qui en-
cadre les recherches non interventionnelles.

Douze patients sont inclus dans cette étude. Neuf sont admis en prévention primaire et trois
en prévention secondaire. La procédure chirurgicale est pratiquée au sein des Hôpitaux Uni-
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Matériel Signal acquis Résolution fe

Moniteur/défibrillateur
DEFIGARD Touch 7

Electrocardiogramme 5.00 mV 250 Hz
Variations d’impédance transthoracique 12.2 mΩ 125 Hz
Impédance statique 1Ω 62.5 Hz

Moniteur CARESCAPE

B850
Electrocardiogramme à six dérivations 10.0 mV 300 Hz
Pression systémique par cathétérisme 0.01 mmHg 300 Hz
Pression systémique par oscillométrie 0.01 mmHg 1 min−1

Capnométrie 0.01 % 300 Hz

TABLE 3.1 – Caractéristiques des signaux recueillis lors de l’intervention. La résolution exprime
la plus petite mesure différentiable. fe : fréquence d’échantillonnage.

versitaires de Strasbourg (Strasbourg, France) par l’équipe de cardiologie du Professeur Michel
Chauvin.

3.3.2 Mesures effectuées

Pour chaque intervention, les données cliniques suivantes sont consignées lors de l’examen
préinterventionnel : âge, sexe, poids, taille, fréquence cardiaque et pression artérielle au repos
ainsi que les antécédents cardiaques et pulmonaires. L’indice de masse corporelle (IMC) est
calculé par la formule usuelle I MC = ag e.t ai l l e−2.

Sur la base de l’examen préinterventionnel et de l’échographie transthoracique, l’anesthé-
siste évalue la nécessité d’un monitoring hémodynamique continu par cathétérisme artériel ou
intermittent à l’aide d’un tensiomètre oscillométrique. Les principaux facteurs déterminant ce
choix sont une pression artérielle pré-anesthésique basse ou une faible fraction d’éjection du
ventricule gauche (FEVG), définie par le pourcentage d’éjection du sang contenu dans ce ven-
tricule lors d’un battement. Sept patients ont été monitorés par cathétérisme artériel et cinq par
un tensiomètre oscillométrique. L’artère radiale est le site privilégié du cathétérisme artériel ex-
cepté chez un patient où la mesure est effectuée au niveau de l’artère humérale. La mesure de
pression par tensiomètre oscillométrique est effectuée par un brassard huméral positionné sur
le bras gauche ou droit.

Parmi les signaux recueillis par le moniteur CARESCAPE B850, la courbe de pression est échan-
tillonnée à 300 Hz avec une résolution de 0.01 mmHg. Lorsqu’un tensiomètre oscillométrique
est utilisé l’intervalle de mesure est de une minute. Deux signaux complémentaires sont collec-
tés, l’ECG à six dérivations et la capnométrie. Le premier est utilisé pour faciliter le recalage des
signaux entre le moniteur d’anesthésie et le défibrillateur externe et le deuxième pour identifier
la présence de respirations agonales.

Le moniteur/défibrillateur DEFIGARD Touch 7 enregistre l’ECG et les variations d’IT via les
électrodes de défibrillation. L’ECG est amplifié et filtré par un circuit analogique avant d’être
échantillonné à 250 Hz avec une résolution de 5.00 mV/LSB. Sa bande passante se situe entre
1 Hz et 25 Hz. L’IT est mesurée en injectant un courant à 30 kHz entre les électrodes de défibril-
lation. Cette porteuse, modulée en amplitude par les variations d’IT, est démodulée et filtrée
par un circuit analogique. En sortie de la chaîne d’acquisition, le signal possède une bande pas-
sante de 0.16 Hz à 6.5 Hz. Il est alors numérisé à 125 Hz avec une résolution de 12.2 mΩ/LSB. Un
schéma de la chaîne d’acquisition analogique des variations d’IT est disponible en annexe C.
Enfin l’impédance statique Z0 est échantillonnée à 62.5 Hz avec une résolution de 1Ω/LSB.

La table 3.1 synthétise les caractéristiques des signaux mesurés par les deux appareils de
mesure.
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3.3.3 Traitement des données

Notre analyse se concentre sur le test de défibrillation du DAI. Nous avons comparé les va-
riations d’IT générées avant l’induction de la FV avec celle apparaissant pendant l’AC et le RACS.
En caractérisant les variations d’IT par un jeu de variables explicatives, nous cherchons à valider
les hypothèses suivantes :

1. les variations d’IT permettent d’identifier la présence d’une circulation spontanée ;

2. les variations d’IT sont corrélées avec l’hémodynamique systémique en présence d’une
circulation spontanée.

La morphologie de la composante circulatoire des variations d’IT diffère largement entre
les individus. Cette variabilité inter-patients occulte le possible rôle de l’hémodynamique sur
les variations d’IT. La chaîne de traitement des variations d’IT, décrite au paragraphe 3.3.3.1,
a été conçue pour répondre à cette problématique. Elle est fondée sur l’utilisation d’un filtre
par corrélation. Ce filtre permet de comparer les variations d’IT avec un modèle des variations
produites en présence d’une circulation spontanée. Il élimine ainsi la variabilité inter-patients
en se concentrant sur les changements propres à chaque patient.

Les variables explicatives sont extraites de la sortie du filtre par corrélation. La revue de la
littérature, effectuée dans la section 2.2.2, a souligné la dépendance de l’extraction des variables
explicatives aux algorithmes de détection des complexes QRS. Une attention particulière a donc
été portée sur la conception de variables explicatives indépendantes de l’ECG. Nous reprenons
également les variables issues de la littérature offrant les meilleures performances. Cette dé-
marche est décrite au paragraphe 3.3.3.2.

Les variables explicatives fournissent un outil quantitatif pour l’analyse des variations d’IT.
Nous répondons à notre première hypothèse en comparant, pour chaque variable explicative,
leur moyenne lors de l’AC à celle mesurée en présence d’une circulation spontanée. La seconde
hypothèse est abordée en calculant les coefficients de corrélation entre la pression artérielle
systémique et chaque variable. Nous nous concentrons sur la PAM et la PP témoins respectifs
de la perfusion des organes et de la contractilité myocardique. Les relations avec la PAS et la PAD
peuvent être dérivées en rappelant l’équation PP = PAS −PAD et en utilisant l’approximation
usuelle M AP = 1

3 (PAS +2PAD) [17]. Cette analyse est précisée au paragraphe 3.3.3.4

3.3.3.1 Chaîne de traitement numérique

Les interventions sont dans un premier temps annotées par deux ingénieurs biomédicaux à
l’aide du logiciel décrit en 3.2.2.2. Les segments libres d’artéfacts sont alors traités numérique-
ment sous MATLAB.

Les variations d’IT sont dans un premier temps filtrées par un filtre passe-bas de Butterworth
du 3e ordre de fréquence de coupure 7 Hz. Cette fréquence, située au-dessus de la bande pas-
sante ([0.16, 6.5]Hz), permet d’éliminer le bruit de quantification et les bruits hautes fréquences
tout en préservant l’information contenue dans la bande passante du signal. La composante cir-
culatoire zc est par la suite extraite en éliminant la ventilation par la méthode de Fourier décrite
au paragraphe 3.2.2.4.i.

Pour chaque intervention, quatre segments sont sélectionnés. Le premier précède l’induc-
tion électrique de la FV tout en se situant au plus proche de celle-ci. Il constitue la référence
sur laquelle est évaluée l’évolution des paramètres de l’IT lors de l’AC et du RACS. Les trois seg-
ments restant sont situés 15 s après l’induction de l’AC ainsi qu’immédiatement et une minute
après un choc efficace. Pour la suite de l’analyse, ces segments sont respectivement désignés
par pré-arrêt, arrêt, RACS et RACS-1min.
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(a) (b)

FIGURE 3.13 – Conception du filtre par corrélation et filtrage des variations d’impédance trans-
thoracique. (a) Conception du modèle zc en moyennant les trois cycles cardiaques du segments
pré-arrêt. Chaque cycle est représenté par en trait pointillé. (b) Filtrage par corrélation des va-
riations d’impédance transthoracique zc . La sortie du filtre, γ, est une mesure de la similarité
avec le modèle. Elle n’est plus affectée par les variations inter-patient.

La durée des segments est ajustée pour correspondre à trois cycles cardiaques. Sur cet inter-
valle court, l’hémodynamique est considérée comme stable. Cette approximation nous permet
par la suite de considérer les variations de pressions artérielles et d’IT comme stationnaires. Les
PAM et PP calculées pour chaque cycles cardiaques sont donc moyennées sur le segment. L’ab-
sence de cycle cardiaque lors de l’AC nous impose de préciser la durée du segment arrêt. Celle-ci
est fixée à 3 s afin de s’accorder à la taille des autres segments.

Pour chaque patient, un filtre par corrélation est conçu à partir du segment pré-arrêt. Un
modèle des variations d’IT rencontrées en présence d’une circulation spontanée est obtenu
en effectuant la moyenne des trois cycles cardiaques par la méthode décrite au paragraphe
3.2.2.4.ii. Il est noté zc , où zc = z(3)

c selon l’équation (3.11). La figure 3.13a en présente un exemple.
Le filtre par corrélation optimise la détection du modèle et offre ainsi une mesure de similarité
entre la période pré et post-induction. Il est défini par la fonction de transfert suivante :

h(n) = zc (M −n)

Ezc

(3.12)

où :

— M : nombre d’échantillon du modèle, défini par l’équation (3.11) ;

— Ezc : énergie du modèle. Elle permet de mettre à l’échelle les modèles provenant des dif-
férents patients.

La figure 3.13b illustre la sortie γ du filtre.
La chaîne de traitement des variations d’IT est synthétisée par le diagramme 3.14.

3.3.3.2 Conception des variables explicatives

Dix variables explicatives sont extraites de la sortie du filtre par corrélation γ. Elles sont dé-
signées par la suite par le vecteur X = (X1, . . . , X10). L’extraction des variables explicatives est
réalisée sous MATLAB.
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FIGURE 3.14 – Chaîne de traitement des variations d’impédance transthoracique (∆Z ). La com-
posante circulatoire (zc ) est obtenue en filtrant la ventilation et le bruit de quantification. Elle
est ensuite traitée par un filtre par corrélation conçu à partir de la moyenne du segment pré-
arrêt (zc ). Le vecteur de variables explicatives X est alors extrait de la sortie (γ) de la chaîne de
traitement.

Les variables X1, X2, X3 et X4 ont été conçues afin d’être indépendante de l’ECG et de l’uti-
lisation d’un détecteur de QRS. Elles s’appuient sur les moyennes d’ensembles pour décrire les
propriétés statistiques temporelles et fréquentielles du signal.

Les propriétés statistiques temporelles d’un signal aléatoire sont définies par sa densité de
probabilité. Les moments sont un outil mathématique utilisé pour décrire cette densité de pro-
babilité. Ainsi les moments centrés réduits d’ordre 1 et 2 correspondent à la moyenne et la va-
riance du signal.

De même les propriétés statistiques fréquentielles d’un signal sont définies par sa densité
spectrale de puissance (DSP). Les moments spectraux peuvent être utilisés pour décrire cette
densité. On retrouve alors, pour les moments spectraux d’ordre 1 et 2, la moyenne et la va-
riance des fréquences portées par le signal. Les moments spectraux ont été utilisés dès les an-
nées 1970 par B. Hjorth comme descripteurs de l’électroencéphalogramme [61,62]. Plus récem-
ment, ils ont été introduits dans le domaine de la réanimation. Povoas et al. ont proposé d’utili-
ser la fréquence moyenne de l’onde électrocardiographique de fibrillation ventriculaire comme
prédicteur du succès du futur choc de défibrillation [116]. Désigné par AMplitude Spectrum
Area (AMSA), ce paramètre a depuis été étendu à la prédiction de la survie à long terme post-
AC [59, 66, 99, 126, 156].

Sur la base de ces études, nous définissons :

X1 : aire absolue sous la courbe γ ;

X2 : puissance de γ. Elle correspond au moment spectral d’ordre 0 ;

X3 : fréquence moyenne de γ calculée à partir du moment spectral asymétrique d’ordre 1 ;

X4 : mobilité de γ. Ce terme, défini par B. Hjorth, désigne la racine carrée du moment spec-
tral d’ordre 2. Il est courant de préférer l’utilisation de la déviation standard à la variance
pour faciliter l’interprétation. La mobilité, racine carrée de la variance de la DSP, est alors
homogène à une fréquence.

Les variables X5 et X6 décrivent la morphologie de γ.

X5 : amplitude pic-à-pic de γ ;

X6 : amplitude maximale de γ.

Les variables X7 et X8 X9 X10 sont extraites de la dérivée première de γ. Nous trouvons leur
utilisation dans des études réalisées par Johnston et al., Risdal et al. ou Ruiz et al. [71, 124, 128].
Elles décrivent la morphologie de la courbe γ′. Nous définissons :

X7 : amplitude pic-à-pic de γ′

X8 : amplitude maximale de γ′
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Variable Signal Définition

X1 γ Aire sous la courbe
X2 γ Puissance
X3 γ Fréquence moyenne
X4 γ Mobilité
X5 γ Amplitude pic-à-pic
X6 γ Amplitude maximale
X7 γ′ Amplitude pic-à-pic
X8 γ′ Amplitude maximale
X9 γ′ Aire sous la courbe
X10 γ′ Aire positive sous la courbe

TABLE 3.2 – Signal d’origine et définition des variables explicatives.

X9 : aire sous la courbe de γ′

X10 : aire positive sous la courbe de γ′

La table 3.2 résume la définition des 10 variables explicatives.

3.3.3.3 Formulation mathématique des variables explicatives

Nous considérons, pour la suite de notre étude, le signal aléatoire γ comme ergodique et
stationnaire au sens faible sur la durée des segments sélectionnés précédemment.

Pour γ échantillonné à la fréquence fe , l’aire sous la courbe est définie par :

X1 = 1

N fe

N∑
n=1

|γ(n)| où N est le nombre d’échantillon de γ. (3.13)

Les variables explicatives X2, X3 et X4 sont calculées à partir des moments spectraux cen-
trés réduits. Pour un signal x possédant une DSP Sx , le moment spectral centré réduit d’ordre i
s’écrit :

mi =



∫
Sx(w)d w , i = 0

1
m0

∫
wSx(w)d w , i = 1

1
m0

∫
(w −m1)2Sx(w)d w , i = 2

1
m0σi

∫
(w −m1)i Sx(w)d w , i > 2

(3.14)

où σ=p
m2 est la déviation standard.

Pour un signal réel, la DSP est symétrique. Les moments spectraux impairs sont donc nuls.
On a alors pour i pair :

mipai r =


∫

Sx(w)d w , i = 0
1

m0

∫
w 2Sx(w)d w , i = 2

1
m0σi

∫
w i Sx(w)d w , i > 2

(3.15)

On constate ici que le moment spectral d’ordre 0 correspond à la puissance du signal. Il
permet d’homogénéiser la DSP en une fonction de densité en fixant

∫ Sx (w)
m0

d w = 1. Pour les mo-
ments d’ordre supérieur, une interprétation dans le domaine temporel est également possible.
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Dans son article de 1970, B. Hjorth montre qu’ils correspondent à la puissance des dérivées suc-
cessives du signal x(i ).

m2i =σ2
x(i ) (3.16)

Dans le cas des variations d’IT, le moment spectral d’ordre 2 représente donc la puissance de
l’ICG.

Pour des signaux aléatoires observés sur un segment de taille limitée, la DSP ne peut être
calculée. Il est alors nécessaire de l’estimer. De nombreux estimateurs sont disponibles, le plus
répandu étant le périodogramme. Nous optons ici pour la méthode de Welch qui à l’avan-
tage de réduire la variance de l’estimateur [152]. Elle consiste à diviser le signal en plusieurs
sous-segments pouvant se chevaucher et à calculer le périodogramme sur chacun de ces sous-
segments. L’estimateur de Welch est obtenu en moyennant ces périodogrammes.

Les segments extraits précédemment possèdent une durée moyenne de 3.2 s. Afin d’assurer
une moyenne d’au minimum deux périodogrammes, nous fixons la durée des sous-segments à
1 s avec un recouvrement de 0.2 s. Les périodogrammes sont calculés en utilisant une fenêtre de
Hamming.

Les variables explicatives X2 et X4 sont finalement calculées à partir de l’écriture discrétisée
des moments :

X2 =∆ f
M∑

n=0
Ŝ( fn) (3.17)

X 2
4 = ∆ f

X2

M∑
n=0

f 2
n Ŝ( fn) (3.18)

où :

— Ŝ : est l’estimateur de la DSP ;

— M : nombre de fréquences sur lesquelles est estimé Ŝ ;

— ∆ f = fe
M avec fe fréquence d’échantillonnage;

— fn = n fe
M .

La fréquence moyenne X3 est définie à partir d’une version asymétrique des moments spec-
traux. Seules les fréquences positives de la DSP sont considérées. Les moments d’ordre impair
sont désormais non-nuls. Ainsi :

X3 = ∆ f

X2

M/2∑
0

fn Ŝ( fn) (3.19)

La formulation des variables X5 à X10 ne nécessite pas de calculs préliminaires. On définit :

X5 = max
n ∈ {1,...,N }

γ(n)− min
n ∈ {1,...,N }

γ(n) (3.20)

X6 = max
n ∈ {1,...,N }

γ(n) (3.21)

X7 = max
n ∈ {1,...,N }

γ′(n)− min
n ∈ {1,...,N }

γ′(n) (3.22)

X8 = max
n ∈ {1,...,N }

γ′(n) (3.23)

X9 = 1

N

N∑
n=1

γ′(n) (3.24)

X10 = 1

N

N∑
n=1

|γ′(n)| (3.25)
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3.3.3.4 Analyse statistique

Dans un premier temps, nous évaluons la capacité des variations d’IT à identifier la présence
d’une circulation spontanée. Nous réalisons une analyse de la variance (ANOVA) pour mesures
répétées entre les segments associés à une circulation spontanée (segments pré-arrêt, RACS et
RACS-1min) et le segment arrêt. Afin de détailler les contrastes entre chaque segment, nous
réalisons un test de Tukey pour mesures répétées.

Dans un second temps, nous étudions le lien entre les variations d’IT et l’hémodynamique
systémique en présence d’une circulation spontanée. Pour chaque variable explicative, les co-
efficients de corrélation avec la PAM et la PP sont calculés.

L’analyse statistique est réalisée avec le logiciel R version 3.4. Les contrastes sont calculés
à l’aide du paquet emmeans [88]. Les distributions sont présentées par leur médiane et écart
interquartile. Des p-valeurs inférieures à 5% sont considérées significatives.

3.4 Résultats

La figure 3.15 illustre l’ECG, les variations d’IT et la pression artérielle radiale recueillis lors
d’un test de défibrillation. L’AC est induit à 5.9 s et provoque une chute rapide de la pression
artérielle. La PAM de 37.3 mmHg et l’absence de PP témoignent alors de l’absence de circulation.
Le DAI détecte et traite la FV par un choc électrique après 21.2 s d’AC.

La figure 3.16 présente les quatre segments extraits de ce test de défibrillation. Les variations
d’IT sont ici mesurées après l’extraction de la composante circulatoire, en amont du filtre par
corrélation.

3.4.1 Analyse des données cliniques et de l’électrophysiologie

Les antécédents médicaux et les données cliniques recueillies lors des examens préinterven-
tionnnels sont synthétisés dans la table 3.3. Nous notons, en particulier, un patient atteint d’une
broncho-pneumopathie chronique obstructive emphysémateuse et deux patients atteints d’obé-
sité modérée (IMC > 30). Comme nous l’avons vu dans la section 2.1.3, ces pathologies peuvent
affecter la mesure de l’IT.

Parmi les 12 patients inclus dans cette étude, l’induction électrique a entraîné l’apparition
de 11 FV et d’une tachycardie ventriculaire (TV). Lors des FV, l’ECG mesuré via les électrodes de
défibrillation présente de larges mailles dont l’amplitude pic-à-pic est supérieure à 0.5 mV. La
TV possède une fréquence de 215 bpm.

La durée médiane de l’AC est de 21.2 s (20.1 s - 24.8 s). Le premier choc électrique du DAI
permet de traiter l’arythmie chez l’ensemble des patients et d’assurer une circulation spontanée
jusqu’au terme de l’intervention.

3.4.2 Analyse de l’hémodynamique

La pression artérielle systémique mesurée sur nos quatre segments d’intérêt est présentée
en figure 3.17.

La PAM mesurée sur le segment pré-arrêt possède une valeur médiane de 65.0 mmHg (57.0 mmHg
- 78.2 mmHg). Une fois l’AC induit, nous constatons une rapide baisse de la PAM. L’hémody-
namique revient à l’équilibre après un temps médian de 5.4 s (4.2 s - 6.0 s). Le segment arrêt,
extrait 15 s après l’induction, possède donc une hémodynamique stable. La PAM y est significa-
tivement plus basse avec une médiane de 29.7 mmHg (25.8 mmHg - 29.7 mmHg). L’application
du choc électrique par le DAI rétablit une circulation spontanée. Les premiers cycles cardiaques
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FIGURE 3.15 – Electrocardiogramme (ECG), pression artérielle (PA) radiale et variation d’impé-
dance( ∆Z ) mesurés lors du test du défibrillateur sous-cutané. La fibrillation ventriculaire est
induite électriquemeent à 5.9 s. Le défibrillateur sous-cutané délivre un choc après 21.2 s d’ar-
rêt cardiaque.
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(a) pré-arrêt (b) arrêt

(c) RACS (d) RACS-1min

FIGURE 3.16 – Illustration des quatre segments extraits du test de défibrillation. Electrocardio-
gramme (ECG) mesuré par les électrodes de défibrillation, pression artérielle (PA) radiale mesu-
rée par cathétérisation artérielle radiale et composante circulatoire des variations d’impédance
transthoracique (zc ) issue de la chaîne de traitement numérique.
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N 12
Age 55.0 (33.3−64.5)
Sexe (n homme, pourcentage homme) 9 75%
Taille (cm) 180.0 (174.5−180.0)
Poids (kg) 82.0 (64.8−91.5)
Indice de Masse Corporelle (kgm−2) 25.0 (22.4−28.0)
Fréquence cardiaque au repos (bpm) 76.0 (60.0−79.5)
Pression artérielle au repos (mmHg)

Systolique 120 (108−127)
Diastolique 72 (63−83)

Cardiomyopathies (n)
Ischemique 5
Hypertrophique 3
Dilatée 1
Dysplasie arythmogène du ventricule droit 1
Autres 2

Antécédents pulmonaires (n)
Bronchopneumopathie chronique obstructive 2

Avec emphysème 1

TABLE 3.3 – Données cliniques des patients inclus dans l’étude. Les distributions sont représen-
tées par leur médiane et leur écart interquartile.

génèrent une PAM de 54.5 mmHg (42.4 mmHg - 58.3 mmHg). Cette valeur est significativement
plus basse que celle constatée sur le segment pré-arrêt. Au cours du RACS, la PAM augmente de
manière significative. Après une minute, elle atteint 90.9 mmHg (84.9 mmHg - 96.9 mmHg).

La PP suit la même évolution. Sa médiane, mesurée à 38.8 mmHg (37.4 mmHg - 41.5 mmHg)
avant l’induction, est nulle lors des FV. Dans le cas de la TV, la fréquence élevée des contrac-
tions ne permet pas de générer une circulation adéquate. Néanmoins, des ondes de pression
ne dépassant pas 8 mmHg peuvent être observées de manière irrégulière. Après le choc, la PP
s’élève à 30.7 mmHg (23.5 mmHg - 35.1 mmHg). Le contraste avec le segment pré-arrêt n’est pas
significatif. De manière analogue à la PAM, la PP augmente de manière significative au cours du
RACS. Après une minute, celle-ci atteint 57.3 mmHg (45.9 mmHg - 71.1 mmHg).

3.4.3 Analyse des variations d’impédance transthoracique

La composante circulatoire des variations d’IT possède une forte variabilité inter-patient
avec des amplitudes variant de 50 mΩ à 360 mΩ. Les figures 3.16a, 3.18a et 3.18c, issues du seg-
ment pré-arrêt de trois patients distincts, illustrent ces différences.

Lors de l’AC, les variations d’IT n’excèdent pas 40 mΩ chez huit patients (figure 3.16b). Les
quatre patients restants manifestent cependant des variations d’IT singulières. Nous observons,
chez le premier, la présence de respirations agonales (figure 3.18d). Celles-ci sont confirmées
par l’analyse du capnogramme. Chez deux des autres patients, de faibles variations d’IT pou-
vant être associées à une circulation persistent. D’amplitude comprise entre 50 mΩ et 60 mΩ,
celles-ci se retrouvent notamment chez le patient présentant une TV après l’induction. Le der-
nier patient présente des variations de la composante circulatoire similaires à celles pouvant
être observées avant l’induction (figure 3.18b). Malgré une amplitude décroissant de 160 mΩ à
100 mΩ du fait de l’AC, ces variations restent supérieures à celle pouvant être rencontrée chez
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(a) (b)

FIGURE 3.17 – Pression artérielle moyenne (a) et pression artérielle pulsée (b) mesurées sur les
segments extraits du test de défibrillation.

d’autres patients présentant une circulation spontanée.
Immédiatement après le choc, la présence de mouvements et de respirations agonales chez

trois patients perturbent l’IT (figure 3.16c). Au delà des artéfacts initiaux, les variations d’IT re-
trouvent, après quelques cycles cardiaques, leur morphologie rencontrée avant l’induction.

Au niveau du segment RACS-1min, nous observons une baisse de l’amplitude accompagnée
d’un changement de morphologie des variations d’IT (figure 3.16d).

3.4.4 Analyse des variables explicatives

Les variables explicatives reflètent les changements de morphologie des variations d’IT. La
figure 3.19 présente l’évolution de la variable X1 au cours du test de défibrillation. Nous ob-
servons une diminution significative de la moyenne de X1 entre les segments présentant une
circulation spontanée et le segment arrêt. Cette différence n’est en revanche pas présente chez
deux patients (représentés en traits hachurés sur la figure 3.19). Les valeurs de la variable X1 lors
de l’AC sont similaires à celles mesurées sur le segment pré-arrêt. Ces valeurs atypiques corres-
pondent au patient manifestant des respirations agonales et au patient possédant des variations
d’IT importantes lors de l’AC.

De manière générale, à l’exception de X3 et X4, les variables explicatives sont significative-
ment plus faibles en absence de circulation. La table 3.4 détaille les contrastes entre les diffé-
rents segments. L’analyse du contraste entre les segments arrêt et RACS-1min montre que les
variables explicatives X1, X5 et X6 ne permettent de discriminer significativement ces deux pé-
riodes. Cette analyse est conduite à nouveau en élimant les deux patients singuliers. X1 et X6

parviennent alors à différencier ce contraste de manière significative. Les variables explicatives
n’offrent pas de contraste significatif entre le segment pré-arrêt et les segments situés après le
choc électrique. En présence d’une circulation spontanée, seuls les segments RACS et RACS-
1min possèdent des différences significatives. Une diminution des variables X5 et X6 permet
alors de les discriminer.

La relation entre la pression artérielle systémique et la sortie du filtre par corrélation en pré-
sence d’une circulation spontanée est décrite par la table 3.5. Elle est la plus forte entre la PP
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(a) (b)

(c) (d)

FIGURE 3.18 – Electrocardiogramme (ECG) et composante circulatoire des variations d’impé-
dance transthoracique mesurés sur les segments pré-arrêt et arrêt de deux patients atypiques.
(a), (b) patient chez lequel des contractions atriales sont suspectées. (c), (d) patient manifestant
des respirations agonales.

FIGURE 3.19 – Aire sous la courbe du signal γ mesuré sur les segments extraits du test de défi-
brillation. Les deux patients présentant des variations d’impédance transthoracique singulière
sont détaillés.
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et X5 avec un coefficient de corrélation significatif r = −0.73. Elle est également significative-
ment marquée entre X6 et les pressions artérielles moyennes et pulsées avec des coefficients
de corrélation respectifs de -0.70 et -0.69. De manière générale, les variables explicatives sont
d’avantage corrélées à la PP. A l’exception des variables X3 et X4, les coefficients de corrélation
sont négatifs.
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3.5 Discussion

Cette étude, intégrée dans le protocole de pose de DAI, nous a permis de bénéficier du
contexte privilégié d’arrêts cardiaques monitorés cliniquement pour acquérir une mesure pré-
cise de la pression artérielle conjointement aux variations d’IT via les électrodes de défibrilla-
tion. Nous avons ainsi identifié des descripteurs des variations d’IT associés aux variations de
pression artérielle et à la présence d’une circulation spontanée. Cette étude a également révélé
des cas inattendus pouvant limiter l’utilisation de l’IT. Ses résultats sont discutés ci-dessous.

3.5.1 Hémodynamique de l’arrêt cardiaque induit électriquement

Conformément aux phénomènes physiopathologiques décrits dans la section 1.1.2, nous
observons une chute significative de la pression artérielle après induction électrique de l’AC.
Afin d’étudier la mise à l’équilibre de la pression aortique et de la pression du cœur droit après
l’AC, Schipke et al. se sont placés dans le même contexte clinique de la pose de DAI. 15 s après
l’induction électrique de l’AC, les auteurs rapportent une pression aortique comprise de 25 mmHg
à 35 mmHg (n=14) [129]. Ces résultats sont similaires à ceux que nous avons obtenus.

Après l’application du choc de défibrillation, la pression artérielle retrouve rapidement des
valeurs identiques à celles trouvées avant l’induction de l’AC. Le RACS entraîne par la suite une
augmentation de la pression artérielle. Ce phénomène peut être interprété comme une réponse
au choc hémodynamique engendré par l’AC. Il est d’autant plus marqué que la mise en place de
l’anesthésie est souvent caractérisée par une hypotension artérielle [19].

3.5.2 Variations d’impédance transthoracique lors d’arrêt cardiaque induit
électriquement

Cette étude confirme la pertinence de l’IT dans l’identification de la circulation. A l’excep-
tion des variables explicatives fréquentielles (X3 et X4), nous disposons d’un jeu de marqueurs
identifiant l’AC.

Cette étude a cependant mis en lumière des situations où l’utilisation de l’IT pourrait conclure
à un mauvais diagnostic de l’hémodynamique.

D’une part, la survenue de respirations agonales affecte l’IT. Les variations produites, de
forte amplitude, peuvent masquer la composante circulatoire. De nature irrégulière, leur fil-
trage par une chaîne de traitement intégrée est complexe. L’incidence importante des respira-
tions agonales lors de l’AC nécessite de mettre en place une stratégie pour détecter et filtrer ces
artéfacts.

D’autre part, nous observons des variations d’IT dont l’amplitude et la morphologie s’ap-
parentent à la présence d’une circulation spontanée. Nous suspectons que ces variations pro-
viennent de contractions atriales. Dans leur revue de l’hémodynamique de l’AC, Frenneaux et
al mentionnent que des contractions atriales peuvent persister longtemps après l’apparition
d’une FV. Ces contractions génèrent des faibles variations de pression difficilement observables
sur une artère périphérique. La figure 3.20, extraite de cette revue, présente la courbe de pres-
sion atriale droite lors de l’un de ces épisodes. Après l’induction de la FV, des variations de pres-
sion atriale d’environ 10 mmHg apparaissent à une fréquence similaire à celle observée avant
le choc [49]. Addison et al ont également reporté des cas de contractions atriales lors d’AC in-
duits électriquement chez le porc. Ces contractions, suspectées lors de l’analyse fréquentielle
de l’ECG, ont été confirmées par l’ouverture de la cage thoracique de l’animal [1].

A notre connaissance, nous réalisons ici la première observation, bien qu’indirecte, de ce
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FIGURE 3.20 – Pression aortique et pression atriale droite après induction d’une fibrillation ven-
triculaire chez un porc. Des contractions atriales sont à l’origine des variations de pression ob-
servées. Figure reproduite de [49].

phénomène chez l’homme. L’incidence des contractions atriales lors de l’AC est à ce jour incon-
nue. L’activité électrique ventriculaire masquant l’activité atriale, seule une analyse fréquen-
tielle permet de les révéler sur l’ECG. Addison et al. ont retrouvé ce profil fréquentiel atypique
de l’ECG lors de l’analyse de bases de données d’interventions extra-hospitalières [1].

3.5.3 Variations d’impédance transthoracique en présence d’une circulation
spontanée

Les variations de pression artérielle sont accompagnées de changement de la morphologie
et de l’amplitude des variations d’IT. L’élimination des variations inter-patients par l’application
de filtre par corrélation met en lumière ces relations. Les corrélations significatives entre les
variables explicatives et la pression artérielle soulignent la pertinence de l’IT pour monitorer
l’hémodynamique en présence d’une circulation spontanée.

Les variables explicatives fréquentielles sont associées positivement à l’augmentation de la
pression artérielle. Elles reflètent l’augmentation de la fréquence cardiaque pendant le RACS et
la complexification de la morphologie de l’IT.

A l’inverse, l’augmentation de la pression artérielle entraîne une baisse des variables expli-
catives temporelles et morphologiques. A première vue, ces résultats semblent contre-intuitifs.
L’absence de variations d’IT lors de l’AC présuppose une augmentation de l’amplitude des va-
riations d’IT conjointement à l’augmentation de la pression artérielle. Les travaux réalisés par
Djordjevich et al. en cardiographie d’impédance apportent une réponse. Les auteurs mesurent
une corrélation négative entre le maximum de l’ICG (X8) et la pression artérielle. Ils expliquent
ce phénomène par la dilatation et la rigidification de la paroi artérielle suite à l’augmentation de
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pression. Le changement du volume sanguin dans les artères est alors moins prononcé lors d’un
cycle cardiaque. Les variations d’IT, reflets du volume sanguin, sont à leur tour inhibées [41].

Risdal et al. ont également étudié la corrélation entre la pression artérielle et les variations
d’IT (voir section 2.2.2.3). Ils reportent des coefficients faibles entre la PAS et deux variables
explicatives : l’amplitude pic-à-pic des variations d’IT (r = 0.43, p < 0.05) et l’amplitude pic-
à-pic de sa dérivée première (r = 0.41, p < 0.05) [90]. Ces variables sont similaires à X5 et X7.
Nous observons de manière générale des coefficients de corrélation plus importants. Ainsi ils
s’élèvent à -0.73 entre la PP et l’amplitude pic-à-pic de la sortie du filtre par corrélation et à -
0.70 entre la PAM et son maximum d’amplitude. Les différences observées peuvent s’expliquer
par la forte variabilité inter-patients qui a ici été éliminée.

3.6 Conclusion

Cette étude a permis de répondre à l’hypothèse avancée en introduction : les variations d’IT,
décrites par un jeu de variables explicatives, sont un marqueur de l’hémodynamique lors de
l’AC. Elles nous renseignent sur la présence d’une circulation spontanée et sont en lien avec les
variations de pression artérielle. Néanmoins nous avons révélé des situations où l’utilisation de
l’IT pourrait conduire à des faux-négatifs (voir la matrice de confusion 1.2). Ces résultats pour-
raient contraindre l’utilisation de l’IT comme marqueur indépendant de l’hémodynamique et
imposent de procéder avec prudence lors de leur transposition dans le contexte de la réanima-
tion extra-hospitalière. Ce travail a donné lieu à une publication actuellement soumise à une
revue internationale (annexe D) :

C. Neyton, S. Ménétré, M. Chauvin, A. Schatz, J.-P. Didon, F. Crenner, F. Angel, and B. Geny.
Determination of systemic arterial pressure during electrically induced clinical cardiac arrest
using transthoracic impedance recorded by defibrillation pads

Le chapitre suivant fait écho aux mesures de corrélation entre les variations d’IT et la pres-
sion artérielle. Lors de TV ou de pseudo-activité électrique sans pouls, la fonction cardiaque
n’est pas totalement altérée. Nous supposons que, dans ces situations, des variations d’IT peuvent
apparaître. Conclure alors à la présence d’une circulation mène à nouveau à l’apparition de
faux-négatifs. Il est donc nécessaire de caractériser de manière plus approfondie le lien entre les
variations d’IT et l’hémodynamique. L’étude de l’AC et du RACS réalisée ici offre uniquement
des conditions hémodynamiques limitées. Le chapitre suivant élargit la plage des pressions ren-
contrées.
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Chapitre 4

Modélisation de la pression artérielle
systémique à partir des variations
d’impédance transthoracique

4.1 Introduction

Lors d’une intervention chirurgicale, les agents d’anesthésie interfèrent de manière impor-
tante avec l’hémodynamique. Les substances utilisées ont à la fois des effets directs sur le cœur
et les vaisseaux périphériques mais également des effets indirects sur le tonus du système sym-
pathique cardiaque et vasculaire. Une hypotension artérielle peropératoire est ainsi fréquem-
ment observée [142]. Son incidence est d’autant plus marquée que les patients souffrent d’une
fonction cardiaque altérée. Ceux-ci utilisent en effet l’élévation du tonus sympathique comme
mécanisme compensateur pour maintenir la pression artérielle [31].

Une pression artérielle moyenne (PAM) inférieure à 50 mmHg ou 55 mmHg est générale-
ment considérée comme un facteur de risque des complications postopératoires [148]. Afin de
prévenir ces risques, l’anesthésiste-réanimateur est chargé de maintenir l’équilibre hémodyna-
mique pendant l’intervention. Il traite alors l’hypotension artérielle peropératoire par l’admi-
nistration de vasopresseurs.

Cette étude s’appuie sur les données recueillies lors de la procédure d’implantation de défi-
brillateurs sous-cutanés décrite au chapitre 3. En raison de leurs antécédents cardio-vasculaires
(voir table 3.3), les sujets inclus dans cette étude présentent le risque de développer une hypo-
tension artérielle peropératoire. Nous mettons à profit ces anomalies hémodynamiques poten-
tielles ainsi que leur traitement pour analyser les variations d’impédance transthoracique (IT)
mesurées par les électrodes de défibrillation sur une large gamme de pression artérielle.

Lors du chapitre 3, nous avons montré, en présence d’une circulation spontanée, des cor-
rélations significatives entre des paramètres extraits des variations d’IT et la pression artérielle
systémique. Notre objectif ici est double :

1. vérifier si ces relations se retrouvent sur de plus larges plages de pression artérielle systé-
mique ;

2. exploiter ces relations pour construire un modèle prédictif de la pression artérielle systé-
mique à partir des variations d’IT.

Appliqué aux interventions d’arrêts cardiaques (AC) extra-hospitaliers, ce modèle nous guide
dans les situations où l’hémodynamique est indéterminée telles que le retour à une activité cir-
culatoire spontanée (RACS), l’activité électrique sans pouls (AESP) ou la tachycardie ventricu-
laire (TV) mal supportée.
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A l’image des travaux menés au chapitre 3, nous nous concentrons sur la modélisation de
la PAM et de la pression artérielle pulsée (PP) pour leurs liens respectifs avec la perfusion des
organes et la contractilité myocardique.

4.2 Matériels et méthodes

Cette étude reprend les données acquises dans le cadre du chapitre 3. Nous invitons donc le
lecteur à s’y référer pour une description du matériel d’acquisition (section 3.2), de la population
(section 3.3.1) et des mesures effectuées (section 3.3.2).

Nous nous concentrons ici sur les périodes de l’intervention où une circulation spontanée
est monitorée conjointement à la mesure de l’électrocardiogramme (ECG) et des variations d’IT
via les électrodes de défibrillation. Nous excluons donc l’AC induit lors du test de défibrilla-
tion. L’étude des variations de pression artérielle systémique nous permet de sélectionner, pour
chaque patient, des segments représentant divers états hémodynamiques. A l’image du chapitre
3, nous définissons et calculons pour chaque segment, un jeu de variables explicatives caracté-
risant les variations d’IT. Cette procédure est décrite dans la section 4.2.1.

Les analyses menées au chapitre précédent ont identifié des relations univariées entre la
pression artérielle systémique et des variables explicatives issues des variations d’IT. Nous ap-
profondissons ici ces relations en développant deux modèles multivariés, l’un de la PAM et
l’autre de la PP. Ils remplissent alors deux rôles complémentaires :

— descriptif : identifier un sous-ensemble de variables explicatives décrivant au mieux les
variations de pression artérielle ;

— prédictif : évaluer la proportion de la variance de la pression artérielle expliquée par les
variations d’IT.

Nous avons précédemment recouru à un filtre par corrélation pour éliminer la variabilité
inter-patient. La conception de ces filtres nécessite néanmoins, pour chaque patient, une ré-
férence des variations d’IT apparaissant en présence d’une circulation spontanée. En dehors
du cadre de notre étude clinique, il est difficile d’établir une telle référence. Nous supprimons
donc ce filtre au profit d’une modélisation de la pression artérielle prenant en compte la varia-
bilité inter-patient. Nous formulons ainsi des modèles linéaires multivariés à effets mixtes de la
PAM et de la PP. La recherche de versions parcimonieuses de ces modèles facilite leur interpré-
tation et répond à notre premier objectif en établissant un sous-ensemble de variables expli-
catives aptes à décrire les variations de pression artérielle. L’évaluation des modèles répond au
deuxième objectif. Elle détermine la proportion de la variance de la pression artérielle expliquée
par les variables explicatives tout en caractérisant la variabilité inter-patients des variations d’IT.
La section 4.2.2 est consacrée à la formulation de ces modèles.

4.2.1 Traitement des données

Le traitement des données décrit ci-dessous est réalisé sous MATLAB R2015b.

4.2.1.1 Chaîne de traitement numérique

De manière similaire au chapitre 3, les signaux sont annotés par deux ingénieurs biomédi-
caux à l’aide du logiciel d’annotation décrit en 3.2.2.2. Ces annotations ne portent plus ici sur le
test de défibrillation mais sur l’ensemble des périodes où les électrodes de fibrillation et le mo-
nitorage de l’hémodynamique sont en place. Les périodes libres d’artéfacts sont alors extraites
et filtrées numériquement.
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FIGURE 4.1 – Chaîne de traitement des segments pour l’extraction des variables explicatives. La
composante circulatoire (zc ) est obtenue en filtrant la ventilation et le bruit de quantification
des variations d’impédance transthoracique (∆Z ). Le vecteur de variables explicatives X est ex-
trait à partir de la moyenne par cycle de la composante circulatoire (zc ), de la moyenne par
cycle de sa dérivée (z ′

c ) et de l’impédance statique (Z0). La moyenne des cycles cardiaques est
déterminée par la détection automatique des complexes QRS sur l’électrocardiogramme (ECG).

La chaîne de traitement est décrite par la figure 4.1. Elle reprend le filtre passe-bas et le filtre
de Fourier, introduits en 3.3.3.1, pour respectivement filtrer les bruits de quantification et la
composante ventilatoire des variations d’IT. La composante circulatoire zc ainsi obtenue est
utilisée conjointement à sa dérivée première par rapport au temps z ′

c pour l’extraction des va-
riables explicatives.

Pour chaque patient un maximum de 12 segments est extrait des périodes filtrées. Ils sont
sélectionnés de façon à intégrer l’ensemble de la plage de pression artérielle observée sur l’inter-
vention. Leur emplacement dépend de la méthode de monitorage de l’hémodynamique utilisée.
Lorsque la pression artérielle est monitorée de manière intermittente par un brassard oscillo-
métrique, la sélection des segments est limitée à un intervalle de 10 s autour de la mesure de
pression. Lorsque le monitorage est réalisé par cathétérisme artériel, les segments sont sélec-
tionnés librement.

Dans le but de disposer de segments où l’hémodynamique est stable, leur sélection est sou-
mise à trois règles supplémentaires. La première règle s’appuie sur le dossier anesthésique pour
repérer les temps d’administration des produits sanguins. La sélection des segments est alors
effectuée en dehors de ces périodes où l’équilibre hémodynamique peut rapidement être per-
turbé. La deuxième règle est fixée en raison de la ventilation mécanique des patients. Cette ven-
tilation artificielle, en exerçant une pression intrathoracique, affecte la pré-charge cardiaque et
donc le volume d’éjection systolique (VES). Les variations du VES sont reflétées par des varia-
tions cycliques de la PP [146]. Ce phénomène est notamment exploité pour évaluer la réponse
des patients en état de choc hémodynamique au remplissage vasculaire [11, 113]. Le filtrage de
la composante ventilatoire des variations d’IT élimine potentiellement la capacité de la com-
posante circulatoire à rendre compte de ces variations cycliques de la PP. Les segments sont
donc uniquement sélectionnés lors de la phase expiratoire de la ventilation. Enfin, la troisième
règle fixe une durée des segments correspondant à trois cycles cardiaques. L’application de l’en-
semble de ces règles nous permet de considérer la pression artérielle systémique et la compo-
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Variable Signal Définition

X1 zc Aire sous la courbe
X2 zc Puissance
X3 zc Fréquence moyenne
X4 zc Mobilité
X5 zc Amplitude pic-à-pic
X6 zc Amplitude maximale
X7 z ′

c Amplitude pic-à-pic
X8 z ′

c Amplitude maximale
X9 z ′

c Aire sous la courbe
X10 z ′

c Aire positive sous le pic
X11 Z0 Moyenne

TABLE 4.1 – Définition et signal d’origine des variables explicatives. zc : composante circulatoire
des variations d’impédance transthoracique (IT). zc : moyenne par cycle de la composante cir-
culatoire des variations d’IT. z ′

c : moyenne par cycle de la dérivée de composante circulatoire
des variations d’IT. Z0 : impédance statique.

sante circulatoire des variations d’IT comme stationnaires sur nos segments. La PAM et la PP
calculées pour chaque cycle cardiaque sont donc moyennées. De même, avant de mesurer les
paramètres morphologiques de la composante circulatoire et de sa dérivée, une moyenne des
cycles cardiaques est réalisée selon la méthode décrite en section 3.2.2.4.ii. Nous désignons res-
pectivement par zc et z ′

c ces deux signaux moyennés.
Les variables explicatives sont alors extraites de l’impédance statique Z0, de la composante

circulatoire zc et des moyennes par cycles zc et z ′
c .

4.2.1.2 Définition des variables explicatives

La définition des variables explicatives repose sur les travaux réalisés section 3.3.3.2. On re-
trouve les quatre variables explicatives X1 à X4 décrivant les propriétés statistiques temporelles
et fréquentielles de la composante circulatoire des variations d’IT : l’aire sous la courbe, la puis-
sance, la fréquence moyenne et la mobilité. Les variables explicatives X5 à X10 décrivent la mor-
phologie de la moyenne par cycle de la composante circulatoire et de sa dérivée. Un résumé
de leur définition est disponible en table 4.1. Une onzième variable explicative est ajoutée. Elle
est définie comme la moyenne de l’impédance statique sur le segment. La figure 4.2 illustre les
variables explicatives morphologiques extraites de la moyenne par cycle d’un segment.

Pour une formulation mathématique des variables, nous invitons le lecteur à se référer à la
section 3.3.3.3.

4.2.2 Analyse statistique

L’analyse statistique est réalisée avec le logiciel R version 3.4.

4.2.2.1 Formulation des modèles de pression artérielle systémique

Le jeu de segments précédemment extraits possède une structure hiérarchique. Les seg-
ments sont regroupés par patients. Afin de prendre en compte cette structure, la PAM et la
PP sont modélisées par des modèles à effets mixtes où les patients sont inclus en tant qu’ef-
fet aléatoire et les variables explicatives en tant qu’effets fixes. Afin de modéliser de potentielles
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FIGURE 4.2 – Moyenne par cycle de l’électrocardiogramme (ECG), de la composante circulatoire
des variations d’impédance transthoracique (zc ) et de sa dérivée première (z ′

c ). Les variables
explicatives X5 et X6 sont extraites de la composante circulatoire et les variables explicatives X7

à X10 sont extraites de sa dérivée.

non-linéarités, nous intégrons également leur second ordre sous la forme de polynômes ortho-
gonaux et leurs interactions de premier ordre.

De manière générale, la modélisation d’une variable aléatoire Y par un modèle linéaire mul-
tivarié mixte ayant pour effet aléatoire la variable aléatoire A s’écrit :

yi j =β0 +
p∑

h=1
βh xhi j +α j +εi j (4.1)

α j ∼N
(
0,σ2

α

)
εi j ∼N

(
0,σ2

ε

)
où :

— yi j : i eme réponse du patient j ;

— xhi j : i eme valeur de la variable explicative h pour le patient j ;

— βh : effet fixe h ou coefficient de régression du modèle ;

— α j : effet aléatoire pour le patient j ;

— εi j : i eme erreur résiduelle pour le patient j ;

— σα : variance inter-patients ;

— σε : variance intra-patient.

Les modèles de la PAM et de la PP s’obtiennent alors en substituant la variable Y par leurs
valeurs de pression.
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4.2.2.2 Transformation des variables explicatives

Les variables explicatives sont transformées pour répondre à deux problèmes couramment
rencontrés lors de la construction de modèles linéaires.

Le premier est l’influence des unités de mesure sur le calcul des coefficients de régression.
Les variables explicatives mesurent les propriétés des variations d’IT sur différentes échelles. La
diversité de ces échelles peut amener une variable à dominer de plusieurs ordres de grandeur
ses conjointes. Les performances numériques des algorithmes d’ajustement des modèles en
sont alors affectées. Centrer la valeur moyenne des variables sur zéro et réduire leur variance
à l’unité permet de les considérer sur une échelle équivalente.

Le second problème est l’asymétrie des distributions des variables explicatives. Le calcul de
la puissance entraîne par exemple une distribution asymétrique (loi χ2). Une distribution for-
tement asymétrique fait apparaître des valeurs extrêmes pouvant influencer le calcul du coeffi-
cient de la variable concernée. L’objectif est alors de rechercher une transformation permettant
à la variable de suivre une distribution plus normale. Ainsi lorsque l’on mesure une puissance,
il est souvent utile de considérer son logarithme pour normaliser sa distribution. Pour chaque
variable, nous recherchons une transformée Box-Cox remplissant ce rôle. Pour une variable ex-
plicative X , la transformée Box-Cox de paramètre λbc s’écrit [25] :

X ′ =
{

X λbc −1
λbc

,λbc 6= 0

ln X ,λbc = 0
(4.2)

Nous sélectionnons le paramètre λbc qui normalise au mieux la distribution de la variable
explicative. Afin de le restreindre à des valeurs facilement interprétables, nous limitons sa re-
cherche à l’intervalle [−2;2] et arrondissons sa valeur à la demi-unité la plus proche.

La transformation des variables est réalisée à l’aide du paquet boxcoxmix [44].

4.2.2.3 Sélection des variables explicatives

La recherche de modèles parcimonieux, c’est-à-dire avec un nombre restreint de variables
explicatives, réduit leur compléxité et facilite leur interprétation.

Les modèles décrits ci-dessus sont complexes. Ils intègrent 11 variables explicatives, leur
second ordre et leurs interactions de premier ordre. La complexité d’un modèle améliore sa
flexibilité et donc sa capacité à s’ajuster aux données. En revanche, un modèle complexe aura
plus de difficultés à s’appliquer à des données qui n’ont pas participé à son estimation. Cela se
traduit par une augmentation de la variance des prévisions. Les variables sélectionnées doivent
donc assurer un bon équilibre entre qualité d’ajustement et qualité de prévision.

De plus, les variables explicatives décrivent le même processus physiologique. Elles sont
donc corrélées. L’identification d’un sous-ensemble de variables décrivant au mieux les varia-
tions de pression artérielle réduit cette redondance et facilite l’interprétation.

De nombreuses méthodes de sélection de variables existent. Nous optons ici pour la mé-
thode Least Absolute Shrinkage and Selection Operator (LASSO) [144]. Cette méthode permet
de contourner deux difficultés que nous rencontrons avec ce jeu de données : le nombre impor-
tant et la colinéarité des variables explicatives. Elle consiste à restreindre le nombre de variables
en pénalisant la norme de leur coefficient. Pour un modèle contenant seulement des effets fixes,
les coefficients de régression estimés par la méthode LASSO vérifient :

β̂= argmin
β∈Rp

{
1

N
‖Y −βX ‖2 −λ|β|1

}
(4.3)
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où λ est le paramètre de régularisation, les autres variables étant définies par l’équation (4.1).
Le choix de λ est crucial car il détermine le nombre de variables du modèle final. Un λ élevé

accroit la pénalisation et diminue le nombre de variables incluses dans le modèle. A l’inverse,
lorsque λ est nul, on retrouve le modèle initial.

Nous utilisons ici une adaptation de la méthode LASSO aux modèles mixtes. Le paramètre
de régularisation optimal est sélectionné à partir de deux estimateurs de l’erreur de prévision,
le Akaike Information Criterion (AIC) et le Bayesian Information Criterion (BIC) [2, 130]. Nous
cherchons donc à minimiser ces estimateurs. Le BIC pénalisant plus fortement le nombre de
variables que l’AIC, nous utilisons ces deux outils de manière complémentaire tout en mettant
l’accent sur le choix de modèles finaux interprétables.

La sélection des variables est réalisée à l’aide du paquet glmmLasso [54].

4.2.2.4 Evaluation des modèles

La qualité d’ajustement des modèles linéaires est typiquement mesurée par le coefficient de
détermination. Celui-ci fournit une mesure absolue de la variance expliquée par les variables. Il
n’existe pas de définition universelle du coefficient de détermination pour les modèles mixtes.
Nous implémentons ici le coefficient de détermination conditionnel (r 2

c ) et le coefficient de
détermination marginal (r 2

m) proposés par Nakagawa et al. et largement adoptés dans la lit-
térature [100]. Cette décomposition du coefficient de détermination reprend la structure hié-
rarchique des données. Le coefficient de détermination marginal mesure la variance expliquée
par les effets fixes seuls tandis que le coefficient de détermination conditionnel mesure la va-
riance expliquée par la totalité du modèle, c’est-à-dire les effets fixes et les effets aléatoires. Ils
s’écrivent :

r 2
m =

σ2
f

σ2
f +σ2

α+σ2
ε

(4.4)

r 2
c =

σ2
f +σ2

α

σ2
f +σ2

α+σ2
ε

(4.5)

où σ2
α et σ2

ε sont définis par l’équation (4.1) et σ2
f est obtenu en calculant la variance des effets

fixes :

σ2
f = var

(
p∑

h=1
βh xhi j

)
(4.6)

Nous contrôlons également la qualité d’ajustement des modèles en traçant des graphes de
Bland et Altman [21]. Ils représentent la concordance entre la pression artérielle mesurée selon
les méthodes gold standard (cathétérisme artérielle ou brassard oscillométrique) et celle esti-
mée par les variations d’IT.

Nous évaluons la significativité des modèles en les comparant à leur modèles nuls respec-
tifs, c’est-à-dire leurs modèles dépourvus d’effets fixes. Le modèle est dit significatif si l’ajout
des effets fixes provoque une chute significative de la déviance estimée par maximum de vrai-
semblance.

L’ajustement des modèles nuls nous permet également de reporter la proportion de variance
changée par l’inclusion des effets fixes. A l’image du coefficient de détermination, on retrouve la
structure hiérarchique des données avec une mesure de la proportion de variance inter-patients
changée (Cα) et une mesure de la proportion de variance intra-patient changée (Cε). Suivant les
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définitions proposées par Merlo et al. [93, 94], elles s’écrivent :

Cα = 1− σ2
α

σ2
α0

(4.7)

Cε = 1− σ2
ε

σ2
ε0

(4.8)

où σ2
α et σ2

ε sont définis par l’équation (4.1) et σ2
α0

et σ2
ε0

sont respectivement la variance inter-
patients et la variance intra-patient du modèle nul.

Les paramètres des modèles finaux sont estimés par le maximum de vraisemblance res-
treint (REML : restricted maximum likelihood) à l’aide du paquet lme4 [14]. Leur intervalle de
confiance à 95% est estimé par bootstrap. Des p-valeurs inférieures à 5% sont considérées signi-
ficatives.

4.3 Résultats

Parmi les 12 patients présentés au chapitre 3, un est exclu en raison d’un nombre insuffisant
de mesures de pression par le brassard oscillométrique. A l’exception d’une intervention où 9
segments sont extraits, 12 segments sont sélectionnés chez les patients restants. Au total 129
segments constituent notre base de données.

4.3.1 Analyse de l’hémodynamique

La figure 4.3 présente les variations de pression artérielle rencontrées chez un patient mo-
nitoré par cathétérisme artériel radial. On observe à 43 min et 63 min, des rapides accroisse-
ments de la pression artérielle coïncidant sur le dossier anesthésique à l’administration de va-
sopresseurs. D’une durée moyenne de 1.7 min, ils provoquent une augmentation moyenne de
31.1 mmHg de la PAM et de 5.9 mmHg de la PP. Après le test de défibrillation, on observe une
augmentation de 58.6 mmHg et 35.4 mmHg de la PAM et de la PP sur une durée de 2 min. Les
emplacements des segments sélectionnés lors de cette intervention sont indiqués par des flèches.

La figure 4.4a illustre les variations de pression artérielle induites par l’administration de
produits sanguins sur l’ensemble des segments. La PAM et la PP possèdent respectivement une
moyenne de 73.1 mmHg et de 45.5 mmHg. La comparaison avec la mesure préopératoire de la
pression artérielle montre une chute moyenne de 13.8 mmHg de la PAM (voir table 3.3).

L’estimation des modèles nuls de la PAM et de la PP permet de décomposer la variance des
pressions artérielles entre les variances inter et intra-patients. La table 4.3 présente ces résul-
tats sous la forme d’écart type. La PAM possède un écart type inter-patients de 10.6 mmHg et
un écart type intra-patient de 9.4 mmHg. Les écarts types inter et intra-patient de la PP sont
respectivement de 5.9 mmHg et 9.6 mmHg.

Les figures 4.4b et 4.4c analysent les écarts interquartiles des variations de pression artérielle
de chaque patient en fonction de la fraction d’éjection du ventricule gauche (FEVG). L’écart in-
terquartile de la PP est significativement plus élevé chez les cinq patients souffrant d’une FEVG
inférieure ou égale à 35%. Le contraste n’est pas significatif pour la PAM (p = 0.1).
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FIGURE 4.3 – Variations de la pression artérielle radiale provoquées par l’administration de pro-
duits sanguins au cours d’une intervention. Les variations sont ici lissées pour faire apparaître
les tendances. La sélection des segments est effectuée au niveau des flèches. Ceux-ci sont si-
tués sur des périodes où l’hémodynamique est stable de manière à comprendre l’ensemble de
la gamme des pressions artérielles observées. Le test de défibrillation est effectuée en fin d’in-
tervention (90 min). Il se conclu par un retour à une activité circulatoire spontanée suivi d’une
forte augmentation de la pression artérielle.

(a) (b) (c)

FIGURE 4.4 – Variations de la pression artérielle induites par l’administration de produits san-
guins. (a) : Variations de la pression artérielle moyenne (MAP) et de la pression artérielle pulsée
(PP) sur l’ensemble des segments sélectionnés. (b) : Ecart interquartile des variations de la pres-
sion artérielle moyenne en fonction de la fraction d’éjection du ventricule gauche (FEVG). (c) :
Ecart interquartile des variations de la pression artérielle pulsée en fonction de la FEVG.
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X1 X2 X3 X4 X5 X6 X7 X8 X9 X10 Z0

λbc optimal 0.25 0.18 -0.46 -0.31 -0.50 0.29 -0.16 -0.43 0.51 0.21 1
λbc retenu 0.5 0 -0.5 -0.5 -0.5 0.5 0 -0.5 0.5 0 1

TABLE 4.2 – Paramètres optimaux et paramètres retenus des transformées Box-Cox des variables
explicatives.

4.3.2 Analyse des variables explicatives

La table 4.2 présente, pour chaque variable explicative, la valeur optimale et la valeur retenue
du paramètre de la transformée Box-Cox. Le logarithme est retenu pour les variables X2, X7 et
X10, la transformation retenue pour les variables X1, X6 et X9 est homogène à la racine carrée
et à l’inverse de la racine carré pour les variables X3, X4, X5 et X8. L’impédance statique reste
inchangée.

Les métriques utilisées pour le choix du modèle de la PAM sont illustrées par les figures 4.5a,
4.5b et 4.5c. Elles sont mesurées en fonction du paramètre de régularisation LASSO λ. La ré-
gularisation est relaxée en diminuant pas à pas λ de 2 à 0. Les figures 4.5a et 4.5b présentent
l’estimation de l’erreur de prévision par l’AIC et le BIC. La figure 4.5c nous renseigne sur le
nombre de variables explicatives incluses dans le modèle. Lorsque la régularisation est impor-
tante (λ> 1.7), aucune variable n’est présente. On retrouve alors le modèle nul avec un AIC et un
BIC respectif de 980.6 et de 989.1. En relaxant la régularisation, l’inclusion des variables fait pro-
gressivement décroître l’AIC. En revanche, le BIC, pénalisant d’avantage le nombre de variables,
augmente initialement. Lorsque λ < 1, le nombre de variable est décrémenté. Le BIC chute et
atteint un minimum de 986.19. L’ajout de variables supplémentaires lorsque λ < 0.7 le fait à
nouveau croître. La figure 4.6a illustre la norme des effets fixes estimés par la méthode LASSO
en fonction du paramètre de régularisation. La variable X5 et son carré sont introduits tôt dans
le modèle. X4 apparaît lorsque λ= 1 avant d’être éclipsé par X6. Les variables X1, X9 et X 2

9 sont
par la suite incluses. Nous choisissons pour paramètre de régularisation optimal λopt = 0.54. Six
variables sont ainsi incluses dans le modèle final de la PAM : X1, X5, X5

2, X6, X9 et X9
2.

De manière similaire, les figures 4.5d, 4.5e et 4.5f présentent les métriques utilisées pour le
choix du modèle de la PP. Le paramètre de régularisation LASSO varie ici de 3 à 0. Le modèle nul
de la PP possède un AIC et un BIC respectif de 974.5 et de 983.1. Lorsque λ< 2.2, l’inclusion de
variables explicatives entraîne une diminution progressive de l’AIC mais une augmentation du
BIC. Cette augmentation est brusque lorsque λ< 0.9. Le nombre de variables explicatives passe
alors de 4 à 8. Leur norme en fonction du paramètre de régularisation est illustrée par la figure
4.6b. Les interactions entre variables explicatives sont principalement incluses dans le modèle.
Les interactions entre X4 et Z0 et entre X1 et X4 sont les premières introduites dans le modèle.
Lorsque λ< 1.3, les interactions de X7 et X10 puis de X1 et Z0 sont ajoutées. Le paramètre de ré-
gularisation optimal choisi estλopt = 0.9. Les interactions de quatre variables sont ainsi incluses
dans le modèle final de la PP : X4 et Z0, X1 et X4, X7 et X10 et X1 et Z0.

4.3.3 Evaluation des modèles de pression artérielle

La table 4.3 compare les modèles finaux de la PAM et de la PP avec leurs modèles nuls res-
pectifs. L’addition des variables explicatives sélectionnées modélise la PAM et la PP de manière
significative (χ2 = 44.3, p < 0.001 et χ2 = 21.8, p < 0.001 respectivement).
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Le modèle final de la PAM réduit les variances inter et intra-patient de 18.1% et 26.2% res-
pectivement. Il permet d’expliquer 66.9% de sa variance. Pour la PP, l’ajout des variables expli-
catives réduit les variances inter et intra-patient de 24.0% et 11.7% respectivement. Le modèle
final de la PP permet d’expliquer 44.4% de sa variance.

La concordance entre les pressions artérielles mesurées et celles estimées par les modèles
finaux est illustrée par les graphes de Bland et Altman 4.7a et 4.7b. Le test de Kolmogorov-
Smirnov montre que les différences de mesure de la PAM sont distribuées normalement avec
une moyenne nulle et un écart type de 8.1 mmHg (D = 0.07, p = 0.55). Pour la PP, les différences
de mesure sont distribuées normalement avec une moyenne nulle et un écart type de 8.7 mmHg
(D = 0.09, p-value = 0.29).

(a)

(b)

(c)

(d)

(e)

(f)

FIGURE 4.5 – Sélection des variables explicatives par régularisation LASSO. Pour chaque courbe,
le paramètre de régularisationλ est placé en abscisse. (a), (b), (c) Sélection des variables explica-
tives pour la modélisation de la pression artérielle moyenne. (d), (e), (f) Sélection des variables
explicatives pour la modélisation de la pression artérielle pulsée. De haut en bas : estimation de
l’erreur de prévision par le Akaike Information Criterion (AIC), estimation de l’erreur de prévi-
sion par le Bayesian Information Criterion (BIC) et nombre de variables incluses dans le modèle.
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(a)

(b)

FIGURE 4.6 – Normes des coefficients de régression estimées par la méthode LASSO (β̂) en
fonction du paramètre de régularisation λ. Les variables non-nulles lorsque le paramètre de
régularisation est optimal sont légendées. Les interactions entre variables sont représentées
par un double point. (4.6a) Sélection des variable pour la modélisation de la pression artérielle
moyenne. (4.6b) Sélection des variable pour la modélisation de la pression artérielle pulsée.
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(a)

(b)

FIGURE 4.7 – Graphes de Bland et Altman représentant la concordance entre les pressions ar-
térielles mesurées selon les méthodes gold standard et celles estimées par les variations d’im-
pédance transthoracique. (a) Graphes de Bland et Altman pour la modélisation de la pression
artérielle moyenne. (b) Graphes de Bland et Altman pour la modélisation de la pression arté-
rielle pulsée.
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4.4 Discussion

Cette étude, exploitant les anomalies hémodynamiques peranesthésiques, a permis d’étu-
dier les variations d’IT mesurées via les électrodes de défibrillation sur une large plage de pres-
sion artérielle systémique. Nous avons modélisé la PAM et la PP par un jeu de variables expli-
catives décrivant les propriétés morphologiques et fréquentielles des variations d’IT. L’identifi-
cation des variables prépondérantes pour la détermination de la pression artérielle nous éclaire
sur les propriétés à monitorer lors de l’évaluation de l’hémodynamique. L’estimation des para-
mètres des modèles de la pression artérielle systémique démontre leur capacité prédictive mais
souligne leur limite face à la diversité morphologique des variations d’IT. Les résultats de cette
étude sont discutés ci-dessous.

4.4.1 Hémodynamique peropératoire

Si l’induction de l’anesthésie provoque une baisse de la PAM chez l’ensemble des patients,
l’influence des produits sanguins sur l’hémodynamique varie entre chaque individu. Les varia-
tions de la PAM les plus importantes sont constatées chez les patients dont la fonction cardiaque
est altérée. Ainsi les patients dont la FEVG est inférieure à 35% ont des variations de pression
plus importantes. De nombreux autres facteurs favorisant la survenue de l’hypotension peropé-
ratoire ont été identifiés [120]. En 2008, le score HEART a été développé pour prédire la survenue
d’une hypotension artérielle peropératoire [135]. Celui-ci se base sur l’évaluation préopératoire
de facteurs tels que l’âge, la fréquence cardiaque, l’hypotension ou la prise de bêta-bloquants.
L’index révisé de risque cardiaque participe également à l’établissement de cette métrique.

Les patients développant d’importantes anomalies hémodynamiques font apparaître des
mesures de pression artérielle atypiques. L’estimation des modèles de la PAM et de la PP, sen-
sible à ces valeurs extrêmes, est alors d’avantage influencée par ces patients.

Comme nous l’avons remarqué au chapitre 3, la pression artérielle augmente après le test
du défibrillateur automatique implantable (DAI). Nous constatons ici que cette augmentation
se poursuit au-delà de la première minute du RACS. Nous retrouvons les mécanismes compen-
satoires du système sympathique en réponse au choc hémodynamique engendré par l’AC.

4.4.2 Sélection des variables explicatives

Le choix du paramètre de régularisation optimal est effectué de manière à limiter le nombre
de variables explicatives à calculer tout en minimisant l’erreur de prévision. Ainsi les modèles
de la PAM et de la PP requièrent le calcul de quatre variables explicatives. X1, X5, X6 et X9 pour la
PAM et X1, X4 et X7 et X10 pour la PP, l’impédance statique Z0 étant directement renseignée par
le défibrillateur. Le calcul d’un nombre limité de variables est également souhaitable d’un point
de vue technique afin d’alléger les calculs pris en charge par le moniteur/défibrillateur une fois
les algorithmes implémentés.

Les variables impliquées dans le modèle de la PAM proviennent principalement de la me-
sure de propriétés morphologiques des variations d’IT. L’amplitude pic-à-pic des variations d’IT
(X5) est choisie en priorité. On retrouve cette variable explicative dans les algorithmes de clas-
sification de l’état hémodynamique développés par Risdal et al. et Alonso et al. [3,122,124]. Elle
semble donc être un prédicteur quantitatif et qualitatif de l’hémodynamique. Alonso et al. ont
également utilisé l’aire sous la courbe des variations d’IT pour déterminer la présence d’une
circulation spontanée. Ce paramètre correspond à X1. Il entre en troisième lieu dans la modéli-
sation de la PAM. La dérivée des variations d’IT joue une rôle marginal dans la détermination de
la PAM. Seule son aire sous la courbe, X9, est incluse en tant que dernière variable explicative.
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A l’inverse le modèle de la PP est composé essentiellement de variables décrivant les proprié-
tés statistiques et morphologiques de la dérivée des variations d’IT. Les deux premières variables
explicatives incluses font intervenir la mobilité (X4) sous la forme d’interaction avec l’impé-
dance statique et l’aire sous la courbe. Cromie et al. ont recouru à la puissance de la dérivée pour
classifier la présence d’une circulation spontanée [32]. La mobilité correspond à la normalisa-
tion de cette donnée par la puissance des variations d’IT (voir équation (3.18)). L’amplitude pic-
à-pic et l’aire positive sous la courbe de la dérivée des variations d’IT, X7 et X10, sont intégrées
par la suite dans le modèle de la PP. L’importance des variables explicatives issues de la dérivée
des variations d’IT peut s’expliquer en reprenant les résultats de la cardiographie d’impédance.
La PP étant un reflet du VES, on retrouve le rôle de l’impédance cardiogramme (ICG), mesure té-
trapolaire de la dérivée des variations d’IT, dans sa détermination. L’impédance statique Z0 est
également impliquée dans les équations développées en cardiographie d’impédance. Djordje-
vich et al. ont étudié la relation entre l’impédance statique et les variations d’IT [40]. Ils ont établi
une corrélation significative avec le maximum de l’ICG. Nous retrouvons, lors de la modélisa-
tion de la PP, l’impédance statique sous la forme d’interactions avec la mobilité et l’aire sous la
courbe.

L’introduction de termes du second ordre et d’interactions suggère des relations non-linéaires
entre les variables explicatives et la pression artérielle systémique. Des algorithmes de classifi-
cation de l’hémodynamique aptes à modéliser ces non-linéarités sont alors nécessaires. Risdal
et al. ont par exemple employé un réseau de neurones et Cromier et al. se sont appuyés sur un
arbre de décision pour réaliser cette classification [122, 124].

4.4.3 Evaluation des modèles de pression artérielle

Les variables explicatives sélectionnées permettent une modélisation significativement per-
tinente de la PAM et de la PP en expliquant 66.9% et 44.4% de leurs variances respectives. Les
variations d’IT sont plus adaptées à la détermination de la PAM. Cette différence peut en partie
s’expliquer par le bruit toujours présent sur la bande passante du signal. Les faibles variations
d’IT qu’il induit sont amplifiées par le calcul de la dérivée.

Malgré leur réduction de 18.1% et 24.0%, les variances inter-patients de la PAM et de la PP
restent importantes. Ainsi les coefficients de détermination marginaux (r 2

m) de la PAM et de la
PP sont respectivement de 20.1% et de 26.5%. Une traduction de ces résultats peut être donnée
ainsi : seules 20.1% et de 26.5% des variations de la PAM et de la PP mesurées sur l’ensemble de
la population peuvent être expliquée par les variations d’IT. Ces données suggèrent donc que les
variations d’IT n’autorisent pas une évaluation quantitative absolue de la pression artérielle sys-
témique. Risdal et al. sont parvenus à des résultats similaires en analysant les corrélations entre
la pression artérielle et les variations d’IT lors d’AC intrahospitaliers. Pour chaque intervention,
les auteurs ont réalisé une moyenne des segments afin de ne laisser apparaître que les varia-
tions inter-patient. Ils rapportent des coefficients de détermination entre la pression artérielle
systolique (PAS) et l’amplitude pic-à-pic des variations d’IT de 18.4% et entre la PAS et l’ampli-
tude pic-à-pic de sa dérivée première de 16.8% [90]. Ces données correspondent au calcul des
coefficients de détermination marginaux. Ils soulignent les limites posées par les différences
morphologiques entre les individus.

En revanche, les coefficients de détermination conditionnels indiquent que les variations
d’IT sont plus adaptées au suivi des tendances de la pression artérielle. En particulier, la PAM
peut être monitorée avec une erreur n’excédant pas 15.8 mmHg. Cette erreur, bien que clini-
quement non acceptable, est à comparer à celle des brassards oscillométriques typiquement de
5 mmHg mais pouvant dans certain cas atteindre 40% de la valeur de la pression sanglante [95].
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4.5 Conclusion

Les modèles de la PAM et de la PP établis ci-dessus remplissent leur rôle descriptif en iden-
tifiant un jeu restreint de variables explicatives marqueurs des variations de pression. En re-
vanche, leur rôle prédictif n’est que partiellement rempli. Ceux-ci offrent des capacités prédic-
tives pertinentes pour le suivi des variations de pression artérielle chez un individu mais ne
permettent pas une mesure absolue de la pression artérielle à l’échelle de la population. Les
différences morphologiques importantes entre les patients sont un frein à leur exploitation.

Ces limites ainsi que celles soulevées au chapitre 3 entreront en considération lors de l’éta-
blissement de bases de données destinées aux algorithmes de discrimination des rythmes sans
pouls et des rythmes perfusants. Cette démarche est abordée au chapitre suivant.

93



94



Chapitre 5

Annotation de l’état hémodynamique lors
d’arrêts cardiaques extra-hospitaliers

5.1 Introduction

Cette étude s’appuie sur des données acquises lors de précédents travaux menés en partena-
riat entre la Brigade de Sapeurs-Pompiers de Paris (BSPP) et Schiller Médical. Après s’être équi-
pée en 2007 de défibrillateurs externes semi-automatiques FRED easy (Schiller Médical, France),
la BSPP a cherché à évaluer dans des conditions réelles et à grande échelle l’efficacité de cet ap-
pareil. Pour cela une étude observationnelle des arrêts cardiaques (AC) pris en charge par la
BSPP a été réalisée. Nous réutilisons ces données pour constituer une base d’apprentissage des
algorithmes de classification de l’hémodynamique.

Comme nous l’avons décrit en 2.2.2.1, la conception de ces algorithmes nécessite de dis-
poser de segments sur lesquels l’état hémodynamique est établi. Dans le cadre de l’AC extra-
hospitalier, nous sommes contraints de l’inférer à partir des données cliniques et des signaux
recueillis par le défibrillateur.

Ce chapitre a donc pour but d’établir un jeu de règles destiné à discriminer l’état hémodyna-
mique de segments extraits des interventions réalisées par la BSPP. Nous détaillons ci-dessous
les annotations et données cliniques nécessaires à la mise en place de ces règles. Nous adop-
tons alors des critères restrictifs garantissant une information hémodynamique fiable. Enfin,
nous appliquons cette méthode pour construire notre base d’apprentissage.

5.2 Matériels et Méthodes

5.2.1 Matériels

L’organisation des services d’urgence de la région parisienne repose sur deux entités, le Ser-
vice d’Aide Médicale Urgente (SAMU) et la BSPP. Les urgences sont affectés à l’une de ces enti-
tés en fonction du lieu de survenue de l’AC et de leur disponibilité. La BSPP intervient sur Paris
et les trois départements de la petite couronne parisienne. Elle dispose de deux types d’unités
d’intervention :

— l’équipe premiers secours constituée par un chef d’agrès et de pompiers formés aux gestes
de réanimation et à la défibrillation. Elle est généralement la première à intervenir une fois
l’alerte donnée;

— l’équipe médicale constituée d’un médecin et d’infirmiers au sein d’une ambulance de
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réanimation. Elle intervient à la demande de l’équipe premiers secours ou des centres
d’affectation du SAMU.

Cette base de données est constituée d’interventions extra-hospitalières prises en charge
par les équipes premier secours de la BSPP. Celles-ci sont équipées de défibrillateurs externes
semi-automatiques FRED easy (figure 5.1). Cet appareil enregistre l’électrocardiogramme (ECG)
et les variations d’impédance transthoracique (IT) de manière continue via les électrodes de
défibrillation. Les caractéristiques des signaux recueillis sont renseignées par la table 5.1.

Conformément au protocole de réanimation, le défibrillateur analyse le rythme cardiaque à
intervalle régulier (environ deux minutes). Lors d’une fibrillation ventriculaire (FV) ou d’une ta-
chycardie ventriculaire (TV) de fréquence supérieure à 180 battements.min-1(bpm), il informe
l’opérateur de la présence d’une arythmie choquable. Un choc de défibrillation est alors admi-
nistré manuellement. Le déroulement du protocole est enregistré par le défibrillateur sous la
forme d’événements horodatés. En particulier, sont recueillis :

— le début et la fin de l’analyse du rythme cardiaque;

— le résultat binaire de l’analyse du rythme cardiaque sous la forme (rythme choquable -
rythme non-choquable) ;

— l’appuie sur le bouton déclenchant la délivrance d’un choc de défibrillation;

— le début et la fin des compressions thoraciques détectées de manière automatique.

Signal acquis Résolution fe

Electrocardiogramme 20µV 500 Hz
Variations d’impédance transthoracique 29.9 mΩ 250 Hz

TABLE 5.1 – Caractéristiques des signaux recueillis par le défibrillateur FRED easy. fe : fréquence
d’échantillonnage.

FIGURE 5.1 – Défibrillateur externe semi-automatique FRED easy (Schiller Médical) équipant
les véhicules de premiers secours de la BSPP.

5.2.2 Population

Toute victime de plus d’un an bénéficiant de la pose d’un défibrillateur FRED easy par les
équipes premiers secours de la BSPP est inclue dans la base de données. Sont ensuite exclues
les interventions répondant aux critères ci-dessous :
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— victime mineure ;

— victime d’AC d’origine traumatique ;

— décès certain de la victime (raideur cadavérique, putréfaction, . . .) ;

— absence d’envoi d’équipe médicale ;

— victime en AC après l’arrivée de l’équipe médicale.

Les données de l’étude sont anonymisées. Leur stockage et gestion sont déclarés à la CNIL
(numéro d’agrément 103.16.27). S’agissant d’une étude observationnelle et compte tenu de l’état
clinique des patients, le recueil du consentement n’est pas requis.

La collecte des données a été effectuée entre juin et septembre 2011 et lors de deux cam-
pagnes préliminaires en novembre et décembre 2010. Elle a été supervisée par le Docteur Daniel
Jost, responsable de la recherche clinique à la BSPP.

5.2.3 Mesures effectuées

Le protocole d’intervention des équipes premiers secours répond aux recommandations de
2005 du Comité International sur la Réanimation [105].

Suite à une alerte, une équipe premiers secours est déployée au chevet de la victime. A son
arrivée, elle confirme l’AC en identifiant la présence de respirations anormales et en prenant
le pouls par palpation carotidienne. Elle réalise ensuite les manœuvres de réanimation cardio-
pulmonaire (RCP) et met en place le défibrillateur. Lorsqu’une analyse du rythme cardiaque par
le défibrillateur identifie un rythme non-choquable, un membre de l’équipe premiers secours
recherche un pouls carotidien. En absence de signes de vie, la RCP est reprise. A l’arrivée de
l’équipe médicale, le médecin recherche un pouls carotidien et poursuit la prise en charge de la
victime.

Les données cliniques sont consignées par le chef d’agrès dans un cahier d’observations et
sont par la suite saisies numériquement par le personnel de la BSPP. Les informations recueillies
sont conformes au modèle d’Utstein [35] (voir section 1.1.3). En particulier, l’apparition d’un
pouls carotidien palpable avant l’arrivée de l’équipe médicale et la mesure d’un pouls par le
médecin sont renseignées.

5.2.4 Principe d’annotation

L’étude réalisée en 2011 cherchait à répondre à trois objectifs :

1. évaluer l’efficacité de la nouvelle onde de défibrillation biphasique développée par Schil-
ler Médical ;

2. mesurer l’innocuité du choc de défibrillation;

3. évaluer la pertinence du défibrillateur dans la détection d’une arythmie choquable.

Ses critères de jugement reposaient sur l’annotation des signaux recueillis par le défibrilla-
teur lors de l’intervention. Deux systèmes d’annotation avaient été proposés. Le premier jugeait
l’efficacité de l’onde de défibrillation en annotant l’apparition d’un rythme organisé potentielle-
ment associée à la présence d’un pouls palpable. Le second jugeait la pertinence de l’algorithme
de décision de choc en annotant le rythme rencontré lors des périodes d’analyse du rythme car-
diaque.

La présente étude s’appuie sur ces annotations. Nous nous limitons aux segments anno-
tés correspondant aux périodes d’analyse du rythme cardiaque. Une troisième annotation vient
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compléter l’ensemble des informations disponibles sur le segment. Celle-ci repose sur la clas-
sification des variations d’IT. Nos règles de discrimination de l’état hémodynamique reposent
sur ces trois systèmes d’annotations.

Pour chaque système, les annotations sont réalisées par deux annotateurs compétents (mé-
decin ou ingénieur biomédical expérimenté). Chacun traite 75% des données dupliquant ainsi
la moitié des annotations. Les annotateurs ont la possibilité de ne pas se prononcer en utili-
sant un libellé indéterminé. Les annotations dupliquées ainsi que les annotations indéterminées
sont relues par deux référents expérimentés. Les désaccords entre les annotateurs sont relevés
et résolus lors d’un colloque entre annotateurs et référents.

Les trois systèmes d’annotations sont décrits en détail ci-dessous.

5.2.4.1 Annotation du rythme cardiaque

Pour chaque période d’analyse du rythme cardiaque non-perturbée par des artéfacts de
RCP, le rythme cardiaque est annoté par l’un des libellés suivants :

FV : fibrillation ventriculaire, mailles d’amplitude pic-à-pic supérieure à 200µV;

TV : tachycardie ventriculaire, épisode de TV durant plus de 8 secondes ;

RSN : rythme sinusal normal ;

N : autre arythmie (tachycardie supraventriculaire, bradycardie sinusale, fibrillation et
flutter atrial, bloc de conduction,. . .) ;

ASYS : asystolie, amplitude pic-à-pic de l’ECG inférieure à 100µV pendant plus de 4 se-
condes.

5.2.4.2 Annotation des rythmes organisés

Cette annotation est réservée aux interventions où un pouls carotidien a été détecté au cours
de l’intervention par l’équipe premiers secours ou à l’arrivée de l’équipe médicale par le méde-
cin. Pour chaque analyse ne résultant pas en une décision de choc, un rythme organisé est re-
cherché sur l’intervalle inter-analyse suivant. Cet intervalle s’étend sur une durée approximative
de deux minutes (120 s). Un rythme organisé (RO) est défini par l’apparition de deux complexes
QRS espacés d’une durée maximale de 10 s. Les interventions sont alors classées selon les caté-
gories suivantes :

RO > 120s : rythme organisé présent sur deux analyses consécutives sans choc recommandé,
le rythme restant organisé sur l’intervalle entre ces analyses ;

RO < 120s : rythme organisé présent mais l’une des conditions précédentes n’est pas respec-
tée;

No RO : pas de rythme organisé visible sur l’ECG.

Pour les deux premières catégories, le début du rythme organisé est horodaté et la présence
de compressions thoraciques est renseignée.

5.2.4.3 Annotation des variations d’impédance transthoracique

Cette annotation est réservée aux interventions où l’équipe premiers secours et le médecin
n’ont pas détecté de pouls carotidien. Elle repose sur l’identification de variations d’IT pouvant
être associées à une circulation spontanée. Pour les périodes d’analyse dont le rythme cardiaque
est préalablement classé N, RSN ou VT, nous recherchons des variations d’IT périodiques et
synchrones avec les complexes QRS apparaissant sur l’ECG.
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La présence de bruit et d’artéfacts affectant les variations d’IT est également annotée. Ces
perturbations peuvent provenir de fréquences parasites, d’insufflations, de mouvements ou de
la manipulation de la victime. Nous fixons un seuil d’amplitude pic-à-pic du bruit de 80 mΩ.
Au-delà, nous considérons les variations d’IT d’origine physiologique indiscernables de celles
dues au bruit.

Les segments analysés sont ainsi regroupés en six catégories :

groupe 1 : groupe par défaut, le segment y est classé lorsqu’il n’appartient à aucun des groupes
suivants ;

groupe 2 : variations d’IT ne laissant pas supposer la présence d’une circulation spontanée,
signal non bruité et non artéfacté ;

groupe 3 : variations d’IT pouvant être associées à une circulation spontanée, signal non bruité
et non artéfacté ;

groupe 4 : présence de bruit d’amplitude pic-à-pic supérieure à 80 mΩ ;

groupe 5 : variations d’IT ne laissant pas supposer la présence d’une circulation spontanée,
bruit d’amplitude inférieure à 80 mΩ :

groupe 6 : variations d’IT pouvant être associées à une circulation spontanée, bruit d’ampli-
tude inférieure à 80 mΩ ;

groupe 7 : présence d’artéfacts d’amplitude pic-à-pic supérieure à 80 mΩ.

5.2.5 Classification de l’hémodynamique

A partir des annotations réalisées ci-dessus, nous établissons un critère de discrimination
de l’état hémodynamique présent au moment de l’acquisition des segments. Reprenant les dé-
finitions de la section 2.2.2.1, les segments répondant à ce critère sont assignés aux classes H0

et H1 respectivement associées à la présence et à l’absence d’une circulation spontanée. Ceux
ne le respectant pas sont assignés dans une classe dite indéterminée.

Dans un premier temps, nous identifions les segments dont l’activité électrique cardiaque
est suffisante pour conclure à l’absence de circulation. Ainsi les segments présentant une fibril-
lation ventriculaire (FV) ou une asystolie (ASYS) sont assignés à la classe H1.

Les segments restants, constitués à la fois de rythmes perfusants, d’activité électrique sans
pouls (AESP) et de TV, sont classés en associant les données cliniques et les annotations des
signaux. Le diagnostic de la prise de pouls manuelle est utilisé comme première règle d’assigna-
tion. Nous nous limitons aux interventions où le diagnostic est identique pour l’équipe premiers
secours et le médecin. Les segments issus de ces interventions sont par la suite discriminés en
fonction de l’annotation sous-jacente des signaux.

Ainsi, un segment est assigné à la classe H1 lorsque :

— l’équipe premiers secours et le médecin n’ont pas détecté de pouls carotidien lors de l’in-
tervention;

— les variations d’impédance ne laissent pas supposer la présence d’une circulation sponta-
née (groupes 2 ou 5).

Un segment est assigné à la classe H0 lorsque :

— l’équipe premiers secours et le médecin ont détecté un pouls carotidien lors de l’interven-
tion;

— un rythme organisé sans compression thoracique d’une durée supérieure à 120 s est au
préalable apparu sur l’intervention;

La figure 5.2 résume les règles de décision dictant la classification des segments.
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FIGURE 5.2 – Classification de l’état hémodynamique à partir des différentes annotations et don-
nées cliniques. RO : rythme organisé.

5.3 Résultats

Les équipes de premiers secours de la BSPP ont réalisé 965 interventions sur la durée de
cette étude. Six interventions sont exclues suite à des problèmes techniques lors du transfert des
signaux. Au cours de ces interventions, les défibrillateurs FRED easy ont effectué 6497 analyses
du rythme cardiaque.

Après annotation du rythme cardiaque, 3710 segments non-bruités et non-artéfactés sont
extraits de ces analyses. La table 5.2 présente leur classification en fonction du rythme car-
diaque. 2343 segments (63.2%) présentant une FV ou une asystolie sont alors assignés à la classe
H1.

Un pouls carotidien est détecté lors de 94 interventions. La table 5.3 présente la classifica-
tion de ces interventions en fonction du diagnostic de la prise de pouls et de la présence d’un
rythme organisé. L’équipe premiers secours et le médecin détecte un pouls carotidien de ma-
nière concordante lors de 29 interventions. Parmi celles-ci, 27 disposent d’un rythme organisé
sans compressions thoraciques sur une durée couvrant au moins deux analyses. 54 segments
en sont extraits et sont assignés à la classe H0.

Pour 785 interventions, ni l’équipe premiers secours ni le médecin n’ont identifié de pouls
carotidien palpable. 1191 segments en sont extraits. La table 5.4 présente leur classification en
fonction des variations d’IT observées. La présence de bruits ou d’artéfacts nous conduit à écar-
ter 238 segments. 498 segments présentent des variations d’IT pouvant être associées à la pré-
sence d’une circulation spontanée. Ils sont classés dans les groupes 3 et 6. Les figures 5.3b et
5.4a présentent deux segments inclus dans le groupe 6. Le premier, annoté d’un rythme N, pos-
sède des variations d’IT de fréquence lente (22 bpm) apparaissant de manière synchrone aux
complexes QRS. Le deuxième segment présente un cas de TV dont la fréquence est de 190 bpm.
Après filtrage des insufflations, nous observons des variations d’IT coïncidant avec les larges
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complexes de la TV. L’équipe premiers secours traite cette TV par l’administration d’un choc
de défibrillation. Les 455 segments restants sont classés dans les groupes 2 ou 5. Ils ne sont pas
bruités et ne possèdent pas de variations d’IT laissant supposer la présence d’une circulation
spontanée. Ces segments viennent compléter le groupe H1. Les figures 5.3a et 5.4b illustrent
l’absence de variations d’IT observée respectivement sur un segment annoté d’un rythme N et
lors d’une TV. La TV d’une fréquence de 146 bpm est traitée par l’administration d’un choc de
défibrillation.

L’application des règles de discrimination de l’hémodynamique permet in fine d’assigner
2798 segments à la classe H1 et 54 à la classe H0.

Rythme cardiaque n %

Fibrillation ventriculaire (FV) 318 8.6
Asystolie (ASYS) 2025 54.6
Tachycardie ventriculaire (TV) 31 0.8
Rythme sinusal normal (RSN) 209 5.6
Autres rythmes (N) 1127 30.4

TABLE 5.2 – Annotation du rythme cardiaque rencontré sur les segments. n : nombre de seg-
ments. % : proportion des rythmes cardiaques.

Pouls carotidien RO > 120s RO < 120s No RO

Pompier et médecin 27 (28.7%) 2 (2.1%) 0 (0%)
Pompier ou médecin 47 (50.0%) 7 (7.4%) 11(11.7%)

TABLE 5.3 – Annotation des rythmes organisés (RO) chez les victimes présentant un pouls pal-
pable lors de l’intervention. Les résultats indiquent le nombre et la proportion d’interventions
de chaque catégorie.

Groupe variations d’IT n %

Groupe 2, 5 455 38.2
Groupe 3, 6 498 41.8
Groupe 1, 4, 7 238 20.0

TABLE 5.4 – Annotations des variations d’impédance transthoracique rencontrées sur les seg-
ments. n : nombre de segments. % : proportion des groupes.
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(a)

(b)

FIGURE 5.3 – Electrocardiogramme (ECG) et variations d’impédance transthoracique (∆Z ) de
deux segments annotés d’un rythme N ou RSN. Dans les deux cas, un pouls carotidien n’a pas
été détecté par l’équipe premiers secours et le médecin. Une annotation additionnelle à partir
de l’observation des variations d’impédance transthoracique est ajoutée. (a) Segment assigné au
groupe 5, les variations d’impédance transthoracique ne laissent pas supposer la présence d’une
circulation spontanée. (b) Segment assigné au groupe 6, les variations d’impédance transthora-
cique sont régulières et synchrones avec les complexes QRS. Elles indiquent potentiellement la
présence d’une circulation spontanée.
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(a)

(b)

FIGURE 5.4 – Electrocardiogramme (ECG), variations d’impédance transthoracique (∆Z ) et
composante circulatoire des variations d’impédance transthoracique (zc ) lors de tachycardies
ventriculaires. Un pouls carotidien n’a pas été détecté par l’équipe premiers secours et le méde-
cin au cours de l’intervention. (a) La composante circulatoire, extraite par la méthode de Fourier
décrite en 3.2.2.4.i, présente des variations synchrones avec les larges complexes QRS observés
sur l’ECG. Le segment est ainsi assigné au groupe 6. (b) Le segment est assigné au groupe 5 en
raison de l’absence de variations périodiques de l’impédance transthoracique.
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5.4 Discussion

Cette étude nous a permis de construire, à partir d’intervention de prise en charge d’AC ex-
trahospitalier, une base de segments sur lesquels l’état hémodynamique est connu de manière
fiable. En combinant les données cliniques documentées lors de la prise en charge de l’AC et
l’annotation des signaux recueillis par le défibrillateur, nous avons établi un critère de classifica-
tion de l’hémodynamique. Nous discutons ci-dessous des bénéfices et des limites de la stratégie
mise en place.

5.4.1 Définition des segments

Les algorithmes développés dans la littérature s’emploient à évaluer l’hémodynamique sur
les périodes d’analyse du rythme cardiaque par le défibrillateur [32, 71, 90, 128]. Le choix de
ces périodes est motivé par le fait que, lors d’une analyse, le défibrillateur invite l’intervenant
à interrompre la RCP et à ne pas manipuler le patient. L’absence théorique de perturbations
extérieures nous prévient donc des artéfacts associés aux compressions thoraciques, aux insuf-
flations et aux mouvements.

Les segments inclus dans cette base de données correspondent également aux périodes
d’analyse du rythme cardiaque. Nous constatons en pratique que des artéfacts subsistent sur
près de la moitié des segments. Ceux-ci sont éliminés de notre base de données.

Le déploiement d’algorithmes de détection de l’hémodynamique est donc soumis à une ges-
tion préalable des artéfacts. La nouvelle gamme de défibrillateur Schiller Médical intègre un
module permettant leur détection. En contraignant l’évaluation de l’hémodynamique à ce type
de module, nous pouvons disposer de segments non-artéfactés.

Les recommandations sur la prise en charge de l’AC soulignent l’importance de minimiser
les pauses entre la fin des compressions thoraciques et la délivrance du choc de défibrillation.
En effet, des pauses de 5 s à 10 s suffisent à réduire les chances de survie [27, 29, 43, 131]. Les
récents développements des algorithmes de détection de rythme choquable ont pour but de
réduire voir de supprimer les pauses de RCP pour l’analyse du rythme cardiaque [9,39,85]. Leur
disparition pourrait remettre en cause la pertinence de notre base de donnée.

5.4.2 Données cliniques

Ce système d’annotation est ajusté aux informations disponibles dans cette base de don-
nées. Cependant l’évolution du protocole de prise en charge de l’AC extra-hospitalier est sus-
ceptible de modifier la nature des données recueillies. Ainsi la BSPP a récemment éliminé la
prise de pouls manuelle de la prise en charge des AC par les équipes premiers secours. L’acqui-
sition de nouvelles bases de données nécessitera donc d’adapter ce système d’annotation.

Alonso et al. se sont récemment appuyé sur la capnographie pour annoter le retour à une ac-
tivité circulatoire spontanée (RACS) [3]. Cette mesure acquise par des défibrillateurs/moniteurs
tel que le DEFIGARD Touch 7 pourrait suppléer la prise de pouls carotidien. L’augmentation sou-
daine de l’EtCO2 offre alors un marqueur temporel de la présence d’une circulation spontanée
(voir section 1.4).

5.4.3 Annotation du rythme cardiaque

L’hémodynamique de la FV et de l’asystolie étant connu, une première discrimination est
effectuée à partir du rythme cardiaque. En pratique celle-ci est déjà réalisée par les algorithmes
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de détection de rythme choquable intégrés dans les défibrillateurs. Le véritable défi réside dans
la discrimination des rythmes organisés annotés ici N, RSN et TV.

Une TV mal tolérée responsable de troubles de la conscience doit être défibrillée, quels qu’en
soient son aspect et sa fréquence. Ce constat facilement établi par un clinicien, est difficilement
transposable aux défibrillateurs automatisés externes (DAE) mis à disposition du grand public.
Le seuil de fréquence utilisé aujourd’hui n’est pas un critère adéquat de discrimination de l’hé-
modynamique. Les figures 5.4a et 5.4b illustrent cette complexité en présentant deux TV aux
fréquences respectives de 190 bpm et 146 bpm. L’observation de variations d’IT lors de la TV
dite rapide semble indiquer la présence d’une activité mécanique cardiaque. A l’inverse nous
n’observons pas de signe d’activité cardiaque sur la TV dite lente. L’évaluation automatique de
l’hémodynamique lors des TV pourrait ainsi améliorer les algorithmes de décision de choc des
DAE.

5.4.4 Annotation des rythmes perfusants

Risdal et al. ont les premiers proposé d’annoter les rythmes perfusants en recherchant un
rythme organisé en présence d’un pouls palpable [90]. Cromie et al. et Ruiz et al. reprennent par
le suite ce principe d’annotation [32,128]. Celui-ci souffre cependant de l’imprécision inhérente
à la prise de pouls manuelle (voir section 1.3).

Nous bénéficions ici d’une documentation clinique exhaustive. Le chef d’agrès renseigne la
détection d’un pouls carotidien par l’équipe premiers secours lors de l’intervention et par le mé-
decin à son arrivée. Nous constatons que le diagnostic de ces deux intervenants diffère lors de
65 interventions. Ces données contradictoires peuvent en partie s’expliquer par des RACS tran-
sitoires. Cependant, nous notons, parmi ces interventions, 11 cas ne présentant pas de rythme
organisé. Cela suppose qu’une erreur de type II a été commise de la part d’un des intervenants
(voir matrice de confusion page 29).

Nous nous limitons ici aux interventions où les deux intervenants sont parvenus à un diag-
nostic identique. Un rythme organisé est alors présent pour chaque intervention. La redon-
dance du diagnostic nous permet d’éliminer les faux négatifs et d’établir de façon fiable la pré-
sence d’une circulation spontanée au cours de l’intervention.

L’heure de la prise de pouls ayant conduit à cette annotation n’est cependant pas renseignée.
Toute analyse ayant conduit à la détection d’un rythme non-choquable peut donc y être asso-
ciée. La recherche d’un rythme organisé répond à ce manque d’information. Lorsque celui-ci
est soutenu pendant plus de deux minutes en absence de compressions thoraciques, une circu-
lation spontanée est supposée.

5.4.5 Annotation des activités électriques sans-pouls

L’observation de variations d’IT synchrones aux complexes QRS a été proposée par Risdal et
al. comme outil d’annotation de l’hémodynamique. Une amplitude pic-à-pic de 50 mΩ est alors
fixée comme seuil de discrimination d’une circulation spontanée [90].

Nous avons vu aux chapitres précédents l’importante variabilité inter-patient des variations
d’IT. En particulier, nous avons observé lors d’une circulation spontanée, des variations d’IT
d’amplitude inférieure au seuil choisi par les auteurs. Nous avons également rapporté des va-
riations d’amplitude supérieures à ce seuil lors de FV induites électriquement. Enfin de telles
variations peuvent être le signe de pseudo-AESP ou de TV sans pouls.

Les difficultés à quantifier les variations d’IT nous ont conduit à choisir une approche op-
posée. Les variations d’IT sont ici utilisées pour identifier l’absence de circulation spontanée.
Nous excluons ainsi les segments présentant des variations d’IT périodiques et synchrones avec
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les complexes QRS. Cette stratégie élimine l’incertitude sur l’état hémodynamique des segments
au prix d’une forte restriction sur leur inclusion. Ainsi en supprimant les potentielles pseudo-
AESP et une partie des TV sans pouls, nous construisons une base de données s’éloignant de la
réalité clinique.

5.5 Conclusion

La construction d’une base de segments où l’hémodynamique est définie de façon fiable
constitue une étape indispensable dans la conception d’algorithmes de détection de pouls.
Nous y parvenons ici en établissant un système d’annotation à partir d’un jeu de critères restric-
tifs. Celui-ci implique néanmoins l’élimination d’une partie des segments. La base de données
ainsi construite pourrait être biaisée.

Ce principe d’annotation a été présenté en 2015 lors de la conférence internationale Com-
puting in Cardiology (CinC) et a fait l’objet d’une publication (annexe E) :

C. Neyton, S. Ménétré, D. Jost, F. Angel, B. Gény, V. Lanoë, and J. P. Didon. Pulse annota-
tion of automatic external defibrillator recordings during out of hospital cardiac arrest. In 2015
Computing in Cardiology Conference (CinC), pages 553–556, Sept. 2015

A l’image des situations rencontrées sur le terrain, nous constatons un fort déséquilibre entre
les classes H0 et H1. Celui-ci pourra être compensé par l’addition de segments issus du RACS des
interventions mesurées dans le cadre du chapitre 3. L’exploitation de cette base de données fait
l’objet de travaux actuellement en cours.
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- IV -

CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES
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L’hémodynamique des victimes d’AC est une donnée clinique primordiale dont le monito-
rage est à ce jour inadéquat. En se fondant sur l’analyse des signaux recueillis par un défibril-
lateur, ce travail de thèse a proposé trois approches complémentaires pour répondre à cette
problématique : a) étude clinique des variations d’IT lors de l’arrêt cardiaque induit électrique-
ment ; b) étude clinique des variations d’IT peranesthésiques ; c) étude rétrospective de dossiers
d’arrêts cardiaques extra-hospitaliers.

Les contraintes de la prise en charge de d’AC extra-hospitaliers n’en font pas un milieu
adapté à l’étude rigoureuse des relations entre l’hémodynamique systémique et l’IT. En par-
tenariat avec le Professeur Michel Chauvin, cardiologue aux Hôpitaux Universitaires de Stras-
bourg, nous avons donc réalisé une étude des arrêts cardiaques induits électriquement chez
l’Homme lors de la pose de défibrillateurs sous-cutanés.

Les liens entre l’IT et l’hémodynamique sont analysés par la recherche de descripteurs des
variations d’IT corrélés avec la pression artérielle systémique et aptes à identifier l’AC. A l’image
de la cardiographie d’impédance, nous sommes confrontés à la variabilité des variations d’IT
reflet de la diversité des morphologies thoraciques rencontrées (emphysème, obésité, . . .). Nous
avons répondu à cette problématique en concevant une chaine de traitement adaptée au filtrage
des variations d’IT.

Des descripteurs issus de la littérature ainsi que de nouveaux descripteurs s’appuyant sur les
propriétés statistiques temporelles et fréquentielles ont été proposés pour caractériser les varia-
tions d’IT. Les contrastes et les corrélations mis à jour confirment leur pertinence dans l’éva-
luation de l’hémodynamique. Nous avons cependant identifié deux situations où le recours à
l’IT mène à de faux-négatifs lors du diagnostic de l’absence de circulation spontanée :

1. la présence de respirations agonales qui perturbent la composante circulatoire des va-
riations d’IT. Bien que survenant dans près de 60% des AC extra-hospitaliers, leur impact
sur l’IT reste inconnu [50]. L’utilisation de l’IT dans un cadre extra-hospitalier nécessite
donc la caractérisation préalable de cet impact.

2. la présence suspectée de contractions atriales lors de la FV qui induit des variations de
la composante circulatoire de l’IT. Ce phénomène n’avait alors jamais été identifié chez
l’homme. En effet seule une décomposition fréquentielle de l’ECG, nécessitant un post-
traitement du signal électrophotographique, permet de l’identifier. Addison et al. rap-
portent toutefois avoir rétrospectivement observé ce profil fréquentiel atypique sur des
bases de données d’AC extra-hospitaliers [1]. Bien qu’il soit possible que ce scénario ne se
rencontre que lors d’AC induits électriquement, il met en lumière une limite importante à
l’utilisation des variations d’IT lors d’AC : les variations de la composante circulatoire de
l’IT ne sont pas systématiquement liées à la présence d’une circulation spontanée.

Nous concluons ici que l’absence de variations d’IT est un marqueur sensible mais
peu spécifique de l’absence d’une circulation spontanée.

L’étude de la corrélation entre la pression artérielle systémique et les variations d’IT a égale-
ment révélé les non-linéarités des descripteurs de l’IT. Alors que l’AC se traduit généralement
par l’absence de variations d’IT, l’augmentation de la pression artérielle induit également une
diminution de l’amplitude des variations d’IT. Cette incohérence a motivé notre second travail.

Nous avons recherché un jeu de descripteurs des variations d’IT aptes à identifier les si-
tuations de défaillance circulatoire. En exploitant les anomalies hémodynamiques induites par
l’anesthésie, nous avons modélisé les variations de la pression artérielle moyenne (PAM) et de
pression artérielle pulsée (PP) sur une large gamme de pression artérielle. La recherche de mo-
dèles parcimonieux a permis l’identification de marqueurs pertinents de la pression artérielle.
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L’évaluation des capacités prédictives des modèles de la PAM et de la PP a toutefois montré que
si les variations d’IT offrent des informations quantitatives pertinentes pour le suivi des va-
riations de pression artérielle chez un individu elles ne permettent pas sa mesure absolue. Ces
résultats réaffirment notre conclusion précédente :

Les variations d’IT témoignent d’une activité cardiaque mais celles-ci ne permettent
pas de définir un critère commun à l’ensemble de la population indiquant une activité
cardiaque hémodynamiquement efficace.

Ces connaissances ont été appliquées à la documentation rétrospective de dossiers d’AC
extra-hospitaliers, étape indispensable à la mise en place d’algorithmes de classification des
rythmes perfusants et rythmes sans pouls. A partir des données cliniques et des signaux re-
cueillis par le défibrillateur, nous avons annoté l’état hémodynamique de segments acquis lors
d’AC extra-hospitaliers pris en charge par la Brigade de Sapeurs-Pompiers de Paris. Les limites
décrites dans les encadrés ci-dessus ont imposé l’établissement d’un critère strict pour dis-
criminer l’état hémodynamique de manière fiable. Cette fiabilité a toutefois un prix : l’élimi-
nation des segments dits indéterminés. Les interventions où des variations d’IT sont observées
en l’absence d’un pouls carotidien palpable sont éliminées. Nous nous plaçons donc dans un
contexte réduit où la présence de variations d’IT est synonyme d’une circulation spontanée
tandis que leur absence est signe d’un AC. Les travaux réalisés précédemment ont démontré
qu’un tel contexte n’existait pas. Il reste cependant le seul sur lequel on puisse concevoir des
algorithmes de classification de l’hémodynamique.

Les modèles inférés à partir de cette base de données parcellaire seront donc biaisés
par leur incapacité à prédire des situations hors de ce contexte réduit.

Nous somme ici confrontés à un problème inhérent à la classification binaire. Nous tentons
de représenter de manière dichotomique un spectre complexe et continu de situations phy-
siopathologiques. Comment pouvons-nous alors établir un diagnostic de l’hémodynamique
lors d’AC extra-hospitaliers? A l’image de la méthodologie adoptée par le clinicien, il nous faut
mettre en relation différentes sources d’information. Deux solutions sont alors possibles :

— utiliser les alternatives déjà existantes à la prise de pouls manuelle, la capnographie et
l’échocardiographie transthoracique avec les limites qu’elles comportent (voir section 1.4) ;

— rechercher de nouveaux signaux physiologiques adaptés à l’évaluation de l’hémodyna-
mique.

Nous nous sommes tournés vers une nouvelle technique d’acquisition, la seismocardio-
graphie. Celle-ci étudie l’activité mécanique du cœur par l’analyse des mouvements du tho-
rax [34, 68, 70]. Elle a depuis peu été étendue à l’AC comme outil d’identification de la présence
d’une circulation spontanée. Wei et al. l’ont ainsi validée lors d’AC induit électriquement chez
le porc [150]. Nous avons mis au point un prototype constitué de trois centrales inertielles re-
cueillant les mouvements du thorax au niveau des électrodes de défibrillation et du sternum
(voir figure 5.5a). Celui-ci a été validé lors d’une étude préliminaire sur volontaires sains (n = 9).
Nous avons déterminé que l’accélération du thorax provoquée par l’activité cardiaque est por-
tée principalement par l’axe transversal et l’axe antéro-postérieur, le site de mesure influençant
peu la qualité du signal. Nous avons également montré que les variations de vitesse angulaire
sont des marqueurs de l’activité mécanique cardiaque. La figure 5.5b présente ces résultats pré-
liminaires. Cette approche mérite d’être approfondie.
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(a)

(b)

FIGURE 5.5 – Prototype mis au point pour l’évaluation de l’hémodynamique par seismocardio-
graphie. (a) Protocole d’acquisition des mouvements de la cage thoracique à partir de centrales
inertielles positionnées au niveau des électrodes de défibrillation et du sternum. (b) Résultats
préliminaires de l’accélération du thorax dans les trois dimension de l’espace au niveau des dif-
férentes centrales inertielles.
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Abstract 

Aim: To study the relationship between transthoracic impedance (TI) variations recorded by 

defibrillation pads and systemic arterial blood pressure (BP) in humans during cardiac arrest. 

Methods and Results: Twelve electrically induced cardiac arrests were analyzed in the controlled 

setting of the implantation of subcutaneous defibrillators. The TI recorded via defibrillation pads and 

systemic BP were studied on four segments situated before induction of cardiac arrest, during cardiac arrest, 

immediately and one minute after the return of a spontaneous circulation. A set of ten features were extracted 

after processing the TI to eliminate inter-patient variability. The ability of these features to identify cardiac 

arrest and their correlation with systemic BP was assessed. In ten patients most features presented a 

significant difference between cardiac arrest and perfusing rhythms. However they failed to identify cardiac 

arrest in one patient with suspected atrial contractions and in one patient presenting gasps. When circulation 

was established, there was a significant correlation (r=-0.73) between systemic BP and some of the TI 

features. 

Conclusion: The TI could provide useful information about hemodynamics during cardiac arrest but 

should be used with caution for the identification of cardiac arrest. 

Keywords: transthoracic impedance, systemic arterial pressure, hemodynamic sensor, defibrillation 

pads, cardiac arrest, return of spontaneous circulation 
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Introduction 

Sudden cardiac arrest (SCA) is a major health issue with an incidence rate of 84 per 100 000 person-

years in Europe (1). The recent widespread of public access defibrillator and implementation of basic life 

support education programs improved the early management of patients (2). However the activation of the 

chain of survival and proper emergency care rely on correct assessment of the hemodynamic status of the 

patient. Failure to recognize circulatory arrest delays cardiopulmonary resuscitation and early defibrillation 

while unwarranted life support may expose the patient to serious complications such as heart and great 

vessels injuries (3). Upon arrival of emergency medical technicians (EMT), hemodynamic information is 

also necessary to discriminate pulsatile rhythms from pulseless electrical activity and to monitor the patient 

after the return of spontaneous circulation (ROSC). 

The ability of first responders to perform pulse checks has been called into question by several studies 

(4–6). In particular, Eberle et al. established that manual identification of pulselessness is both time 

consuming (median diagnostic time of 24 seconds) and unreliable (sensitivity 90%, specificity 55%). In an 

effort to reduce false negatives and minimize pauses during life support, the International Liaison 

Committee on Resuscitation dropped layman’s pulse check from its guidelines (7,8). Bystanders are now 

prompted to check for unresponsiveness and abnormal breathing to identify SCA (9). Agonal breathing, 

often mistakenly interpreted as a sign of life, arise in about 40% of SCA and exacerbate the difficulty to 

identify SCA (10,11). Regarding EMT, the guidelines advise to perform pulse checks not exceeding 10 

seconds when a pulsatile rhythm is suspected (12). There is therefore a need for a sensor that can quickly 

and reliably monitor the hemodynamic status of the patient during out-of-hospital SCA (13). 

Transthoracic impedance cardiography, the recording of transthoracic impedance (TI) variations 

generated by changes in the repartition of blood in the thorax during cardiac cycles, is a noninvasive 

technology for the monitoring of cardiac output and cardiac function (14,15). During resuscitation, 

defibrillators continuously record the electrocardiogram (ECG) and TI via the defibrillation pads. In 1998, 
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Johnston et al. were the first to investigate their use as an hemodynamic sensor (16). By extracting features 

from the ECG and TI, they sought to discriminate pulsatile rhythms from pulseless electrical activity. Later 

on, Losert et al., Cromie et al and Ruiz et al. refined features extraction and selection to improve this 

classification (17–20). However the quantitative relation between the TI variations recorded by defibrillation 

pads and hemodynamics remains undetermined. Cromie et al. reported a correlation (r = 0.55, p < 0.05) 

between stroke volume determined by thermodilution and the power of the TI variations over a frequency 

band during an experimental study on swines (21). Risdal et al. studied the correlation between the blood 

pressure (BP) and TI features during in-hospital cardiac arrests (22). They determined a low but significant 

correlation between systolic BP and the peak-to-peak amplitude of the TI variations (r = 0.43, p < 0.05). 

This study aims at investigating the ability of TI variations recorded by defibrillation pads to monitor 

hemodynamics during SCA in a specific and rare setting. After a successful defibrillation, cardiac 

contractions are weaker and during out-of-hospital SCA, a palpable pulse cannot be felt for over two minutes 

(23). We therefore recorded systemic BP and TI variations in patients undergoing the implantation of a 

subcutaneous defibrillator where the ROSC after an electrically induced cardiac arrest can be studied free 

of resuscitation artefacts. We focus our analysis on mean arterial pressure (MAP) and pulse pressure (PP) 

as it respectively gives mainly information on perfusion and cardiac contractility. 
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Population & Methods 

Population 

Twelve patients were included in the study. Nine patients were admitted for primary prophylaxis of 

SCA and three for secondary prevention due to previous SCA episodes. Known medical history and clinical 

data were assessed and are reported in table 1Error! Reference source not found.. This study is approved 

by the local ethical committee (agreement number: 2017-62) and informed consent was obtained from the 

patients. 

The patients underwent the implantation of subcutaneous defibrillators (EMBLEM S-ICD, Boston 

Scientific) between January and October 2016 in the Strasbourg University Hospital (Strasbourg, France). 

After the subcutaneous defibrillator placement, the procedure required to perform a defibrillation threshold 

test by electrically inducing a VF to ensure the device ability to detect and treat it. In case of failure, an 

external defibrillator was available to deliver a shock via defibrillation pads. 

Measurements 

All patients were anesthetized and monitored continuously via a multi-parameters monitor (Carescape 

B850, General Electric). Systemic blood pressure (BP) was monitored either directly by arterial 

catheterization (n = 7) or intermittently by an automated noninvasive blood pressure oscillometric cuff (n = 

5). The preferred site for arterial catheterization was the radial artery (n = 6) with the exception of one 

patient being monitored at the humeral site. The cardiac rhythm was monitored with 3 leads ECG. Data 

were recorded numerically by a data acquisition software (L-collect, General Electric) on a computer 

connected to the monitor. 

The external defibrillator (DEFIGARD Touch 7, Schiller) was used to record the TI variations 

(sampling frequency 125Hz) and electrocardiogram via the defibrillation pads. The pads were positioned 

outside the operation field as close as possible to the standard anteroapical position. This resulted in the 

lateral pad being slightly moved to the posterior position. 
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Synchronization 

Synchronization between the external defibrillator and the multi-parameters monitor was performed 

by identifying the induction on the ECG channels. As a result BP measurements acquired by the multi-

parameters monitor were synchronized with the TI and ECG from the external defibrillator. 

Data processing 

The interventions were analyzed offline. ECG and TI signals were affected by the use of 

electrosurgical devices and movements induced by the manipulation of the patient. Parts of records free of 

these artefacts were extracted by two biomedical reviewers. The TI variations (𝛥𝑍) then consisted of a 

ventilation component and a circulation component (zc) with variations respectively up to 5Ω and 400mΩ. 

In order to extract the circulation related variations, the TI signal is pre-processed. High frequency and 

quantization noise were removed with a third order low-pass Butterworth filter with a cut-off frequency of 

7Hz. The ventilation component were filtered by fitting a third order Fourier series with its fundamental 

frequency set to the ventilation frequency. 

We evaluated the ability of TI variations to monitor hemodynamics by analyzing segments around 

the defibrillation threshold test. For each patients, we extracted four segments: the first one before electrical 

induction of cardiac arrest, the second after 15 seconds of cardiac arrest and the third and last one 

immediately and one minute after the shock. They are subsequently referred as pre-arrest, arrest, ROSC and 

ROSC-1min segments. The length of segments was adjusted to include three cardiac cycles and was set to 

three seconds during cardiac arrest to match the length of sinusal rhythm segments. Segments immediately 

after the shock could be affected by patient movements. 

We assessed changes in TI variations by comparing the segments to a template of the TI variations 

occurring during one cardiac cycle. In order to remove between-patients changes in TI morphology, a 

template was computed for each patient by ensemble averaging the TI variations over the three cardiac 

cycles of the pre-arrest segment (24). The R waves were used as reference for ensemble averaging and were 
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automatically detected by an offline version of the QRS detector embedded in the external defibrillator. 

Template design is illustrated in figure 1a. The templates were used to design match filters with the 

following transfer function: 

ℎ(𝑛) =
𝑧�̅�(𝑀 − 𝑛)

𝐸𝑧𝑐̅̅ ̅
 , 𝑛 ∈ {1, … , 𝑛} 

where 𝑧�̅�  is the ensemble averaged waveform, M is its number of samples and 𝐸𝑧𝑐̅̅ ̅ is its energy. The 

match filters formed the last stage of the processing chain which is displayed in figure 2. They perform a 

correlation between the scaled templates and the TI variations. The output ϒ of a match filter is shown in 

figure 1b. 

Ten features, subsequently designated as v1 to v10, were extracted from each filtered segments. They 

measure changes in TI from pre-arrest variations. We defined v1 as the area under the curve, v2 as the power, 

v3 as the mean frequency and v4 as the mobility. The mobility, first described by Hjorth as an 

electroencephalographic signal descriptor, is equal to the square root of the power ratio of the first time 

derivative of the signal by the signal (25). Features v5 and v6 are designed as the peak-to-peak and maximum 

amplitudes of the filtered TI variations. Features v7 to v10 are extracted from their first time derivative. The 

peak-to-peak amplitude is referred as v7, the maximum as v8, the area under the curve as v9 and the positive 

area under the peak as v10. 

Signal processing and features extraction were carried out with MATLAB 2015B. 

Statistical analysis 

We evaluated features and BP changes between segments by conducting repeated measures ANOVA 

tests and performing post-hoc Tukey’s tests. 

When arterial catheterization was available, the MAP and mean PP were retrieved in order to 

determine how changes in systemic BP affect TI variations. We assessed these relations by computing the 

coefficients of correlation between BP and the features on the segments outside cardiac arrest. 
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Statistical analysis was performed using R statistical software version 3.4. Numerical results are 

presented as median and interquartile range (IQR). P-values less than 0.05 are considered significant. 
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Results 

Cardiac rhythm 

From the 12 defibrillation threshold test performed, 11 resulted in VF and one in pulseless ventricular 

tachycardia. VF episodes were coarse with peak-to-peak amplitudes greater than 0.5mV. Cardiac arrest 

lasted for a mean duration of 21.2s (20.1s - 24.8s) and was successfully terminated by the first shock 

delivered by the subcutaneous defibrillator for all the patients. 

Figure 3 shows a defibrillation threshold test on a patient monitored by radial catheterization. 

Ventricular fibrillation is induced at 5.9s and treated by the subcutaneous defibrillation after 21.2s of arrest. 

A MAP of 37.3 mmHg during the arrest indicates the absence of perfusion. The four segments extracted 

from this intervention are displayed in figure 4. The TI variations are pre-processed to capture the circulation 

component. 

Systemic blood pressure 

Among the patients monitored by arterial catheterization, one BP recording was unavailable due to 

file corruption. The MAP and PP variations occurring during defibrillation threshold testing are summarized 

in figure 5a and 5b. 

Before induction of cardiac arrest, the MAP had a median value of 65.0 mmHg (57.0 mmHg - 78.2 

mmHg). Upon induction, it significantly dropped to a median of 29.7 mmHg (25.8 mmHg – 29.7 mmHg) 

in 5.4s (4.2s – 6.0s). After the shock, the recovery of hemodynamics followed the same pattern between 

patients. The MAP was first significantly lower than its pre-arrest values with recorded values of 54.5 

mmHg (42.4mmHg – 58.3 mmHg) and, after one minute, we observed a significant rise to 90.9 mmHg (84.9 

mmHg – 96.9 mmHg). 

The median PP was 38.8 mmHg (37.4 mmHg - 41.5 mmHg) before the induction. It was immediately 

reduced to 0 mmHg except for the episode of ventricular tachycardia where rapid pacing of the heart 
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generated irregular PP up to 8 mmHg. Similarly, after the shock, the median PP of 30.7 mmHg (23.5mmHg 

– 35.1mmHg) significantly rose after one minute to 57.3 mmHg (45.9 mmHg – 71.1 mmHg). 

Thoracic impedance 

Before induction, the morphology and amplitudes of TI variations differed between patients with 

peak-to-peak amplitudes ranging from 50mΩ to 360mΩ. 

During cardiac arrest, the peak-to-peak amplitudes of TI variations did not exceed 40mΩ in eight 

patients (figure 4b). On the remaining four, one presented gasps that could not be adequately filtered by the 

processing chain (figure 6a and 6b). We observed small variations between 50 mΩ and 60 mΩ in two other 

patient, including the one who experienced the TV. The last patient exhibited TI variations that could be 

misleadingly interpreted as a sign of circulation. The patterns of these variations are similar to the one 

occurring before the induction (figure 6c and 6d) with a small decrease in peak-to-peak amplitudes from 

160mΩ to 100mΩ. 

Immediately after the shock, noise from the movement of the patient altered three TI recordings 

(figure 4c). Nevertheless, the TI variations recovered to their pre-arrest waveform within the first cardiac 

cycles. 

A minute after the ROSC, we overall observed a decrease in the amplitudes and change in the 

morphology of the TI variations (figure 4d). 

Features 

The features computed from the output of the match filters reflected these TI changes. Apart from v3 

and v4, all features were significantly lower during cardiac arrest compared to segments with a perfusing 

rhythm. However the contrast between cardiac arrest and ROSC-1min segments was not significant for 

features v1, v5 and v6. Eliminating the patient experiencing gasps and the one with large TI variations during 

cardiac arrest led to a significant difference between cardiac arrest and ROSC-1min for features v1, v5. 
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Figure 5c shows the changes of features v1 around the defibrillation threshold test. The patient experiencing 

gasps and the patient presenting large TI variations are displayed with dashed lines. 

The ROSC and ROSC-1min segments were only discriminated by a significant decrease of features 

v5 and v6. 

Correlation 

Table 2 lists the correlation coefficients between BP and the features outside cardiac arrest. 

The features showed a higher correlation with PP. The highest correlation between systemic BP and 

the features was reached by the peak-to-peak amplitude of the output of the match filters (v5) and the PP 

with a correlation coefficients of –0.73. 

The maximum amplitude of the output of the match filters (v6) showed high correlation with both 

MAP and PP with respective correlation coefficient of -0.70 and -0.69. 
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Discussion 

This is the first study performed in humans during electrically-induced cardiac arrest aimed at 

investigating the relationship between systemic blood pressure and transthoracic impedance and 

establishing whether perfusion might be automatically detected using defibrillation pads. The main results, 

in these well-controlled conditions, are that selected and processed TI variations recorded via defibrillation 

pads can provide valuable information on systemic arterial blood pressure. Nevertheless, important patterns 

differences between patients and in some cases, persistent atrial contractions might likely preclude the use 

of such approach in cardiac arrest settings. 

Effects of electrically-induced cardiac arrest on systemic blood pressure. 

As expected, systemic systolic blood pressure decreased significantly toward 40 mm Hg after cardiac 

arrest induction and was quickly restored after a successful defibrillation. The BP rose steadily and was 

enhanced compared to its pre-cardiac arrest values. This overshoot might be explained as a compensatory 

mechanism against the hemodynamic shock and by the fact that anesthetic drugs used during the 

interventions resulted in low systemic BP before the defibrillation threshold test. 

Effects of electrically-induced cardiac arrest on thoracic impedance outside cardiac arrest. 

The TI underwent changes, both considering morphology and amplitude, in conjunction with BP 

changes. The rise of BP was related to a decrease in our parameters leading to negative correlation 

coefficients. Similar findings have been reported in transthoracic impedance cardiography. Djordjevich et 

al. showed that an increase in the maximum amplitude of the first time derivative of the TI variations, which 

is equivalent to our feature v6, is associated with a decrease in BP. The hypothesis raised by the authors is 

that the rise in BP leads to the dilatation of the arteries and a greater rigidity of the artery walls. In turns, 

this results in less pronounced blood volume changes generated by circulation. The TI variations reflect 

these changes in blood volume and will therefore have a lower amplitude (26). 

Risdal et al. studied the correlation between BP and TI variations during in-hospital cardiac arrest. 

They reported a low but significant correlation between systolic BP and two features: the peak-to-peak 
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amplitude of the TI variations (r = 0.43, p < 0.05) and the peak-to-peak amplitude of its first time derivative 

(r = 0.41, p < 0.05) (22). The authors averaged the measurements of BP and TI features on the whole 

intervention eliminating intra-patient variability. These features are similar to v5 and v7 further supporting 

the use of v5 as a predictor of systemic BP. We observed overall higher correlation with our features reaching 

r = -0.73 between the peak-to-peak amplitude and pulse pressure and r = -0.70 between the maximum 

amplitude and mean arterial pressure. The use of match filters allowed us to mitigate between patients 

changes in morphology and focus on BP influence. 

Globally, almost all parameters analyzed correlated significantly with both mean arterial pressure and 

pulse pressure. Taken together, these data suggest that trans thoracic impedance variations recorded via 

defibrillation pads can provide valuable information on systemic arterial blood pressure, therefore 

potentially allowing a better assessment of systemic hemodynamic during cardiac arrest. 

Effects of electrically-induced cardiac arrest on thoracic impedance during cardiac arrest. 

The study of the VF segments revealed situations where the use of TI could lead to incorrect 

assessment of hemodynamic status of the patient. 

First, respiratory gasps might lead to important variations masking the circulation component of the 

TI. The high incidence of gasps could restrict the use of TI. The impact of agonal breathing on TI is 

nevertheless expected and relatively easy to interpret. 

More interestingly, some patients presented another confounding effect on TI variations. We 

observed TI variations that could be misleadingly interpreted as a sign of circulation since their patterns 

were similar to the one occurring before the induction of cardiac arrest. 

Frenneaux et al. mentioned that atrial contractions may continue for a long period after the onset of 

VF in his review of hemodynamics of cardiac arrest (27). Addison et al. reported such atrial contractions in 

swine during an electrically induced VF. Direct observation of the heart after the opening of the chest 

confirmed the contractions of the atria. ECG recordings were unable to show the electrical atrial activity 

embedded in the irregular electrical activity of the ventricles (28). We therefore suspect that the TI variations 
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encountered during VF in this case might result from atrial contractions. To the best of our knowledge, this 

has not yet been reported in a human study. Although such a specific case is unlikely to arise frequently in 

a resuscitation scenario, it might limit the clinical usefulness of TI variations recording and analysis during 

sudden cardiac arrest. 
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Conclusion 

In this study, the relationship between transthoracic impedance variations and systemic arterial blood 

pressure in humans has been analyzed in the controlled setting of electrically induced cardiac arrest. It 

showed that features extracted from the filtered transthoracic impedance could be an indicator of circulatory 

status and could be significantly correlated with systemic blood pressure. However, it revealed situations 

where transthoracic impedance variations could be misleading and falsely interpreted as a sign of 

circulation. 

Take-home figure 

Recording of systemic arterial pressure (BP) and transthoracic impedance (ΔZ) during electrically 

induced clinical cardiac arrest. 
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Figure legends 

Figure 1: (a) Template design (𝑧�̅�) by ensemble averaging the pre-processed transthoracic impedance 

variations. The electrocardiogram (ECG) is used as reference for ensemble averaging. (b) Filtering of the 

pre-processed transthoracic impedance variations (zc) by the corresponding match filter. The output (ϒ) is 

equivalent to a scaled correlation between the template and the pre-processed transthoracic impedance 

variations. 

Figure 2: Processing of the transthoracic impedance variations (ΔZ) for features extraction. The circulation 

component zc is filtered by a match filter designed by ensemble averaging the transthoracic impedance 

variations of the pre-arrest segment. 

Figure 3: Electrocardiogram (ECG) recorded by the external defibrillator, blood pressure (BP) monitored 

by radial catheterization and thoracic impedance variations (𝛥𝑍) recorded by the external defibrillator 

during defibrillation threshold testing. A ventricular fibrillation is electrically induced at 5.9s. The 

subcutaneous defibrillator delivers a shock after a cardiac arrest lasting 21.2s. 

Figure 4: Electrocardiogram (ECG) recorded by the external defibrillator, blood pressure (BP) monitored 

by radial catheterization and cardiac component of transthoracic impedance variations (zc) extracted by the 

processing chain. The four segments are taken before electrical induction of cardiac arrest (a), during cardiac 

arrest (b), immediately and one minute after defibrillation by the subcutaneous defibrillator (c and d). 

Figure 5: Evolution of mean arterial pressure (a), pulse pressure (b) and feature v1 during defibrillation 

threshold testing. The fall in systemic blood pressure during cardiac is associated with a decrease in the 

transthoracic impedance feature. One patient with suspected atrial contractions and one patient presenting 

gasps, displayed in dashed lines, presented no significant differences between the cardiac arrest and 

perfusing rhythms segments. 

Figure 6: Electrocardiogram (ECG) and cardiac component of transthoracic impedance variations (zc) 

recorded from two patients before and after electrical induction of ventricular fibrillation. The first patient 

displayed in (a) and (b) experienced gasps during ventricular fibrillation resulting in large and irregular 
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variations of transthoracic impedance. The second patient in (c) and (d) exhibits transthoracic impedance 

variations during the ventricular fibrillation suggesting contractions of the atria. 
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Table 1: Relevant clinical data of patients included in the study 

N 12  

Age 55.0 (33.3 - 64.5) 

Sex (n male, percentage male) 9 75% 

Height (cm) 180.0 (174.5 – 180.0) 

Weight (kg) 82.0 (64.8 – 91.5) 

Body Mass Index (kg.m-2) 25.0 (22.4 – 28.0) 

Resting state cardiac frequency (bpm) 76.0 (60.0 – 79.5) 

Resting state arterial pressure (mmHg)   

Systolic 120 (108 – 127) 

Diastolic 72 (63 – 83) 

Cardiomyopathy (n)   

Ischemic 5  

Hypertrophic 3  

Dilated 1  

Arrhythmogenic Right Ventricular Dysplasia 1  

Other 2  

Pulmonary diseases (n)   

Chronic obstructive pulmonary disease 2  

With emphysema 1  

 

Data are presented as median and interquartile range 

Table 1



Table 2: Correlation coefficients between the mean arterial pressure (MAP) and pulse pressure 

(PP) and the transthoracic impedance features v1, to v10 

 v1 v2 v3 v4 v5 v6 v7 v8 v9 v10 

MAP -0.55* -0.59* 0.55* 0.61* -0.64* -0.70* -0.42 -0.46 -0.35 -0.32 

PP -0.64* -0.67* 0.57* 0.64* -0.73* -0.69* -0.62* -0.57* -0.50* -0.43 

 

*Correlation coefficients that are statistically significant (p < 0.05). 

Table 2
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Abstract 

Aim: To study the relationship between transthoracic impedance (TI) variations recorded by 

defibrillation pads and systemic arterial blood pressure (BP) in humans during cardiac arrest. 

Methods and Results: Twelve electrically induced cardiac arrests were analyzed in the controlled 

setting of the implantation of subcutaneous defibrillators. The TI recorded via defibrillation pads and 

systemic BP were studied on four segments situated before induction of cardiac arrest, during cardiac arrest, 

immediately and one minute after the return of a spontaneous circulation. A set of ten features were extracted 

after processing the TI to eliminate inter-patient variability. The ability of these features to identify cardiac 

arrest and their correlation with systemic BP was assessed. In ten patients most features presented a 

significant difference between cardiac arrest and perfusing rhythms. However they failed to identify cardiac 

arrest in one patient with suspected atrial contractions and in one patients presenting gasps. When circulation 

was established, there was a significant correlation (r=-0.73) between systemic BP and some of the TI 

features. 

Conclusion: The TI could provide useful information about hemodynamics during cardiac arrest but 

should be used with caution for the identification of cardiac arrest. 

Keywords: transthoracic impedance, systemic arterial pressure, hemodynamic sensor, defibrillation 

pads, cardiac arrest, return of spontaneous circulation 
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Abstract 

Obtaining information about the circulatory status of a 
patient during resuscitation is crucial. Attempts have 

been made toward integrating into automated external 

defibrillators a pulse detection algorithm based on the 

thoracic impedance signal. The lack of information about 

the hemodynamic status during out of hospital cardiac 

arrest (OHCA) has made the validation of such algo
rithms a challenging task. This study aims at proposing 

an annotation scheme for the assessment of pulse in 

OHCA. Being independent from the recording device, 

several databases could be annotated using the same 

protocol. 

1. Introduction 

Differentiating patients in cardiac arrest from syncopal 
patient with cardiac output is essential in a resuscitation 
scenario. Carotid pulse checking has proven to be unreli
able (90% sensitivity and 55% specificity for detection of 
cardiac arrest) and time consuming (median 24s) [1]. 
Thus checking for signs of circulation has been dropped 
by the 2000 European Resuscitation Council guidelines 
[2]. In this context, there is a need for a real-time hemo
dynamic sensor during out of hospital cardiac arrest 
(OHCA). 

Impedance plethysmography was proposed for non
invasive measurements of cardiac output and stroke vol
ume in critical care. Pulse generating heartbeats produce 
small variations of the thoracic impedance (TI) that are 
related to changes in arterial blood volume [3]. It has 
been suggested to adapt this four-electrodes system to 
automated external defibrillators (AED) [4,5]. The TI 
signal recorded through defibrillator pads would be used 
in an automated circulation detector. Implemented in an 
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AED jointly with the shock advice algorithm, the rescuer 
would receive meaningful help to identify whether circu
lation is present. 

Designing and testing a pulse detection algorithm re
quire data from OHCA. However the lack of information 
during field interventions does not facilitate the creation 
of databases containing the real circulatory status of the 
patient. 

This study intends to give restrictive criteria to help 
building such databases. 

2. Materials and methods 

2.1. Data material 

The data were obtained from a prospective study of out 
of hospital cardiac arrest (OHCA) episodes recorded by 
the fire brigade of Paris (BSPP) between June and Sep
tember 2011 and during two preliminary studies in No
vember and December 2010. These studies were designed 
to assess the efficiency of a chopped biphasic defibrilla
tion waveform. The surface ECG (500Hz, 20IlV/LSB) 
and TI (250Hz, 29mOhms/LSB) were recorded by the 
AED FRED Easy (Schiller Medical SAS, Wissembourg, 
France). Events occurring during the intervention were 
also available. Whenever the AED indicated a non
shockable rhythm, educated first responders checked for 
presence of pulse as indicated by the French rescue proto
col. Upon arrival of the emergency medical team (EMT), 
the pulse presence was also checked by a physician. The 
data and documentation of each intervention have been 
anonymized. 

2.2. Methods 

The database consisted of segments extracted from the 
analysis period of the defibrillator in order to obtain sig-
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nals free of chest compression (CC) artefacts. Several 
annotations steps were necessary to classify these seg
ments into 3 classes: 'presence of pulse, 'absence pulse' 
and 'undetermined circulatory status'. 

Initial information came from the shock advisory algo
rithm implemented into the AED. A shock was recom
mended when a ventricular fibrillation (VF) or a rapid 
ventricular tachycardia (VT) was detected. Whether a 
shock had been delivered was annotated for each analysis 
period. 

Expert reviewers annotated the ECG segments ex

tracted from the analysis periods. The rhythms were di
vided into the following categories: VF, rapid VT (VT hi) 
defined as VT associated with rushes lasting more than 8 
seconds with a frequency higher than 150bpm, normal 
sinus rhythm (NSR), other ventricular tachycardia (VT 
10), asystole (Asys) and a category (N) gathering other 
non-shockable rhythms such as atrial fibrillation, sinus 
bradycardia, supraventricular tachycardia, premature 
ventricular contractions or heart blocks. 

Most of the segments had been classified using the in
formation provided by the ECG signal annotation alone. 
The absence of pulse was established for segments anno
tated as VF or Asys which account for most of the 
rhythms encountered in OHCA. 

The real challenge lies in the classification of VT, N 
and NSR segments. Among those rhythms, two categories 
arise, pulseless electrical activity (PEA) and pulsatile 
rhythms (PR), according to the presence of circulation. 
Additional annotations were added to enable the correct 
classification of these segments. 

The TI signal is a key element in the recognition of 
PEA. Each pulse generates a small variation in the im
pedance likely due to the redistribution of blood in the 
thorax [3]. Reviewers identified these variations on TI 
segments. Whenever variations were synchronous with 
complexes on the ECG segments, a pulse was suspected. 
A PEA was established when no variation was visible on 
the TI signal while neither the first responder nor the 
physician detected a palpable pulse during the interven
tion. Reviewers needed to take heed of the noise presence 
on the segments. Noises included movements, CC, insuf
ilations, presence of a pacemaker or an electrode connec
tion failure. The amplitude of TI variations due to cardiac 
contractions is usually under 100mO. A maximum 
threshold of 80mO for the noise amplitude was selected 
to correctly assess the origin of the variations. Above this 
threshold segments were not included in the study. 

To identify PR, the return of spontaneous circulation 
(ROSC) was surveyed for each intervention. For interven
tions where the first-aid team and the physician detected a 
palpable pulse, a ROSC was suspected. To locate its be
ginning, following each analysis leading to an absence of 
shock, the rhythm was studied until the next analysis. 
During this period of about 120 seconds, an organized 
rhythm (OR) was searched. It is defined by the presence 
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of at least 2 complexes that are distant of at most 10 sec
onds. The presence of CC was also forbidden to discrimi
nate between an OR induced by CC or a spontaneous one. 
If two consecutive analyses led to an absence of shock 
while an OR with no CC was present during and between 
them, a ROSC was assumed at the beginning of the first 
analysis. 

Given the annotations and criteria described above and 
sununarized in figure 1, a restrictive classification was 
established. Segments not meeting those criteria were 
classified in the 'undetermined circulatory status' group. 

ECG a nnota tion 

pulse detec ted during in tervention 

rescuer AND 
phySician 

29 

rescuer OR NOR rescuer 
phySician NOR phySician 

385 953 

no no 

2 498 

presence of pulse undetermined 

27 circulatory 
status 

yes 
455 

absence of pulse 

2798 

Figure 1. Illustration of the classification method with the 
number of segments annotated at each steps. 

3. Results 

Table 1. Classification of the 3,710 ECG segments ex
tracted from the analysis period. 

Annotated rhythm 

Ventricular fibrillation 
Asystole 
Rapid ventricular tachycardia 
Other ventricular tachycardia 
Normal Sinus Rhythm 
Other rhythms (group N) 

N umber of segments 

318 
2025 
18 
13 
209 
1127 

A total of 965 interventions were recorded from the 
three studies. Among those, 6 interventions were 
unexploitable due to technical problems. 6,497 analyses 
were extracted including 3,710 uncorrupted by noise or 
artefacts, thus eligible for classification. 

Table 1 shows the classification of the ECG segments 



extracted from the analysis period. 
2,343 segments, corresponding to Asys and VF 

rhythms, could already be classified in the 'absence of 
pulse' group. 

The results of the classification of the VT, N and NSR 
rhythms are given in figure 2. 455 segments complied 
with the PEA annotation and 27 with the PR one. This 

1./ m 

2 

1 

1 

2 

·1 

·2 

(900.00:13 

(a) 

method allowed the classification of 2,872 segments: 
2798 in the 'absence of pulse' group and 27 in the 'pres
ence of pulse' one. 

Figure 2 shows examples of segments classified using 
the criteria described above. 

III . 

i .. , irn. 

(9000019 (900:00:26 
(b) 

Figure 2. Two segments showing the ECG (top) and the TI signal (bottom). (a) NSR segment classified in the 'presence 
of pulse' group. Both rescuer and physician detected a pulse and an organised rhythm with no chest compression is pre
sent during at least 120s. (b) N rhythm segment annotated as pulseless electrical activity through the use of the TI signal. 

4. Discussion 

Losert et al. [6] and Risdal et al. [7] were the first to 
design algorithms addressing the detection of pulse using 
a combination of the ECG and TI signals. They searched 
for features extracted from the waveforms to discriminate 
between segments with systolic arterial pressure above 
and below 80mmHg. Cromie et al. [8,9] proposed a 
method based on the Fourier transform of the TI signal. It 
was applied in an animal then in a clinical study. More 
recently Ruiz et al. [10] improved the classification by 
designing an adaptive filter to extract the circulation 
component from the TI signal. 

In order to develop and test their algorithms, the au
thors needed annotated databases. Losert et al. carried out 
their study with in hospital cardiac arrest and Cromie et 

al. used an animal design for one of their study. Having 
access to an arterial line, the annotation of the circulatory 
status was easy. However for studies conducted out of the 
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hospital, the annotation process was challenging. Risdal 
et al. and Cromie et al. used annotation of the rhythm and 
the EMT documentation to discriminate between the two 
classes. 

The data recorded during our study showed the im
portance of having strict criteria when combining infor
mation from the EMT documentation and the annotation 
of the ECG signal. For 65 interventions, the first respond
er and the physician did not agree on the pulse check 
diagnostic. Among those, 11 interventions were false 
negative: no organized rhythm was present although a 
pulse was detected by either the first rescuer or the physi
cian. In perspective, no false positive were detected. 
When both the first responder and the physician agreed 
on pulse presence, no records contained an absence of an 
OR. 

Distinguishing a patient with pulseless VT or other 
PEA from pulsatile rhythms need further annotation. Ruiz 
et al. were the first to use the TI variation to tackle the 



classification of PEA. 
This study brings a reliable way to classify segments 

extracted from ORCA. By combining criteria from EMT 
documentation, the ECG and TI signals, it allows to select 
segments were the circulatory status is well defined. 

The database constructed suffers some limitations due 
to balance in the classified segments. Segments with no 
pulse represented a large majority (more than 95%) of the 
total set. Nonetheless, the underrepresentation of seg
ments with pulse reflects the real conditions of ORCA. 
The development and training of pulse detection algo

rithms would require tools adapted for skewed datasets 
[11 ]. 

5. Conclusion 

Raving access to a reliable database for the assessment 
of circulation in ORCA is a necessary step toward im
plementation of pulse detection algorithms into defibrilla
tors. This study presents a rigorous method to annotate 
segments and allocate them in the correct class. This 
method will be used in the future to train and test our 
algorithms. 
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Évaluation de l’hémodynamique systémique lors de l’arrêt car-
diaque par analyse des signaux recueillis par un défibrillateur 

 
Résumé 
Afin d’apporter les soins adéquats aux victimes d'arrêt cardiaque extrahospitalier, l'évaluation de leur 
état hémodynamique est primordiale. La prise de pouls manuelle ne permet pas une identification 
fiable de l'arrêt cardiaque par les profanes ou une discrimination des rythmes organisés par les pre-
miers intervenants. 

Dans ce contexte, l'entreprise Schiller Médical a cherché à intégrer dans sa gamme de défibrillateurs 
un module de détection de l'hémodynamique systémique par analyse de l'électrocardiogramme et 
des variations d'impédance transthoracique recueillis via les électrodes de défibrillation. 

Ce travail de recherche mené en partenariat entre l'entreprise Schiller Médical et l'Institut Pluridisci-
plinaire Hubert Curien de l’Université de Strasbourg a consisté dans un premier temps a recherché, 
lors d'arrêt cardiaque induit électriquement chez l'homme, des descripteurs des variations d'impé-
dance transthoracique marqueurs de l’hémodynamique systémique. L’identification des descripteurs 
les plus pertinents a par la suite permis de construire des modèles prédictifs des défaillances circula-
toires. Nous avons mis en lumière des limites à l’utilisation des variations d’impédance transthora-
cique. Elles sont prises en considération pour la documentation des interventions extrahospitalières 
destinée à l’apprentissage des algorithmes de classification des rythmes perfusants et rythmes sans 
pouls. 

Mot clés : activité électrique sans pouls, arrêt cardiaque extrahospitalier, défibrillateur externe, dé-
tection de pouls, électrocardiogramme, impédance transthoracique, rythmes perfusants. 

 

Abstract 
Providing suitable emergency care during out of hospital cardiac arrest requires the diagnostic of the 
circulatory status. Manual pulse check does not provide a reliable way for laypersons to identify car-
diac arrest or for first responders to discriminate organized rhythms. 

Thus, Schiller Medical sought to embed an hemodynamic sensor in its external defibrillators by ana-
lyzing the electrocardiogram and transthoracic impedance recorded via the defibrillation pads. 

This thesis work stemmed from a partnership between Schiller Medical and the Institut Pluridiscipli-
naire Hubert Curien of the Université de Strasbourg. We first identified transthoracic impedance fea-
tures linked with the circulatory status by studying clinically induced cardiac arrest. The most relevant 
features were later selected to form predictive models of hemodynamic collapse. We uncovered re-
strictions to the use of transthoracic impedance. We took them into account for the annotation of out 
of hospital cardiac arrests aimed at training algorithms for the classification of pulseless electrical 
activity and pulsatile rhythms. 

Keywords: electrocardiogram, external defibrillator, out-of-hospital cardiac arrest, pulsatile rhythms, 
pulseless electrical activity, pulse detection, spontaneous circulation, transthoracic impedance 
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