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Abréviations

ABREVIATIONS

La signification d’'une abréviation est rappelée entre parenthéses lors de sa
premiére apparition. Les sigles de la littérature scientifique les plus couramment
rencontrés sont utilisés dans cette these : il est fréquent que des abréviations soient
présentées en anglais, une traduction en francgais est dans ce cas proposée a chaque

premieére occurrence.

APEP Variabilité respiratoire du temps de pré éjection

AOP Amplificateur Opérationnel

bpm Battements Par Minute

CAN Conversion Analogique Numérique

CISC Complexe Instruction Set Computer

CMOS Complementary Metal Oxyde Semi-conductor

CNA Conversion Numérique Analogique

CO: Dioxyde de Carbone

ECG Electrocardiogramme

E/S Entrées Sorties

E/B Echantillonneur Bloqueur

EPROM Effaceable Programmable Read Only Memory (mémoire flash)
EEPROM Electrically Effaceable Programmable Read Only Memory (la plus
récente)

FDM Frequency Division Multiplexing

Hb Hémoglobine réduit

HbO> Hémoglobine Oxygénée

HF Hautes Fréquences

ITS Intervalle de Temps Systolique

LED Light Emission Diode

LVET Temps d'Ejection Ventriculaire Gauche (en anglais : Left Ventricular

Ejection Time)

LSB Least Significant Bit

MSB Max Significant Bit

PC Computer post

PEP Période de Pré éjection (en anglais Pre Ejection Period)
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http://fr.wikipedia.org/wiki/Erasable_Programmable_Read_Only_Memory
http://fr.wikipedia.org/wiki/M%C3%A9moire_flash
http://fr.wikipedia.org/wiki/Electrically-erasable_programmable_read-only_memory

Abréviations

PI

PPG
PPG-IR
PPG-R
PTG
PVI
RAM
RISC
ROM
RS232
Sa0:
SpO:2
TDM
TTL
UART
USART
VD
VES

VG
VS

Indice de Perfusion (en anglais : Perfusion Index)
Photopléthysmogramme
Photopléthysmogramme d’absorption de la lumiére Infrarouge
Photopléthysmogramme d’absorption dans la lumiere Rouge
Pneumo Tachygraphe (courbe respiratoire)
Indice de Variabilité Pléthysmographique
Random Access Memory
Reduced Instruction Set Chip
Read Only Memory
Porte de transmission Série
Saturation artérielle en Oxygene
Saturation Pulsée en Oxygene
Time Division Multiplexing
Transistor-Transistor Logic
Universal Asynchronous Receiver Transmitter
Universal Synchronous Asynchronous Receiver Transmitter
Ventricule Droit
Volume d’éjection Systolique

Ventricule Gauche
Volume Systolique
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http://fr.wikipedia.org/wiki/UART

Lexique de termes techniques

Lexique de termes techniques :

Remplissage vasculaire : Le remplissage vasculaire ou expansion volémique est
une technique médicale consistant a perfuser un soluté dans la circulation
sanguine via une voie veineuse afin d'augmenter la volémie. Il existe deux classes
principales de solutés, les cristalloides et les colloides. Cette thérapeutique est en
principe administrée en urgence en cas d'hypovolémie au cours d'un choc, situation

pouvant mettre en jeu le pronostic vital.

Ventilation mécanique : La ventilation mécanique est un terme médical pour la
ventilation artificielle (en opposition a la ventilation spontanée) qui consiste a suppléer
ou assister la respiration spontanée a l'aide d'une machine appelée « ventilateur ». Elle
se pratique le plus souvent dans un contexte de soins critiques (médecine

d'urgence ou réanimation) et d'anesthésie.

L’hémodynamique : L'hémodynamique (ou « dynamique du sang »), du grec haima,
« le sang » et dunamis, dunamikos, « la force », est la science des propriétés physiques

de la circulation sanguine en mouvement dans le systeme cardio-vasculaire.

Indice de perfusion : L’'indice de perfusion (PI) est obtenu a partir de la courbe de
pléthysmographie, cette derniere est basée sur les variations cycliques du volume
sanguin. Elle présente une ondulation rapide synchrone de 1'activité cardiaque, et une

plus lente qui refléte les variations de retour veineux en fonction du cycle respiratoire.

Indice de variabilité de la Pléth : L'indice de variabilité de la pléth (PVI) est une

mesure automatique des changements dynamiques de l'indice de perfusion.

Période de pré éjection: Il est défini par lintervalle de temps séparant la
dépolarisation ventriculaire (début du QRS sur I'ECG) du début de I'éjection

ventriculaire gauche (ouverture de la valve aortique).

Temps d’éjection ventriculaire gauche: Il est défini par l'intervalle de temps
systolique durant lequel le ventricule gauche éjecte du sang dans 'aorte (ouverture _

fermeture de la valve aortique).
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https://fr.wikipedia.org/wiki/R%C3%A9animation
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Lexique de termes techniques

Volume d’éjection systolique : Le volume d'éjection systolique (VES), est le volume
de sang que le coeur éjecte a chaque battement (systole). Il est la plupart du temps
exprimé en millilitres (mL). Il dépend d'une multitude de facteurs, notamment de la
taille du cceur, de son remplissage, de la force et de la durée de la contraction et de la

résistance a l'éjection du sang dans la circulation systémique.

Intervalles de temps systoliques: Périodes de contraction cardiaque qui
comprend la contraction simultanée de deux oreillettes, suivie de celle des deux
ventricules, et qui a pour objet de chasser le sang dans l'aorte et I'artére pulmonaire.
Elles sont représentés par le période pré-éjectionnel (PEP), le temps d’éjection

ventriculaire gauche (LVET) et leur rapport (PEP/LVET).

Microcontroleur : un microcontrdleur est un circuit intégré qui rassemble les
éléments essentiels d'un ordinateur: processeur, mémoires (mémoire morte pour le
programme, mémoire vive pour les données), unités périphériques et interfaces

d'entrées-sorties.
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Introduction générale

La surveillance des fonctions vitales de I’étre humain par des nouvelles technologies
présente un intérét particulier, autant au niveau de la recherche scientifique qu’en milieu
hospitalier. L’utilité¢ de toute technique de monitorage hémodynamique est de procurer des
informations fiables sur I’état cardiocirculatoire d’un patient en état de soins intensifs. Les
données récoltées vont permettre au médecin de prendre des décisions thérapeutiques plus
éclairées afin d’optimiser 1’état hémodynamique du patient et d’améliorer son pronostic vital.
Ce bénéfice pourrait s’expliquer par une optimisation de I’état circulatoire avec une meilleure

perfusion des tissus périphériques et par la prévention de la survenue de complications.

L’estimation de la réponse a un remplissage vasculaire est une donnée qui devrait étre
acquise lors du monitorage cardiovasculaire d’un patient de soins intensifs. C’est pourquoi il
convient de proposer des parameétres qui sont a méme de déterminer, avant 1’administration
intraveineuse d’un soluté de remplissage, si un patient va augmenter ou non son débit

cardiaque, et donc bénéficier ou non du remplissage intravasculaire ©*.

Les indices dits hémodynamiques, comme la quantification des variations
respiratoires de la courbe pléthysmographique, de la pression pulsée, celle du temps de pré
éjection et du temps d’éjection ventriculaire gauche ont été validés pour prédire les effets
hémodynamiques d'une expansion volémique chez les patients ventilés mécaniquement sous

sédation profonde.

L'amplitude de ces variations respiratoires du volume d'éjection ventriculaire gauche
témoigne ainsi de la sensibilité des deux ventricules aux variations de précharge faisant suite
a l'insufflation mécanique. C’est pourquoi, en pratique clinique, chez les patients sédatés
profondément et ventilés mécaniquement, la variabilité respiratoire du volume d'éjection
ventriculaire gauche peut étre évaluée, permettant ainsi de prédire la réponse au remplissage

vasculaire 1641,

Cette these a consisté en 1’élaboration d’un travail de développement technologique.
Sa contribution s’inscrit dans le cadre de la conception, la réalisation et la mise en ceuvre
d’un plateau technique dédi¢ a I’enregistrement de trois signaux physiologiques différents en
vue d’une exploration corrélative de la fonction cardiovasculaire et respiratoire. Son

originalité¢ réside dans la mise a la disposition du médecin d’outils d’analyse qualitative et
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quantitative des différentes ondes constituants les différents signaux représentatifs de la

fonction cardiovasculaire et ce sur le plan spatial et temporel.

Nos travaux de recherche se déclinent selon deux axes scientifiques distincts : le
premier est d’élaboration d’un dispositif électronique permettant 1’acquisition des trois
signaux physiologiques Electrocardiogramme ECG (manifestations électrique du coeur),
Photopléthysmogramme PPG (manifestations mécaniques du cceur) et Pneumotachographe
PTG (représentatif de la fonction mécanique respiratoire). Tous ces signaux peuvent étre
recueillis sous forme électrique et enregistrées dans le PC. L’enregistrement simultané de ces
trois signaux permet une meilleur appréhension du systeme cardiovasculaire du point de vue
diagnostic et thérapeutique par le biais de développement d’algorithmes d’analyse
corrélatoire des différents signaux ™. Sachant que, la réalisation de ce dispositif a travers un
ensemble de matériel et de logiciel a tres bas colt. Le dispositif que nous élaborons s’inscrit

dans la liste des appareils utilisés en cardiologie et en réanimation.

Le deuxiéme axe consiste en I'étude de la corrélation entre ces trois signaux par le
développement d'un outil de calcul implémenté dans I'environnement Visual Basic pour
évaluer les indices hémodynamiques utiles pour prédire la réponse au remplissage vasculaire

chez les patients sous ventilation mécanique.

Nous avons aussi abordé 1I’implémentation d’algorithmes relatifs a la constitution d’une
base de données de signaux grace a 1’archivage numérique des différents signaux sans quoi
aucune analyse corrélatoire multiparamétrique n’est possible. Donc le plateau technique
développé représente un trés grand intérét sur le plan clinique dans le domaine de
I’exploration fonctionnelle cardiovasculaire a condition qu’il fasse 1’objet d’une validation

clinique par les praticiens de la médecine.

Les supports technologiques qui nous permettent la mise en ceuvre du plateau technique

sont :

1- L’environnement ISIS pour I'agencement de circuits électroniques.

2- L’environnement MPLAB pour la programmation en assembleur du
microcontréleur PIC16F876A chargé de la numérisation des signaux et de leurs
transferts sous protocole RS232.

3- L’environnement Visual Basic pour l'interface de traitement numérique des

signaux sur le plan analytique et corrélatoire.
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Cette thése est organisée comme sulit :

Chapitre I : A fin de bien compréhension le contenu de cette these dans ce premier chapitre,
nous dressons un état de I’art de la physiologie cardiovasculaire et respiratoire du corps
humain. Ensuite, nous décrivons les interactions coeur-poumons comme une introduction

pour 1’évaluation des indices hémodynamiques.

Chapitre 11 : Nous nous intéressons dans un premier temps aux capteurs utilisés dans cette
these afin de réaliser I’acquisition de données, nous examinons également les caractéristiques

principales de ces capteurs et les princeps physiques de mesure physiologique.

Chapitre 111 : Nous présentons touts les circuits électroniques associées aux différents
capteurs.  L’objectif étant de collecter les signaux  physiologiques ECG
(électrocardiogramme), PPG (photoplytésmogramme) et PTG (pneumotachographe)
représentatif du systéme cardiovasculaire et respiratoire auquel nous allons nous intéresser

dans le reste de ce document.

Chapitre 1V : Nous nous intéressons a la numérisation et la transmission de données entre
les capteurs et I’ordinateur s’effectue a 1’aide de liaison série RS232. Nous décrivons la carte
d’acquisition que nous avons développée afin d’assurer la communication Hardware et

Software dans ce contexte.

Chapitre V : Nous présentons les résultats obtenus de 1’expérimentation réalisée avec cette

these. Nous décrivons les caractéristiques spatio-temporalle des signaux ECG, PPG et PTG.

Chapitre VI : Nous dressons 1’analyse d’inter corrélation entre les trois signaux ECG, PPG
et PTG pour I’évaluation des indices hémodynamiques utilisant comme indicateurs pour

prédire 1’état de remplissage vasculaire chez les patients sous ventilation mécanique.

Conclusion: Nous concluons par un resume de notre contribution qui a couvert certaines
possibilités d’exploration multiparamétrique du systéeme cardiovasculaire par étude
corrélative des signaux physiologiques ECG, PPG et PTG a travers ’estimation des indices

hémodynamiques.
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CHAPITRE 1

Afin de bien comprendre le contenu de cette thése, dans ce premier
chapitre, nous devons présentée au lecteur une bréve présentation sur la

physiologie du systeme cardiovasculaire et respiratoire.
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Chapitre 1
PHYSIOLOGIE CARDIOVASCULAIRE ET RESPIRATOIRE

INTRODUCTION

Dans ce premier chapitre nous commencons par exposer le contexte général de

I’étude, tout en rappelant, les connaissances fondamentales du systéme cardiovasculaire et

respiratoire.

Il est divisé en deux parties distinctes : une présentation physiologique du systeme
cardiovasculaire et respiratoire est présentée en premiere partie, notamment sur le
fonctionnement électrique et mécanique du cceur humain. Elle décrit le fonctionnement
géneral du systeme cardiovasculaire et respiratoire puis le fonctionnement du cceur et du
systeme vasculaire, ses principales fonctions et ses composantes principales.

Dans la deuxiéme partie nous présentons de maniere plus résumée, une description
des signaux physiologiques et électro physiologiques utilisés (électrocardiogramme ECG,
photoplytésmogramme PPG et pneumotachographe PTG) représentatifs de celui-ci. Cette
présentation se limite au strict nécessaire pour une bonne compréhension de la these, le
lecteur intéressé par une approche médicale rigoureuse pourra se reporter aux nombreux
ouvrages médicaux disponibles sur le sujet.

A la fin de ce chapitre, nous présentons quelques applications cliniques de I’interaction
cceur poumons, et décrivons les paramétres hemodynamiques que nous avons évalués au

niveau de cette thése.

1. PHYSIOLOGIE CARDIOVASCULAIRE

Le systéme cardio-vasculaire, aussi appelé appareil circulatoire, il permet la circulation

du sang et le transport de diverses substances a I’intérieur de I’organisme. Il transporte
I’oxygene (O,) et les nutriments aux cellules et élimine le dioxyde de carbone (CO,) et les
autres dechets. Il transporte également différents produits cellulaires comme les hormones,
tout en contribuant au maintien de 1’homéostasie (PH, thermoreégulation, substances
étrangéres) 2.

Le systeme cardiovasculaire est composé dusang, ducceuret de différents vaisseaux

sanguins.
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1.1. Lecceur
Le ceeur est le premier et le plus important des organes vitaux 7. Il est situé dans
le thorax, entre les deux poumons, au-dessus du diaphragme sur lequel il repose. Il occupe la

une loge cellulaire appelée médiastin antérieur.

Le cceur est un muscle stimulé par un circuit électrique, ce qui lui permet de pomper le
sang qui irrigue tout notre corps 7). Grace a ce systéme électrique, le ceeur se contracte & un
rythme régulier, synchrone : les cellules s’activent de maniére coordonnée et automatique.
C’est le nceud sinusal, situé dans 1’oreillette droite, qui régule les battements du cceur. De 14,

I’influx électrique chemine jusqu’aux ventricules par un tissu spécialisé appelé tissu nodal.

Les parties droite et gauche du cceur sont constituées chacune de deux cavités ou

chambres séparées par des valvules.

- Oreillette : recoit le sang provenant des veines, chambre de remplissage.

- Ventricule : éjecte le sang dans les artéres, chambre hémodynamique.

- Valvules : forcent le sang a circuler dans une seule direction. Il existe deux types de
valvules, auriculo-ventriculaires qui séparent les oreillettes des ventricules et artérielles qui

séparent les ventricules des artéres (Fig. 1.01) 241,

Comme pour tous les muscles du corps, la contraction du cceur est provoquée par la
propagation d’une impulsion électrique le long des fibres musculaires cardiaques induite par
la dépolarisation des cellules musculaires. Dans le cceur, la dépolarisation commence au
niveau des oreillettes du cceur (partie haute du cceur, Fig. 1.01) (199 induisant la systole qui est
suivie d’une diastole (décontraction des oreillettes). L’impulsion électrique arrive ensuite au
niveau des ventricules (partic basse du cceur, Fig. 1.01) M et provoque ainsi une
dépolarisation quasi instantanée de 1’ensemble du muscle ventriculaire, ce qui assure
I’efficacité de la propulsion du sang. Cette contraction constitue la phase de systole
ventriculaire, puis suit la diastole ventriculaire (décontraction du ventricule). Ensuite les

fibres musculaires se repolarisent et reviennent ainsi dans leur état initial.
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Figure 1. Différentes parties du cceur humain.
1.2. Lesang

Le sang est un liquide circulant dans les vaisseaux sanguins de l'organisme. Le volume

sanguin total de I'nomme est d'environ 5 litres et est proportionnel a la corpulence de la

personne. Il est composé de cellules en suspension dans un liquide complexe jaune pale

appelé plasma (composé d'environ 45% de cellules, 55% de plasma)

Les cellules sanguines sont divisées en 3 catégories :

o Les Globules Rouges appelés aussi hématies ou érythrocytes
o Les Globules Blancs appelés aussi leucocytes

o Les plaquettes appelés aussi thrombocytes

1.3. Lesvaisseaux sanguins

Un vaisseau sanguin est un petit conduit qui transporte le sang dans tous les organismes
(Fig. 1.02) . On distingue les veines, qui transportent le sang des organes vers le cceur,
les artéres qui font le trajet inverse, du cceur vers les organes et les capillaires, trés petits
conduits, qui permettent la diffusion du sang a l'intérieur méme des organes. L'ensemble de

ces vaisseaux forme le systeme vasculaire. Un examen indolore permet de vérifier I'état de

ces vaisseaux dans n'importe quelle partie du corps .

[170]
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Figure 2. Division des artérioles en un ensemble de plus petits vaisseaux : les capillaires, les
échanges d’O2 et de gaz CO2 s’effectuent dans ce réseau, le sang retourne ensuite au cceur par les
veinules qui se regroupent et forment les veines.

Les artéres qui transportent le sang en provenance du cceur se divisent elles-mémes
plusieurs fois jusqu'aux vaisseaux de plus en plus petits pour donner les artérioles (plus
petites artéres). Celles-ci se ramifient pour former le réseau capillaire, puis les capillaires se
réunissent pour donner des veinules a partir desquelles le sang par les petites veines, puis les
grosses veines, enfin les veines caves supérieure et inférieure gagnent le cceur droit 4 Les
veinules, puis les veines, convergent et fusionnent pour former les vaisseaux de plus en plus

gros qui amenent le sang vers le ceeur.

1.4. Circulation sanguine
La circulation du sang est le mouvement continu du sang qui se porte du cceur aux

extrémités et revient des extrémités vers le cceur > 271,

L’ensemble des éléments qui interviennent dans la circulation sanguine ont des similarités
avec les systémes hydrauliques les plus courants. Typiquement, le cceur est assimilable a une
pompe, les artéres a des conduits qui font offices de réservoir de pression en se dilatant puis
en se recontractant au moment ou le coeur propulse le sang, les artérioles a des résistances

variables, les capillaires & des échangeurs et les veines a des conduits et réservoirs 7,

Du point de vue physiologique, on divise I'appareil circulatoire en deux grands systémes.

Le systéeme & haute pression qui comprend le ventricule gauche (VG) en systole et le systeme
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artériel. La pression y est d'origine dynamique, sa capacité est relativement faible, d'environ
5000 a 6 000 ml, et il est peu extensible. Son role de distribution est rendu sélectif par la
vasomotricité. Sa forte résistance hémodynamique est presque entierement située a la sortie
du systeme artériel, donc au niveau des artérioles. La vitesse du sang y décroit

progressivement dans le sens centrifuge.

Le systtme a basse pression comprend les capillaires, les veines, le cceur droit, la
circulation pulmonaire et l'oreillette gauche. La pression y est avant tout d'origine statique et
Iinfluence de la pesanteur y est notable. Sa capacité est grande, environ 700 ml, et il est
facilement extensible, ce qui lui confére un réle de collecteur et de réservoir. Sa résistance
hémodynamique est faible ® la vitesse du sang y croit progressivement dans le sens

centripete, sans jamais atteindre celle du systéme a haute pression.

Le sang, propulsé par le cceur, circule dans le corps par deux circuits distincts : dans les

poumons (ou il se charge en oxygene) et dans le reste du corps, (Fig. 1.03).

Le VG du cceur pousse dans l'aorte le sang qui provient de l'oreillette du méme cété; de
14, le sang par les artéres, gagne les capillaires, ou il devient sang veineux. Repris par
les veines, il arrive par les deux veines caves dans l'oreillette droite, ayant parcouru la grande

circulation ou circulation générale 2.

De l'oreillette, le sang veineux passe dans le ventricule droit (VD), d'ou il est projeté dans
les artéres pulmonaires, puis, par les capillaires pulmonaires, il revient a I'oreillette gauche, ce
nouveau cycle est celui de la petite circulation ou circulation pulmonaire % il ne différe du

premier qu'au point de vue fonctionnel .

1.4.1. Circulation pulmonaire
Circulation fonctionnelle par excellence, puisque son rdle essentiel est d’assurer les
échanges gazeux entre le sang veineux et le gaz alvéolaire, a un niveau en permanence adapté

aux besoins métaboliques de 1’organe.

La circulation pulmonaire ! démarre & I’instant ou le VD propulse le sang pauvre en
oxygene vers les poumons pour permettre le transfert gazeux entre oxygeéne O et dioxyde de

carbone CO..

Le sang oxygéné retourne ensuite dans 1’oreillette puis le VG par le biais des veines

pulmonaires pour pouvoir €étre de nouveau éjecté vers les organes a travers 1’aorte.
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Le sang quitte le coeur par l'artére pulmonaire, passe dans les réseaux des capillaires
pulmonaires, ou il y a des échanges de gaz avec l'air contenu dans les alvéoles pulmonaires

puis retourne au cceur gauche par 4 veines pulmonaires (1.03).
Quelques importantes particularités doivent étre mentionnées :

e La pression artérielle pulmonaire beaucoup plus faible que la pression artérielle
systémique (générale).

e Les échanges au niveau des capillaires pulmonaires se font essentiellement avec les
alvéoles pulmonaires dans lesquelles le sang rejette du gaz carbonique et préléve de
I’oxygene qui provient de I’air respiré.

e La pression capillaire pulmonaire représente la précharge du VG. Elle doit avoir un
niveau optimal (entre 8 et 12 mmHg) pour que I’¢jection ventriculaire gauche soit

satisfaisante.

Il est important de noter que la circulation pulmonaire n’apporte pas 1’oxygene et les

nutriments nécessaires au bon fonctionnement des poumons.

1.4.2. Circulation générale
Elle comporte des arteres, des capillaires, des veines et des lymphatiques.
La circulation générale (systémique) % 24 les artéres transportent le sang & basse teneur en

oxygene et les veines transportent le sang oxygéné.

La circulation générale 1), issue du cceur gauche, permet les échanges avec tous les
autres organes. Le sang quitte le cceur par l'artére aorte, il est conduit dans les capillaires de

tous les organes du corps, puis retourne au cceur droit par les veines caves, Fig.1.03.
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Circulation pulmonaire
ou petite circulation

Poumon

Artére pulmonaire Veine pulmonaire

Veine cave suApérieure
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Coeur droit / Coeur gauche

Foie Circulation systémique
T i Intestins | ou grande circulation

Reins

Figure 3. Circulation pulmonaire et circulation systémique. Le coté gauche du cceur est la pompe

de la circulation systémique, le c6té droit est la pompe de la circulation pulmonaire.

Une bonne alimentation, une pratique du sport et une bonne hygiéne de vie sont
importantes pour conserver un systéme circulaire [ en bon état de fonctionnement, et limiter

les risques de maladies cardio-vasculaires, d'athérosclérose et d'infarctus.
1.4.3. Circulation artérielle

Le sang lancé par le cceur dans les artéres (le colore rouge Fig. 1.03) est a la pression
de 180mmHg au voisinage de l'aorte, et de 100mmHg environ vers les capillaires. La
pression sanguine subit de grandes oscillations dues aux mouvements respiratoires.
Le systéme nerveux par les vaso-moteurs exerce aussi son influence. Le sang ne se meut pas
par a-coups, l'élasticité des parois artérielles permet un écoulement continu, bien que non
constant. La vitesse du sang est en moyenne de 200 mm par seconde. La systole ventriculaire
produit dans les artéres une ondulation qui est le pouls et qui s'étudie par les sphygmographes
et plus simplement par le doigt appliqué sur l'artére radiale .
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L’ensemble des artéres systémiques, 1’aorte et ses ramifications, est appelé systéme a
haute pression. Le débit et la pression artérielle (tension artérielle) y sont fortement pulsatiles,
cette derniére varie au cours du cycle cardiaque entre une valeur maximale (systolique)
d’environ 125 mmHg chez un jeune adulte au repos, et une valeur minimale (diastolique) de

70 mmHg environ ¢,
1.4.4. Circulation veineuse

Les veines assurent le retour du sang vers le cceur (le colore bleu, Fig. 1.03),
le sang progresse dans les veines grace a la petite différence de pression qui existe entre

les capillaires et les oreillettes.

On invoque encore, pour expliquer la circulation veineuse : l'aspiration produite par
le cceur au moment de la diastole, l'aspiration thoracique due a l'inspiration, les contractions
des muscles, enfin, des valvules empéchent tout changement dans le cours du sang. Un
globule sanguin peut parcourir la grande circulation en 24 secondes, et la petite circulation
en 6 secondes ® ! Le retour veineux doit étre suffisant pour assurer un remplissage

cardiaque (précharge) adéquat.
1.4.5. Circulation capillaire

Les capillaires 1 1 sont les plus petits vaisseaux sanguins (8 - 10 pum). Ce sont eux qui
acheminent les substances (gaz, nutriments, hormones, etc.) du sang aux cellules (Fig. 1.02).
IIs forment un réseau vasculaire extrémement ramifié entre les artéres et les veines dans
I’interstitiel des organes. Leur paroi formée d’une membrane basale et d’une seule couche
endothéliale permet les échanges d’eau, de gaz dissous, d’ions et de molécules entre le sang

et les organes.

Les réseaux de capillaires sont le siége d'échanges importants au niveau de divers organes
(poumons, intestins, muscles, etc.). Le calibre des capillaires peut augmenter au niveau d'un

organe, ceci ameliore le débit sanguin et facilite les échanges au niveau de cet organe.

Les capillaires s’unissent pour former des veinules puis des veines pulmonaires qui
émergent des poumons en quatre grandes veines pulmonaires ramenant le sang oxygéné a

[24]

I’oreillette gauche '“*. La circulation capillaire est absolument uniforme, le sang s'‘écoule

des artéres vers les veines a vitesse constante.
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1.5. Resistance et débit sanguin

Le débit sanguin est exprimé en ml/min et correspond au volume de sang qui s’écoule
dans les organes et les vaisseaux. Il est plutdt constant au repos mais peut localement évoluer
en fonction des besoins. Le débit D est directement lié a la différence de pression sanguine

AP et a la résistance artérielle périphérique R par la relation (1.1):

AP
D=2 (1.1)

En d’autres termes, le débit augmente si la pression augmente ou si la résistance
périphérique diminue. Le débit total a la sortie du ceeur est égal @ 5 I/min chez I’individu au
repos, mais peut temporairement évoluer pour atteindre jusqu’a 30 1/min chez les athletes en

compétition 27,

1.6. Pression sanguine

Le systeme international définit le Pascal comme unité de pression, elle s’exprime
néanmoins en millimétres de mercure (mmHg) dans le domaine médical en tant que pression
exercée a 0 °C par une colonne de 1 millimétre de mercure. La pression correspond a la force
exercée par le sang sur la surface du vaisseau sanguin, s’appelée pression sanguin. La
pression est élevée pres du cceur et diminue fortement pour devenir quasiment nulle dans les
capillaires sanguins (Fig. 1.04) B, La chute de pression la plus remarquable se produit au

niveau des artérioles qui réalisent la jonction entre les artéres et les capillaires.

La résistance des artérioles est modulée par le systeme nerveux autonome qui peut
modifier leur taille. Les différences de pression permettent la circulation du sang dans
I’organisme, les déplacements s’effectuant toujours de la zone ou la pression est la plus haute

vers celle oUl la pression est la plus basse 7.
1.6.1. Pression artérielle

La pression artérielle au niveau de 1’aorte et des artéres oscille entre une valeur haute
induite par la contraction du cceur lors de la systole et une valeur basse induite par le retour a
la position initiale des artéres élastiques lors de la diastole. Chez I’adulte en bonne santé, la
pression artérielle atteint son maximum aux alentours de 120 mmHg pendant la systole et
chute a environ 80 mmHg pendant la diastole (Fig. 1.04). Ces variations de pression font que

I’écoulement de sang est pulsatile dans les artéres 271
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Figure 4. Evolution de la pression dans la circulation sanguine. Le petit diamétre des artérioles
entraine une augmentation de la résistance périphérique qui induit une chute de la pression sanguine.

Le cceur et les poumons étant relativement proches, la pression artérielle du circuit
pulmonaire est beaucoup plus faible que celle du circuit cardiovasculaire. Elle est environ
égale a 24 mmHg lors de la systole et chute a environ 8 mmHg lors de la diastole chez

I’adulte en bonne santé.

1.6.2. Pression veineuse

A hauteur du VG et de I’aorte, la pression moyenne est d’environ 100 mmHg et diminue
progressivement pour atteindre quasiment 0 mmHg au niveau de la veine cave et de
I’oreillette droite (Fig. 1.04). Cette chute de pression entrainée par les artérioles et le réseau
capillaire implique que 1’écoulement du sang dans les veines est continu. Néanmoins, la
pression veineuse des extremités basses du corps est bien trop faible pour permettre de

naturellement faire remonter le sang vers le coeur 271,
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2. PHYSIOLOGIE RESPIRATOIRE

Sont ici résumées quelques notions essentielles a 1’abord des explorations fonctionnelles

respiratoires. La respiration ™ 2?2 est une des fonctions vitales de 1’organisme, le
fonctionnement de tous les organes du corps dépend du bon échange d’oxygéne et de gaz
carbonique. Une bonne respiration est une condition essentielle au bien-étre de chacun. A
I’intérieur du corps humain, aucun organe ne peut exercer ses fonctions sans étre alimenté en

OXygene.

La fonction du systéme respiratoire © est d’assurer I’hématose (apport d’O,, élimination
du dioxyde de carbone CO;). Cette fonction implique le transport (convection) de 1’air
ambiant jusqu’aux alvéoles, siége des échanges gazeux au travers de la membrane alvéolo-

capillaire par diffusion pour partie (transfert alvéolo-capillaire) *° (Fig. 1.05) 4.

Aorta Lungs Eronchiole

Pulrmanary

Superior .
arteries Capillary

wera Cava

Alveali

Heart

Figure 5 Le cceur et réseau de capillaires pulmonaires.

L’inspiration et 1’expiration, deux mouvements qu’on répéte des millions de fois dans
notre vie, permettent a 1’oxygene de parvenir a nos cellules et au gaz carbonique, d’étre

éliminé.

Le systéme respiratoire ® humain se divise en trois grandes parties : les voies

respiratoires, les muscles impliqués dans la respiration et les poumons.
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Les poumons englobent les bronches, les bronchioles, les lobes, les vésicules
pulmonaires et les alvéoles pulmonaires. Leur fonction est d’assurer les échanges qui se

produisent entre I’air et le sang. Il n’y a aucun muscle dans les poumons.

Le poumon a, sur le plan fonctionnel, la propriété essentielle de permettre les échanges
gazeux avec I’air. L’O, pris dans I’air ambiant est transféré au sang ou il se lie en grande
partie a 1’hémoglobine, le CO, produit par les cellules est quant a lui transporté par le sang

aux poumons ol il est libéré > %1,
2.1. Les capacités ventilatoires
Les trois déterminants de la capacité ventilatoire sont °® :

1. Les voies aériennes qui vont opposer une résistance a 1’écoulement d’air.
2. La distensibilité (compliance) du systeme respiratoire dons va dépendre le gain de
volume du poumon lors de I’inspiration.

3. L’effort musculaire réalisé pour assurer cette ventilation (mouvement respiratoire).
La figure (1.06) ™ représente la capacité pulmonaire courante et résiduelle.

Les volumes non mobilisables dits statique. C’est trois volumes sont la capacité
pulmonaire totale (CPT), la capacité résiduelle fonctionnelle (CRF) et le volume résiduel
(VR). Ces volumes sont non mobilisables car ils comprennent tous le VR, volume gazeux
présent dans les poumons a la fin d’une expiration forcée et donc non mesurable par
mobilisation. Ces volumes sont aussi dits statiques car ils sont situés a un moment du cycle

respiratoire ou le débit est nul théoriquement.
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Figure 6 Les capacités pulmonaires.

Le volume courant (Volume Tidal, VT) inspiratoire ou expiratoire est le volume
déplacé pendant la ventilation normale.

La capacité résiduelle fonctionnelle (CRF) est la somme de volume de réserve expiratoire
(VRE) et VR. C’est donc le volume de gaz qui reste dans les poumons a la fin d’un VT

expiratoire normal. L’augmentation de la CRF permet de définir la distension thoracique

56]
e VT + VRI =CI (capacité inspiratoire) = 3 600 ml.
e VT :volume courant, VRI : volume de réserve inspiratoire.
e VR + VRE = CRF (capacite résiduelle fonctionnelle)= 2 400ml.
e VR :volume résiduel, VRE : volume de réserve expiratoire.
e VRI+VT+VRE= CV (la capacité vitale) = 4800 ml.

e La somme de tous les volumes = CPT : capacité pulmonaire totale = 6 000 m
56]

| [20. 55,

2.2. Les échanges gazeux
Quelques lois physiques utiles :

e LoideBoyle
Suivant la loi de Boyle 3% e volume d'un gaz varie inversement a la pression.
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e LoideCharles

[59]

Selon la loi de Charles ™™, le volume d'un gaz est directement proportionnel a la

température, en supposant que la pression reste constante.

La pression initiale est maintenue, et le volume augmente proportionnellement a
l'augmentation de la température. Lorsque les gaz entrent dans les poumons réchauffes, ils se

dilatent, entrainant l'augmentation du volume pulmonaire.

e Loide Dalton
Selon la loi de Dalton ** %Y chaque gaz présent dans un mélange de gaz exerce son
propre pression, indépendamment des autres gaz, la pression d'un gaz spécifique dans un

mélange, elle correspond a p.

L'air atmosphérique est un mélange de plusieurs gaz (oxygene, gaz carbonique, azote,
vapeur d'eau, ainsi qu'un certain nombre d'autres gaz présents en quantités minimes et
négligeables). Nous pouvons déterminer la p exercée par chaque gaz du mélange en

multipliant le pourcentage du gaz dans le mélange par la pression totale du mélange.

e LoideHenry
La capacité d'un gaz de se maintenir en solution dépend de sa pression et de son

coefficient de solubilité, c'est-a dire de son attraction physique ou chimique pour I'eau.

Le coefficient de solubilité du gaz carbonique est élevé (0,57), celui de I'oxygéne I'est
moins (0,024), et celui de I'azote encore moins (0,012).

Plus la pression partielle exercée par un gaz sur un liquide est éleveée et plus le coefficient

de solubilité est élevé, plus le gaz aura tendance a rester en solution.

La loi de Henry [ explique deux conditions dues aux changements de la solubilité de

I'azote dans les liquides corporels.

Méme si l'air que nous respirons contient environ 79 % d'azote, ce gaz n'a aucun effet
connu sur les fonctions corporelles, puisque, a cause du coefficient peu élevé de solubilité de
ce gaz a la pression du niveau de la mer, seule une trés petite quantité d'azote se dissout dans

le plasma sanguin.
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Les échanges gazeux se font par diffusion : Le passage des gaz a travers les
membranes perméables au gaz suit le gradient de pression : on dit que les gaz diffusent du

milieu ou la pression est la plus élevée vers le milieu ou la pression est plus faible.

Les échanges gazeux s’effectuent a 2 niveaux :
- Pulmonaire (O, entre poumons sang / CO; sort sang poumons)

- Tissulaire (O passe sang cellules / CO, passe cellules sang)

2.2.1. Les échanges gazeux au niveau pulmonaire

La respiration externe (pulmonaire) est I'échange d'oxygene et de gaz carbonique entre les
alvéoles et les capillaires pulmonaires, (Fig. 1.07) * %31, Elle entraine la conversion du sang
désoxygeéné (pauvre en O;) en provenance du ceeur en sang oxygéné (saturé en O,) retournant

au Coeur.

Alveoli

Figure 7 Les alvéoles pulmonaire et les échange gazeux.

La pO; de l'air alvéolaire est de 105 mmHg et la pO, du sang désoxygéné qui pénétre

dans les capillaires pulmonaires n'est que de 40 mmHg en période de repos %°!.

A cause de cette différence dans les pO,, I'oxygene diffus des alvéoles vers le sang
désoxygéne, jusqu'a ce qu'un équilibre soit atteint, et la pO, du sang maintenant oxygéneé est
de 105 mmHg.
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En arrivant dans les poumons, la pCO; du sang pulmonaire désoxygéné est de 45
mmHg, alors que celle des alvéoles est de 40 mmHg. A cause de cette différence dans la
pCO,, le gaz carbonique diffuse du sang désoxygéné vers les alvéoles jusqu'a ce que la pCO,
du sang soit réduite a 40 mmHg. A mesure que I'oxygene passe des alvéoles aux globules

rouges, I'némoglobine se sature d'oxygene et devient donc un acide plus fort.

L'hémoglobine plus acide libére un plus grand nombre d'ions hydrogéne (H") qui se
combinent & I'HCO3 pour former de I'acide carbonique (H,COs3). Celui-ci se dissocie en H,O
+ CO,, et le CO, diffuse du sang aux alvéoles 571,

CO,+H,0 > H +HCO;”

2.2.2. Les échanges gazeux au niveau tissulaire
La respiration interne (tissulaire) est I'échange d'oxygéne et de gaz carbonique entre les
capillaires sanguins des tissus et les cellules des tissus. Elle entraine la conversion du sang

0xygené en sang désoxygené.

e La physiologie de la respiration tissulaire O,
La pO, du sang oxygéné qui entre dans les capillaires tissulaires est de 105 mmHg, alors

que celle des cellules des tissus est de 40 mmHg.

A cause de cette différence, 1’0, diffuse dans le liquide interstitiel et les cellules des
tissus, jusqu'a ce que la pO; du sang soit réduite a 40 mmHg, ce qui correspond a la pO, du

sang désoxygéné des capillaires tissulaires en période de repos.

Au repos, environ 25% de 1’0, disponible dans le sang oxygéné pénétre dans les cellules

des tissus. Ce volume est suffisant pour répondre a leurs besoins en situation de repos.

e Laphysiologie de la respiration tissulaire CO,

La pCO, moyenne des cellules des tissus est de 45 mmHg, alors que celle du sang
oxygéné des capillaires est de 40 mmHg. Par conséquent, le gaz carbonique des cellules
diffuse dans le liquide interstitiel et le sang oxygéné, jusqu'a ce que la pCO; du sang soit de

45 mmHg, ce qui correspond a la pCO, du sang désoxygené des capillaires tissulaires.

Le sang désoxygéné retourne ensuite au cceur. De 13, il est propulsé vers les poumons, et

un autre cycle de respiration externe commence.
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e Le transport d’O;

Le transport d’O; jusqu’aux tissus se fait sous forme liée a I’hémoglobine (Hb)
principalement . L'O, ne se dissout pas facilement dans I'eau, 1,5% a 1’état dissous dans le
cytoplasme des hématies et dans le plasma, 98,5% combiné a I’hémoglobine sous forme

d’oxyhémoglobine.
L’O; se fixe réversiblement sur les atomes de fer de 1’hémoglobine:
Hb + 40, <« Hb(02)4

Etant donné que 98,5% de 1'0, se fixe a I'némoglobine et est emprisonné a l'intérieur des
globules rouges, seul I'O, dissous (1,5%) peut diffuser des capillaires des tissus aux cellules

des tissus 7.

C’est donc la consommation d’O; par les tissus et la production associée de CO,, qui

dictent le fonctionnement des systémes cardiovasculaire et respiratoire.

3. SIGNAUX PHYSIOLOGIQUES

Le corps humain est considéré comme une station d’énergie générant différents

signaux électriques (signaux physiologiques et électro physiologiques) a travers deux

sources internes: les muscles et les nerfs 1,

Dans cette partie, nous présentons une rappelle générale permettant d’appréhender les
connaissances nécessaires des signaux physiologique et électro physiologique ainsi que
leurs caractéristiques, ces dernicres sont mesurées a ’aide de capteurs positionnés pour
étre en contact avec la peau du patient. Reprenons I’activité cardiaque par exemple:
I’¢lectrocardiographie et la photopléthysmographie sont les deux techniques les plus
souvent utilisées pour mesurer cette composante de maniere non-invasive, elles

fournissent des informations sur le fonctionnement électrique ou mécanique du ceeur.

3.1. Etatdel’art

L’association de D’électricité avec les sciences médicales date du 18°™ siécle date a
laguelle Luigi Galvani ™ démontre que la plupart des processus physiologiques sont
accompagnés d’échanges électriques. Cette découverte constitue la base de toutes les

explications liées a I’activité des tissus vivants en termes de potentiels bioélectriques.
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La these selon laquelle le corps humain est source de signaux électriques a été établie en
1903 par W.EINTHOVEN. L’étude de ces signaux a donné de riches enseignements sur
I’activité des organes de I’homme ™. Ces signaux ne sont pas strictement des courants
électriques qui correspondent a une circulation d’électrons comme dans les conducteurs
électriques classiques de cuivre, mais sont des courants ioniques qui correspondent a une

circulation d’ions, le plus souvent positifs comme les ions sodium Na* ou potassium K.

De la fin du 19°™ siécle a 1950, apreés la bioélectricité, c’est la période de
L’ELECTROPHYSIOLOGIE que I’on peut qualifier de MACROSCOPIQUE dans la mesure
ou elle ne s’intéresse a recueillir les activités électriques de 1’organisme qu’au moyen

d’électrodes externes ™M,

3.2. Potentiel d’action

Lorsqu'ils sont au repos, les neurones et les axones sont chargés électriquement grace aux
ions (Na+, K+, CI ...) qui sont a I'extérieur et a I'intérieur des cellules. Lorsque le neurone est
excité, il se dépolarise créant un potentiel d'action. Ce potentiel d'action se propage de cellule
en cellule, le long de I'axone jusqu'aux synapses (jonction de deux neurones). Le potentiel
d'action est donc une variation bréve et rapide de la charge électrique des neurones. Il sert a

véhiculer une information de neurone en neurone [*3 14 161

Au repos, les cellules myocardiques sont « polarisées » avec une prédominance de
charges positives a 1’extérieur et de charges négatives a 1’intérieur. Si deux microélectrodes
reliées a un galvanometre sont placées 1’une en extracellulaire et I’autre dans une cellule, une
différence de potentiel stable s’inscrit, différente selon le type cellulaire, de 1’ordre de -90mV

pour une cellule ventriculaire : ¢’est le potentiel de repos transmembranaire.

Si la fibre cardiaque est stimulée, un potentiel d’action (Fig. 1.08) (14 apparatt, qui traduit
les variations du potentiel transmembranaire en fonction du temps. Ces variations résultent de

mouvements ioniques a travers les membranes cellulaires.
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Figure 8 Potentiel d’action.

3.3. Lessignaux physiologiques et électro physiologiques que nous
avons les explorés
Au niveau de cette thése nous avons réalis¢ un systéme d’exploration fonctionnelle
multiparamétrique de systeme cardiovasculaire et respiratoire par étude corrélative des

signaux physiologiques et électro physiologiques suivants:

_ ECG (Electrocardiogramme) : pour la caractérisation de 1’activité électrique de myocarde.
_PPG (Photopléthysmogramme) : une courbe représentative, pour la caractérisation de
I’efficacité hémodynamique cardiaque.

_ PTG (Pneumotachographe) : un signal représentatif de fonction respiratoire.

3.3.1. Electrocardiogramme ECG

Le cceur est composé de différents types de tissus (tissu nodal, tissu auriculaire, et tissu
ventriculaire). Les cellules représentatives de chaque type de tissu different anatomiquement
d’une maniére considérable, elles sont électriquement excitables et chaque type génere son
propre potentiel d’action. Dans ce cas, le cceur est assimilé a un générateur électrique (Fig.

1.09) 2%,

Ces potentiels sont mesures a la surface de la peau et constituent I'électrocardiogramme
ou PECG . (Voir le chapitre 02 pour les détails)
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Début de I'excitation Retard de l'influx Début de I'excitation  Excitation ventriculaire
auriculaire auriculo-ventriculaire ventriculaire dans compléte
I'apex du caeur
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Figure 9 Séquence d’activation cardiaque.

L’ECG est la trace de ’activité électrique cardiaque, en autres termes 1’enregistrement

des potentiels d’action produits par cellules cardiaques.

Un ECG est considéré comme normal quand les différents phénomeénes électriques
répondent a des critéres de forme et de temps, et quand il existe un rythme sinusal régulier de
fréquence normal. La figure 1.10 présente un tracé ECG avec les ondes P et T et le complexe
QRS, ces différentes vagues formant I’ECG représentent les séquences de dépolarisation et

de repolarisation des oreillettes et des ventricules.

P-R 5-T 0.5/ mV
segment segment

( 2 S5-T
P-R interval
interwval S
. ?RS , Qqr
T ol o
inteqwval

Figure 10 Battement d’un ECG normal.
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3.3.1.1. Description de signal ECG
L’ECG enregistre les impulsions ¢électriques qui déclenchent les contractions cardiaques,

la description de ces ondes comme sulite.

e L’onde P

L’onde P correspond a la dépolarisation auriculaire et a la diffusion du signal électrique a
travers les oreillettes droite et gauche, cette onde s’achéve au niveau ou le tracé rejoint la
ligne de base. Sa durée est de 0.08 & 0.1 secondes 7~ 1%2%30.37 " (Fjg 1.09 et 1.10 %) son

amplitude inférieure a 2 mm, elle est monophasique, arrondie, et toujours positive.

e Intervalle PR ou PQ : conduction auriculo-ventriculaire
Entre le début de I’onde P et le début du complexe QRS. Il est isoélectrique et sa durée
est comprise entre 0,12 et 0,20s ?* %37 il diminue si la fréquence cardiaque augmente et

augmente avec I’age.

e Complexe QRS

Le complexe QRS [ 19 2930371 gt formé de 3 ondes Q, R et S et correspond 2 la
diffusion de I’influx électrique a travers les ventricules (dépolarisation ventriculaire) (10 i
représente la dépolarisation ventriculaire et sa durée normalement entre 0.06 et 0.1 seconde
(Fig. 1.09 et 1.10), cette durée courte indique que la dépolarisation ventriculaire est rapide.
L’onde Q est la premiére déflection négative du complexe QRS et I’onde R est la premiére
déflection positive, une déflection négative suit I’onde R, elle est appelée onde S, ce

complexe est d’une grande amplitude (signal de quelques millivolts).

o L'ondeT

L’onde T représente la repolarisation ventriculaire. Elle est plus longue en durée que la
dépolarisation (la vitesse de conduction de I’onde de repolarisation est plus faible que celle de
I’onde de dépolarisation). Elle survient pendant la diastole, et ne témoigne d'aucun événement
mécanique. C'est un phénoméne purement électrique, pendant lequel les ventricules

redeviennent stimulables 2> 28,

e Lesegment ST
C’est la portion horizontale de la ligne de base séparant le complexe QRS de ’onde T. Le
segment ST 71930371 correspond & la période transitoire pendant laguelle aucun influx ne

pourra traverser le myocarde, il débute a la fin de I’onde S jusqu’au début de I’onde T.
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Le segment ST correspond a la phase de la repolarisation ventriculaire pendant laquelle
les cellules ventriculaires sont toutes dépolarisées : il n'y a donc a priori pas de propagation

électrique, le segment est alors isoélectrique.

o L'ondeU
Une onde U 719 3037 (ggflexion positive) peut suivre 1’onde T, elle traduirait la
repolarisation ventriculaire lente. Inconstante, elle suit ’onde T de méme sens mais

d’amplitude moindre, son origine est discutée.

e Intervalle QT
Cet intervalle correspond au temps de systole ventriculaire, ¢’est a dire de I'excitation des
ventricules jusqu'a la fin de leur relaxation. Sa durée normale varie avec la fréquence

cardiaque.

Le QT 2% %37 e mesure du début du complexe QRS a la fin de I'onde T, pour une

fréquence cardiaque a 60 bpm (battement par minute), sa durée avoisine 400 millisecondes.

3.3.1.2. Rythme et fréquence

Pour étudier le rythme cardiaque ™" *7, il faut examiner une dérivation (voir chapitre 02)
ayant un tracé avec au moins 12 complexes (DIl souvent). Le rythme cardiaque normal est le
rythme sinusal dans lequel le nceud sinusal initie la contraction cardiaque en délivrant des

impulsions a la fréquence de 60 a 100 bpm.

Les principales caractéristiques du rythme sinusal sont :
1. Une fréquence cardiaque comprise entre 60 et 100 bpm.
2. Chaque onde P suivie d’un complexe QRS.

3. Une onde P positive en dérivation DII et négative en dérivation aVR.

Quand on parle de frequence cardiaque on parle en fait de la fréquence ventriculaire,
elle se mesure donc en comptant le nombre de complexes QRS par minute (Fig. 1.11), soit on
peut s’aider d’une régle graduée, soit de maniére plus approximative en divisant 300 par le

nombre de grands carrés séparant 2 complexes QRS.

27



Chapitre 01 [Physiologie cardiovasculaire et respiratoire]

| | | g | |

-~ 'l - |
B! P o MISIESIVC 6| 1 N R I .V |7 N G SRS G | S 57 St S ST | S e R R /\JI,“/\ !

i i ‘ ‘ y |

6 carreaux entre 2 QRS ‘

Dane fréauence eardiaaue=200/6250 ham

Figure 11 Calcul simplifié de la fréquence cardiaque.

Une fréquence inférieure a 60 bpm est appelée bradycardie, une fréquence supérieure a
100 bpm est appelée tachycardie.

3.3.1.3. Principe de mesure

Le cceur est un organe qui produit en permanence des impulsions électriques, nécessaires
a sa contraction. Pour surveiller son fonctionnement électrique, il suffit de mettre des
électrodes cutanées placées ™ aux poignets, aux chevilles et sur la peau du thorax. En effet,
quand I'onde électrique traverse le cceur, une infime partie de ce courant se propage sur la
surface du corps. En plagant des ¢€lectrodes de part et d'autre du coeur selon le réseau de
Wilson (chapitre 02), on peut mesurer une activité électrique et la présenter sur les écrans des

moniteurs sous forme d’une courbe ECG (Fig.1.09 et Fig. 1.10).

Afin d’enregistrer I’activité €lectrique du cceur de maniere globale un certain nombre
d’électrodes sont nécessaires, on distingue ainsi les électrodes unipolaires et les électrodes

bipolaires.

Les électrodes bipolaires enregistrent les variations de potentiel entre deux électrodes
placées a la surface du corps, elles étudient I’activité électrique du cceur selon un plan frontal

et sont au nombre de 3 :

1. DI : entre le bras droit et le bras gauche.
2. DIl : entre le bras droit et la jambe gauche.

3. DIl : entre le bras gauche et la jambe gauche. (voir le chapitre 02 pour les détails).
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3.3.2. Photopléthysmogramme PPG

La photopléthysmographie est une technique de mesure optique qui permet d’observer les
variations de volume sanguin dans un tissu de maniére non-invasive . Le terme
pléthysmographie est un héritage direct du Grecque, plethysmo voulant dire augmenter,
graphie voulant dire écrire. Le PPG permet de mesurer le taux de saturation en oxygeéne de
fagon non invasive, en raison de bien absorption de la lumiére infrarouge par I’hémoglobine
oxygenée par rapport a I’hémoglobine réduit. Un exemple représentant la composante

pulsatile d’un signal physiologique PPG est représente dans la figure 1.12.

L’intensité du signal croit et atteint son maximum durant la systole cardiaque, ce point
culminant est utilisé pour déduire la fréquence cardiaque instantanée, en mesurant 1’intervalle
de temps entre deux maximums consécutifs. L’intensité du signal décroit ensuite car le cceur,
qui a terminé son cycle systolique, entre en diastole. Les artéres qui se sont élargies pendant
la systole se contractent, ce retour élastique naturel assure une pression minimum non nulle
qui implique que la circulation du sang est toujours continue et ne s’arréte jamais

complétement.

Un rebond est souvent observable sur le signal PPG (Fig. 1.12) 7 et correspond a I’onde
dicrote qui apparait lorsque la valve aortique, qui empéche le reflux de sang, se referme, le
sang qui retourne vers le cceur rebondit sur les parois de la valve, générant ainsi une légere

augmentation du volume sanguin 71,

Jo MW

Figure 12 Un exemple représentant la composante pulsatile d’un signal PPG ou I’onde dicrote est
visuellement identifiable.

Le signal PPG fournit des indications sur d’autres parametres physiologiques et de
santé importants 1, notamment la pression sanguine artérielle [, le débit cardiaque ), Ia
respiration ou encore 1’état de vasomotricité des vaisseaux sanguins. L’allure de ’onde PPG
fournit des informations sur la santé des artéres, notamment dans le cas d’une occlusion

engendrée lors d’une athérosclérose, en d’autres termes lorsque les artéres vieillissent et que
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des dépots lipidiques obstruent leur paroi interne. Les artéres deviennent plus rigides avec
I’age, provoquant une augmentation de pression artérielle, ce raidissement des vaisseaux va
impliquer une propagation plus rapide de I’onde PPG entre le cceur et la périphérie, 1a vitesse
de propagation de ’onde PPG peut étre estimée a 1’aide de la mesure du temps entre

I’excitation électrique et 1’arrivée de la pulsation cardiaque dans la périphérie.

Les évolutions d’amplitude de 1’onde PPG fournissent une image des variations de
vasoconstriction des vaisseaux sanguins de la zone observée *2. Une diminution importante
des amplitudes de ’onde pulsatile est engendrée par le systéme nerveux sympathique B> 34,
ce phénomene est typiquement observable sur les réponses de personnes endurant un stress
intensif &% ou pendant les premiers instants d’un effort physique par exemple. A I’inverse,
une vasodilatation des vaisseaux sanguins se traduit par une augmentation des amplitudes de

la partie pulsatile du signal PPG.

3.3.3. Pneumotachographe PTG

La respiration associe deux fonctions : la ventilation et 1’échange des gaz O, et CO, entre
I’air et le sang, au niveau des alvéoles pulmonaires. La ventilation correspond aux
mouvements d’inspiration et d’expiration, elle est assurée par la pompe respiratoire : Cage
thoracique, colonne vertébrale, muscles respiratoires, et pour 1’échange gazeux, c’est le
phénomene mécanique de ventilation alvéolaire, parte de la ventilation responsable du

renouvellement du gaze alvéolaire. Voir le paragraphe 2.2 dans ce chapitre.

L’exploration fonctionnelle respiratoire réalisée au repos comprend 1’évaluation de la
capacité mecanique ventilatoire : mesure de spirométrie, de résistance des voies aérienne ou
du systéme respiratoire et mesure des volumes pulmonaires. On peut y associer I’évaluation
de la composante mécanique active, ¢’est-a-dire la mesure des pressions maximales statiques

générées a la bouche, évaluant la force des muscles respiratoires.

Le débit du flux volumétrique et son intégrale a travers le temps sont utilisés pour estimer
respectivement la cadence de changement et les variations du volume pulmonaire. La mesure
de flux respiratoire (inspiration et expiration) donnent un signal physiologique (courbe débit

_ volume) s’appelé pneumotachographe (PTG) (Fig. 1.13) .
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Figure 13 Un exemple de signal physiologique respiratoire.

Il'y a plusieurs méthodes de mesure pour I’exploration fonctionnelle respiratoire, dont
chacune a son principe physique, (Réhographie d’impédance, Pneumotachographie de
Fleisch, Spirométrie...) dans notre cas nous avons utilisé un capteur pneumotachographie de
téte de Fleisch a pression différentielle (pour les détails de fonctionnement de ce capteur voir
le chapitre 02).

4. CYCLE RESPIRATOIRE ET INTERACTIONS CCEUR-POUMONS
(APPLICATIONS CLINIQUES)

4.1. Etat de l'art

Depuis quelques années, les interactions cardio-pulmonaires ont fait l'objet de

plusieurs études et publications 8-+

en raison de leur intérét potentiel dans le
développement d'outils de surveillance hémodynamique pour guider la réanimation

liquidienne chez les patients sous ventilation mécanique.

Dautres applications se sont développees en s'appuyant notamment sur les variations
respiratoires de la courbe de pléthysmographie, ces variations sont issues des interactions
cardio-pulmonaires anatomiques qui soumettent les cavités cardiaques a la pression intra-

thoracique.
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Depuis plusieurs années, nombreuses sont les publications qui ont suggéré que
I’aspect de la courbe de PPG renferme différentes informations qui ont été jusqu’alors sous-
estimées comme la variation respiratoire de la courbe de PPG découlant de I’oxymétrie de
pouls. En effet, bien que la variation cyclique de volume de sang suivant chaque systole se
trouve étre enregistrée dans une région tissulaire exigué, le signal de PPG ressemble a la

courbe de pression artérielle périphérique 4.

De ce fait, I'absorption de lumiere entre la source émettrice du rayonnement et le
détecteur de I’oxymétrie de pouls ne fait que reproduire les variation d'impulsions cycliques
résultants des battements cardiaques transmis a la circulation périphérique. A cet égard,
I'analyse de la variation respiratoire du signal de pléthysmographie dérivé de 1I’oxymétrie de
pouls est une technique qui a été proposée, ces derniéres années, pour évaluer les conditions
hémodynamiques des jeunes patients admis aux soins intensifs pédiatriques ! et estimer le

volume sanguin intravasculaire des patients ventilés mécaniquement par pression positive.

En 1987, Partridge et al. 2 a montré pour la premiére fois, que les variations
respiratoires observées au niveau de la courbe pléthysmographique (Fig. 1.14) 8 donnée par
I’oxymétrie de pouls sont liées au statut volumique des patients sous ventilation mécanique et

anesthésie générale.

Par la suite, au début des années 2000, apparait le concept de « remplissage utile ». En
effet, plusieurs études permettent de mettre en évidence une diminution de la morbidité et de
la mortalité dans les unités de réanimations et d'anesthésie en rapport soit avec un
remplissage vasculaire efficace permettant une amélioration du débit cardiaque, soit avec une

altitude de restriction de remplissage %!,

L'émergence des indices dynamiques de réponse a l'expansion volumique et la
redecouverte de la courbe de pléthysmographie conduisent a développer des parameétres issus

de sa variabilité respiratoire.

32



Chapitre 01 [Physiologie cardiovasculaire et respiratoire]

L'inzpiration du patient
zouz ventilstion
mECanicue

l

1- Réduction du retour veineusx
2- Réduction du pré charge du ventricule droit
3- Augmentation du ventricule droit aprés chargement

Dépendance
hivertriculaire

Diminution du débit du
verntricule gauche ze produit
lors de 'expiration

;. W ﬁ |1 \ \ \ . P II P K
b b 1w L O O
Wil th I Wl (s
MM |“| [l |.ﬂ| I”J'I ||I_,. ||.-'I i I'| | 17} 1)
| | | 1
L LA | | | | | L o
J \J \_| J I |J U\ oy

Figure 14 Variations respiratoires de I'némodynamique cardiague chez le patient ventilé
mécaniquement.

Lors de la ventilation mécanique, 1’obstacle au retour veineux est représenté par la
pression intrathoracique moyenne sur un cycle respiratoire. Lors de 1’application d’une pause
expiratoire, la pression intrathoraciqgue moyenne est brutalement abaissée au niveau de la
pression de fin d’expiration, ce qui facilite ’entrée du sang veineux dans le thorax 441 Cette
pause doit étre suffisamment prolongée pour permettre une modification suffisante de
précharge du VG.

En revanche, lorsque il est revient au cceur, le sang veineux s’écoule de fagon
continue et sous faible pression, de la périphérie vers les oreillettes qui servent de réservoir
d’accueil pendant le temps de fermeture des valves auriculo ventriculaire. Ce sang, qui entre
dans les ventricules avant leur contraction en distend les parois, dans la phase de précharge.
Le passage de sang du ventricule dans les artéres de sortie (aorte pour le VG, artére

pulmonaire pour le VD) se fait de facon intermittente, c’est la phase de post charge.

La ventilation mécanique entraine une diminution de la production ventriculaire
gauche pendant la phase expiratoire qui peut étre observée par des changements dans la
forme de lI'onde de pléthysmographie, ces changements forment la base de la variation du

volume de course et de la variation de pression d'impulsion [,
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Chez un patient soumis a une ventilation mécanique, toutes les variables liées a la
ventilation sont relativement constantes, la variation de la pression systolique est donc
directement corrélée au degré d'hypovolémie. Bien qu'il existe également des changements
cycliques de la pression systolique pendant la ventilation spontanée, ils ne sont pas aussi
prévisibles, peut-étre parce que les volumes courants et la compliance de la paroi thoracique

ne sont pas aussi constants %%,

La ventilation mécanique en pression positive induit des variations cycliques des
conditions de précharge et de postcharge ventriculaires ™* (Fig. 1.15) M. L'insufflation
mécanique est responsable d'une diminution de la précharge et d'une augmentation de la
postcharge ventriculaire droite (VD). La réduction de précharge VD est secondaire aux effets
de I'élévation de la pression intrathoracique sur le retour veineux systémique (réduction du
gradient de pression de retour veineux). L'augmentation de postcharge VD est secondaire a

l'augmentation de la pression transpulmonaire (pression alvéolaire _ pression pleurale).

Ces deux mécanismes (réduction de précharge et élévation de postcharge) entrainent
une réduction plus ou moins marquée du volume d'éjection VD qui est donc minimal en fin
d'insufflation. Cette réduction inspiratoire du volume d'éjection VD entraine une diminution
de la précharge ventriculaire gauche (VG) aprés un délai de 2 a 3 battements cardiaques en
raison du temps de transit sanguin pulmonaire prolongé. La diminution de précharge VG peut
elle-méme conduire a une réduction plus ou moins marquée du volume d'éjection systolique
(VES) VG. Puisque le volume d'éjection VD est minimal en fin d'inspiration, le volume
d'éjection VG sera minimal 2 a 3 battements cardiaques plus tard, c'est-a-dire au cours de la

phase expiratoire en ventilation mécanique conventionnelle 24,
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Figure 15 Effets hémodynamiques de I'insufflation mécanique. Le volume d'éjection du VG est
maximum a la fin de l'insufflation et minimum 2 a 3 battements cardiaques plus tard, c'est a dire au
cours de la phase expiratoire. Les variations cycliques du volume d'éjection VG sont essentiellement
dues a la réduction expiratoire du volume d'éjection VG secondaire a la réduction inspiratoire de la
précharge et du volume d'éjection du VD .

Les variations respiratoires de I’amplitude de I’onde de pléthysmographie permettent
de prédire de maniére fiable et totalement non invasive la réponse au remplissage vasculaire
et optimise la prise en charge hémodynamique chez les patients sous ventilation mécanique
(43831 I>objectif est d’évaluer la précharge dépendance sur la courbe de Franck-Starling [*”

afin de déterminer I’intérét d’un remplissage vasculaire.

La courbe de Frank-Starling (Fig. 1.16) “® décrit la relation entre précharge
ventriculaire (abscisse) et VES (ordonnée) permet de predire la réponse au remplissage
vasculaire repose sur la capacité a déterminer sur quelle portion de la courbe travaille le coeur

du patient, cette relation introduit la notion de réserve de précharge.

L’ épreuve de remplissage bleue : la premicre partie de la courbe (portion ascendante)
représente la zone de précharge-dépendance ou une augmentation de précharge par un
remplissage vasculaire rapide (250 ml en 5 min) entraine une augmentation significative du
VES.
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L’¢épreuve de remplissage rouge : la seconde partie est dite de précharge-
indépendance (plateau de la courbe de fonction systolique) ou l'augmentation de précharge

n'induit pas d'augmentation significative du VES.
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Figure 16 Courbe de Frank-Starling : La relation entre précharge ventriculaire (abscisse) et VES
(ordonnée).

Le but ultime du remplissage vasculaire est de restaurer une perfusion tissulaire afin
d’assurer une oxygénation tissulaire satisfaisante. Il est donc essentiel d’avoir des marqueurs
de perfusion régionale et d’oxygénation tissulaire validés, reproductibles, utilisables au lit du

patient, pour guider le remplissage vasculaire.

4.2. Les indices hémodynamiques

Notre travail montre I’intérét de la pléthysmographie en tant qu’outil d’évaluation
hémodynamique. En effet, la pléthysmographie permet d’analyser la vascularisation distale
par I’indice de perfusion périphérique. La ressemblance entre les courbes de pression
artérielle invasive % et celles obtenues par la pléthysmographie de ’oxymétrie de pouls,
permet de créer des indices issus de la variabilité respiratoire des signaux

pléthysmographiques.

Dans cette section, nous décrivons I'ensemble des indices hémodynamiques dérivés de
I’onde de pléthysmographie et que nous avons les calculés dans cette these, parmi ces indices,
le plus utilisé, I'indice de perfusion (PI) et I'indice de variabilité pléethysmographique (PV1),
ces parameétres ont la capacité a prédire la réponse au remplissage vasculaire chez les patients
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sous anesthésie genérale et ventilation mécanique, puis, dans un deuxieme temps (dernier
chapitre), nous détaillerons les méthodes techniques que nous avons utilisées pour calculer

ces parametres.

4.2.1. L’indice de perfusion PI

Des avancées technologiques dans le traitement du signal pléthysmographique
suggerent un intérét potentiel pour 1’évaluation hémodynamique. L’indice de perfusion
périphérique (PI, perfusion index en anglais), est proposé comme indicateur continu et non
invasif de la circulation distale. Son utilisation clinique a été développée, comme aide au
diagnostic ou complément a ’exploration de la microcirculation (comprend 1’ensemble des

vaisseaux de diamétre inferieur & 200 pm) %,

L’indice de perfusion est une valeur numérique reflete I'amplitude de la courbe
pléthysmographique, il est obtenu par un algorithme permettant d’évaluer la partie pulsatile
(AC ou composante variable) du signal généré par le flux artériel sur la partie non pulsatile
(DC ou composante constante) représente I'absorption constante de la lumiére infrarouge due

a la peau et autres tissus (Fig. 1.17) et en exprimant ce résultat en pourcentage (équation 1.2)
[45_49, 54, 63]

Pl = % x 100% (1.2)
Avec :
Pl: L’indice de perfusion.
AC: L'absorption variable de la lumiére infrarouge due au flux sanguin artériel
pulsatile.
DC: L'absorption constante de la lumiere infrarouge due a la peau, les os et autres
tissus.
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Figure 17 Représentation graphique du signal infrarouge, ou AC représente I'absorption variable de la
lumiére infrarouge due au flux artériel pulsatile et DC représente I'absorption constante de la lumiére
infrarouge due a la peau et autres tissus.

En cas d’hypoperfusion périphérique, la composante pulsatile de la lumiére infrarouge
diminue tandis que la composante non pulsatile reste constante. Par conséquent, le ratio des
deux composantes, et donc 1’indice de perfusion, diminue 49, Le signal infrarouge est utilise
parce qu'il est moins sensible que le signal rouge aux modifications au niveau de la saturation

artérielle [47-49.54.63]

L’indice de perfusion maximum et minimum (PImax et PImin) est une valeur
numérique qui se produit pendant un ou plusieurs cycles respiratoires complets (Fig. 1.18). Il
est basé sur le ratio entre la composante pulsatile et la composante non pulsatile de la lumiere

atteignant le photorécepteur de 1’oxymétrie 1451

4.2.2.L’index de variabilité de la pléth PVI

L’index de variabilité de la Pléth (PVI, pleth variability index en anglais) est une
mesure des changements dynamiques de 1’indice PI qui se produisent pendant un ou plusieurs
cycles respiratoires complets, (Fig. 1.18) Y variations cycliques de la courbe de

pléthysmographie en corrélation avec changements de volume sanguin local.

PVI est une valeur automatisée indiquant le degré de variabilité de la forme d'onde
pléthysmographique au cours du cycle respiratoire s'est averée tres précise pour predire la
réactivité du fluide immédiatement apres l'intubation pendant la ventilation mécanique et
avant le début de la chirurgie, et assez précise pour prédire la réactivité du fluide pendant la

chirurgie 1162,
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Figure 18 Représentation graphique du PImax et PImin sur I'amplitude de la courbe
photopléthysmographique pendant un cycle respiratoire complet.

Apres la détermination de maximum indice de perfusion PImax et minimum PImin le

PVI est calculé automatiquement par I’équation (1.3) 174,

__ Plmax - PImin

PVI = =20 x 100% (1.3)

Avec:
PVI: Index de variabilité de la Pleth.
PImax : Le maximum indice de perfusion.

PImin : Le minimum indice de perfusion.

Cet outil a été utilisé et étudié dans deux études de I'équipe de Cannesson en 2008 263 |a
premiére démontrait la validité du PVI comme indice permettant de prédire une valeur de
variation de pléthysmographie pulsée supérieure ou inferieure a 13% avec une sensibilité de

93% et une spécificite de 97%, la valeur seuil établie était de 11,5%.

La deuxiéme mettait en évidence que le PVI permettait de prédire de fagon non invasive
au bloc opératoire la réponse au remplissage vasculaire avec une valeur seuil établie a 14%

pour une sensibilité de 81% et une spécificité de 100%.
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4.3. Les intervalles de temps systoliques ITS

D'autres applications se sont développées en s'appuyant notamment sur les variations
respiratoires de la courbe de pléthysmographie. La dysfonction contractile ventriculaire
résulte en une diminution de la force générée par le myocarde, une baisse du VES du VG et

une variation de la durée des différentes phases de la contraction .

Il y a plusieurs d’années, la détermination des intervalles de temps systoliques (ITS)
était souvent utilisée par les cardiologues pour le suivi des cardiopathies ischémiques, des
maladies valvulaires, des cardiomyopathies hypertrophiques, de la maladie hypertensive et de

certains effets pharmacologiques sur le myocarde 4.

La mesure des ITS est une méthode non invasive permettant de quantifier la fonction
contractile cardiaque ainsi que 1’état de remplissage du cceur chez des patients sous
ventilation par pression positive. En réanimation, cette technique possede des avantages
certains, car elle ne nécessite qu’un enregistrement ECG et une courbe de pression artérielle
sanglante de bonne qualité, ou un courbe PPG comme notre cas dans cette these. Cette
méthode permettait d’évaluer la fonction ventriculaire gauche moyennant des méthodes non

sanglantes utilisant I’enregistrement simultané des signaux ECG et PPG.

Les ITS les plus utilisés étaient: la période de pré-éjection (PEP), le temps d’éjection
ventriculaire gauche (LVET) et le rapport PEP/LVET [,

4.3.1. Période de pré éjection (PEP)

La PEP (pre ejection period, en anglais) est défini par I’intervalle de temps séparant la
dépolarisation ventriculaire (début du QRS sur ’ECG) du début de 1’éjection ventriculaire
gauche (ouverture de la valve aortique, Fig. 1.19). Cette durée de temps dépende de la
précharge, de la poste charge et de la contractilité, la valeur normale chez I’adulte est de

106+7 millisecondes ©*-¢71,

La variabilité respiratoire du temps de pré-éjection (APEP) est un indice dynamique
décrit par K Bendjelid et al. [“®! en 2004. APEP (en %) a été définie comme la différence entre
le PEP expiratoire (PEP.) et inspiratoire (PEP;) mesure sur un cycle respiratoire complet, il
est facilement accessible en utilisant I'équation (1.4) :
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PEPe — PEPi
APEP (%) = W* 100 (1.4)

Avec:
PEPe : période de pré-éjection expiratoire.

PEPI : période de pré-éjection inspiratoire.

R-Wave

ECG

PPG

;- i

PEP LVET

Figure 19 Schématisation de la mesure de PEP et LVET, par un enregistrement simultané des tracés
d'ECG et PPG.

4.3.2. Temps d’éjection de ventricule gauche (LVET)

Le LVET (left ventricular ejection time, en anglais) est définie par I’intervalle de
temps systolique durant lequel le VG ¢jecte du sang dans 1’aorte (ouverture fermeture de la
valve aortique, Fig. 1.19) ¥+ 71 Cette durée de temps dépend principalement du VES, le
VES dépend d’abord de la précharge ventriculaire (tension des fibres de muscle cardiaque
avant leur contraction). La valeur normale chez 1’adulte est de 292+18 millisecondes, cette
valeur est inversement corrélée a la fréquence cardiaque, en accordance avec le fait que VES

diminue lorsque la fréquence cardiaque augmente 571,

Comme nous 1’avons préalablement affirmé, la repense au remplissage vasculaire se
rapporte a 1’aptitude du ceeur d’ajuster son VES en réaction a une variation de sa pré-charge.
LVET étant un temps lié au VES, une diminution de ce dernier suite a la dysfonction

cardiaque doit impeérativement avoir le méme effet sur LVET.

41



Chapitre 01 [Physiologie cardiovasculaire et respiratoire]

4.3.3. Le rapport PEP/LVET

La détermination de ces deux paramétres (PEP et LVET) permet de calculer le rapport
PEP/LVET au quotient de deux événements, le rapport PEP/LVET est un indice fiable de la
fonction contractile cardiaque . En effet, ’apparition d’une dysfonction cardiaque
augmente la valeur de la PEP et diminue la durée de LVET, de ce fait le rapport PEP/LVET
augmente en cas d’une baisse de la contractilité, la valeur normale chez 1’adulte est de

0.37+0.03 [64-671,

CONCLUSION

L’exploration fonctionnelle du systéme cardiovasculaire ™! permet de mettre en jeu

I’ECG pour la caractérisation de D’activité électrique de myocarde et le PPG pour la
caractérisation de I’efficacité hémodynamique. En complétant cette exploration par un signal
représentatif de la fonction respiratoire, nous mettons a la disposition du médecin un outil de
diagnostic qui lui permettra de développer des protocoles d’exploration capables de répondre

a des problématiques spécifiques.

Au niveau du ce chapitre, nous avons rappelé 1’état de I’art relatif a 1’exploration
fonctionnelle cardiovasculaire et respiratoire au moyen de signaux physiologiques
unidimensionnels ECG, PPG et PTG. A la fin de ce chapitre nous avons présenté les
définitions et I’intérét des paramétres hémodynamiques que nous les évaluons dans cette

thése.

Nous abordons dans le chapitre suivant les principes physiques permettant la mise en

ceuvre des capteurs transformant la grandeur physiologique en un signal électrique.
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&)

CHAPITRE II

Le capteur est le premier maillon d’une chaine de mesure, il fournit un
signal électrique proportionnel a la grandeur physique a mesurer. Dans ce
chapitre, nous étudierons les définitions de la métrologie, ainsi que les

principes physiques de détection utilisés pour réaliser les capteurs.
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Les Capteurs et Principes des Mesures
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Chapitre 2

LES CAPTEURS ET PRINCIPES DE MESURE

INTRODUCTION

Dans ce chapitre nous dressons 1’étude théorique des capteurs que nous avons utilisés

dans notre dispositif permettant 1’acquisition des signaux ECG, PPG et PTG. Nous nous
intéressons dans un premier temps aux principes de fonctionnement, les méthodes de mesure

sont présentées pour chaque famille des signaux physiologiques explorées.

1. GENERALITE SUR LES CAPTEURS

1.1. Définition

Un capteur est un dispositif, qui soumit a une action physique non électrique
(déplacement, température, pression, etc.) nommée mesurande et notée m, et fournit une
caractéristique électrique designée par s (tension, courant, charge ou impédance) (Fig. 2.01).

La relation qui relie s et m est défini par I’équation (2.1 et ou 2.2) 1?2

s = f(m) (21)
As =54m (2.2)

S est la sensibiliteé du capteur, elle doit rester constante apres linéarisation,
indépendante de tous les paramétres. En d'autres termes, les capteurs prélévent une
information sur le comportement de la partie opérative et la transforment en une information

exploitable par la partie commande (donc sous une forme électrique).

Le but étant de faire eévoluer le systéme aux caractéristiques de l'environnement
extérieur. On fait souvent la confusion entre capteur et transducteur : le capteur est au

minimum constitué d’un transducteur & 7471,

On trouve une grande variété de capteurs dans 1’industrie pour toutes sortes de
grandeurs non électriques telles que la température, le son, I’humidité, le rayonnement, la

force, la pression, I’accélération, la radioactivité, la vitesse, la position... etc.
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Figure 20 Définition d'un capteur.

Les capteurs sont les éléments de base des systéemes d’acquisition de données, leur mise
en ceuvre est du domaine de I'instrumentation ' ”1. Généralement, on obtient une grandeur
de sortie du type électrique, elle peut étre soit : Une charge, une tension, un courant et une
impédance (R, L, C).

1.2. Chaine de mesure
L’¢élément de transduction permettant de relever le mesurande
- Sanature : bio potentiel, pression, débit, température, concentration chimique etc...
- Son accessibilité est importante peut étre :
> Interne : pression sanguine, flux sanguine etc.
» Externe : ECG, PPG, PTG etc.

L’¢lément de transduction permet la conversion du mesurande physique en grandeur
¢lectrique, répond seulement a la forme d’énergie présente dans le mesurande, étre le moins

invasive possible 0%,

Souvent la grandeur physique a capter (débit par exemple) est transformée a I'intérieur du
capteur en d'autres grandeurs physiques intermédiaires (résistance par exemple) avant d'étre
transformée en une grandeur électrique utilisable (tension analogique par exemple). Pour
obtenir une image utilisable d’une grandeur physique, on fait appel a une chaine de mesure
qui peut faire intervenir plusieurs phénomeénes différents. L’ensemble de ces étapes constitue

la chaine de mesure (Fig. 2.02).
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Mesurande Mesurande Grandeur Signale
Primaire secondaire électrique électrique
Corps d’épreuve Capteur Conditionneur
intermédiair

Figure 21 Constitution d’une chaine de mesure classique.

On appelle corps d’épreuve celui la partie de capteur qui est en contact direct avec la
mesurande et capteur intermédiaire, celui la partie de capteur qu’il se change électriquement

en fonction de la variation de la mesurande.

1.3. Conditionnement du signal

La partie électronique analogique qui traite le signal de sortie de capteur et qui est
souvent placée a proximité de capteur porte le nom d’étage de conditionnement du signal.
L’étage de conditionnement du signal a un réle trés important, il converti en tension la
grandeur de sortie du capteur, adapte I’impédance pour le capteur et limite I’amplification en

mode commun, il doit &tre optimisé pour éliminer les bruits électromagnétiques %71,

De maniére classique la sortie d’une chaine de mesure est du type électrique. Si la chaine
de mesure fait intervenir plusieurs transducteurs, le dernier transducteur est associé a un

conditionneur qui fournit la grandeur électrique de sortie de maniére exploitable.

Le choix de conditionneur est une étape importante dans le cadre de la chaine de mesure
car, il associé au capteur, il determine la nature finale du signal électrique et va influencer sur
les performances de la mesure. Par exemple, si le capteur est une source de courant, donc
I’étage de conditionnement est constitué par un convertisseur courant tension. Si le capteur
est une source de charge, les charges délivrées par le capteur sont traduites en tension

électrique, et le montage conditionneur est dit convertisseur charge tension.

1.4. Classification des capteurs
On classifie les capteurs en deux grandes familles en fonction de la caractéristique
électrique de la grandeur de leur sortie. Cette classification influe sur le conditionneur qui lui

est associé : capteur passif et capteur actif.
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1.4.1. Capteur passif
Un composant passif est un composant ne disposant d'aucune source interne. L'énergie de
sortie est délivrée par I'environnement. Les composants passifs de base sont les résistances,

les condensateurs, les inductances ¥ (Fig. 2.03 b) 2.

Le capteur se comporte en sortie comme un dipble passif qui peut étre résistif, capacitif
ou inductif. Il s’agit essentiellement d’impédances dont 1’un des paramétres est sensible au
mesurande, capable d’agir sur la géométrie du capteur, sur la résistivité, la perméabilité

magnétique ou la constante diélectrique 2.

Table 1 Principes physiques de quelques capteurs passifs.

Mesurande Caractéristique électrique concernée Matériaux utilises

Température Résistivité ou constante diélectrique Platine, cuivre semi-conducteurs,
verre...

Rayonnement optique Résistivité Semi-conducteurs

Déformation Résistivité ou perméabilité magnétique Silicium dopé, alliages
ferromagnétiques

Position Résistivité Matériaux magnéto résistants

Humidité Résistivité ou constante diélectrique Alumine, polymeres...

Niveau Constante diélectrique Liquides isolants

1.4.2. Capteur actif

11 s’agit essentiellement d’un générateur dont la sortie est obtenue par la conversion du
mesurande en énergie électrique (Fig. 2.03 a) 4. Cette conversion est souvent obtenue en
utilisant I’un des effets physiques suivants : effet thermoélectrique, effet piézoélectrique, effet

photovoltaique, effet photoémissif, effet d’induction électromagnétique... etc.

s

(a) Capteur actif (b) Capteur passif

Figure 22 Les types des captures.
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Fonctionnant en générateur, un capteur actif % # est généralement fondé dans son
principe sur un effet physique qui assure la conversion en énergie électrique de la forme
d'énergie propre a la grandeur physique a prélever, énergie thermique, mécanique ou de

rayonnement. Dans ce cas, la sortiec du capteur est équivalente a un générateur. C’est un

dipdle actif qui peut étre du type courant, tension ou charge.

Table 2 Principes physiques de quelques capteurs actifs.

Mesurande Effet concerné Sortie
Température Thermoélectricité Tension
Rayonnement optique Pyroélectricite Charge

Photoémission Courant

Effet photovoltaique Tension
Force, pression Piézoélectrique Charge
Vitesse Induction électromagnétique Tension
Position Effet Hall Tension

1.5. Principales caractéristiques d’un capteur

Nous rappelons les différentes caractéristiques nécessaires a prendre en compte lors de la

conception de dispositifs d’instrumentation.

1.5.1. Etendue de mesure
C’est la différence algébrique entre les valeurs extrémes pouvant étre prises par la
grandeur a mesurer, pour laquelle les indications d’un capteur ne doivent pas étre entachées

d’une erreur supérieure a la valeur maximale tolérée.

1.5.2. Sensibilité
La sensibilité s’exprime par le quotient de la variation de la grandeur de sortie de capteur

a la variation correspondante de la grandeur mesurée.

1.5.3. Précision
C’est la qualité qui caractérise I’aptitude d’un capteur a donner des indications proches de

la valeur vraie de la grandeur mesurée.

1.5.4. Rapidité
Le capteur est rapide quand il est a méme de suivre les évolutions de la grandeur d’entrée.
On doit connaitre la plage de variation de fréquence du mesurande. Par exemple, la variation

de température sera un phénoméne assez lent 4 comparer par I’acquisition d’une tension 71,
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1.6. Choix d’'un capteur
Tous les capteurs présentent, en général, deux parties distinctes: une premiere partie qui a
pour rdle de détecter un événement et une deuxiéme partie qui a pour rdle de traduire

I’événement en une grandeur généralement électrique.

Pour choisir correctement un capteur %,

il faudra définir tout d’abord le type
d’événement a détecter, la nature de 1’événement, la grandeur de 1’événement et
I’environnement de 1’événement. En fonction de ces parametres on pourra effectuer un ou
plusieurs choix pour un type de détection. D’autres €léments peuvent permettre de cibler
précisement le capteur a utiliser : Ses performances, son encombrement, sa fiabilité, la nature

du signal délivré par le capteur (électrique, pneumatique), son prix...

2. CAPTEURS DES SIGNAUX PHYSIOLOGIQUES

Dans e domaine médical, les capteurs peuvent étre utilisés pour assurer une surveillance

permanente des organes vitaux de 1’étre humain. Ceux-ci pouvant étre implantés sur la peau
pour faciliter le diagnostic de maladies par la mesure continue de parametres tel que : la

tension artérielle, les battements du ceeur, la fonction respiratoire, etc. [79, 80]

Les capteurs biomédicaux % sont des capteurs destinés a mesurer les signaux
physiologiques générés par des organismes vivants et en particulier par les étres humains. Le
role joué par les capteurs biomédicaux est I'un des aspects techniques que 1’on rencontre au
cours du dialogue patient-machine, en effet toute information biologique doit, pour étre
exploitée, se présenter sous la forme de signaux compréhensibles et enregistrables en valeurs

normalisées, ces informations sont nombreuses :

Dans notre cas, pour effectuer la détection des signaux physiologiques explorés, il existe
plusieurs types de capteurs que 1’on peut classifier en trois catégories :
1. Electrique : capteur de signal ECG, le transducteur de courant ionique en un courant
électrique (plaque de cuivre ou des électrodes).
2. Optique : capteur de signal PPG, se compose d'un émetteur de lumiere associé a un
récepteur (photodiode ou phototransistor).
3. Dynamique : capteur de signal PTG a pression différentiel, débitmeétre

électromagnétique.
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Dans cette partie, nous allons présenter une étude détaillée des principes physiques pour

le fonctionnement des capteurs existants au niveau de notre theése.

2.1. Capteur du signal ECG
Le terme ‘ECG’ désigne soit 1’¢électrocardiogramme (I’enregistrement de la tension
¢lectrique générée par le cceur), soit I’appareil — 1’électrocardiographe — qui sert a

I’enregistrer, il est représente le résultat graphique de 1’activité électrique du cceur au cours de
temps [19 72.87.98]

Ce signal est constitué d’un motif qui se répéte, il est périodique, la fréquence cardiaque

est I’inverse de la période, il est correspond au nombre de battements de cceur par seconde.

L’enregistrement de I’activité électrique du cceur est faite a 1’aide des eélectrodes
positionner sur les membres du patient d’une part (électrodes des membres), et sur son
thoracique (électrodes précordiales). Ces électrodes permettent d’avoir 1’activité cardiaque

respectivement dans le plan frontal et dans le plan horizontal ®2%,

2.1.1. Principe de mesure

Le changement de la tension électrique qui se produit pendant la dépolarisation et la
repolarisation est exactement ce qui est relevé par le capteur ECG (électrodes). Les valeurs
du signal ECG sont définies par les variations électriques cardiaques acquises par le capteur,
et ce a travers les paires d’¢électrodes placées sur la peau du patient et entourant le coeur. La
sortie d’une paire d’électrodes est appelée *dérivation” ou ‘LEAD’, une dérivation représente

la différence de tension électrique entre deux électrodes % 7287

2.1.2. Systéme de dérivation
L’ECG est fait de 12 vues caractéristiques du cceur, six provenant des électrodes fixées

aux membres de sujet et six des électrodes fixées sur la poitrine.

Quand il s’agit d’effectuer I’acquisition des données ECG, il existe plusieurs
représentations, ces représentations dépendent du nombre de dérivations, typiquement 1, 3 ou
12 dérivations. L’ensemble des dérivations uni et bipolaires projetées géométriquement

représentent un double triax avec un centre schématique : c¢’est le cceur.

Ces représentations d’ECG se différencient principalement les unes des autres par la

précision de leur enregistrement.
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Il existe trois types de dérivations: unipolaires périphériques, unipolaires précordiales et

bipolaires.
2.1.2.1. Dérivations unipolaires périphériques :

Les dérivations périphériques permettent d’étudier 1’activité €lectrique du coeur sur le
plan frontal ). Une électrode exploratrice est placée & la surface du corps, elle est reliée au
pble positif de I'électrocardiographe, le pdle négatif de I'électrocardiographe est relié a une

électrode neutre ou indifférente (borne centrale de Wilson) %7,

e aVR = bras droit borne centrale.
e aVL = bras gauche borne centrale.

e aVF = jambe gauche borne centrale.

La ligne de chacune de ces trois dérivations passe par un des sommets du triangle et son

centre géométrique (Fig. 2.04) 7],

avR avL
9 avR VL

avF

Figure 23 Dérivations unipolaires périphériques.

2.1.2.2. Dérivations unipolaires précordiales :
Ce sont des dérivations unipolaires fixées en des points définis sur la paroi thoracique
désignés par Wilson. L'électrode exploratrice est reliée au pole positif de I'appareil, le pble

négatif a la borne centrale.
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Elles explorent I'activité électrique cardiaque dans un plan approximativement horizontal:

V1 = 4eme espace intercostal droit au bord droit du sternum.

V, = 4éme espace intercostal gauche au bord gauche du sternum.

V3 =entre V, et V4.

V, = 5éme espace intercostal gauche, sur la ligne médio claviculaire gauche.
Vs = sur la ligne axillaire antérieure a la méme hauteur que V4.

Vs = sur la ligne axillaire moyenne a la méme hauteur que V. .

Les dérivations V; et V; regardent le VD, les dérivations V3 et V,4 regardent le septum et
les dérivations Vs et Ve le VG (Fig. 2.05) 17 %1,

Figure 24 Dérivations unipolaires précordiales.

2.1.2.3. Dérivations bipolaires :

L’ECG a 3-LEAD s’appuie sur un placement des électrodes pour une configuration a 3

fils ", Dans cette configuration, les électrodes sont placées comme illustré par la figure 2.06

371 ces trois dérivations forment les cotés du triangle d'Einthoven B+%7.
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Figure 25 Dérivations standard (bipolaires).

Les 6 dérivations des membres explorent le cceur dans le plan horizontal et sont
constituées de : 3 dérivations bipolaires (D1-D2-D3) qui représentent des différences de
potentiel des 3 électrodes placées sur le bras droit et gauche, et la jambe gauche ainsi que de
3 dérivations unipolaires (aVF, aVL, aVR). Les dérivations (D2, D3, aVF) explorent la partie
inférieure du ceeur, tandis que les dérivations D1, aVL en explorent la partie latérale gauche
[31]

Dans notre cas I’ECG est enregistré par des électrodes placées sur les membres de
sujet (dérivations bipolaires), puisque nous n’avons pas besoin de plusieurs informations
d’ECG sauf la détection de complexe QRS. L’image de la figure 2.07 représente les

électrodes que nous avons les utilisées.

- Une électrode placée sur bras droit (Right Arm, RA)
- Une électrode placée sur le bras gauche (Left Arm, LA)

- Une troisieme situee sur la jambe gauche (Left Leg, LL)
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Figure 26 Les électrodes d’ECG.

Le placement de ces électrodes forme donc trois dérivations, a savoir :
— LARA (DI) : mesure la différence de potentiel entre les électrodes placées sur LA et RA.
—RALL (DII) : mesure la différence de potentiel entre les électrodes placées sur RA et LL.
— LALL (D) : mesure la différence de potentiel entre les électrodes placées sur LA et LL.
— Pour améliorer la qualité du signal ECG a 3 dérivations, une quatrieme électrode peut étre
reliée a la jambe droite sert d’électrode ‘de terre’ et ne participe a aucune dérivation. Cette

électrode représente la référence de Wilson " qui aide & réduire le bruit.

Le capteur ECG de notre plate-forme extrait seulement deux dérivations, il s’agit des
dérivations RALL et LALL. Les valeurs de la dérivation (LARA) sont déduites de la
différence entre les deux valeurs LALL et RALL correspondant. Pour faciliter 1’acquisition,
cette dérivation (LARA) représente les valeurs brutes extraites du convertisseur analogique
numérique a 10 bits lors de I’acquisition par la carte d’acquisition (Chapitre 03).

L’¢électronique associée aux électrodes pour configurer le signale ECG est présenter dans

le chapitre 3.

2.1.3. Interface peau-électrodes

La qualité de I’interface peau-électrodes doit étre optimale, pour un bon contact électrique
entre les électrodes et la peau. Des électrodes Ag/AgCl sont utilisées 8. Ces électrodes sont
les plus fiables pour les enregistrements standards mais aucune étude n’a vérifié cette fiabilité

pour I’enregistrement électrocardiographique a haut résolution.

La préparation de la peau est indispensable pour éviter la présence de dérives de la ligne

de base ou d’interférence issues du secteur (S0HZ).
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Une mauvaise interface introduit un déséquilibre de I’impédance d’entrée du systéme et
contribue a I’augmentation des interférences. En générale, ce déséquilibre est compensé par

un taux de réjection des amplificateurs ! qui est au minimum de 120dB. (Voir le chapitre 3)

2.2. Capteur du signal PPG

Une classe importante des capteurs concerne la détection des faisceaux
électromagnétiques. Un capteur optique est un dispositif capable de détecter l'intensité ou la
longueur d'onde des photons lumineux ®%. 1l se compose d'un émetteur de lumiére (en
anglais : Light Emission Diode, LED) associé a un récepteur (phototransistor ou photodiode)
(Fig. 2.08).

La détection d'un objet se fait par coupure ou variation d'un faisceau lumineux. La
grandeur de sortie des capteurs optiques est généralement un courant électrique. C’est a partir
des variations de ce courant en fonction de différents paramétres que 1’on définit les

performances du capteur. Le signal est amplifié pour étre exploité par la partie d’afficheur.

U1
LE | i =
. 7 Phototransisto 2_}¢ IE—

v

Lumiere courant électrique

OPTOCOUPLER-NPN

'\v

Figure 27 Schéma bloc d’un optocoupler a phototransistor NPN.
2.2.1. Effet photo-électrique
Un semi-conducteur est un matériau pauvre en porteurs de charges électriques (isolant).
Lorsqu'un photon d'énergie suffisante excite un atome du matériau, celui-ci libere plus

facilement un électron qui participera a la conduction.

Un photon incident d’énergie suffisante percute un électron appartenant au materiau
irradié, cet électron absorbe la totalité de 1’énergie du photon incident, ce qui lui permet de

quitter le matériau.

La libération de charges électriques dans la matiére sous l'influence d'un rayonnement
lumineux ou plus généralement d'une onde électromagnétique dont la longueur d'onde est

inférieure a un seuil caractéristique du matériau.

Les photons contenus dans les ondes lumineuses de fréquence de radiation v possedent
une énergie E = h.v (oU h est la constante de Planck h = 6.62.10-34 J.s) [® 78 81 | 4 relation
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entre fréquence et longueur d'onde est : A = 3.10% v ot 3.10% est la vitesse de la lumiére en

m/s et v la fréquence de vibration des cette photons. C'est le phénomene photoélectrique mis

en ceuvre dans la plupart des capteurs optiques.

Réciproguement, si un électron libre e percute un électron e' (Fig. 2.09) . Si I'énergie
apportée est suffisante, cette derniere se déplace sur une orbite d'atome de plus grand
diametre. En retrouvant sa position d'origine, il restitue I'énergie recue sous forme de
photons. C'est le principe mis en ceuvre dans les émetteurs photoélectriques (diodes

électroluminescentes).

Figure 28 Effet photoélectrique.

2.2.2. Electroluminescente (Diode)

Une diode électroluminescente (LED) est une diode & semi-conducteur, qui sous I’effet
d’une polarisation directe adéquate (lorsqu’elle est traversée par un courant) émet de la
lumiere visible (rouge, vert...) ou invisible (infrarouge, ultraviolet...). Le courant nécessaire a
I’illumination est faible (dizaine de mA) et il est nécessaire de placer une résistance en serie
avec la diode pour limiter I’intensité du courant et éviter de brdler la diode (1221 Ce type de
diode est utilisé dans de nombreux appareils : témoin marche-arrét pour les appareils
électroniques, télécommande a infrarouge, affichage des panneaux lumineux, afficheur 7

segments...

Une LED produit un rayonnement monochromatique a partir d’une transformation
d’énergie. C’est lors de la recombinaison d’un €lectron et d’un trou qu’il y a émission d’un
photon. En effet, la transition d’un électron entre la bande de conduction et la bande de

valence peut étre radiative et s’accompagne de 1’émission d’un photon.
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L’énergie du photon créé est donnée par la relation suivante :

hv = Ei — Ef (EV) (2.3)
Ou : v représente la fréquence du photon émis, la longueur d’onde A est indépendante

de la tension de polarisation. Son expression est :

cxh
A= (2.4)

Avec :

h=6,626 x 10 >* J.s : constante de Planck,
q=1,602 x 10 *° C : charge élémentaire,

¢ =2,997 x 10°® m/s : célérité de la lumiére,
Eg=Ec — Ev eV :gap.

A est déterminée par la largeur de la bande interdite et dépend donc du matériau
utilisé. Pour obtenir I’infrarouge, le matériau adapté est I’arséniure de gallium (GaAs) dopé

avec du silicium ou du zinc ™22,

On trouve de nombreux types de diodes aux spécificités différentes (longueur d’onde,

économie, puissance de sortie, tension directe, temps de commutation...).

Les principaux matériaux sont : arséniure de gallium, arséniure de gallium-aluminium
(AlGaAs), arséniure phosphure de gallium (GaAsP), nitrure de gallium (GaN), arséniure de
gallium, séléniure de zinc (SnSe), nitrure de gallium-indium (InGaN), carbure de silicium
(SiC).

Table 3 Exemples des principaux matériaux des diodes.

Couleur Longueur d’onde (nm) Tension de seuil (V) Semi-conducteur utilisé
IR 1> 760 AV < 1,63 AlGaAs
Rouge 610 <A <760 1,63 <AV < 2,03 AlGaAs, GaAsP

2.2.3. Les photodiodes

Les photodiodes sont des diodes au silicium qui exploitent I'effet photoélectrique. Une
photodiode est une diode dont la jonction PN peut étre soumise a un éclairement lumineux
891 Sous éclairement, les photons libérent des pairs électrons trous, sa polarisation en inverse

produit un courant qui augmente proportionnellement a l'intensité lumineuse.
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Ces capteurs disposent d'une tres bonne respectabilité. Les photodiodes sont beaucoup

utilisées en raison de leur grande stabilité, de leur faible encombrement, de leur colt réduit.

2.2.4. Les phototransistors

Le faible courant électrique transmis par les photodiodes a poussé les constructeurs de
semi-conducteurs a rajouter a ce composant un transistor donnant ainsi naissance au
phototransistor (Fig. 2.10). Les caractéristiques sont sensiblement les mémes que celle des
photodiodes, mais on remarque un courant beaucoup plus important ¥ ®1 Certains

phototransistors disposent d'une troisieme patte permettant d'affiner la sensibilité du capteur.

A

—

Figure 29 Photodiode et phototransistor.
2.2.5. Principe de fonctionnement du capteur photoplétysmographique
La photopléthysmographie est une technique non-invasive, mettant en jeu l'utilisation
d'un oxymeétrie de pouls qui mesure les changements d'absorption de la lumiere dans des

vaisseaux sanguins 2 %I,

Nous venons de voir que la couleur du sang variait selon son oxygénation autrement dit,
sa saturation en Oxygene. C’est donc grace a cette propriété que les capteurs des appareils
vont pouvoir déterminer la SpO,. L’appareil va d’une part repérer chaque onde pulsatile
artérielle et ensuite déterminer la saturation selon la couleur du sang qui sera déduite selon

I’absorption des lumieres émises.

Le principe de base de I’oxymétrie de pouls reléve de la spectrophotométrie percutanée et
de la loi de Beer-Lambert, c'est-a-dire que 1’on utilise les propriétés de réflexion de la lumiére
de molécules pour mesurer la concentration d’entités chimiques dans un environnement

liquide ou gazeux.
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> Loi de BEER-LAMBERT
Les lois régissant 1’absorption de la lumiére par une substance colorée ont été formulées

en 1730 par J.H. Lambert et généralisées aux solutions par A. Beer en1852 %9,

Soit une cuve de longueur £ contenant une solution d’une substance colorée a la
concentration C. Un faisceau de lumiére monochromatique de longueur d’onde A traverse
cette solution soit lp(X), I’intensité de ce faisceau a I’entrée, de la cuve et Is(A), son intensité a
la sortie. L’absorption de cette lumiére par la solution peut étre caractérisée par deux

grandeurs : la transmittance et 1’absorbance.

e Latransmittance T donne le pourcentage de lumiére que transmet la solution :

Is(A)
T(A) = 13 o) (2.5)
e [’absorbance A est définie par :
_ 1\, 10(2)
A(A) =log (m) = log 50D (2.6)

L’absorbance A est une grandeur sans-dimension.
L’intensité Is de la lumiere qui traverse le substrat diminue exponentiellement avec la

distance selon 1’équation ci-dessus :

Is = 10 * e~#Dc! (2.7)
Ou : & (A) est le coefficient d’extinction de I’absorption d’une substance a une

longueur d’ondeA.

Les capteurs photopléthysmographiques les plus fréquemment utilisés se fixent au
niveau de I’extrémité distale d’un doigt (Fig. 2.11), soit sous forme de pinces pouvant étre
utilisée aussi bien a droite qu’a gauche, soit sous forme d’autocollant pourvu de deux diodes

lumineuses, particulierement adapté en pédiatrie et chez les patients agités.

Dans notre cas, nous avons fabriqué manuellement une sonde spéciale en utilisation
un tuyau plastique regroupe les deux sources de la lumiere rouge (R) et infrarouge (IR) d’une
face, avec un photorécepteur (phototransistor) de type BPX43 dans I’autre face, au niveau du

laboratoire Génie Biomédicale, Université de Tlemcen.
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Source
d'alimentation *
LEDs R-IR
—
F
Electronique Ir —A A
< Photo-detector

associee
i

Figure 30 Schéma bloc du capteur photopléthysmographique.

Le capteur émet des signaux lumineux par deux diodes, et regoit 1’amplitude
lumineuse pergue au niveau d’un phototransistor située de I’autre c6té du tégument analysé

(doigt) puis détecte 1’absorbance de ces ondes par I’hémoglobine sanguine.

Cette technique permet I’enregistrement des modifications de volume et donc de
pression intervenant dans une zone vasculaire. Elle utilise la réflexion cutanée de la lumiere

infrarouge au niveau des plexus veineux intradermique.

Au niveau de I’oxymétrie de pouls elle permet d’analyser la vascularisation distale par
I’indice de perfusion périphérique (Chapitre 1), et distingue la composante pulsatile (sang

artériel) du non pulsatile (tissus et sang veineux).

L’hémoglobine qui se charge en oxygene lors des phases d’inspiration devient de
I’oxyhémoglobine (HbO,). Cette derniére absorbe plus de lumiere infrarouge que de lumiere
rouge. Inversement, I’hémoglobine désoxygénée, la dés oxyhémoglobine (Hb) absorbe plus

de lumiére rouge et laisse passer plus de lumiére infrarouge (Fig. 2.12) 2" 1%,
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Figure 31 Absorption de la lumiére par I’hémoglobine. Deux longueurs d’onde sont retenues pour
former la saturation pulsée en oxygeéne : L’HbO2 absorbe plus dans les longueurs d’ondes
Infrarouge (850 a 1000 nm) que I’Hb qui absorbe plus dans le spectre des longueurs d’ondes du
Rouge (600 a 750 nm).

Le capteur émet une lumiére rouge dont la longueur d’onde est fixée a 660 nm ainsi
qu’une lumiére infrarouge dont la longueur d’onde est fixée & 940 nm (Fig. 2.12) "9 C’est
la partie non-absorbée de la lumiére que va relever la photodiode, transcrivant ainsi les
variations du flux sanguin entrainées par les rythmes de diastole et systole du cceur 27 La
partie du signal absorbée qui fluctue (Fig. 2.13) " 1 est engendrée uniquement par les

variations de volume du sang artériel [°*],
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Figure 32 Composantes décrivant un signal photopléthysmographique. La partie variable traduit
I’absorption de lumiére engendrée par le sang artériel pulsé. La partie continue traduit 1’absorption
engendrée par les tissus et le sang veineux.
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Des opérations mathématiques sur les signaux formes par la réflexion des lumieres
rouge et infrarouge sont nécessaires pour séparer 1’amplitude de la partie pulsatile (AC) de
I’amplitude de la composante continue (DC) (fig. 2.13). Cette derniére est engendrée par le
sang artériel non-pulsatile, les tissus et le sang veineux. Un processus de normalisation, le
ratio des ratios, est calculé pour annuler les variations d’intensité de la partie fixe (équation
2.8) 1% Cette composante peut étre trés variable d’un individu & 1autre et peut également
dépendre de I’endroit ou le capteur est placé ). Ce rapport est calculé selon la formule

suivante :

AC roug
R _ /DC rouge
IR~ AC infrarouge

r= (2.8)

/DC infrarouge

Cette méthode basée sur la photopléthysmographie présente un avantage particulier :
la mesure de la saturation artérielle est non-invasive et ne nécessite que la mise en place de
deux composants électroniques de base. Les prises s’effectuent généralement au doigt ou a

I’oreille du patient (o8],

La saturation en oxygene est une mesure donnée en pourcentage, la moyenne pour un
sujet sain est comprise entre 95 et 100 % . On parle d’hypoxémie lorsque la saturation
tombe en dessous de 90 %. Le fonctionnement des organes comme le cceur ou le cerveau est

compromis lorsque la saturation en oxygene diminue et passe sous les 80 %.

2.3. Capteur du signal PTG

Les techniques d’enregistrement des variables respiratoires ont beaucoup évolué, en
particulier au cours des derniéres années, conduisant aux développements de techniques
moins contraignantes qui apportent des informations suffisamment précises pour répondre a

des questions diagnostiques plus variées 4.

Le domaine de l'invention concerne un spirographe destine a la mesure de la respiration
d'un patient, comportant un capteur de la capacité respiratoire lors d’un cycle respiratoire et
un dispositif de traitement des mesures fournies par le capteur. Le capteur, il est de débit du
type pneumotachographie a pression différentielle et le dispositif de traitement des mesures

comporte un ensemble électronique d'amplification et de numérisation.
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2.3.1. Capteur a pression différentielle
La mesure de débit respiratoire, réduite a la mesure des différences de pression AP du gaz
respirée qui apparait entre deux points situés en amont et en aval de I'étranglement du conduit

est donc réalisée par un capteur de pression différentielle.

Dans notre cas le capteur de débit respiratoire peut se faire en plusieurs étapes :
-Transformation du débit respiratoire en une pression différentielle.
-Transformation de la pression différentielle en la déformation mécanique d’'une membrane.
-Transformation du déplacement mécanique en un champ magnétique variable a 1’aide d’une
matiere ferromagnétique.
- Transformation du ce champ magnétique en une grandeur électrique via un circuit

électronique associé, ce circuit est présenté en détail dans le chapitre 3.

La figure 2.14 illustre un schéma représentatif du principe de mesure de signal PTG

réalisée dans notre thése.

Membrane

Bobine électromagnétique

Electronigue

2 i associé [I:>
! —'—/%'7 ‘] ._-}-; Air expiré : E Temps ——»
/’/’:
,"ﬂ Membrane  Embouchure
'
‘ -

Figure 33 Schéma représentatif de capteur respiratoire PTG a pression différentielle.

Le principe de conversion du débit d’air respiratoire en une tension électrique, est
d’utiliser un fluxmeétre a pression différentielle (Fig. 2.14). Il s’agit de créer au sein de la tube
une membrane localisée de la section (ou constriction) qui engendrera une différence de

pression statique (P; et P,) dont la mesure nous permettra d’en déduire le débit.

Dans notre cas nous utilisons le capteur pneumotachographique, qui consiste a mesurer

la différence de pression entre deux points d’un écoulement laminaire et qui utilise la loi de
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Poiseuille °° 2 selon laquelle le débit est proportionnel & la différence entre les deux points

de 1’écoulement.

D = k. AP (2.9)

AVec :

4

_mR
K estun constant = oL

R : diamétre de conduit cylindrique.

L : longueur de conduit cylindrique, entre les deux points P; et P,.
M : la viscosité de 1’air respireée.

D : le débit volumique.

AP : le gradient de pression.

La méthode consiste a utiliser deux tubes soumis a la pression dans deux endroits
différents a l'intérieur la conduit cylindrique. Une membrane située a 1’intérieur d’un circuit
magnétique a reluctance variable se déplace au rythme de la variation AP c'est-a-dire en

fonction du débit d’écoulement d’air généré par la respiration (Fig. 2.14).

La reluctance variable du circuit magnétique dépend du déplacement de la membrane
entraine une variation de I'inductance qui dépend de AP et qui est une fonction non linéaire de
débit respiration. Un circuit de conditionnement associer permettra de transformer la

différence de pression AP en grandeur électrique (un flux d’induction magnétique variable).

Cette technique a bien sir I’avantage de fournir une mesure quantitative des débits d’air
ventilés, d’identifier et d’analyser la limitation inspiratoire de débit. Son inconvénient majeur
est qu’elle impose I’utilisation d’un masque naso-buccal, et donc représente une contrainte

relativement importante pour les enfants le sujet endormi.

Un circuit électronique de traitement analogique de signal respiratoire, comportant
I’amplification, filtrage et en fin la numérisation et la transmission (voir le Chapitre 3et 4).

Une image réal de notre capteur et conditionneur est représentée dans la figure 2. 15.
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Figure 34 Image réal de notre capteur PTG a pression différentielle.

2.3.2. Effet inductif
Lorsqu’un conducteur se déplace dans un champ d’induction fixe, il est le siége d’une

force électromotrice proportionnelle & sa vitesse de déplacement 22,

Ces capteurs comportent des enroulements de mesure traversés par un flux d’induction
magnétique fonction du mesurande. Le mesurande peut étre une position, un déplacement

lineaire ou angulaire (déplacement de membrane dans notre cas).

Certains de ces capteurs font jouer le coefficient d’auto-induction d’une bobine traversée
par un courant alternatif. Lorsqu’un courant quelconque, d’intensité i, parcourt un circuit
placé dans D’air loin de toute masse de fer, il crée dans I’espace environnant un champ

magnétique dont ’intensité B est proportionnelle & i [’®!.

L'inductance (L) de ce capteur est :

__ BONA
X0

L (2.10)

Ou

Mo : perméabilité magnétique du vide.
N : nombre de spires.

A : l'aire de I'entrefer.

Xo : distance de départ de I'entrefer.
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La variation du flux dinduction magnétique dans un circuit électrique induit une
tension électrique. Lorsque le flux magnétique augmente par exemple, le courant qui circule

dans la bobine augmente aussi et crée une tension électrique équivalant a la borne de bobine.

Les capteurs inductifs produisent a l'extrémité de leur téte de détection un champ
magnétique oscillant. Ce champ est généré par un matériau ferromagnétique, lorsqu’il est
soumis a I’excitation électrique. Lorsqu'un objet metallique pénétre dans ce champ, il y a
perturbation de ce champ puis atténuation du champ oscillant, cette variation est exploitée par

un amplificateur qui délivre un signal de sortie, de nature électrique (tension ou courant) ™.

CONCLUSION

Dans ce chapitre, nous avons présenté les principes physiques de fonctionnement des

différents capteurs utilisés dans le cadre de notre thése. Dans le chapitre suivant, nous
présentons 1’implémentation des circuits électroniques réalisés permettant d’effectuer les
opérations de traitement du signal analogique, ainsi que, les principaux étages électroniques

permettant la mise en forme des signaux issus des différentes capteurs.
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o)

CHAPITRE III

L’électronique analogique concerne la partie consacrée aux traitements des
grandeurs qui varient continilment en fonction du temps. Dans ce chapitre, nous
présenterons tous les circuits électroniques associées aux capteurs dédiées de la mise

en forme des signaux physiologiques que nous avons réalisés dans cette these.
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Chapitre 3

CONCEPTION ET REALISATION DU DISPOSITIF

INTRODUCTION

Le principe le plus classique d’une mesure physiologique consiste a capter, amplifier,

mettre en forme et visualiser les variations de grandeurs physiologiques issues du corps

humain.

Dans ce chapitre nous détaillons le fonctionnement des différents étages électroniques
associés aux capteurs, ECG, PPG et PTG que nous avons réalisés dans ce travail. Cette étude
est menée a travers la conception et la réalisation des différents circuits proposés pour réaliser

notre dispositif.

1. ELECTRONIQUE ASSOCIEE AUX CAPTEURS

L_a mise en forme du signal ™ est une chaine de mesure qui comporte un certain nombre

de composants électroniques, permettant le traitement analogique de signal (amplification,
filtrage, adaptation d’impédance, linéarisation...). C’est ce que nous appelons 1’électronique
associee aux capteurs. Apres la mise en forme nous ramenons les signaux en sorties des
différents circuits électroniques a un niveau compatible pour étre connecté a une carte
d’acquisition pour la Conversion Analogique Numérique (CAN, ADC en Anglais) et la

transmission de données qui sera traitée en chapitre 4.

1.1. Electronique associée aux électrodes d’ECG

Le signal électrocardiographique issu des électrodes est de trés faible niveau (quelques
mv), contaminé par des bruits de différentes natures, un étage d’amplification et d’autre de
filtrage sont alors indispensables. En fait cette amplification ne doit concerner que le signal

utile. Ceci implique qu’un circuit de mise en forme est incontournable.

A travers le schéma bloc (Fig. 3.01) deux grandes parties se distinguent, partie des

¢lectrodes et partie d’amplification différentielle.
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Figure 35 Schéma bloc du systéme réalisé ECG.

Chaque paire des électrodes mesure la différence de potentiel ionique entre leurs
points respectifs d’application sur la surface du corps %, Le potentiel détecté est amplifié &
I’aide des amplificateurs de hautes performances (gain, linéarité, différentialité¢, minimum de

bruit de fond et taux de réjection en mode commun tres élevé).

Les signaux captes au niveau des électrodes étant particulierement perturbé, des filtres
analogiques ® % sont souvent nécessaires pour éliminer tout bruit situe a ’extérieur de la

bande utile afin de constituer le signal ECG.

L’amplificateur d’instrumentation ™®7 est utilisé pour mesurer de petites tentions
différentielles, superposée sur une tension en mode commun de taille souvent beaucoup plus
grande. La particularit¢ d’un amplificateur d’instrumentation est qu’il amplifie la tension de
mode différentielle sans amplifier la tension de mode commun. Il consiste a utiliser un
montage amplificateur avec plusieurs amplificateurs opérationnels qui maximise le rapport de

I’amplification du mode différentiel par rapport a ’amplification de mode commun.

Le faible signal électrique est dirigé sur une longue ligne, susceptible de capter du
bruit électrique produisant a son tour différentes tensions en mode commun. L’amplificateur
d’instrumentation branché a I’extrémité de cette ligne doit amplifier le faible signal du
détecteur et rejeter I"amplitude élevée de la tension commune °4. On définit la tension de
mode commun (Vmc) comme étant la tension commune a deux entrées d’amplificateur v; et
V, et qui ne contient pas d’information. D’aprés ce que 1’on vient de dire, la tension de mode

commun s’exprime par 1’équation (3.1a) :
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_V1+V2

Vmce = - (3.13)

La tension de mode différentiel se calcule par 1’équation (3 .1b) M7:

Va=Vi-Vz (3.1b)

La tension Vmc (tension de mode commun) est commune a v et vy, elle peut étre trés
supérieure a Vd (tension différentielle de mesure). Faire une mesure de bonne précision
revient a éliminer ou rejeter cette tension de mode commun de maniére a extraire la tension
vy tout en étant indépendant de Vmc. Cette tension de mode commun peut avoir plusieurs
origines comme : 1’alimentation, tension de mode commun de masse, et tension de mode

commun de perturbations %%,

Le paramétre mesurant I’habileté d’un amplificateur a rejeter ces signaux en mode
commun est appelé taux de réjection en mode commun, en anglais (CMRR) (Common Mode

Rejection Ratio) 7.

CMRR = 24 (3.2)
Amc

Une valeur trés élevée de CMRR indique un gain différentiel A4 élevé et un gain en

mode commun An faible.

Pour augmenter CMRR, il faut :
e présenter des entrées a impédance trés grande pour éviter de délivrer des tensions
différentes sur les deux entrées.

e symeétriser les deux voies pour traiter identiquement 1’amplification des deux entrées.

Nous avons réalisé notre amplificateur d’instrumentation a base de quadruple LM324
pour la realisation électronique de 1’amplificateur ECG (Fig. 3.02). Le LM324 possede
quatre amplificateurs opérationnels sur la puce, ce qui réduira la taille et la quantité de fils

nécessaires a la construction du circuit.
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Figure 36 Schéma électrique de détection d’ECG.

Les électrodes de mesure d’ECG sont dirigées vers les entrées 3 et 5 de
I’amplificateur LM324 pour amplifier les potentiels de la dérivation choisie. Le gain en mode

différentiel est fixé par la résistance R;.

Le gain et la réponse en fréquence sont deux caractéristiques trés importantes a
prendre en considération lors de la conception d’amplificateur d’ECG. Un autre facteur aussi
important :  le premier étage a savoir le pré amplificateur, il doit étre a faible bruit, couplé
directement aux électrodes, sans capacité en série pour améliorer en basse fréquence, il doit
étre a faible courant de polarisation, avec une impédance d’entrée trés grande et un gain

faible.

Sachant que le signal parasite & 50 Hz d’une amplitude bien plus forte que le signal du
ceeur, il faut pour relever I’ECG un amplificateur ayant une amplification de mode commun
la plus faible possible. Ce circuit a une impédance d’entrée et un rapport de rejection en mode

commun tres grand.
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Upa, U, Upcet Ugp constituent un amplificateur de type LM324. Un rapport de
réjection en mode commun élevé (supérieur a 100dB) est obtenu en utilisant ce type des
amplificateurs %) Les amplificateurs Up.a, Uyg, Uic représentent le préamplificateur de

détection d’ECG et Uy.p réalise premier étage d’amplification.

La capacité C, de 47uF et la résistance R de 1KQ constituent un filtre passe haut
laissant passer les fréquences supérieures a 0.05Hz. U, est un amplificateur non inverseur de
gain fixée par un rapport de deux résistances externes Ri4, Ris, la tension de sortie et la
tension d’entrée sont en phase et I’amplification est toujours supérieure a 1’unité. Les
résistances RV; et Ryz reliées a I’entrée non inverseur sont utilisées pour équilibrer les

courants de polarisation.

Les conditions d'enregistrement d'ECG font que le signal est nécessairement bruité
par des processus autres que cardiaques. Ces perturbations peuvent étre d'origine
physiologique (peau, muscle, respiration, ...) ou environnementale (courant de secteur,

perturbations électromagnétiques, placement de 1'électrode, ...).

Pour permettre une acquisition du signal ECG, on doit d’abord passer par une
procédure de filtrage analogique du signal. Le filtrage d’un signal électrique ™% est
I’opération qui consiste a séparer les composantes spectrales de ce signal selon leurs

fréquences.

D’une maniére générale, on peut considérer un filtre comme un circuit qui apporte
une modification de I’amplitude et ‘ou’ de la phase des composantes spectrales d’un signal.
Le filtre est donc un sélecteur de fréquence et la bande de fréquence transmise s’appelle la
bande passante du filtre. Ce filtrage permet la réduction des bruits causés par différents
artéfacts %, La figure 3.03 % jllustre les différents artéfacts a filtrer pour obtenir un tracé

d’une meilleure qualité de signal ECG.

A ce niveau un filtre réjecteur de type Twin T passif est introduit pour éliminer la
fréquence 50 Hz de secteur. Un ajustement du zéro est aussi disponible pour positionner le

signal sur I’écran d’enregistrement.

Us est un amplificateur non inverseur en montage suiveur utilis€ pour 1’adaptation

d’impédance entre ce circuit de mise en forme de signal et la carte d’acquisition. A la sortie

74



Chapitre 03 [Conception et réalisation du dispositif]

finale de ce circuit électronique nous avons ramené¢ un signal ECG d’une seule dérivation a

une amplitude d’environ 2V.

P L WWMW |

a. Altération causée par un PaceMaker c. Interférences dues a la tension musculaire

| \ \ \‘ %

Al f A

b.  Altération causée par les mouvements des cébles d. Interférence dues a la présence de tension d’alimentation
(50Hz)

Figure 37 Différents artéfacts a considérer durant la phase de filtrage analogique.

Le praticien qui analyse I'ECG peut alors étre géné par la présence de bruit : dans le cas
ou par exemple il recherche l'existence d'un rythme sinusal normal et qu'il cherche la
présence de I'onde P précédant I'onde R, I'onde P qui est de faible amplitude, peut étre noyée
dans le bruit. De la méme maniere, une trop forte variation de la ligne de base (Fig. 3.03b)
[150]

peut empécher de discerner une anomalie de type sur- ou sous-décalage du segment S-T

par exemple.

» Parmi les types de bruits observables sur un ECG, on peut citer:

e Ladérive de la ligne de base:

On appelle ligne de base la ligne isoélectrique du cceur, elle correspond au tracé qui serait
observé sur un ECG si le coeur n'avait aucune activité électrique. La figure 3. 03b montre un

exemple de dérive de ligne de base sur un ECG.

Lorsque I'ECG est effectué en cabinet, ou pendant les périodes d'enregistrement nocturne,

cette ligne est le plus souvent horizontale car le patient n'effectue aucun mouvement et le
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signal est peu perturbé par le bruit extérieur. En revanche, pendant la journée, lors d'un
enregistrement ambulatoire (Holter) ou a l'effort, les mouvements du patient modifient les
positions relatives des électrodes, de sorte que cette ligne présente un tracé ondulatoire. La
ligne de base est un type de perturbation physiologique ™ due & différents facteurs tels que,
la ventilation pulmonaire, la sudation (qui modifie I'impédance du contact peau-électrodes),
ou encore les mouvements intempestifs du patient qui peuvent provoquer des ruptures
occasionnelles du contact peau-électrodes. Les composantes fréquentielles de la dérive de
ligne de base sont habituellement inférieures & 0.5 Hz et limitées & 2 Hz *°%,

Cependant, durant un test a l'effort, le patient respire plus amplement et fait des
mouvements du tronc et des membres supérieurs, ce qui se traduit par une augmentation des
composantes fréquentielles de la dérive de ligne de base °%. Ainsi, ses composantes peuvent
se retrouver dans la méme bande fréquentielle que les ondes P ou T.

e Interférence d'un signal a 50 Hz:

Les sources principales de ces interférences proviennent du réseau de distribution
électrique (signal a 50 Hz voire 60 Hz dans certains pays) et des rayonnements
électromagnétiques environnants. Un exemple d'ECG altéré par ce type de bruit est illustré

par la figure 3.03d.

Ce type de perturbation est difficilement évitable, malgré un blindage des cables reliés
aux électrodes. Ce type de perturbation se révéle encore plus génant lorsque le signal orignal
ECG est micro-volté (patients agés ou obeses, ...). Ce type de bruit peut rendre I'analyse de

I'ECG tres problématique en ce qui concerne la détection des débuts et fins des ondes.

e Interférence d'origine électromyographique (EMG ou musculaire):

Ce type de bruit correspond & un type d'interférence d'origine biologique ™. La figure
3.03c montre que des mouvements du patient peuvent altérer le signal d'ou une difficulté dans
les cas d'examens ou les sujets ne restent pas immobiles (jeunes enfants, parkinsoniens, ...).
Ce bruit de I'EMG se présente de facon chaotique et ses composantes fréquentielles se
retrouvent dans toute la bande passante d'intérét, chevauchant alors la bande fréquentielle de
I'ECG %Y. En condition d'enregistrement & I'effort, le niveau de ce bruit augmente et peut se

présenter sous la forme de bouffées de bruit.
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e Autres types de bruit:

La présence d'un stimulateur cardiaque (PaceMaker; Fig. 3.03a) dans les cas de
resynchronisation cardiaque et les artefacts fréquents dus aux mouvements du corps ou des
cables relies aux électrodes sont des bruits fréquents, notamment sur les enregistrements

Holter 59,

1.2. Electronique associée au capteur PPG

Aprés I’étude de principes physiques d’interaction tissue-lumiere décrit a travers les
propriétés optiques du sang humain et I’étude descriptive de la conception du dispositif a
réaliser, dans les chapitres précédant, une étude de différentes phases de réalisation pratique

d’un prototype photopléthysmographique est présentée dans cette partie.

Aujourd'hui, les photopléthysmographe de fagon générale existent dans chaque unité de
soins intensifs, bloc chirurgical et dans beaucoup de salles de secours. Ils sont congus
globalement en utilisant le schéma bloc ci dessue (Fig. 3.04)

Sonde N Circuit de mise en forme L, Circuit A/D N E/S R Systeme d'affichage et de traitement

Figure 38 Schéma bloc général d’un photopléthysmographe.

Il est constitué des parties suivantes:

- La partie sonde regroupe la source lumineuse et le photodétecteur (voire le Chapitre 2
pour les détailles).

- Un circuit de commande des capteurs a 1’état de deux sources lumineuses (R et IR).

- Circuit de mis en forme.

- Circuit CAN (Conversion Analogique Numérique)

- E/S (systéme d’entrée/sortie)

- Systéme d’acquisition et de transmission (Chapitre 4).

Nous présentons le circuit électronique de conditionnement du signal (mise en forme)
dans la figure 3. 05 pour le capteur a lumiére d’une seule longueur d’onde IR et le circuit de

la figure 3.06 pour le capteur a deux sources lumineuse R et IR.
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1.2.1. Montage électronique pour le capteur a LED-IR
La partie de mise en forme du signal PPG contient touts les composants nécessaires pour

avoir un signal lisible et capable de refléter la grandeur physiologique a analyser.
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Figure 39 Montage électronique pour un capteur PPG a LED infrarouge.

Parce que le signal recu du capteur est de trés faible amplitude, il faut I’amplifier a un
niveau compatible (quelques volts) avec les parties d’acquisition, transmission et affichage.

L’opération d’amplification est réalisée a travers un étage d’amplification en utilisant
100

I’amplificateur opérationnel TLO71, avec un gain Ay;= l+§—: =1+ - = 101 .

Compte tenu que 1’étendue fréquentielle du signal PPG est de 0,5Hz & 2Hz il est clair
qu’une telle bande est susceptible d’étre affecter par différents bruits tel que I’influence du
réseau, bruit des composants et mouvement du patient. Il est alors nécessaire de filtrer ce

signal pour améliorer le rapport signal/bruit.

L’opération de filtrage est réalisée a travers 3 différentes structures de filtres en cascade :

- Un filtre passe haut ! RC de fréquence de coupure fc =0,72Hz (R, =22KQ ; C; =10
uF).

- Un amplificateur a bande passante pour limiter les hautes fréquences.

- Un filtre actif passe bas congu en utilisant I’amplificateur U, avec ajustement du
composant continu en utilisant RV».

La frequence de coupure de ce filtre est :

1

Fc =
2mR8C4

(3.3)
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1.2.2. Montage électronique pour le capteur a deux LED-R et IR
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Figure 40 Montage électronique pour un capteur PPG a deux LEDs R et IR.

1.2.2.1. Circuit de commande
La premiére partie du circuit électronique (Fig. 3.06) présente un circuit de pilotage pour

géneérer les signaux de commande qui sont des signaux électriques carrés permettant de
basculer ’alimentation des LEDs R et IR qui s’allument alternativement pendant une durée
de 10s. Deux signaux lumineuses sont obtenus a des longueurs d’onde différentes

correspondant au couleur R et IR.

Ce circuit est réalisé & base du microcontrdleur Pic 16F84A de Microchip M 111 | es
deux transistors Q; et Q. de type 2N2219 1) sont utilisés comme interrupteurs pour mettre
les LEDs en état de marche ou d’arrét.

Le microcontroleur génere un signal carré d’une période de 10s pour 1’état marche et de
10s pour I’état d’arrét. Nous obtenons des LEDs qui sont tour a tour mises en état de marche

et état d’arrét toutes les 10s.
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La partie suivant de programme représente le programme principal implémenté dans le
PIC 16F84A pour ce faire.

;================= Programme principal

Start bsf STATUS, RPO; select bankl
movlw B'00000000"
movwf TRISB ; programme tous les bits du bort B en sortie

clrf PORTB
movlw B'00000111' ; mode timer, prédiviseur pour TMRO, div=256
movwf OPTION REG
MOVLW B'11111111'; Mets in W le nombre FFh
MOVWE COUNT 1; Mets W en COUNT 1
bcf STATUS,RPO ; select bankO
movlw B'10100000" ; autorisation Interruption TOI
movwf INTCON
movlw B'10000000"
movwf PORTB
movlw B'11101000' ; initialise CTR pour le premier passage
movwf CTR

comf PORTB; changer 1'état de la LED

CALL DELAY; Routine de retard
movlw B'10000000"
movwf PORTB

Loop goto Loop ; le PIC reste planté ici et n'en sort que
pour aller

; executer une interuption due au débordement de TMRO

;*** Routine de retard Ak Ak khkhkhhhkhhkhkhkkhkhkhkhrhrhrhkhkkhkhkkhhkhkdrrrrhkhkhkhkk%
DELAY DECFSZ COUNT 1,1 ; Décrémente COUNT 1

GOTO DELAY ; Si ce n’est pas 0, aller a DELAY
End
Ce programme permet de clignoter 2 LED connectées sur deux sorties du port B. La

temporisation permettant d'ajuster la fréquence obtenue en comptant les débordements du
Timer TMRO a l'intérieur de l'interruption TOl ; TMRO est utilisé en Timer avec un
prédiviseur de 256. En comptant 30 débordement on obtient une temporisation de 10s avec
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une horloge quartz de 1MHz. Dans ce cas la partie sonde regroupe les sources lumineuses R
et IR et le photodétecteur. Le phototransistor détecte les variations d’intensité lumineuse soi
rouge soi infrarouge et les transforme en un courant électrique. Le tout est empaqueté dans un

boitier convenablement congu (forme et dimension).

1.2.2.2.  La mise en forme
Le filtre passe haut RC de fréquence de coupure 0.72Hz (C4 = 10uF et R;= 22KQ) est

utilisé pour éliminer la partie DC issu de I’alimentation de circuit. Le gain du premier

amplificateur est égal a 101(A=1+ % =1+ g = 101). Cela permet d’amplifier les

signaux de faible amplitude de I’ordre de quelques millivolts issus de phototransistor. Le
signal sera appliqué a un deuxiéme amplificateur lié & un potentiometre RV; permettant de
contréler son gain. Le troisiéme étage congu avec le circuit intégré LM324 (Annexe 1) permet
d’implémenter une amplification en montage amplificateur non inverseur et de réaliser un

filtre de type Twain-T actif réglable par RV», pour éliminer le bruit du secteur (50Hz).

Le dernier étage est un montage suiveur destiné a 1’adaptation d’impédance et au
réglage de la composante continue. A savoir qu'il sera capable de se comporter comme une
source de tension. Cela est utile lorsque qu'en entrée vous appliquez une tension ayant un

faible pouvoir de support de la charge. On parlera ainsi d'étage "tampon™ ou "buffer".

A la sortie J; nous constatons que I’amplitude du signal d’absorption dans 1’infrarouge
(PPG-IR) est quasiment le double du signal d’absorption dans le rouge (PPG-R), et les deux
signaux avec une fréquence environ de 1Hz si nous sommes en présence d’un sujet sain (voir

les résultats dans le Chapitre 05).

L’enregistrement de signal PPG-IR, représentatif de la saturation pulsée en oxygéne
de I’hémoglobine (HbO,), I’enregistrement de signal PPG-R, du méme sujet, représentatif de
I’hémoglobine réduite (HbR), le rapport mathématique entre les deux signaux rouge et
infrarouge délivre la saturation pulsée en oxygene. Ce rapport est calculé selon la formule de
I’équation 2.8 (Chapitre 02).

1.3. Electronique associée au capteur PTG
L’infime déplacement d’air induit a chaque fonction respiratoire (l’inhalation et
I’expiration d’air), est détecté puis transformé en un signal électrique a I’occasion d’un

transducteur (Chapitre 02). Dans cette partie nous étudions le circuit eélectronique destiné au

81



Chapitre 03 [Conception et réalisation du dispositif]

conditionnement d’un signal respiratoire pour realiser un moniteur de respiration en vue de

détecter la variation du rythme de respiration et les capacités pulmonaires.

Le circuit de la figure 3.07 assure le traitement analogique du signal respiratoire. Le
premier étage de ce circuit congu avec 1’Uz.4 (TLO84) (Annexe 2), représente un oscillateur
pour générer les deux signaux d’excitation du transducteur. Le type d’oscillateur utilisé dans
ce schéma est un oscillateur & pont de Wien ™!, Nous allons tout d'abord faire apparaitre la
structure générale d'un oscillateur quasi-sinusoidal en identifiant I'amplificateur et le filtre
sélectif. Ceci étant fait, nous verrons la condition & vérifier pour que les oscillations
apparaissent. Nous pourrons alors calculer les principales grandeurs attendues (fréquence et

amplitude des oscillations notamment).

Dans sa zone de fonctionnement linéaire, I'amplificateur a un gain Hi=1+R2/R1 (pour
I'¢tude du démarrage, ce gain sera suffisant), pourvu que 1’oscillation se passe dans la bande
passante de 1’amplificateur. Cependant la tension de sortie de lI'amplificateur est limitée a la
plage [-Vcc, +Vcc). Le filtre de retour est un filtre passe bande ! dont la fonction de transfert

est représentée dans 1’équation (3.4) :

R

-V T+R.C.P R -1
H = — = = - == 34
2(P) =y T+ Rt =5 R+R+RZCP+R+—  3+RCPHr (3.4)
La fonction de transfert complexe (en jo) de chaine de retour s’écrit [118] .
. —Ve -1
H; jo) = — = ——— (3.5)

Vs 3+j(RCw —ﬁ)

Un systéme bouclé du type décrit dans notre exemple est instable lorsque l'un des
poles de sa fonction de transfert en boucle fermée a une partie réelle positive. Ces poles sont

les solutions de I'équation (3.5) :
H1.H2(p) = -1 (3.6)

En appliquant les conditions d’oscillation au montage d’oscillateur a pont de Wien, le

module du gain doit étre egal a "1" et le déphasage est alors de £180. Le produit (Hi.H,), de
la chaine directe et de retour pour le montage oscillateur est alors 18 ;

. . . R1+4R2 -1
H(JO‘)) = Hl(_]("))'HZ(JO‘)) = R1 ) 3+j (RCw _L)
RCw

(3.7)

82



Chapitre 03 [Conception et réalisation du dispositif]

Le déphasage de 180 implique que la partie imaginaire RCw - $= 0, d’ou la valeur

de la fréquence d’oscillation suivante :

1
2nRC

(3.8)

L=

, . . s me 41w ., R1+R2
A cette fréquence d’oscillation fp, le module H(jo) doit étre égal a 1 soit R+1 =

3, d’ou la condition : R, = 2R;. En pratique, la condition précédente sera R, > 2R; de fagon a

ajuster le gain et obtenir des oscillations.

A +12 +l§
, J5 U3
& Ri6 I
E ??m:u 1 SEANSLE _F
I COWN-EL
g J1
R oy 1
B COWN-SL
W —
Az = A
AESaR,
R2

R1-LE2
100k

Sw 02 501
meoE | DCDDE

Figure 41 Circuit électronique d’un respirateur a pression différentielle.

Nous avons obtenu a la sortie de I’oscillateur un signal sinusoidal de fréquence
F=1KHz, et d’amplitude 1V créte a créte. Pour pouvoir exciter les matériaux ferromagnetique

du transducteur, nous devons amplifier ce signal entre -12V et +12V. Pour ce faire, nous

100k
10k

utilisons un amplificateur LM324 U; a du gain Ayia= (1+g) = (1+ )=11 (Annexe 1).

Donc nous avons vu a la sortie du cette ampli un signal sinusoidale de fréquence F= 1KHz et

d’amplitude 12V créte a créte.
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Pour limiter I’amplitude, nous avons introduit une non-linéarité au moyen de deux
diodes D;et D, téte-béche branchées en paralléle avec Rz. Les diodes réduisent le gain deés

que la valeur instantanée du signal aux bornes de R; dépasse 0,6 V.

Ui et Usc sont réalisés en suiveur et en inverseur successivement pour rendre les
deux signaux opposé en phase, au niveau des deux sorties 1 et 2 de J;. On remarque que la
tension de sortie d’Uj ¢ est inversée par rapport a la tension d'entrée (elle est multipliée par -1,
montage inverseur) et grace au choix de Rg et Ryp, On peut insérer un gain, on remarque aussi
sur ce schéma que I'entrée non inverseuse est reliée a la masse a traverse Ryo. L'alimentation
de ce schéma se fait de maniére symétrique (+12V, -12V), nous n'avons donc pas inséré de

composante continue a notre signal de sortie.

Les deux sorties 1 et 2 sont reliées avec les deux tétes de transducteur
ferromagnétique. Nous avons ramené le signal a travers ’entrée 3 de J; avec une faible

modification d’amplitude AA, représentant le débit d'air respiratoire. L’amplificateur Uj p est

R11 20k
) = (1+—)=21, pour

réalisé en montage non inverseur avec un gain Auvip= (14 T
amplifier le signal recueil et portant 1’information AA. La composant continue DC de sortie
d’amplificateur U;.p est ajusté a une valeur nulle a I’aide de filtre passe haut composer d’une

résistance Ry4 et d’un condensateur Cs.

Le montage composé de la diode Ds, la résistance Ris et le condensateur Cs
représentent un détecteur d’enveloppe, pour extraire 1I’information AA apporté sur le signal
ramenant du capteur. La détection d’enveloppe permet de démoduler un signal modulé en
amplitude avec porteuse conservée. Le circuit de base est formé d’une diode et d’un filtre

passe bas RC.

Si ’amplitude de signal modulant est suffisante pour pouvoir négliger dans un
premier temps la tension seuil de la diode, la diode qui est a 1’origine du redressement
élimine la partie négative du signal modulé. Pour chaque alternance positive, si 1I’amplitude
maximale de I’alternance est plus élevée que la tension aux bornes du condensateur Cs, celui-
ci commence par se charger, puis, dés que la tension maximale est atteinte, le condensateur se
décharge a travers la résistance Rys. La condition sur la constante de temps (t=RC) du circuit

pour que la détection se fasse correctement est [%%);

T E (3.9)
w0 wm
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Ou, mg et om sont respectivement les pulsations de la porteuse et du signal modulant.

Le dernier étage représente un filtre actif passe bas du premier ordre, le signal
démodulé AA, il sera amplifié par un amplificateur non-inverseur Uz dont la fonction de

transfert est donnée par la formule suivante 1%

Moy =lom 14— r1o (3.10)
Ve 14+j XR18XC6Xw '

Ou Ryg est la résistance placée sur la boucle de contre réaction et Rig la résistance de
I’entrée inverseuse reliée a la masse, telle que R15=10KQ et R1g=1KQ, donc nous obtenons la
fonction de transfert caractéristique d'un filtre passe-bas du premier ordre, elle-méme
multipliée par un gain fixé par les valeurs Rig et Rio. Le potentiométre RV est utilisé pour
régler la composante continue. Le filtrage analogique limite la bande passante du capteur et

évite ainsi la détérioration du rapport signal a bruit.

Aprés le traitement analogique, nous avons visualisé le signal représentatif de la

fonction respiratoire de I’ordre de 2V a la sortie de circuit électronique de figure 3.07.

La figure 3. 08, représente le schéma électronique complete de trois circuits réalises
pour la mise en forme de trois signaux ECG de I’activité électrique cardiaque, PPG de la
circulation volumique sanguine et PTG, représentatif de la fonction respiratoire. Le processus
de I’acquisition simultanée et la transmission des trois signaux ver le PC seront traités au

chapitre 4.
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Systeme de
numerisation

et de
transmission

—+

Figure 42 Circuit €lectronique complet de trois dispositifs réalisés d’ECG, PPG et de PTG.
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CONCLUSION

Nous avons examiné dans ce chapitre les principaux circuits électroniques

permettant le traitement analogique des signaux ECG, PPG et PTG a base des amplificateurs.
Les signaux issus de différents capteurs étant généralement bruités, nous avons utilisé des

circuits de filtrage analogique passif et actif a base d’amplificateur opérationnel.

Dans le chapitre suivant nous présentons en detail le systeme de numeérisation et de
transmission de ces signaux vers un poste informatique local via le protocole de

communication série RS232.
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O

CHAPITRE IV

o)

Les signaux analogiques ne peuvent pas étre envoyés directement a l'ordinateur,
ils doivent donc étre convertis en signaux numériques. Dans ce chapitre, nous
présentons la carte électronique utilisée pour la numérisation et la transmission des

signaux ver le PC.

nasralawdi@gmail.com
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Numérisation et Transmission de Données
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Chapitre 4
NUMERISATION ET TRANSMISSION DE DONNEES

INTRODUCTION

La transmission numérique consiste a faire transiter les informations sur le support

physique de communication sous forme de signaux numériques. Ainsi, les données
analogiques devront préalablement étre numérisées avant d'étre transmises. Ce chapitre est

consacré au systéme d’acquisition, numérisation et de transmission de données ECG, PPG et

PTG vers le PC.

2. ACQUISITION ET NUMERISATION DE DONNEES

En général, une plate-forme d’acquisition de données est composée d’un ou plusieurs

modules de capteur, d’une source d’énergie, d’un ou plusieurs circuits de traitement
analogique (circuits de capteurs), d’une carte d’acquisition (microcontrdleur intégré, parfois
processeur), d’une mémoire interne ou éventuellement externe et finalement I’interface

d’entrées/sorties.

L’information délivrée par le capteur est principalement analogique, 1’interface nécessaire
entre le monde analogique et le monde numérique est réalisé par des Convertisseurs
Analogique — Numérique (CAN, ou ADC pour Analog to Digital Converter en anglais) et des
Convertisseurs Numérique — Analogique (CNA, ou DAC pour Digital to Analog Converter
en anglais). Le role d’un CAN est de convertir un signal analogique en un signal numérique
pouvant étre traité par une logique numérique, et le réle d’'un CNA est de reconvertir le signal

numérique une fois traité en un signal analogique.

Dans notre cas le signal analogique est converti en un signal numérique a I’intérieur du
module electronique appelé CAN intégré dans le microcontréleur. Le circuit d’acquisition de
données sert a effectuer le multiplexage, 1’échantillonnage, I’ADC et la transmission des
données physiologiques vers un poste informatique locale. Toutes ces opérations sont

réalisées a I’intérieur d’un microcontréleur de type PIC16F876A programmable.
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La programmation des microcontréleurs est supportée par plusieurs langages de
programmation tel que : Mikro C for PIC % Mikro Basic PRO for PIC 24 HI-TECH C

for PIC %1 flow code 8. etc.

Dans notre thése nous avons opté le compilateur en langage assembleur ™4 MPLAB !
121 qui permet d'intégrer certaines routines en assembleur, ce choix est a la fois un choix

personnel et technologique.

L'assembleur est un langage dit bas niveau, c'est-a-dire que son fonctionnement est trés
proche du langage machine. Mais l'avantage du langage assembleur est de pouvoir gérer
jusqu'au moindre octet de mémoire et de toujours savoir quel code est exécuté par le
microprocesseur a un instant donné, 1'assembleur a aussi l'avantage d’étre rapide et de faible
volume. Le langage assembleur est tres proche du langage machine (c'est-a-dire le langage
qu'utilise l'ordinateur : des informations en binaire, soit des 0 et des 1). Il dépend donc
fortement du type de processeur 3. Il est donc nécessaire de connaitre un minimum le

fonctionnement d'un processeur pour pouvoir aborder cette partie 1%,

» Pourquoi utiliser I'assembleur

Pour faire exécuter une suite d'instructions au processeur, il faut lui fournir des données
binaires (souvent représentées en notation hexadécimale pour plus de lisibilité, mais cela
revient au méme...). Or, les fonctions en notation hexadécimale sont difficiles a retenir, c'est
pourquoi le langage assembleur a été mis au point. 1l permet de noter les instructions avec des

noms explicites suivis de parameétres.

Ainsi, puisque toutes les instructions que le processeur peut effectuer sont chacune
associees a une valeur binaire, on utilise une notation symbolique sous forme textuelle qui

correspond a chaque fonction, c'est ce que I'on appelle le langage assembleur.

Toutes les instructions ont une notation symbolique associée (fournie par le fabricant du
processeur). L'utilisation du langage assembleur consiste donc a écrire sous forme
symbolique la succession d'instructions (précédées de leur adresse pour pouvoir repérer les
instructions et passer facilement de lI'une a l'autre). Ces instructions sont stockées dans un
fichier texte (le fichier source) qui, grace a un programme spécifique (appelé
« I'assembleur ») sera traduit en langage machine % Voici par exemple a quoi peut

ressembler un programme en langage machine :
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Table 4 Exemple a quoi peut ressemblé un programme en langage machine.

Adresse de Instruction en Instruction en langage Commentaires sur I'instruction
I'instruction langage machine assembleur
0100 Al10110 MOV AX, [0110] Copier le contenu de 0110 dans le
registre AX
0103 03060112 ADD AX, [0112] Ajouter le contenu de 0112 a4 AX et
mettre le résultat dans AX
0107 A30114 MOV [0114], AX Stocker AX a I'adresse mémoire 0114

2.1. Structure d’'une chaine de mesure

Une chaine de mesure comporte :

» Une source d’information (le patient dans notre cas).

» Les capteurs capables de transformer I’information physiologique en une grandeur

électrique (Chapitre 2).

» Les circuits de mise en forme réalisant les fonctions d’amplification, de filtrage, de

conditionnement de signal etc. (Chapitre 3).

» La carte d’acquisition des données proprement dite permettant 1’interfagcage homme

machine.

» Un support logiciel réalisant 1’acquisition, transmission, |’affichage, le traitement des

données conformément a un protocole de communication.

Les phases de traitement des signaux dans une chaine d’acquisition suit le synoptique de

la figure 4.01. Le traitement analogique des trois signaux est détaillé dans le chapitre

précédent. Ce chapitre est destiné a I’étude de la carte d’acquisition des données.

Le schéma bloc du dispositif qui a eté realise est donné sur le schéma bloc ci-dessous :

@ Circuit ECG

Circuit PPG §> Filtre anti-

repliement

Circuit PTG

§> Multiplexage CAN

AV

D> Ticwos

Liaison
RS232 §> PC

Microcontréleur

3

Carte d’acquisition

Figure 43 Schéma bloc de structure d’une chaine de mesure.
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2.2. La carte d’acquisition

La carte d’acquisition des données comporte un microcontrleur de type PIC16F876A,
programmé pour effectuer toutes les opérations de multiplexage, d’échantillonnage, de
quantification, de CAN et de la transmission des données vers le PC sous protocole de
communication série RS232, d’un filtre analogique dit filtre anti-repliement et d’un circuit

électronique pour la conversion des niveaux logiques TTL/CMOS.

2.2.1. Filtre anti-repliement

Avant d’échantillonner le signal analogique, on peut étre amené, si le spectre du signal est
large, & utiliser un filtre anti-repliement M1, 11 s’agit d’un filtre passe-bas qui permet
d’atténuer le signal de maniere & avoir, a la fréquence égale a la moitié de la fréquence
d’échantillonnage, une valeur du signal inférieure a la dynamique (quantum) du convertisseur

analogique-numérique qui suit 1’échantillonnage.

De cette facon, on évite le repliement du spectre en bande de base (Fig. 4.02). Ces filtres

sont donc placés avant 1’échantillonnage du signal analogique =

Ggg (f= 0.5 ;) = 20 log (ﬁ) (4.1)

Ou: Ggg est le gain en décibel, f la fréquence du signal a échantillonner, f. la
fréquence d’échantillonnage, q est un quantum (voir le paragraphe de quantification) et Vi

représente la tension de référence de la CAN.

4 Gam (dB)

60 dB

=
[l
A

Figure 44 Exemple d’une réponse d’un filtre anti-repliement.
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Pour toutes les fréquences supérieures a la moiti¢ de la fréquence d’échantillonnage,
I’atténuation du filtre augmentant, leurs amplitudes seront ramenées a une valeur inférieure a

un quantum du CAN. Dans notre cas nous utilisons un simple filtre analogique passe-bas du

premier ordre, de fréquence de coupure a-3dB  f= ﬁ =160 Hz.

2.2.2. Multiplexage

Le multiplexeur est un circuit numérique qui permet de traiter successivement plusieurs
signaux indépendants présents sur plusieurs entrées. Il existe deux grandes familles de
multiplexage 3% le multiplexage temporel TDM (Time Division Multiplexing en anglais) et

le multiplexage fréquentiel FDM (Frequency Division Multiplexing en anglais).

Le multiplexeur temporel consiste donc a transmettre séquentiellement, sur le méme canal
de transmission, des parties de signal provenant de différentes entrées analogiques. Prenons le
cas d’un multiplexeur a quatre entrées, deux entrées de sélection Q; et Q, sont nécessaires
(Fig. 4.03).

Eo | E1 | E2 Es
Multiplexeur

l

S

“— Qo

— i

Figure 45 Circuit multiplexeur numérique.

La table de vérité de la sortie S en fonction des entrées de sélection Q; et Q, est:

Table 5 Table de vérité de sortie d’un multiplexeur.

QL | Q2 S
0 0 E,
0 1 E,
1 0 Es
1 1 E,
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Dans notre cas I’opération de multiplexage est effectuée a 1’aide d’un multiplexeur
intégré au niveau de microcontréleur pour choisi une seule entrée analogique ECG, PPG ou

PTG avant I’échantillonnage.

2.2.3. Echantillonnage

L'échantillonnage ™2 ! intervient dans I'opération de CAN, il représente la premiére
¢tape dans le processus de numérisation d’un signal analogique. L’échantillonnage
correspond au passage d’un signal continu vers une succession d’éléments discrets
temporellement en nTe. Il préleve un échantillon du signal et le maintient constant pendant la
phase de conversion, cette étape est assurée au niveau du microcontroleur lors de

I’acquisition.

Un signal échantillonné S(n.Te) est un signal dont I’amplitude varic de maniére
discontinue avec le temps, son amplitude est égale a celle du signal analogique S(t) a tous les
instants d’échantillonnage nTe et vaut O ailleurs. Ce signal est donc constitué¢ d’une suite

d’échantillons espacés de Te, qui est la période d’échantillonnage (Fig. 4.04) [122]

Amplitude 54 analogique Signal échantillonné
A ? /% ‘/'7’."'-1'-
15% | - 71 7
[ il
l‘ - /
P i
h )l I
J i
¥ X
LY rd Fi
N A o
hY ( ;J"
v i = = Temps
( I, 2, 3, 41, 35I, &I, TI, Eﬂ“ oT;,

T
Figure 46 Signal analogique échantillonné a 9Te.

L’obtention d’un signal échantillonné Xe(n.Te) a partir d’un signal analogique X(t)
peut étre modélisée mathématiquement dans le domaine temporel par la multiplication de x(t)

par un peigne de Dirac de période Te (noté 8Te (t) ):
Xe(n.Te) = x(t).8Te (t) = x(t).2.6 (t —n.Te) 4.2)
La question qui se pose est : combien de fois par seconde devrons-nous relever les valeurs

successives du signal pour pouvoir le restituer fidelement en sortie ?
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Nous comprenons intuitivement que plus le nombre d’échantillonnages par seconde est

élevé, meilleure est la restitution du signal.

2.2.3.1. Théoréme de Shannon
Le théoréme de Nyquist-Shannon ™! énonce que pour représenter correctement un signal
numérisé, la fréquence d’échantillonnage de ce signal doit étre égale ou supérieure au double

de la fréquence maximale dans ce signal.

La limite inférieure de la fréquence d’échantillonnage est confirmée mathématiquement
par le théoreme de Shannon : un signal analogique X(t) ayant un spectre passe bas s’étendant
jusqu’a la fréquence limite frax est entiérement restitué si la fréquence d’échantillonnage est
superieure ou égale au double de fyax. Pour un signal quelconque, il suffira d’appliquer ce
théoreme a toutes ses composantes spectrales, qui sont par définition des sinusoides.

1
Fe = ﬁ = 2fmax (43)

Avec F.: Fréquence d’échantillonnage.

fmax: Fréquence maximale du signal a échantillonner.

Donc la cadence d’échantillonnage d’un signal doit étre au moins deux fois plus élevée
que la plus haute fréquence contenue dans le signal a échantillonner. Par exemple, pour
obtenir une bonne qualité du signal ECG, les cardiologues et les médecins de sports utilisent
des fréquences qui sont de 1’ordre de 200 Hz au repos, et de 400 Hz dans un effort [72] Ceci
est une conséquence des formes de courbes P, QRS, T du tracé ECG.

En effet, en appliquant le théoréeme de Nyquist-Shannon, la fréquence maximale du tracé
ECG se situe dans 1’onde P. Selon le tracé ECG du test effectué, I’onde P dure environ 5ms
ce qui donne une fréquence maximum d’ordre de 200Hz. En conséquence du théoréme
Nyquist-Shannon, dans notre cas nous utilisons une fréquence d’échantillonnage de I’ordre de
2,56 KHz.

2.2.3.2.  Echantillonneur bloqueur

Un CAN met un certain temps pour effectuer la conversion. Pour que le fonctionnement
soit correct, il faut que la tension a convertir reste constante durant la durée de la conversion
Te. C’est le role de 1’échantillonneur-bloqueur (E/B). En général, on garde le signal bloqué

durant un temps supérieur au temps de conversion.
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L’E/B est un montage ¢lectronique permettant de prélever aux instants d’échantillonnage
nTe une impulsion électrique image du signal continu x(t) a ces instants-la, entre les instants

d’échantillonnage, 1’échantillonneur délivre une tension nulle.

Il consiste a associer un interrupteur a une capacité (Fig. 4.05). Parfois I’E/B est intégré

au CAN, dans notre cas I’E/B et le CAN sont intégrés au microcontréleur.

Commande d'échantillonnage

SWA1
RON o0
o

£ —

1. “ ROFF

Figure 47 Schéma électrique d’un échantillonneur bloqueur.

2.2.3.3.  Principe de I'échantillonnage-blocage

Le fonctionnement d’E/B se décompose en deux phases :

La premiere phase dite d’échantillonnage s’effectue lorsque I’interrupteur analogique est
fermé. Le condensateur C se charge a la valeur de la tension analogique a échantillonner E(t).

La deuxiéme phase dite de blocage s’effectue lorsque I’interrupteur analogique est ouvert.
La tension S(t) est égale a la tension & la borne de C et elle est constante. Le condensateur C
joue le role de mémoire analogique. L’interrupteur analogique est commandé par un signal

d’horloge dont la fréquence est appelée fréquence d’échantillonnage (Fe).

» Interrupteur fermé

Pendant la phase d’échantillonnage, I’interrupteur SW1 est fermé, le condensateur se
charge et la sortie a ses bornes S(t) suit les variations de 1’entrée E(t). On transmet donc
directement 1’entrée sur la sortie. On dit que 1’on est en phase d’échantillonnage (Sample en

anglais).

» Interrupteur ouvert
L’interrupteur est ouvert et le condensateur conserve sa charge. La sortie reste constante
et égale a la derniere valeur transmise du signal d’entrée. On dit que I’on est en phase de

blocage ou de maintien (Hold en anglais).
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> Présence d’une résistance d’entrée Royn

Cette résistance due aux circuits en amont limite la possibilité du suivi de la tension. En
effet la capacité se charge au travers de cette résistance. On obtient donc une constante de
temps de charge : T charge = RonXC. La transition de 1’état échantillonné a 1’état bloqué n’est

donc pas instantanée car elle nécessite un temps de réaction de I’interrupteur Toy.

» Présence d’une résistance de sortie Rorr

Cette résistance due aux circuits en aval introduit une limitation du maintien de la tension
lors de la phase de blocage due a la décharge de la capacité dans cette résistance. On obtient
donc une constante de temps de décharge : T gecharge = Rorr XC. Durant cette phase, la
capacité va se décharger progressivement a travers sa propre résistance de fuite et a travers la

résistance Rorr et provoque une variation de la charge aux bornes de la capacité.

On voit apparaitre les deux limitations d’un échantillonneur blogqueur :
— Sa vitesse de fonctionnement qui est liée au constant temps de charge (limitation de la
fréquence d’échantillonnage).
— Sa capacité a maintenir I’échantillon va étre liée a la constante de temps de décharge

(limitation de la résolution obtenue).

2.2.4. Quantification

Aprés avoir échantillonné un signal analogique Va(t) continu en temps et en amplitude,
on obtient alors un signal échantillonné Veen(K.Tecn) discret en temps et continu en amplitude,
ce dernier est ensuite quantifié, on obtient alors un signal numérique V,4[K] discret en temps et
en amplitude (Fig. 4.06).

11
101
110
11
101
w0
001
010
11
100
11
a1

Va(t) Vechﬂ(K'Tech)

4

Vg K14

0 't = t k
(i) (i) (i)

r

Figure 48 (i) signal analogique (ii) signal échantillonné (iii) signal quantifié en trois bits.
L’opération de quantification 22 133! consiste & attribuer un nombre binaire a toute valeur

prélevée au signal lors de 1’échantillonnage (Fig. 4.06, iii). Pour traiter numériqguement un
échantillon, il lui faut associer une valeur en utilisant un nombre fini de bits (4, 8, 12, 16 bits
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ou plus). Chaque échantillon est converti par exemple sur 8 bits, ce qui signifie que chaque
échantillon réel est codé sur 8 bits (exemple : 0110 0011). Le parametre qui définit le nombre
de bit utilisés pour quantifier un échantillon est appelé résolution. La quantification est liée a
la résolution du CAN (son nombre de bits). Par exemple, nous avons une bonne résolution

dans notre cas en utilisant un CAN de 10 bits.

2.2.5. Conversion Analogique-Numérique

11 s’agit d’un dispositif électronique permettant la conversion d’un signal analogique (par
exemple tension électrique Vana) appliquée a son entrée, en un signal numérique en sortie (un
mot binaire de n bits). La CAN ™13 traduit le signal analogique maintenu constant en

grandeur numérique quantifiée sur n bits.

Conceptuellement, la CAN peut étre divisée en trois étapes : 1’échantillonnage temporel,
la quantification et le codage (Fig. 4.06), cette opération dure un certain temps T, pendant
lequel la grandeur d’entrée ne doit pas varier. Il faut donc utiliser des échantillonneurs

bloqueurs 2.
Vana: q (a. n-1 *2 n_1++ 8.1 21+ aO 20) (44)

Ou g est le quantum de tension donné par :

_ Vana (MAX)

o (4.5)

L’opération de la CAN est réalisée a ’aide d’un Convertisseur Analogique-Numérique
intégré dans le microcontréleur PIC16F876A, nous détalions le déroulement de la CAN Ila-
dessus dans le paragraphe réservé au Convertisseur Analogique-Numérique (Paragraphe
1.2.7.9).

2.2.6. Circuit électronique de la carte d’acquisition

La figure 4.07 décrit un systéme d’acquisition a trois voies d’entrées isolées pour les trois
signaux ECG, PPG et PTG. Ce systéeme congu avec le microcontroleur PIC16F876A. Les
sorties de trois dispositifs de mise en forme des signaux décrits dans le chapitre précédant
sont appliquées sur les entrées du multiplexeur interne du microcontroleur et la sortie de

multiplexeur est appliquée sur I’entrée de CAN intégrée dans le méme microcontréleur.

Un microcontréleur est donc un composant autonome, capable de réaliser tout les

opérations de multiplexage, échantillonnage, CAN et transmission des données a 1’aide
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d'executer le programme contenu dans sa mémoire morte des qu'il est mis sous tension. Selon

les modeéles et les conditions de fonctionnement, les microcontrdleurs peuvent avoir besoin

de quelques composants externes (un quartz pour le signal d’horloge, quelques
condensateurs, parfois une ROM), mais ceci reste trés limité (Fig. 4.07).
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Figure 49 Schéma électrique de la carte d’acquisition congu avec le microcontroleur PIC16F876A.

>

Un microcontréleur peut comporter :

Un processeur (CPU) 168 1891 “avec une largeur du chemin de données allant de 4 bits
pour les modeles les plus basiques a 32 ou 64 bits pour les modéles les plus évolués.
Une mémoire vive (RAM) pour stocker les données et les variables.

Une mémoire morte (ROM) pour stocker le programme, différentes technologies
peuvent étre employées : EPROM, EEPROM, mémoire flash (la plus récente) (68 169,
Un oscillateur pour le cadencement, il peut étre réalisé avec un quartz externe.

Des péripheriques, capables d'effectuer des taches spécifiques. On peut mentionner
entre autres :

Le CAN donnent un nombre binaire & partir d'une tension électrique ™8 161,

Les timers/compteurs (compteurs d'impulsions d'horloge interne ou d'événements
externes).

Les chiens de garde (watch dog en Anglais).

Les comparateurs (comparent deux tensions électriques).
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- Les contréleurs de bus de communication (USART, I12C, SSP, CAN, Flex Ray, USB,

Ethernet, etc.) X8 169,

» Horloge (clock)

Les circuits numériques ont souvent besoin d’un signal d’horloge pour leur
fonctionnement. Il s’agit d’un signal carré ou impulsionnel a fréquence fixe dont I’amplitude
peut prendre deux niveaux logiques, O et 1. Ce dernier correspond souvent a la tension

d’alimentation (+5V, +12V, +15V...).

L’oscillateur fournissant le signal d’horloge peut étre une simple bascule ou plus
sophistiqué, en utilisant par exemple un oscillateur a quartz, ce qui assure une bonne stabilité
(221 Dans les systtmes complexes, on préfére parfois utiliser un oscillateur interne
synchronisé sur un signal d’horloge externe, souvent fourni par un oscillateur a quartz.
Quelque soit l'oscillateur utilisé, I'norloge systéme dite aussi horloge instruction est obtenue

en divisant la fréquence d’oscillations par 4.

4 SMY
Front descendant Front montant

+V ——

—_ _*__ —_
_..‘_._._._
—>
~

Figure 50 Représentation d’un signal d’horloge.

Noter que les circuits logiques réagissent soit sur le front montant du signal d’horloge,

soit sur le front descendant de 1’horloge, soit sur le niveau logique (Fig. 4.08).

2.2.7. Microcontréleur PIC16F876A

Un PIC n’est rien d’autre qu’un microcontroleur (Annexe 3), c'est-a-dire une unité de
traitement de I’information de type microprocesseur a laquelle on a ajouté des périphériques
internes permettant de réaliser des montages sans nécessiter 1’ajout de composants externes
(par exemple mémoire vive RAM, mémoire morte ROM, CAN et I’interfaces d'entrées-

sorties...).
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Il existe deux types d’architecture de processeur basé sur des modeles :

» Modéle de type (CISC) :

L'architecture CISC (Complexe Instruction Set Computer, en anglais) ™ consiste &
cabler dans le processeur des instructions complexes, difficiles a créer a partir des
instructions de base. Les instructions sont de longueurs variables et peuvent parfois nécessiter
plus d'un cycle d'horloge. Or, un processeur basé sur I'architecture CISC ne peut traiter qu'une

instruction a la fois, d'ou un temps d'exécution conséquent.

> Modele de type Harvard (RISC) :

Un processeur utilisant la technologie RISC (Reduced Instruction Set Chip en anglais)
[138] n'a pas de fonctions évoluées cablées. Les programmes doivent ainsi étre traduits en
instructions simples, ce qui entraine un développement plus difficile et/ou un compilateur
plus puissant. Une telle architecture posséde un codt de fabrication réduit par rapport aux
processeurs CISC. De plus, les instructions, simples par nature, sont exécutées en un seul
cycle d'horloge, ce qui rend I'exécution des programmes plus rapide qu'avec des processeurs
basés sur une architecture CISC. Enfin, de tels processeurs sont capables de traiter plusieurs

instructions simultanément en les traitants en parallele.

Le microcontrdleur PIC16F876A est basé sur une architecture de type Harvard, c'est-
a-dire qu’il y a séparation des bus d’instruction et de données ainsi que de I’espace
d’adressage [128] (Fig. 4.09). Ceci permet au méme instant d’exécuter 1’instruction

correspondant a I’adresse courante et d’extraire I’instruction suivante.
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Note 1: Higher order bits are from the Status register.

Figure 51 Architecture interne de PIC16F873A/876A.
2.2.7.1. Organisation de la mémoire
Une mémoire est un circuit électronique congu pour recevoir et mémoriser (avant
traitement) des informations en provenance de différents points d’un systéme : processeur de
signal, microprocesseur, micro-ordinateur, circuit numérique, ADC...). Il existe, de ce fait,

deux grandes familles de mémoires dans un PIC:

— mémoires mortes dites ROM (Read Only Memory, en anglais) : ces sont des mémoires non
volatiles qui sont programmées une fois pour toutes et ne peuvent qu’étre lues.
— mémoires vives dites RAM (Random Access Memory, en anglais) : ces sont des mémoires

dans lesquelles on peut lire ou écrire des informations ¢!,
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2.2.7.2.  Plan mémoire (programme) ou mémoire flash

Elle est constituée de 4 pages de 2 KO, soit 8 K mots de 14 bits. Deux adresses sont
réservées aux vecteur RESET (adresse $0000) et INTERRUPTION (adresse $0004) [
(Fig.4.10).

Cette mémoire de 8 x 1024 mots de 14 bits sert a stocker le programme, mais elle est
accessible par programme et peut donc étre utilisée comme une extension de la mémoire
EEPROM de données. Elle est non volatile (flash) et reprogrammable a souhait.
L'emplacement du programme peut se situer a n'importe quel endroit de la mémoire.
Cependant il faut savoir que suite a un RESET ou lors de la mise sous tension, le PIC
commence l'exécution a I'adresse 0000h.

[169]

De plus, lorsqu'il y a une interruption, le PIC va a l'adresse 0004h . Il est donc

nécessaire de bien organiser le programme si celui-ci utilise des interruptions.

| PC<12:0> |

CALL, N 13
RETURN, 1

nrrrTrir

Stack Level 1
Stack Level 2

0000 h

Stack Level 8

RESET Vector

: <

Interrupt Vector 0004 h

( Page 0 0005h

07FF h

i Page 1 0800 h

On-Chip

Program OFFF h
Memory Page 2 1000 h
17FF h

Page 3 1800 h
\ 1FFF h

Figure 52 Organisation de la mémoire programme.
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2.2.7.3.  Plan mémoire des registres internes (SFR : Special Function Register) et des

données
Elle est constitué de 4 plages de 128 Octets chacune, soit 512 octets. On y trouve les
registres internes de fonction (SFR) et des registres libres derrieres (General purpose
register). Ces registres libres ne sont ni plus ni moins que des cases mémoires pour stocker
les données . ’acces aux différentes banques se fait par le positionnement des bits RPO
(bit5) et RP1 (bit6) du registre STATUS (Table. 4.03).

Table 6 L’accés aux différentes banques.

RP1:RPO Bank
00 0
01 1
10 2
11 3

2.2.74. Leregistre de STATUS
C’est un registre dont chaque bit a une signification particuliére. Il est principalement
utilisé pour tout ce qui concerne les tests. Il est donc également d’une importance

fondamentale.

Le registre de STATUS (ou registre d’état) donne des informations sur 1’état du systéme
(aprés un RESET, apres CALCUL ou une opération) et permet également de gérer les

bangues mémoires comme nous venons de le voir.

RW-0 RMW-0 R/MW-0 R-1R-1 R/W-x R/MW-x R/W-x
| IRP | RPL | RPO | TO | PD | Zz | DC | C |
Bit7 bit0

Bit 7 IRP: Register Bank Select bit (utilisé pour 1’adressage indirect)
1 =Bank 2, 3 (100h - 1FFh)
0 =Bank 0, 1 (00h - FFh)
Bit 6-5 RP1:RPO: Register Bank Select bits (utilisé pour 1’adressage direct)
11 = Bank 3 (180h - 1FFh)
10 = Bank 2 (100h - 17Fh)
01 = Bank 1 (80h - FFh)
00 = Bank 0 (00h - 7Fh)
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Bit 4 TO: Time-Out bit
1 = after power-up, CLRWDT instruction, or SLEEP instruction
0 =A WDT time-out occurred

Bit 3 PD: Power-down bit
1 = after power-up or by the CLRWDT instruction
0 = by execution of the SLEEP instruction

Bit 2 Z: Zero bit

1 = the result of an arithmetic or logic operation is zero (le résultat d’ une opération
mathématique ou logique zéro)

0 = the result of an arithmetic or logic operation is not zero (le résultat d’ une

opération mathématique ou logique non zéro).

Bit 1 DC: Digit carry/borrow bit (ADDWF, ADDLW, SUBLW, SUBWEF instructions)

1 = A carry-out from the 4th low order bit of the result occurred (il y a un report du
4eme bit de poids faible du résultat s'est produit)

0 = No carry-out from the 4th low order bit of the result (aucun report du 4éme bit

d'ordre faible du résultat).

Bit 0 C: Carry/borrow bit (ADDWF, ADDLW, SUBLW, SUBWF instructions)

1 = A carry-out from the Most Significant bit of the result occurred (il y a un report
du résultat le plus significatif s'est produit)

0 = No carry-out from the Most Significant bit of the result occurred (aucun report

du bit le plus significatif du résultat n'a eu lieu).

2.2.7.5. Leregistre d'options (Option Register)
Ce registre sert a positionner un certain nombre d'éléments a l'initialisation du PIC. C'est

trés important car si le PIC est mal initialisé, il ne fonctionnera pas comme on le souhaite.

Par exemple le bit 7 : active ou désactive les résistances internes de tirage vers le haut

(pull up) sur le port B.
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2.2.7.6.  Les ports d’Entrées/Sorties

Le fonctionnement des périphériques peut étre paramétré et commandé par le programme
et/ou les entrées-sorties (E/S). Le PIC16F876 est équipé de 22 lignes d'E/S reparties en trois
ports paralléles bidirectionnels (Fig. 4.09):

- 6 lignes sur le port A : RAO a RA5
- 8lignes sur le port B : RBO a RB7
- 8lignes sur le port C : RCO a RC7

La plupart de ces lignes ont une double fonction suivant leur programmation, chaque

ligne peut fournir ou absorber au maximum un courant de 25 mA 1,

> Le port A (6 Bits) : E/S pur et/ou entrée du CAN et/ou entrée du TIMERO (La broche
RA4 du port A (entrée du TIMERO TOCKI) est de type drain ouvert). La
configuration de direction se fait a l'aide du registre TRISA, positionner un bit de
TRISA a1"configure la broche correspondante de PORTA en entré et inversement.
Au départ toutes les broches sont configurées en entrée.

> Le port B (8 Bits): La configuration de direction se fait a I'aide du registre TRISB,
positionner un bit de TRISB a" 1" configure la broche correspondante de PORTB en

entrée et inversement. Au départ toutes les broches sont configurées en entrée.

— En entrée, la ligne RBO appelée aussi INT peut déclencher I’interruption externe INT.

—En entrée, une quelconque des lignes RB4 a RB7 peut déclencher I'interruption RBI.
Nous reviendrons 13-dessus dans le paragraphe réservé aux interruptions 6%,

» Le port C (8 Bits): E/S pur et/ou TIMERL1 et/ou SPI/12C et/ou USART.

Toutes les broches du port C peuvent étre utilisées soit comme E/S normales soit comme
broches d'acceés a différents modules comme le TIMERL, les modules de comparaison et de
capture CCP1/2, le TIMERZ2, le port 12C ou le port série.

Voici un exemple de programme d’initialisation d’E/S de port A en utilisant le registre
TRISA.
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» Un exemple d’initialisation d’E/S

initialisation
e Input / output config --—-————-—-----
; BANKSEL TRISA ; BANKI1
bank0
clrf PORTA
clrf PORTC
bankl
MOVLW B'11011000"
MOVWFE OPTION REG
MOVLW O0x3F ; PORTA en entrée
MOVWE TRISA
MOVLW 0xCO ; RC7 et RC6 en entrée (RX,TX)
MOVWF TRISC ; Les autres Pins du PORTC en
sortie
; BANKSEL PORTA ; BANKO

2.2.7.7. Le Timer TMRO
C’est un compteur 8 bits ayant les caractéristiques suivantes :

- 1l est incrémenté en permanence soit par 1’horloge interne Fosc/4 (mode Timer)
soit par une horloge externe appliquée a la broche RA4 du port A (mode
compteur) (16,

- Le contenu du Timer TMRO est accessible par le registre qui porte le méme nom.

Il peut étre lu ou écrit a n'importe quel moment. Aprés une écriture, le Timer ne comte

pas pendant deux cycles machine.

2.2.7.8. Les interruptions
Les périphériques peuvent générer une interruption qui contraint le processeur a quitter le
programme en cours pour effectuer une routine de traitement de l’interruption, lorsque

I’événement qui la déclenche survient. Une interruption (39 147

provoque l’arrét du
programme principal pour aller exécuter une procedure d'interruption. A la fin de cette
procédure, le microcontréleur reprend le programme principal a I’endroit ou il I’a laissé

(Fig.4.11).
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Routine
interruption 0X04

Programme
principal

En tout 3 34 cycles

Sauvegarder
Instruction I'environnement
quelconque

Y

Détecter quel
v évenement est survenu

Evénement Instruction xxx (1 ¢
Déeclencheur ou2 cycles)
Traiter I'événement

(plusieurs instructions)

v

Restaurer
v I'environnement
[ Instruction suivante ] l

l RETFIE

Suit de programme

Figure 530rganigramme de routine d’interruption.

A chaque interruption sont associés deux bits, un bit de validation et un drapeau. Le
premier permet d'autoriser ou non l'interruption, le second permet au programmeur de savoir
de quelle interruption il s'agit. L’interruption est donc une Rupture de Séquence Asynchrone,

c'est-a-dire non synchronisée avec le déroulement normal du programme.

Lorsque I'événement déclencheur d'une interruption intervient, alors son drapeau est
positionné a"1” (levé). Si l'interruption a été validée (bits de validations = 1), elle est alors
déclenchee, le programme arréte ce qu'il est en train de faire et va exécuter la procedure
d'interruption qui se trouve a l'adresse 0x04. Dans notre cas il y a plusieurs sources
d’interruption comme [’interruption USART en réception et USART en émission,

interruption de TimerO et I’interruption de fin de conversion etc.

2.2.7.9.  Le Convertisseur Analogique-Numérique
Ce module est constitue d'un CAN a 10 bits intégré dans le microcontréleur, dont I'entrée

analogique peut étre connectée sur l'une des 3 entrées analogiques externes ECG, PPG ou
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PTG. On dit qu'on a un CAN a 3 canaux. Les lignes analogiques (RAo, RA1 et RA2) de port A
doivent étre configurées en entrée a l'aide de registre TRISA. L’échantillonneur bloqueur est
intégré, il est constitué d’un interrupteur S d’échantillonnage et d’une capacité de blocage de
120pF. Les tensions de références permettent de fixer la dynamique du convertisseur. Elles
peuvent étre choisies parmi VDD, VSS, Vr+ ou Vr-. Le controle du module se fait par les
deux registres ADCONO et ADCONL.

> Le registre ADCONO
| ADCS1 | ADCSO |CHS2 |CHS1 |CHSO |GO/DONE| — | ADON |

ADCS1:ADCSO0 : Choix de I'norloge de conversion donc du temps de conversion
'00": Fosc/2, "01% Fosc/8, "10': Fosc/32 et "11": Oscillateur RC dédié au CAN.
Dans notre cas ADCS1:ADCSO0 sont configurés 10" donc Fosc/32 soit 20 Mhz/32 = 625 Khz

qui donne un temps de conversion Tap = 1.6 ps.
CHS2:CHSO : Choix de I'entrée analogique (entrées de sélection du multiplexeur).

GO/DONE : Une conversion démarre quand on place ce bita ‘1°. A la fin de la conversion, il

est remis automatiquement a zéro.
ADON : Ce bit permet de mettre le module CAN en service.

> Le registre ADCON1
| ADFM | — [ [ | PCFG3 | PCFG2 | PCFG1 |PCFGO |

ADFM : Justification a droite ou a gauche du résultat dans les registre ADRESH et ADRESL
ADRESH ADRESL

1 :justifié adroite  000000XX XAXXXXXXX
0 : justifié a gauche XXXXXXXX XX000000

PCFG3:PCFGO : Configuration des E/S et des tensions de références.

Un exemple d’initialisation de CAN est montré dans les instructions de programme

suivant:
» Un exemple d’initialisation du CAN
bank0
MOVLW 0x80 ; fosc/32, channel 0, ADC on
MOVWE ADCONO
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; BANKSEL ADCON1 ; BANKI1

bankl

MOVLW 0x00 ; Tout le PORTA en entrée analogique
MOVWE ADCON1 ; conversion justifié sur la gauche

» Déroulement d’une Conversion

Pendant la conversion, la tension V. a I'entrée du CAN doit étre maintenue constante. Au
départ il faut commencer par 1’acquisition du signal en fermant I’interrupteur d’E/B S, ceci se
fait a 1’aide du registre ADCONO, soit au moment de la validation du module par le bit
ADON soit apres un changement de canal si ADON est déja positionné. Apres la fin de
I’acquisition, on peut démarrer une conversion en positionnant le bit GO _DONE,
l'interrupteur S s’ouvre pour assurer le blocage de la tension (Fig.4.12) M. La conversion
commence, elle est réalisée en 12T,q, a la fin, le bit GO_DONE repasse a'0, le drapeau ADIF
passe a"1” et le résultat est chargé dans les registres ADRESL et ADRESH. Le module met
2T.q supplémentaires pour fermer l'interrupteur S ce qui démarre une nouvelle phase
d’acquisition pendant laquelle la tension V. est égale la tension analogique d'entrée V,. Le
temps d'acquisition dépend de la constante de temps RC, R étant la somme des résistances
entre le module de conversion et la source de la tension analogique. Aprés la fin de

I’acquisition, on peut démarrer une nouvelle conversion et ainsi de suite.

Va « o——Tcan

120 pF
]
GO/DONE 1 \ A
nous automatique

Figure 54 Déroulement d’une Conversion.
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» Un exemple programme du CAN

CONVERSION
;ACQUISITION
BSF ADCONO, ADON
MOVLW .158
MOVWE TMRO
BCF INTCON, TOIF
attente
BTFSS INTCON, TOIF
GOTO attente
; CONVERSION
BSF ADCONO, GO ; lancer la conversion
BTFSC ADCONO, GO ; attendre 1la fin de 1la
conversion
GOTO $-1

;ATTENTE 2TAD

MOVLW .240

MOVWFE TMRO

BCF INTCON, TOIF
attentel

BTESS INTCON, TOIF

GOTO attentel

» Temps de conversion

Le temps de conversion totale est égal & 12Tap, Tap est le temps de conversion d'un bit, il

dépend de la fréquence du quartz et du pré diviseur (div.) choisi : Tap = div. X 1/f osc (Table.

4.04). Le choix de div. doit étre ajusté pour que Tap soit>a 1,6 ps.

Table 7 Temps de conversion d'un bit TAD (les cases grisées sont hors plage d’utilisation).

Div. \ Quartz 20Mhz 5Mhz 4Mhz 2Mhz
2 0.1 ps 0.4 ps 0.5 ps 1ps
8 0.4 ps 1.6 ps 2 us 4 us
32 1.6 ps 6.4 ps 8 us 16 ps

» Temps d'acquisition
Temps d'acquisition : Tacg = Tc+ CT +2us
Tc : temps de charge du condenseur (z = RC).

CT : Coefficient de température.
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» Fréquence d'échantillonnage

Si on veut échantillonner un signal variable, la période d'échantillonnage Te doit étre
supérieur ou égale a Te min = Tcony + 2Tap+ Taco

Avec 2Tpp le temps d’attente assigné aprés chaque conversion numérique. La fréquence

d’échantillonnage max est donc Fevax = /7, p1n

Dans notre cas :

- Taco=19.7 ps caractéristique du microcontréleur donnée par le constructeur.

- Tconw=12Tap =19.2 s

- 2Tap =3.2us

- Temin=19.7+19.2+ 3.2 = 42.1 ps ce qui donne une fréquence d’échantillonnage max
Fe max = 23Khz.

Les spécifications de la CAN proposé dépendent des exigences de l'application. En
comparaison avec les CAN a trés faible consommation, la consommation d'énergie cible
devrait étre de I'ordre de quelques microwatts, voire inférieure. Parce que la consommation
d'énergie est directement liée a la résolution et a la bande passante, un CAN avec une
résolution plus élevée et une bande passante plus importante consommer souvent plus
d'énergie. A partir de lI'enquéte au Paragraphe 1.2.7.9, on voit qu'une résolution de 10 bits est

suffisante pour la plupart des applications biomédicales.

» Valeur numérigue obtenue
Si on note : Q (pas de quantification) = (Vr+ — Vr-)/1024
Va = tension analogique a convertir.
N = valeur numérique obtenue, N = valeur entiére de (Va—Vr-)/ Q
Avec Vr- = masse, on obtient N =int(Va/Q)
Exemple : Vr+ =Vpp =5V, Vr-=0 et Va=4V
Q =5V/1024 = 0, 0048828125 V
N =4V /0, 0048828125 = 819 (la valeur numérique correspondant de la valeur 4V de signal

analogique).

Apres la conversion numérique, le signal est transmit a 1’ordinateur local via le port série
RS232, et puis converti en signal analogique par un CNA au niveau de I’interface graphique

sur I’écran de PC.
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3. Transmission de données

Les caractéristiques qui différencient les technologies de transmission sont la gamme de

fréquences, la puissance d’émission et €¢galement le protocole utilisé L

Sur des distances supérieures a quelques métres, il est difficile de mettre en ceuvre une
transmission en paralléle : co(t du céblage, mais surtout interférences électromagnétiques
entre les fils provoquant des erreurs importantes. On utilise alors une liaison série, avec une
communication plus simple peut étre faite sur 3 fils (Tx, Rx et masse), portant les

informations dans chaque sens.

3.1. L'USART
De nos jours, il existe un trés grand nombre de protocoles de communication en série et

d’interfaces matérielles disponibles dans 1’industrie électronique. La plupart d’entre eux sont
axés sur les largeurs de bande de transmission elevées, comme les normes, plus récentes,
USB.

Certaines de ces normes proviennent du passé, mais elles sont encore répandues, en
particulier comme interfaces de communication entre des modules sur la méme carte. L’une
d’elles est IUSART (Universal Synchronous/Asynchronous Receiver/Transmitter, en
anglais) 2.

En général, tous les microcontrdleurs fournissent au moins un périphérique UART
(Universal Asynchronous Receiver Transmitter, en anglais) 2**. Le microcontrdleur PIC16 F
876A qui équipe la carte d’acquisition fournit un seul USART. Dans cette partie, nous
verrons comment programmer ce périphérique vraiment utile, a 1’aide de deux registres

TXSTA et RCSTA.

L'UART est une puce permettant de contréler tout port série en émission/réception. C'est
puce qui gere la conversion des données, nativement paralléles (généralement regroupés en
un octet) de l'ordinateur en format série, puis la conversion des données série en format
parallele. L'USART est I'un des deux modules de communication série dont dispose le PIC
16F876/877. C’est un dispositif capable de transmettre un message de données en série a
I’aide de deux E/S, I’une servant d’émetteur (TX) et I’autre de récepteur (RX), plus une E/S
supplémentaire comme ligne d’horloge, tandis qu’une interface UART utilise uniquement
deux E/S dit Tx/RXx.
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L'USART peut étre configuré comme systeme de communication asynchrone full duplex

(1441 ou comme systéme synchrone half duplex (non étudié).

La communication est synchrone si I’émetteur et le récepteur disposent de la méme
référence d’horloge pour communiquer (Fig. 4.13). Ceci ne veut pas dire que I’horloge est
transmise en méme temps que les données, mais que la transmission des données comporte
des informations permettant a 1’horloge réception de rester strictement en phase avec
I’horloge émission. Dans une transmission synchrone, la vitesse et la durée de transmission
sont définies par ’horloge : sa fréquence détermine la rapidité avec laquelle on peut

transmettre un seul octet sur le canal de communication.

Il 1 1ot ol 11 o! 11 1
| ! ! .| [ | [
I | [ I
ouT , ; ! : ! . ! > IN
! ! ! ! ! ! ! !
CLK J__ J__ J__ »| CLK
! ! ! ! ! ! ! !
I I I I I I I I
Device A Device A

Figure 55 Communication série mode synchrone.

Si les deux dispositifs impliqués dans la transmission de données conviennent de la
durée nécessaire pour transmettre un seul bit et quand commencer et finir d’échantillonner les

bits transmis, alors nous pouvons éviter d’utiliser une ligne d’horloge dédiée.

Dans ce cas, nous avons une transmission asynchrone, émetteur et récepteur ont
chacun une horloge qui est a peu pres a la méme fréquence. L’émetteur envoie ses données
avec son horloge et le récepteur les échantillonne avec la sienne . C'est-a-dire qu’il sagit
d’une liaison qui ne fournit pas une horloge destinée a indiquer le début et la fin de chaque bit

envoyeé.

Nous travaillerons en asynchrone, pour envoyer ou recevoir une donnee, tout se fait
sur des registres, il suffit d’écrire ou de lire les registres. La communication se fait sur les
deux broches RC6/Tx et RC7/Rx qui doivent étre configurés toutes les deux en entrée par
TRISC.

Il y a deux registres pour configurer ’'USART, le registre TXSTA pour le contrdle de

transmission et le registre RCSTA pour le controle de la réception.
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3.1.1. Emission
Pour transmettre une valeur avec I’'USART, il suffit de placer cette valeur dans le registre

TXREG, la transmission s’effectuera automatiquement (Fig. 4.14).

Le contenu de registre TXREG est copie parallelement dans le registre TSR, puis il va
transmit ver I’ordinateur via RC6/TX en sérié bit par bit . Le drapeau TXIF est positionné a" (f
pendant de la transmission et réinitialis¢ a" 1" automatiquement a la fin de transmission , le

drapeau TXIF ne passe a"1” que quand le registre TXREG est vide.

[ Data Bus

TXIF [« TXREG Register
TXIE I - MSEB =i=:=- % g mrmemema—e- LSB -
: ' Pin Buffer
‘ ! @) (0) :_. and Control
/ : L TSR Register E F 3 RCG/TX,('CK pm
Interrupt (w TRMT SPEN
- Baud Rate CLK
TXEN ‘/\
SPBRG I
Baud Rate Generator TX9D X9
Figure 56 Le port en transmission.
Le controle de la transmission se fait par le registre TXSTA :
ICSRC| TX9 | TXEN | SYNC | — | BRGH | TRMT | TX9D |

CSRC : Non utilisé en mode asynchrone.

TX9 et TX9D : Pour utiliser le mode 9 bits il faut positionner le bit TX9. Le 9éme bit doit
étre écrit dans TX9D avant d'écrire les 8 bits de données dans TXREG.

TXEN : Permet de valider ou interdire la transmission.

SYNC :'0” — mode asynchrone, I"— mode synchrone.

BRGH : Sélectionne le mode haut débit du générateur de baud rate. (La vitesse de
transmission en Bauds : nombre de bits de données transmis par seconde.)

TRMT : Indicateur de I’activité du registre a décalage de transmission TSR, 'I"—TSR libre,

— TSR en activité.
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3.1.2. Réception
Le mode de réception, une fois ’'USART activé, est trés simple : lorsqu’une donnée est

recue, une interruption est générée et la valeur de la donnée recue se trouve dans le registre
RCREG, il suffit alors de la copier de ce registre au registre ou elle est nécessaire. La
réception d'un octet démarre a la réception du bit START qui commence toujours par une

transition 1 — 0.

A la réception du bit STOP le contenu du registre a décalage de réception RSR est recopié
dans le registre tampon de réception RCREG. Le drapeau RCIF est positionné, I'interruption
associée est déclenchée si elle est validée. Le drapeau RCIF est remis a zéro
automatiquement au moment de la lecture dans RCREG. Le drapeau RCIF ne passe a” 0’ que
quand la pile RCREG est vide (Fig.4.15).

X64 Baud Rate CLK

F CREN OERR FERR
05C
o SPBRG | 1 t 4 -

RSR Register
Baud Rate Generator

]

i

i

i STOP |(8)|7 |.... 10| START | !

RC7/RX/DT I :
N PinBuUffer  ———719 |*-»—rre—-ry,  p— i

and Control > Data Recovery

r 3

SPEN

Y
RX9D | RCREG Register

Interrupt RCIF
< { 8

RCIE Data Bus

FIFO

Figure 57 Le port en réception.

Le contrdle de la réception se fait par le registre RCSTA :
| SPEN | RX9 | SREN | CREN |ADDEN| FERR | OERR | RX9D |

SPEN : Validation du port série (1 = validé, 0 = Inhibé).
RX9 : Validation du mode 9 bits (1 — mode 9 bits, 0 — mode 8 bits).
SREN : Validation de réception d'un seul octet (non utilisé en mode asynchrone).

CREN : Validation du mode réception continue (1 — validé, 0 — inhibé¢).
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ADDEN : Validation du mode détection d'adresse en mode 9 bits, utilisé en mode
Multiprocesseurs (1 — validé, 0 : Inhibé¢).

FERR : Erreur de synchronisation, lecture seule.

OERR : Erreur débordement du buffer de réception, lecture seule.

RX9D : En mode 9 bits, le 9éme bit est recu ici.

Comme tous les périphériques ’'USART est mappés dans la région mémoire dediée

au mappage des périphériques, qui commence a partir de 1’adresse 0x4000 0000.

La partie de programme suivant configure ’'USART a traverse les registre d’émission
TXSTA et de réception RCSTA et déterminer la vitesse de transmission par le registre
SPBRG.

MOVLW .20 ; Quartz 20MHz donne une vitesse de
transmission de 56700 bauds

MOVWE SPBRG

BSF TXSTA, TXEN ; Enable transmit

BSF TXSTA, BRGH ; Select high baud rate

; BANKSEL RCSTA ; BANKO
bank0

BSF RCSTA, SPEN ; Enable Serial Port

BSF RCSTA, CREN ; Enable continuous
reception

BSF INTCON, GIE

BSF INTCON, PEIE

BSF INTCON, TOIE

MOVLW .100

MOVWE TMRO

BCF INTCON, TOIF

; GOTO START
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3.2. Lavitesse de transmission

La vitesse de transmission est définie a l'aide du générateur de rythme BRG (Baud Rate
Generator) qui est dédié au port série. Cette vitesse est déterminée par le registre de controle
SPBRG et le bit BRGH (bit 2 de registre TXSTA) qui quadruple la vitesse quand il est
positionne. 1l préférable d'utiliser le mode haute vitesse (BRGH=1) car permet d'obtenir une
meilleur précision sur la fréquence. On peut calculer la valeur de vitesse de transmission

suivant I’équation (4.6).

BRGH

Vitesse = 2———%%  paud (4.6)
64%(SPBRG +1)

Cette vitesse est exprimée en Bauds (1 baud correspond a 1 bit/s), il existe différentes
vitesses normalisées suivants les paramétres de 1’équation précédente : 57600, 9600, 4800,
2400, 1200..bauds. Dans notre cas Fosc =20 MHZ, SPBRG=.20, et BRGH=1, ce qui donne
une vitesse est égale a 57600 bauds (voir le Tableau 10-4, Annexe 3).

3.3. Algorithme d’acquisition
Nous avons programmé le microcontrdleur PIC16F876A en langage assembleur pour
réaliser 1’interfagage homme-machine, le diagramme de la figure 4.16 indique au

I’algorithme d’acquisition des données que nous avons proposé.
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Démarrage sur reset

v

Initialisation

v

Configuration d’E/S

v

Initialisation de I’ADC

.

Configuration USART

No

Y

Attente
interruption ?

GO TO START

Y

Récuperer la don

née venant du PC

Y

Choix canal d’entree

Yes

GO/DONE=1

No

>
Y

GO/DONE
=0?

Yes

Attente 2Tap
TOIF=17?

Yes ¢

Charger 8 MSB de
I’ADC dans TXREG

»l

Fin de
transmission
TXIF=1?

Restauration des registres
STATUS puis W

A 4

Autorisation de reception continue

A A
Go to début de

programme...

Figure 58 Algorithme proposé pour I’acquisition de données.
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3.4. Liaison RS232
Les ordinateurs disposent le plus souvent d’une interface série asynchrone. De nos jours,

il existe un trés grand nombre de protocoles de communication en série et d’interfaces
matérielles disponibles dans 1’industrie électronique. L'interface E/S séries équipe tous les PC
et permet I'échange d'informations a faible débit avec un périphérique comme un modem, ou

avec un autre PC, sur des distances inferieures a quelques dizaines de metres.

Une liaison série ™*¥ est une ligne ol les bits dinformation (1 ou 0) arrivent
successivement, soit a intervalles réguliers (transmission synchrone), soit a des intervalles
aléatoires, en groupe (transmission asynchrone) ™4, La liaison RS232 est une liaison série
asynchrone (Fig.4.17).

Machine 1 Machine 2
X X
ol PR N
\% M

Figure 59 Liaison série asynchrone.

» Principe :

L'octet a transmettre est envoyé par I'émetteur sur la ligne Tx, vers le récepteur par la
ligne Rx qui le reconstitue. La vitesse de transmission de I'émetteur doit étre identique a la
vitesse d'acquisition du récepteur. La communication peut se faire dans les deux sens (duplex)
(141 soit émission d'abord, puis réception ensuite (half-duplex), soit émission et réception
simultanées (full-duplex). Notez que la liaison étant full-duplex, émission et réception sont

croisées, chaque fil ne transitant I’information que dans un seul sens (Fig.4.17).

La transmission étant du type asynchrone (pas d'horloge commune entre I'émetteur et le
récepteur), des bits supplémentaires sont indispensables au fonctionnement: bit de début de
mot (Start), bit(s) de fin de mot (Stop), d'autre part, I'utilisation éventuelle d'un bit de Parité,

permet la détection d'erreurs dans la transmission.
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Les bits sont transmis les un apres les autres, en commencant par le bit de poids faible by
(LSB, Signe en anglais : Least Significant Bit). Le premier bit est précédé d'un bit Start
(niveau 0), apres le dernier bit, on peut transmettre un bit de Parité, puis un ou deux bits Stop
(niveau 1).

En l'absence de transmission, le niveau logique de la liaison est™ 1” (niveau de repos).
Nous allons d’abord représenter ce que nous venons de voir sous forme d’un graphique (Fig.
4.18) ™M Sur I’axe vertical nous avons les niveaux logiques, sur 1’axe horizontal, le temps.

Chaque carré représente la durée d’un bit.

Durée d'un octet

1 START bO b3 b5 b7

Stop1
Stop2

o bt b2 | |pa | P be| i |Par
: 5 : : : : : ; : : i Temps

indéfini 1.5 bit 1 bit 2.5 bit

Figure 60 Transmission série asynchrone bit par bit.

La transmission des caractéres ne peut fonctionner correctement qu'a condition que
les différents parametres variables de cette trame soient connus aussi bien de I'émetteur que
du récepteur. 1l est alors nécessaire d’ajuster les paramétres suivants :

la vitesse de transmission.

le nombre de bits du caractére a transmettre.
le bit de Parité.

le nombre de bits Stop.

Les valeurs des tensions que les interfaces séries doivent fournir et reconnaitre aux
matériels connectés sont les suivantes :
- Un'0" logique est reconnu pour une tension allant de +3 a +25V.

- Un'1" logique est reconnu pour une tension allant de -3 & -25V.

3.5. La conversion des niveaux

Les circuits intégrés sont classés suivant la technologie de fabrication, on trouve

essentiellement les familles suivantes :

122



Chapitre 04 [Numérisation et transmission de données]

— TTL : (Transistor Transistor Logic, en anglais) qui utilise les niveaux de tension
électrique OV et 5V pour les niveaux logiques "0’ et"l" respectivement. Cette famille est
tres utilisée et représente un standard.

— CMOS : (Complementary Metal Oxyde Semi-conductor, en anglais), cette famille
utilise les niveaux +12V et — 12V a effet de champ complémentaire, elle associe des

transistors MOS canal N et des transistors MOS canal P.

Pour un fonctionnement logique identique, chaque technologie offre des performances

spécifiques sur le plan électrique : tension, courant, puissance et rapidité.

Il importe donc d’analyser comment connecter physiquement notre PIC a notre port
RS232. Le PIC utilise les niveaux électriques 0V et 5V (TTL) pour définir respectivement des
niveaux logiques"(’ et'" et la norme RS232 définit des niveaux de +12V et —-12V (CMOS)

pour établir ces mémes niveaux.

Nous aurons donc besoin d’un circuit (driver de bus) chargé de convertir les niveaux
des signaux entre le PIC et le PC. La ligne Tx du PIC émettra en OV/5V et sera convertie en
+12V/-12V vers le PC. La ligne Rx du PIC recevra les signaux en provenance du PC, signaux
qui seront converti du +12V/-12V en 0V/5V par notre circuit de pilotage du bus.

Nous utiliserons le célebre circuit MAX232 (Annexe 4) pour effectuer cette adaptation
de niveaux. Ce circuit contient un double convertisseur a double direction.

Autrement dit, il dispose de :

e Deux blocs, dénommés T, et T,, qui convertissent les niveaux entrés en 0V/5V en
signaux sortis sous +12V/-12V, ce qui reste dans la norme RS232. Les entrées de ces
blocs sont donc dirigés vers le PIC, les sorties sont connectées sur le port RS232.

e Deux blocs, dénommés R; et Ry, qui convertissent les niveaux entrés en +12V/-12V
en signaux sortis sous OV/5V. Les entrées de ces blocs sont donc connectées sur le
port RS232, les sorties sur le PIC.

La communication Hardware-Software de notre dispositif électronique avec I’ordinateur
se fait en programmer le microcontroleur PIC16F876A (Paragraphe 1.2.7) et le
développement d’une interface graphique implémentée sous langage de programmation
Visual Basic, mettant en jeu I’API Windows MSCOMM qui permet I’émission et la
réception sous le protocole RS232, le dialogue entre les deux est montrer dans

I’organigramme de la figure 4.19.
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L’algorithme démarre sur reset, apres I’initialisation de la CAN et les configurations des
E/Ss et ’'USART, le microcontrdleur attente une interruption. Si I’interruption démarre le
microcontréleur récupérer la donnée venant de PC et suivant cette donnée, il va choisir un
seul canal d’entrée analogique ECG, PPG ou PTG pour la conversion numérique d’un

échantillonne en 8 bits et puis les transmit vers le PC via le porte série RS232 et ainsi de

suite.

PC envoie A

uC attente
INT ?

uC choisi canal 1

LC envoie 8bits en série

I

PC trace ECG

v

Sauvegarde
.DATA

End

PC envoie B

h 4

. pC attente

| HC envoie 8bits en série

I

PC trace PPG

v

Sauvegarde

.DATA

y

End

No

PC envoie C

puC attente
INT ?

uC choisi canal 3

| LC envoie 8hits en série

|

PC trace PTG

v

Sauvegarde
.DATA

End

No

Go to START

Figure 61 L’organigramme de dialogue Hardware-Software.
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CONCLUSION

Dans ce chapitre nous avons présenté en détail le systtme de numérisation et de
transmission des trois signaux ECG, PPG et PTG recueils par différents capteurs. Ces
signaux sont transmis vers le PC via le protocole de communication série RS232. Les
fonctions de multiplexage, de CAN et de transmission de données sont réalisées a 1’intérieur
de microcontréleur de type PIC16F876A.

Le chapitre suivant est consacré a I’interprétation des différents résultats des signaux
physiologiques ECG, PPG et PTG.
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o)

CHAPITRE V

Pour prouver le succes d'un projet, il faut présenter ses résultats. Dans ce
chapitre, nous présenterons tous les résultats expérimentaux que nous avons obtenus
lors de l'exécution de nos expériences dans le Laboratoire de Génie Biomédicale

Université du Tlemcen a propos de notre these.

nasralawdi@gmail.com
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Chapitre 5

RESULTATS EXPERIMENTAUX ET INTERPRETATIONS

INTRODUCTION

Nous présentons dans ce chapitre des exemples d’enregistrements des signaux

obtenus avec notre dispositif réalisé. Ces différents signaux ont été recueillis a 1’occasion des
tests réalisés dans des conditions expérimentales reelles, dans le laboratoire de Génie

Biomédical du I’Université de Tlemcen, avec plusieurs sujets sains.

Nous avons utilisé un support logiciel réalisé sous I’environnement Visual Basic
(VB6) pour I’implémentation d’une interface homme machine (IHM) d’aidée a 1’acquisition,
I’enregistrement et I’affichage des données ECG, PPG et PTG conformément a un protocole

de communication série RS232.

L’objectif de ce support logiciel est de permettre d’enregistrer les signaux ECG, PPG et
PTG afin d’analyser leurs caractéristiques, de comprendre leurs morphologies et le calcul des

parameétres caractérisant ces signaux.

1. Interprétation de signal ECG

L’ECG enregistre une succession de séquences de l'activité électrique du cceur,

représentées par des ondes nommées P, QRS et T. Il est riche en informations sur les aspects
fonctionnels du ceeur et du systéme cardio-vasculaire. En fait, ce signal regroupe un ensemble
d’ondes qui sont en corrélation directe avec ces aspects fonctionnels. Ces ondes occupent des
localisations temporelles traduisant des intervalles qui sont généralement différentes pour un

méme signal provenant d’un méme sujet sain ou présentant une pathologie cardiaque .

Ces intervalles comme R-R, Q-T, P-Q ou encore le segment S-T et le complexe QRS sont

d’un intérét diagnostic certain et varient de différentes manieres dans différentes pathologies
[152]

En premier, le médecin doit vérifier qu'il y a autant d'ondes P que de complexes QRS.
Ensuite, il mesure la fréquence cardiaque en utilisant deux cycles a la fois (3 pics R

conseécutifs).
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Si les intervalles R-R ne sont pas réguliers (entre 60 et 100 bpm) ou si I'amplitude des
complexes QRS varie, alors on s'oriente vers une pathologie cardiague dont les plus

courantes nécessitent un examen plus poussé %,

La figure 5.01 montre I’interface graphique implémentée sous environnement Visual
Basic mettant en jeu ’API Windows MSCOMM 2% qui permet 1’émission et la réception
sous le protocole RS232 relative a I’acquisition du signal électrocardiographique apreés un clic
sur le bouton ECG.

Le bouton Start est consacré pour 1’autorisation d’acquisition et le bouton Stop pour
arréter 1’acquisition et aussi le bouton ECG est utilisé pour choisir le canal
d’¢électrocardiogramme parmi d’autres canaux. Le signal enregistré est affiché graphiquement

dans un diagramme a deux dimensions.

Le texte « 13.409s » indique au moment ou le signal ECG s’arréte, donc il représente
I’intervalle temporel de notre interface graphique, le texte « 0.24V » représente la valeur
d’amplitude de signal ECG a cet instant et le texte « 72 bat.min » indique a la fréquence

cardiaque en battement par minute (bpm).

=%

aleur du Débit

72 bat.min Y
Loy P4 4

1

: ! : i i ! H ! 1 ] !

Cluitter
thémarrerl Baow IEj, F.. ﬂ e e Y 2254

Figure 62 Interface graphique montre la trace ECG (permet de visualiser 13.4s de tracé)
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1.1. Description des ondes constituant 'ECG

Souvent Iinterprétation d’un signal ECG "? % repose sur I’analyse des éléments

suivants :

e Intervalle RR : L’inverse de la distance temporelle entre un pic R et celui qui lui
succéde représente la fréquence cardiaque en Hz %, Dans notre cas il y a 18 pics R
pendant 13s ce qui donne la fréquence du signal environ 1.4Hz.

e Ondes P : L'onde P est la premiére onde du cycle cardiaque. Elle représente la dépolarisation
des oreillettes. Elle est composée par la superposition de l'activité électrique des deux
oreillettes. Sa partie initiale correspond a la dépolarisation de l'oreillette droite et sa partie
finale a celle de l'oreillette gauche. La durée normale de I'onde P est inférieure a 0,10s et son

voltage maximum s'éléve a 0,25mV.

e Complexe QRS : Les ondes QRS représentent la dépolarisation rapide des deux
ventricules. Les ventricules possédent une masse musculaire plus volumineuse que les
oreillettes, par conséquent, le complexe QRS présente 1’amplitude la plus importante
du signal. La durée normal de QRS 80-100 ms, en pratique 80-120 ms.

e Ondes T : I'onde T refléte la repolarisation (retour a la phase de repos) des ventricules.

1.2. Observation de I'activité cardiaque
Le changement de la tension électrique qui se produit pendant la dépolarisation et la
repolarisation est exactement ce qui est relevé par le capteur ECG. Les valeurs du signal ECG
sont définies par les variations électriques cardiaques acquises par le capteur, et ce a travers
les paires d’¢électrodes placées sur la peau du patient et entourant le coeur comme indiqué au
chapitre 2. L’activité électrique cardiaque mesurée en volts, est exprimée en coordonne

verticale et le temps en coordonne horizontal.

Le diagramme (Fig. 5.01) montre une série d’ondes qui se rapportent a des impulsions
électriques se produisant lors de chaque battement du cceur. Les éléments caractéristiques de
ces ondes sont désignés par des lettres de 1’alphabet P, Q, R, S, T. Le pouls est le nombre

d’occurrence de I’ensemble des ondes P, QRS, T par minute.

Chez I’adulte en bonne santé et au repos, le pouls se situe entre 50 pulsations par minute
pour un sportif pratiquant I’endurance et 80 pour une personne non-Sportive [150]
L’estimation du pouls maximum d’un patient s’effectue selon plusieurs formules, par
exemple, le résultat observé dans le tracé du test de la figure 5.01 pour une personne agée de

35 ans dont le pouls est de 72 pulsations par minute.
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2. Interprétation de signal PPG

L’interprétation de I'onde PPG représente I’étude du comportement dynamique de

réseau artériel lorsqu’il est soumis a un régime pulsé par la pompe cardiaque (onde de
pression et de débit), I’'impulsion artérielle est générée par la contraction du VG et I’éjection
du sang dans 1’aorte. Par conséquent, des ondes impulsionnelles se propagent a travers le
systeme artériel avec des vélocités déterminées. Dans leur propagation ces ondes
impulsionnelles entrainent une variation de volume le long du systéme artériel : c’est le

pléthysmogramme 2,

Un tel signal qui traduit donc I’impulsion artérielle est mesuré a travers 1’émission et la
réception de lumicre a des longueurs d’ondes déterminées (R et IR), diffusée a travers un lit
capillaire (Chapitre 2), donc ce signal décrit les variations de volume sanguin au niveau de ce
lit capillaire en fonction des battements cardiaque 2.

2.1. Signal PPG provenant de la lumiere IR

Le signal PPG obtenant par le dispositif photopléthysmographique de capteur a
lumiere IR (Fig. 5.02) est caractéristique de la déformation locale artérielle (au niveau de
doigt) sous I’effet de I’onde de pression issue du cceur et la déformation volumique perturbée

par les tissus adjacents, il représente 1’absorption lumineuse de I’hémoglobine oxygénée.

La composante pulsatile de ’onde PPG se décompose en deux phases distinctes.
L’intensité du signal croit et atteint son maximum durant la systole cardiaque, ce point
culminant est utilisé pour déduire la fréquence cardiaque instantanée, en mesurant I’intervalle

de temps entre deux maximums consécultifs.

L’intensité du signal décroit ensuite car le cceur, qui a terminé son cycle systolique,
entre en diastole. Les artéres qui se sont élargies pendant la systole se contractent, ce retour
élastique naturel assure une pression minimum non nulle qui implique que la circulation du

sang est toujours continue et ne s’arréte jamais completement.
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Rebond observable sur le signal PPG
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Figure 63 Signal PPG provenant de la lumiére Infrarouge.

Un rebond est souvent observable sur le signal PPG (Fig. 5.02) et correspond a 1’onde
dicrote qui apparait lorsque la valve aortique, qui empéche le reflux de sang, se referme. Le
sang qui retourne vers le ceeur rebondit sur les parois de la valve, générant ainsi une légere

augmentation du volume sanguin.

2.2. Signal PPG provenant de la lumiere R

Le signal PPG provenant de dispositif photopléthysmographique de capteur a lumiére
R (Fig. 5.03) est d’amplitude moins de I’onde PPG provenant de la lumiere IR en composant
AC et de grande amplitude en DC, il représente 1’absorption lumineuse de I’hémoglobine

réduit.
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Figure 64Signal PPG provenant de la lumiére Rouge.

2.3. Signal PPG provenant de deux lumiere R et IR

Le signal PPG obtenu par le dispositif photopléthysmographique de capteur a deux
lumiéres R et IR successivement (Fig. 5.04) est représente 1’absorption lumineuse
alternativement dans les deux longueurs d’onde. Cette interface graphique a été congue pour
estimer la saturation pulsée en oxygene de 1’hémoglobine qui, concrétement, correspond au

pourcentage d’oxygene présent dans les globules rouges.

Le signal PPG pour chaque longueur d'onde a été séparé au moyen d'un partage de
temps entre les LEDs R et IR. Au cours de chaque cycle de 20s, chaque LED était allumée

pendant 10s et éteinte pendant le reste du cycle.

Avec I’'IHM de la figure 5.04, il suffit d’appuyer sur un bouton PPG pour obtenir le
signal desiré, configuré successivement PPG_IR et PPG_R.
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Figure 65 Signal PPG provenant de capteur a deux sources lumineuses IR et R (12.8s de
tracé).

L'évaluation de la saturation en oxygéne dans le sang artériel par oxymétrie de pouls
(SpOy) repose sur les différents spectres d'absorption de la lumiére pour I'hémoglobine
oxygénée et désoxygenée et l'analyse des signaux PPG acquis a deux longueurs d'onde R et
IR.

Parce que l'oxyhémoglobine absorbe mieux la lumiére IR que la lumiére R, et
inversement I'hémoglobine réduit absorbe mieux la lumiére R que la lumiere IR, la détection
des différents pics des signaux PPG rouge et infrarouge, peut donne un résultat de la

saturation d’oxygene au niveau de sang.

Par la comparaison entre le pic de la courbe PPG-IR et le pic de la courbe PPG-R, suivant
I’équation 2.8 (Chapitre 2), le texte « SpO; 98% » de la figure 5.04 montre un exemple

expérimentant de notre résultat de la saturation d’O au niveau de sang.

Le texte «12.823s» indique au moment ou le signal s’arréte et le texte « 1.13V »

représente la valeur d’amplitude de signal PPG a cet instant.
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La mesure continue de la saturation d’oxygeéne dans le sang, apporte des informations
supplémentaires sur la ventilation alvéolaire pendant la ventilation mécanique, en particulier

si une supplémentation en oxygéne est nécessaire 471,

Il convient de mentionner que ce travail a été publié dans la revue scientifique 1JEI
(International Journal of Engineering Inventions) e-ISSN: 2278-7461, p-ISSN: 2319-6491
Volume 4, Issue 7 (December 2014) PP: 28-36, sous titre ‘‘Conception and Realization of a
Biomedical Acquisition System Dedicated to Measuring the Oxygen Saturation Pulse by
Photo Plethysmography Red and Infrared: Application to the Cardio-Respiratory Functional

Exploration’” (Voire Annexe 5).

2.4. Facteurs affectant le signal PPG
Des recherches antérieures 2% ont montré que plusieurs facteurs affectaient la mesure
des signaux PPG. Ces facteurs incluent le site de mesure de la sonde, la force de contact de la
sonde avec les tissus humains et le bruit d0 aux artefacts induits par le mouvement, la lumiére

ambiante, la température du corps, la posture de l'utilisateur et la respiration.

L'une des principales considérations de conception d'un capteur PPG est I'emplacement
de la LED et des phototransistors, ce qui affecte la qualité du signal et sa résistance aux
artefacts de mouvement. Les sites de mesure les plus courants sont les doigts ou les signaux

les plus forts peuvent étre détectés par rapport aux autres sites.

3. Interprétation de signal PTG

La respiration entraine le mouvement de plusieurs organes tels que les poumons,

I’cesophage. La mesure du mouvement des organes a fait 1’objet de plusieurs études [145, 146]

ayant pour objectif de déterminer des caractéristiques de ce mouvement, dans le but de
faciliter une prise en compte dans les examens de diagnostic et de thérapie.

Le pneumotachographie est I’enregistrement de flux d’air respiratoires sous forme d'un
signal électrique, permettant de caractériser la respiration. Les mesures des flux sont
détectées par le spirométre et sont ensuite envoyées au systéme de gestion d’acquisition.

Celui-ci affiche la courbe de respiration sur un écran que le patient peut visualiser (Fig. 5.05).
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Figure 66 Signal PTG obtenu représentant la fonction respiratoire.

La ventilation pulmonaire est assurée par un mouvement cyclique appelé cycle
respiratoire. La courbe de la figure 5.05 est une courbe représentant ce cycle respiratoire en
fonction de temps, la partie montant de cette courbe représente la phase d’expiration et la

partie décantant représente la phase d’inspiration.

L’allure de cette courbe ne varie pas beaucoup entre des sujets normaux, son
interprétation est beaucoup plus différente lorsqu'elle y a des événements respiratoires

comme par exemple une modification, une discontinuité ou une instabilité de la ventilation.

Dans ce cas I’apparence de courbe respiratoire peut changer significativement en
fonction de 1’état pathologie des voies aériennes supérieur ou intérieures 471, Si ce signal de
deébit respiratoire présent sur le tracé de base, la disparition de la partie expiratoire du signal
indique la perte du débit expiratoire et donc des fuites. Une augmentation instantanée de
I’amplitude du signal pendant la souffle et ou I’insufflation suggérant des efforts respiratoire,
une augmentation en fréquence du signal respiratoire suggérant une respiration rapide, mais

une expansion de periode du signal suggérant une respiration lente.

Au repos, un adulte sain a besoin de 12 a 15 cycles respiratoires par minute pour

[145]

I’approvisionnement en oxygene et 1’élimination du gaz carbonique Lors de cette
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expeérience (sujet sain), les ondes respiratoires ont parcouru 4V en amplitude et environ de 0.3

Hz en fréquence.

Le signal respiratoire, que nous noterons s(t), peut-étre alors défini comme une
fonction qui indique le volume pulmonaire lors de cycle respiratoire. Si aux instants t; et ty,
s(t;)) = s(tp), alors les poumons a la méme configuration volumique. En pratique, cette

hypothése 4%

n’est généralement pas strictement respectée compte tenu de la complexité du

phénomene de la respiration et de I’anatomie du poumon.
11 s’agit de caractériser :

- Le flux aérien, c’est a dire les débits ou les volumes d’air mobilisés par I’activité

ventilatoire.

- L’effort respiratoire, c’est a dire les forces ou mieux les pressions, a 1’origine des débits

d’air générés au cours de ’expiration.

- Les conséquences de I’activité respiratoire sur les échanges gazeux tels qu’ils se reflétent

dans les pressions partielles d’oxygene et de gaz carbonique dans le sang artériel.

Les modifications de ces diverses variables permettent de définir les événements

ventilatoires anormaux.

4. Enregistrement simultanée des trois signaux ECG, PPG et PTG

Les signaux sont affichés simultanément sur I'écran du PC a l'aide d'un moniteur

analogique (IHM) et les donnees sont sauvegardees automatiquement sous forme .DAT sur le

disque dur pour usage ultérieur dans le cadre du calcul des indices hémodynamiques.

L’écran de la (Fig. 5.06) permet de visualiser les 3 canaux ECG, PPG et PTG en méme

temps. Les tracés sont présentés dans 1’ordre suivant (de haut en bas) ECG, PPG et PTG.
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u. Form1

Tracé des signaux

Guitter

033 aa3agaaaasd

Figure 67 Enregistrement simultanée des trois signaux ECG, PPG et PTG.

Un autre exemple d’enregistrement simultané de ces trois signaux (Fig. 5.07b), avec

une image réelle du notre plateforme électronique réalisé est illustré dans la figure 5. 07a.

L’enregistrement simultané de trois signaux ECG, PPG et PTG a plusieurs objectifs
parmi entre autre, 1’é¢tude corrélative de ces signaux a traverse 1’analyse spatio-temporelle et
puis pour I’évaluation des indices hémodynamiques représentatifs de 1’état cardiovasculaire

et respiratoire. L’estimation de ces indices est présentée en détail dans le chapitre suivant.
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(a) (b)

Figure 68 a. Plateforme électronique réalisé autour de microcontréleur PIC16F876A,
b. Enregistrement simultané des signaux ECG, PPG et PTG.

CONCLUSION

Nous avons présenté nos résultats de 1’acquisition des signaux ECG, PPG et PTG en

cadre de notre thése. Les résultats d’expérimentation que nous avons présentés illustrent les
capacites de notre dispositif a pouvoir supporter 1’exploration fonctionnelle du systeme

cardiovasculaire et respiratoire.

Les objectifs concernant la mise en ceuvre du dispositif dédié a I’exploration multi-
paramétrées du systeme cardio-vasculaire nous semble atteint sur le plan électronique
prototypé. Il reste a élaborer une validation du systeme sur le plan médical mais celle-ci ne
peut voir le jour qu’en milieu clinique en collaboration avec les spécialistes de ce systéme qui
permettront de mieux orienter I’implémentation d’algorithmes appropriés a 1’exploration

corrélative et a la surveillance monitorisée du systéme cardiovasculaire.
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&)

CHAPITRE VI

L’objectif principal de cette these était I'évaluation du certains indices
hémodynamiques représentatifs de la réponse au remplissage vasculaire. Dans ce
dernier chapitre, nous présentons les valeurs de ces indices obtenues grace le

traitement corrélative des signaux archivés ECG, PPG et PTG.
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Chapitre 6
TRAITEMENT CORRELATIF DE SIGNAUX ET ESTIMATION DES
INDICES HEMODYNAMIQUES

INTRODUCTION

Pour faciliter le diagnostic médical et accroitre I'efficacité des systemes de traitement

cardiovasculaire et respiratoire, il faut élaborer des systemes d'analyse des signaux
physiologiques représentatifs. Pour ces différentes raisons, les outils du traitement du signal

peuvent étre considérés comme des outils d'aide au diagnostic médical B,

De nos jours le traitement du signal est intégré dans la plupart des systemes d'analyse
et d'interprétation des signaux physiologiques. Ses objectifs sont multiples et comprennent
principalement I'extraction des informations qui ne sont pas visibles par une analyse visuelle
directe. Puisque des informations cliniques utiles se trouvent dans les intervalles de temps
définis par les ondes caractéristiques d'ECG et PPG, le développement des méthodes robustes

et ables revét une grande importance.

Les principaux résultats de notre étude étaient I'estimation des indices
hémodynamiques représentatifs de la réponse au remplissage vasculaire chez les patients sous

ventilation mécanique.

Aprés l'acquisition des données et I'enregistrement simultané des signaux ECG, PPG
et PTG, nous avons développé un programme dans I'environnement Visual Basic (VB6) afin

de détecter les valeurs de ces indices au cours d’un cycle respiratoire complet.
Il existe deux types possibles de I’analyse des données sauvegardées:

» L’analyse spatiale qui décrit les modifications d’amplitude de la forme d’onde sur
I’axe %y’
» L’analyse temporelle dans laquelle la largeur, et la surface du signal sur ’axe ‘X’ est

représentée en fonction de temps.

Ce dernier chapitre a pour but de calculer les indices hémodynamiques déterminés ainsi

que leur mode d’obtention.
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1. Estimations des indices hémodynamiques

Le cycle respiratoire comprend deux phases : la phase de I’inspiration et la phase de

I’expiration. Lors de la phase d’inspiration, le diaphragme se contracte en poussant le centre
tendineux vers le bas. Cette descente agrandie la cage thoracique, ce qui provoque une
expansion du thorax dans la direction antéropostérieure, partant une augmentation de pression
externe sur les muscles cardiaque et donc une diminution de précharge, et une réduction de
volume d’¢jection systolique (VES) en conséquence décroissance d’amplitude de 1’onde
PPG. Cela induit, par I’intermédiaire de la plévre, I’expansion des poumons qui se

remplissent d’air.

Lors de la phase d’expiration, le diaphragme se relache induisant une poussée du centre
tendineux vers le haut par la pression intra-abdominale, partant une diminution de pression
externe sur les muscles cardiaque, augmentation de précharge, et élévation de VES en
conséquence une croissance d’amplitude de I’onde PPG.

Donc les variations respiratoires de I'amplitude de la forme d'onde pléthysmographique
(11 de I'oxymétrie de pouls sont sensibles aux modifications de la précharge cardiaque et
peuvent permettre de prédire la réactivité des fluides chez les patients sous ventilation
mécanique. Les valeurs maximales et minimales de ces variations, pour la systolique,

respectivement, ont été déterminées sur un seul cycle respiratoire complet.

Pour estimer les valeurs de ces variations respiratoire, la littérature publiée (6366149 161, 162]

s’est concentrée presque exclusivement sur la composante «AC» pulsatile du PPG afin de
prédire la réactivité des fluides. La premiere contribution a eté de caractériser le signal PPG
par son décalage par rapport a I’ECG et son amplitude, car la surface sous 1’onde de pouls de
la courbe PPG est proportionnelle au VES [**¥1. La ventilation mécanique induit des variations
du VES, dautant plus que le volume détale pulmonaire est en situation de précharge

dépendance.

L'objectif de cette analyse est d'examiner les modifications de la forme d'onde du PPG
(191 au cours de la respiration en tant que moyen potentiel de suivi du remplissage vasculaire
chez les patients sous ventilation mécanique. Pour ce but nous avons calculé les indices
hémodynamiques parmi entre autre I’indice de perfusion (en anglais : Perfusion Index PI) et

I’indice de variabilité de la pléth (en anglais : plethysmography variability index, PV1).
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1.1. L’indice de perfusion PI

Avec les traceurs des signaux, (Fig.6.02 et Fig.6.04) il suffit d’appuyer sur un bouton
START pour obtenir les signaux désirés (ECG, PPG et PTG), configuré jusque dans les
détails.

L'indice PI ¥ est mesuré en déterminant les points caractéristiques (pic systolique /
bas diastolique) des ondes PPG par un procédé de sélection sur un segment d'onde PPG, puis

la valeur désirée est en déduite (voir ’exemple a la figure 6.02).

Dans cette partie, nous avons calculé les indices de perfusion maximale et minimale
(Plnax et Plyin) sur deux cycles respiratoires réels en utilisant une méthode basee sur les
variations des amplitudes des ondes PPG pendant ces cycles respiratoires en utilisant un
algorithme de mise en correspondance de 1’organigramme (Fig. 6.01) que nous avons

développé et adapté.

Les méthodes de détections d’extrema utilisant un seuillage d’amplitude sont limitées

aux signaux qui ont une faible variation pic-a-pic inter-cycle.

> Extraction du parametre Pl sur le signal PPG
Notre méthode passe par une étape préliminaire qui consiste a extraire les extremums de
ce signal. Pour cela, nous avons fait I’hypothése que les extremums sont tous supérieurs

(maximal) ou inférieurs (minimal) a la valeur moyenne M(t) du signal.

En pratique, nous avons considérée M(t) comme une constante M définie comme la
moyenne du signal (Fig. 6.01). Partant de I’hypothése énoncé a I’instant, un extrema est alors
rapidement repéré comme étant alternativement le maximum ou le minimum du signal entre
les intersections de ce signal et de sa moyenne. Le calcul de Plnax et Plyin est représenté sur

I’organigramme de figure 6.01.
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Figure 69 Organigramme d’algorithme du calcule les indices PImax, PImin et PVL

1.2. L’indice de variabilité de la pléth PVI

Ce paramétre, proposé pour la premiére fois en 2003 par Feissel et Teboul ™ a
revétu plusieurs dénominations (APOP, PPV+ina, APVp T, APP g1, €tc.). Dans ce travail, a fins
de simplifications, seul le terme de I'index de variabilité de la pléthysmographie ou PVI, sera

utilisé.

Le PVI % est un indice hémodynamique disponible avec I'oxymétrie de pouls,
permet l'estimation continue et non invasive des variations respiratoires chez des patients
sous surveillance [™. De nombreuses études démontrent que le PVI est capable de prédire la
réponse au remplissage vasculaire suite a une perfusion chez des patients adultes se dates

soumis a une ventilation en pression positive.

Le PVI représente le premier indice facile d'utilisation, largement disponible, continu

et non-invasif pouvant étre utilisé pour prédire la réponse au remplissage vasculaire chez ces
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patients. Le PVI fournit des informations utiles concernant des changements dans I'équilibre

entre le volume intra vasculaire et la pression intra thoracique des voies aérienne.

Il s'agit d'une variable dynamique dérivée des variations de pression intra thoracique

au cours de la ventilation mécanique 41,

Nous avons donc récemment proposé de predire la réponse au remplissage vasculaire
en évaluant les variations respiratoires du pic de I’onde PPG. Pour quantifier la variabilité
respiratoire du pic de I’onde PPG, I’indice PVI a été calculé facilement, aprés I’estimation

des indices Plyax et Plmin.

Dans ce contexte un nouvel algorithme s'appuyant sur le Pl permet de calculer de
facon automatisée le PVI, en divisant la différence entre Plyax et Plyin sur Plnax comme le

décrit précédemment (Chapitre 1, équation 1.3).
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Figure 70 Résultats d’estimations des indices hémodynamiques PImin, PImax et PVI.

Par la comparaison entre les résultats de notre sujet sain (Fig. 6.02) avec plusieurs
études précédentes 138 48 54 62 631551581 )5 avons obtenus des valeurs mieux pour les trois

indices Plnax, Plmin €t PVI mesurés pendant deux cycles respiratoire.

Il convient de mentionner que ce travail a été publié dans la revue scientifique EEA (J

Electrotechnica, Eletronica, Automatica), 65, 204-209. 2017. sous titre ‘‘Evaluation of
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Plethysmographic Variability Index during a Complete Respiratory Cycle’’. (Voir [’Annexe
5).

Dans la méme dynamique, Feissel et al. en 20071*%%] ont réalisé des épreuves de
remplissage vasculaire chez des patients en choc septique sous ventilation mécanique. Il était
mis en évidence une valeur seuil discriminante de 13% pour 1’indice PVI permettant de
prédire la réponse au remplissage vasculaire (augmentation de l'index cardiaque de 15%). Ces
données concordaient avec les résultats d'une autre étude de Cannesson et al. Parue en
20071%%7) chez des patients au bloc opératoire pour chirurgie coronarienne recevant une
expansion volémique, ils confirmaient la valeur de PVI de 13% comme seuil discriminatoire

des patients répondeurs et non répondeurs.

Il est maintenant admis que le PVI est valide pour prédiction de la réponse a
I'expansion volémique dans la population adulte avec des valeurs seuils selon les études entre
13% et 15%. Cependant, le PVI ne peut étre calculé rapidement et de fagcon simple au lit du
patient, du fait des bruits de fond relatifs au mouvement de malade. Cet outil a été utilisé et
étudié dans 1’étude de I'équipe de Cannesson en 2008 % et mettait en évidence que le PVI
permettait de prédire de facon non invasive au bloc opératoire la réponse au remplissage

vasculaire avec une valeur seuil établie a 14%.

La détermination d'un seuil de réponse a I'expansion volémique par la méthode de la
pléthysmographie pulsée reste un objectif important. Plusieurs auteurs se sont attachés a le
déterminer dans I'optique d'un nouvel indice prédictif de la réponse au remplissage vasculaire

particulierement performant par sa non invasivité et sa facilité d'utilisation.

Toutes ces études mettent en exergue la faisabilité de cette technique non invasive et

donc son intérét et son application chez les patients non équipés d'un cathéter artériel.

1.3. Lafréquence cardiaque
Pour déterminer la fréquence cardiaque (Fc) en battements par minute (bpm), nous
utilisons l'analyse temporelle des ondes ECG, I’analyse a été appliquée a des segments de
données d’environ 13 secondes. La Fc est déterminée par I’inversion de la période temporelle
entre deux pics R-R successives. Le texte « Fc 73 bpm » de la figure 6.02 montre un Fc égal

a 73 bpm pour un sujet normal et en état de repos.
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2. Les intervalles de temps systolique ITS

Les intervalles de temps systoliques (ITS) 5153 1541 |argement utilisés en cardiologie il

y a une trentaine d'années, pourraient avoir une place dans la prise en charge d'un patient
présentant une instabilité hémodynamique . La présente étude tente de d’évaluer certains

indices, pour I'évaluation de la fonction cardiocirculatoire en réanimation.

Le but de cette partie est d’établir une corrélation entre la fraction d’éjection du VG et les
ITS représentés par le période de pré-éjection (en anglais : Pre Ejection Period PEP) *%
variation respiratoire de la période de pré-éjection (APEP), le temps d’éjection ventriculaire

gauche (en anglais : Left Ventricular Ejection Time LVET) ¥ et leur rapport (PEP/LVET)
[159]

Le période de contraction cardiaque, comprend la contraction simultanée des deux
oreillettes, suivie de celle des deux ventricules, et qui a pour objet de chasser le sang dans

I'aorte et I'artére pulmonaire.

Dans cette partie la, nous avons réalisé 1’évaluation des indices représentatifs de la
réponse au remplissage vasculaire en utilisant des ITS ™ & savoir, PEP, APEP, LVET et le

rapport de temps systolique (en anglais : Systolic Time Ratio STR).

Etant donné que les ITS sont fortement corrélées aux fonctions cardiaques fondamentales.
On s’est intéressé a ces intervalles, a leurs variabilités temporelles en accordance a différents
cas pathologiques, en vue de déterminer des indices cliniques et par conséquent des

pathologies cardiaques surtout chez les patients sous ventilation mécanique.

Les modifications de la dynamique cardiovasculaire dues au transfert de liquide et les

réponses réflexes adaptatifs entrainent des altérations des fonctions ventriculaires gauches
[159]

Ceci a eté étudié par des mesures des ITS utilisant des méthodes non invasives en tant
qu'indice approprié de déconditionnement cardiovasculaire et comprend les éléments

suivants:

Le PEP mesuré du début du QRS jusqu’au début du flux aortique, LVET mesuré entre le

début et la fin du flux aortique et le rapport STR moyen.
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2.1. Le période de pré éjection PEP

Ce période dépend de la pression dans les cavités cardiaques et des caractéristiques de
la paroi artérielle. Si I’on considére que la pompe cardiaque fonctionne avec des pressions
constantes et que les caractéristiques de la paroi artérielle ne varient pas durant la période de
mesure, le PEP ne dépend que des modifications de pression intra thoracique puisque la

pompe cardiaque se trouve située dans la cage thoracique.

Au cours d’une apnée obstructive, le PEP augmente a mesure que les pressions

diminuent dans la cage thoracique avec I’augmentation de 1’effort respiratoire.

Pour calculer le période PEP, les points importants a identifier sont la synchronisation
entre le pic du complexe QRS du signal ECG et le début de montée de la courbe PPG (début

du flux aortique). Ce qu’on appelle le période de pré-éjection ou période pré éjectionle.

L’organigramme de la figure 6.03 illustre la méthode de calcul des différents

intervalles PEPi , PEPe et APEP mesurée pendant un cycle respiratoire complet.
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Figure 71 Organigramme de calcul des intervalles de temps systoliques.

Le PEP était significativement plus allongé (130ms) en cas de baisse de la pression
intra thoracique pendant 1’expiration (Fig. 6.04). Inversement PEP 1’était d’autant plus court

(110ms) en cas de I’haut de la pression intra thoracique pendant I’inspiration (Fig. 6.04).

2.2. Temps d’éjection ventriculaire gauche LVET

C'est lintervalle de temps qui va de la montée de l'onde de pouls (indique
l'augmentation de la pression aortique) a son incisure (indique la fermeture de la valve
aortique). Il représente la phase isotonique de la systole ventriculaire gauche et est
inversement proportionnel a la fréquence cardiaque. Il a une forte corrélation avec le volume
systolique (VS) et le débit cardiaque et est inversement liée au taux d’éjection ventriculaire

gauche. La diminution de VS raccourcit I’intervalle LVET.
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Le LVET a été mesuré entre le début et la fin du flux aortique, sur un battement
cardiaque en placant le point de sélection entre le début de montant et la fin de descendant de
I’onde PPG (Fig. 6.04). Ce temps d’éjection ventriculaire a ét¢ mesuré entre les deux clics

marquant le début et la fin du flux aortique.
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Figure 72 Résultats du calcul des intervalles de temps systoliques PEP, APEP, LVET et STR.

2.3. Ratio entre PEP et LVET (STR)
La plupart des ITS individuelles sont influencées par des facteurs tels que la Fc, les

VS, le débit cardiaque, le sexe, 1’age, la condition physique et d’autres facteurs.

Par conséquent, on a tenté de dériver un indice sensible (STR=PEP/LVET) ayant une
forte corrélation avec les indices hémodynamiques correspondants et une mesure directe de la
contractilité. Il utilise des valeurs de PEP et LVET. Les valeurs normales de cet indice étant
de 0,345 + 0,036, augmentant a prés de 0,6 chez les patients insuffisants cardiaques. Ce
rapport est maximal chez les patients insuffisants cardiaques et constitue l'indice de

performance cardiaque le plus fiable et le plus sensible 2.
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Dans notre cas les deux textes « PEP.I/LVET 0.35 » et « PEP.E/LVET 0.40 » de la
figure 6.04 illustre les valeurs de cette ratio en deux phase de respiration, c'est-a-dire pendant

la phase d’inspiration et la phase d’expiration.

Ce travail d’évaluation de l'indice représentatif dans la réponse au remplissage
vasculaire en utilisant ces intervalles de temps systolique a été accepté en 2018 pour le publié
dans la revue scientifique IJBET (J Int. J. Biomedical Engineering and Technology), sous
titre ““‘Design and Developing a Photo plethysmographic device Dedicated to the Evaluation
of Representative Index in the Response to Vascular Filling using Systolic Time Intervals’’
(Voir I’Annexe 5).

Aussi bien qu’il convient de mentionner que ces travails ont été¢ publiés dans la
conférence scientifique Med-e-Tel Institut Mines-Télécom, Novembre_ 2015 en Luxembourg
sous titre ‘‘Design and construction of a photoplethysmographic device’’ (Voir [’Annexe 5).

CONCLUSION

Dans ce dernier chapitre, des méthodes d’analyse des signaux ECG, PPG et PTG ont
été présentées. Le but de ces analyses est de trouver le décalage temporel entre les ondes
d'ECG et PPG successives dans les deux phases d’inspiration et d’expiration, pour déterminer
les ITSs cardiaques. Aussi bien que pour estimer les indices hémodynamiques représentatifs
de la réponse au remplissage vasculaire. Nous avons développé et experimenté les différentes
méthodes de détection du ces indices a partir de I’enregistrement simultané des ondes ECG,
PPG et PTG. L’objectif de nos travaux est d’apporter une contribution a I’extraction de
parameétres pouvant servir a améliorer la surveillance des patients sous ventilation mécanique

dans le cadre de la réanimation cardiovasculaire.

Chez les patients placés sous ventilation mécanique, l'étude de la variabilité
respiratoire du volume d'éjection ventriculaire gauche est possible par I’analyse du signal
PPG. Elle permet une évaluation de la précharge-dépendance cardiaque et donc une
prédiction précise des effets hémodynamiques du remplissage vasculaire et des modifications
des paramétres ventilatoires ®%. Dans un avenir proche, I'automatisation du calcul de la
variabilité respiratoire de 1’onde PPG devrait simplifier et pourrait améliorer la prise en
charge hémodynamique des patients ventilés.
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Les monitorages hémodynamiques consistent en des dispositifs dont la fonction est
d’assurer une collecte et une analyse continues et réguliers d’un ensemble de parameétres
cardiovasculaire. Ces données permettent du surveiller 1’état du patient et sont des outils

diagnostiques qui évaluent les réponses thérapeutiques a différents médications 2.

Depuis plusieurs années, de nombreuses équipes cherchent & promouvoir 'utilisation
de systéemes de monitorage hémodynamiques non invasif, pour éviter ainsi les complications
inhérentes aux techniques sanglantes. A ce jour, de nombreuses techniques non invasives sont
utilisées aux soins intensifs. Néanmoins, ces techniques de monitorage se doivent dans

I’avenir d’étre aussi précises et plus reproductible que les anciennes méthodes invasives.

Le développement d’un systéme de capteurs avec une plate-forme électronique, a mis
en évidence la nécessit¢ d’améliorer la compréhension et la connaissance des signaux
physiologiques mis en jeux pour des applications dans le domaine de I’exploration
fonctionnelle cardiovasculaire. Cette connaissance n’est disponible que de fagon partielle
dans la littérature en particulier parce que la problématique est multidisciplinaire (médecine,

électronique, micro-technologie).

Le travail qui nous a été confié dans le cadre de notre thése de Doctorat en
Electronique Biomédicale est un travail de développement technologique ayant pour objectif
la réalisation d’un plateau technique dédié a une exploration multiparamétrique du systeme
cardiovasculaire et respiratoire par le biais de trois signaux physiologiques uni dimensionnels
a savoir I’ECG représentatif de ’activité électriques du myocarde et par voie de conséquence
responsable de son activité hémodynamique, le PPG indice de la fonction respiratoire de la
circulation capillaire et le PTG représentatif de 1activité dynamique pulmonaires . Pour ce
faire nous avons réalisé un dispositif électronique spécifique de facon & enregistrer

simultanément les trois signhaux au moyen des composants disponibles.

La problématique de ce travail s’inscrit dans le cadre de I’implémentation de
plateforme électronique ayant pour objectif de faire parvenir des informations médicales
depuis la source informationnelle qu’est le patient jusqu’a un terminal informatique local
dans un premier temps. Une fois ces informations hébergées sous forme binaire aprés avoir

¢té prélevée sur le malade in vivo et in situ, il est possible de développer n’importe quel
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algorithme de traitement numérique du signal répondant a une problématique

physiopathologique spécifique.

De ce point de vue I3, il nous semble que les objectifs assignés ont été atteints puisque :

1- Les signaux sont prélevés in vivo et in situ et parviennent en temps réel au
terminal informatique local.

2- Ces signaux sont archivés sous forme binaire au niveau du PC et peuvent donc
donner lieu a une base de données correspondant a notre environnement médical
réel et & laquelle des fondamentalistes par exemple pourront faire appel pour
développer des algorithmes spécifiques.

3- L’analyse corrélatoire de ces signaux a été implémentée pour 1’estimation des
différents indices hémodynamiques utilisés pour prédire la réponse au remplissage

vasculaire chez les patients sous ventilation mécanique.

Enfin, ce travail permet de développer un dispositif ou les signaux physiologiques
enregistrés sont mieux controlés et donc retraités. Cette évolution permettra d'envisager des
développements futurs pour l'analyse automatique des signaux en liaison avec le systéme
cardiovasculaire, pour les recherches en physiologie mais également pour le développement

des systemes de monitorage.

Dans le cadre de cette these de Doctorat, nous avons réalisé :

1. Un amplificateur  électrophysiologique  dédié au recueil du signal
électrocardiographique sur la dérivation D1.

2. Un capteur photopléthysmographique avec sa carte de conditionnement dédié a une
estimation de I’efficacité respiratoire capillaire.

3. Un capteur pneumotachographique a pression différentielle avec sa carte de mise en
forme dédié a I’estimation de fonction respiratoire.

4. Une interface Hardware autour du microcontroleur PIC16F876A de MICROCHIP
programmé en assembleur sous environnement MPLAB destinée a la conversion
analogique numérique des différents signaux et a leurs transfert simultané sur le PC
sous protocole RS232.

5. Une interface Software sous environnement Visual Basic (VB6) permettant
I’affichage simultané des différents signaux, leur archivage et leur analyse spatio -

temporelle.
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6. Développement d’un algorithme sous environnement Visual Basic destinée a
1’évaluation des indices hémodynamiques, parmi ces indices on peut citer : I’indice de
perfusion (PI), I’indice de variabilité de la pléth (PVI) et les intervalles de temps
systolique (ITS) : le période de pré éjection (PEP), le temps d’éjection ventriculaire
gauche (LVET) et leur rapport STR.

En conclusion, il nous semble judicieux d’énoncer, compte tenu du niveau auquel est
arrive le Génie Biomédical au sein de nos structures Hospitalo-universitaires, qu’il est
impératif aujourd’hui que des problématiques de recherche ayant pour objectifs de trouver
des solutions techniques a des problemes physiopathologiques ou médicaux en général soient
engageés entre praticiens de la médecine et praticiens du Génie Biomédical en regard de notre
environnement médical réel et des développements technologiques dans le monde médical si
nous ne voulons pas rester éternellement de simples consommateurs de ces plateaux

techniques.
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Annexe 1: le couplage et le schéma interne de LM324
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Typical Performance Curves (continued)
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Vo~ Maximum Peak Qutput Voltage - V
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Annexe 3: Le pic16F876A

Note the following details of the code protection feature on PICmicro® MCUs.

. The PICmicro family meets the specifications contained in the Microchip Data Sheet.

. Micrachip believes that its family of PICmicro microcontrollers is one of the most secure products of its kind on the market today,
when used in the intended manner and under normal conditions.

. There are dishonest and possibly illegal methods used to breach the code protection feature. All of these methods, to our knowl-
edge, require using the PICmicro microcontroller in @ manner outside the operating specifications contained in the data sheet.
The person doing so may be engaged in theft of intellectual property.

. Micrachip is willing to work with the customer who is concermned about the integrity of their code.

. Neither Microchip nor any other semiconductor manufacturer can guarantee the security of their code. Code protection does not
mean that we are guaranteeing the product as “unbreakable”.

. Code protection is constantly evolving. We at Microchip are committed to continuously improving the code protection features of
our product.

If you have any further questions about this matter, please contact the local sales office nearest to you.

Information contained in this publication regarding device Trademarks
applications and the like is intended through suggestion only
and may be superseded by updates. It is your responsibility to
ensure that your application meets with your specifications.
Mo representation or warranty is given and no liability is
assumed by Microchip Technology Incorporated with respect
to the accuracy or use of such information, or infringement of
patents er other intellectual property nights arising from such
use or otherwise. Use of Microchip's products as eritical com-
ponents in life support systems is not authorized except with
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PDIP (28-pin), SOIC, SSOP

[ (o= — g ! 28] = RB7/PGD
Rag/aNg=—=[] 2 27[] = RBEIPGC
RatANT=—L] 3 < 26[] =— RBS

RAZ2IANZVREF-CVREF =—= [ 4 ] 25 == RB4
RAYANIVRer+=—=L] 5 5 24[] = RBIPGM
RA4ITOCKICIOUT=—=] 6 P 23[] = RB2
RASANABS/IC20UT=+—=L] 7 © 22[ ] == RB1
vss—= [ 8 ) 21 =—= RBOINT
OSC1/CLKIN—= [ 9 T 20[] =— Voo
0SC2CLKOUT =—[] 10 5 18] =— Vss
RCOMOSOMICK] =— [] 11 = 18[] = RCTRXDT
RCAUTIOSICCP2 =[] 12 17[] == RCBTXCK
RC2ICCP =—= |13 16 ] =— RC5/SDO
RCWSCKISCL~—= ] 14 15[ | =—= RCA/SDISDA

TABLE 10-4: BAUD RATES FOR ASYNCHRONOQUS MODE (BRGH = 1)
Fosc = 20 MHz Fosc =16 MHz Fosc =10 MHz
BAUD
RATE SPBRG a SPBRG SPBRG
K value iy value value
(K) KBAUD ERROR (decimal) KBAUD ERROR (decimal) KBAUD ERRCR (decimal)
0.3 - - - - - -
1.2 - - - - - - -
24 - - - - - - 244 1.71 2556
9.6 9615 0.16 128 9615 0.16 103 9615 016 64
192 19.231 0.16 64 19231 0.16 a1 19.531 172 3
288 29.070 0.94 42 29.412 213 3 28 409 1.36 21
336 33784 0.55 36 33.333 0.79 29 32.895 210 18
AT 6 O 524 334 20 h8.824 213 16 5G.818 1.36 10
HIGH 4883 255 3.906 - 255 2441 - 255
LOWY | 1250.000 0 1000.000 1] 625.000 - 0
Program Memory | p. MSSP
. EEPROM 10-hit | CCP Timers
Device Bytes # Single :de {ER:?BI‘.SH] (Bytes) o AID (ch) | (PWM) | gpy Mazster USART 8/16.bit Comparators
Instructions |\ZY 1“C
PIC16FaT3A | 7.2K 4096 192 128 22 5 2 |Yes| Yes Yes 21 2
PIC16FaT4A | T7.2K 4096 192 128 33 3 2 |Yes| Yes Yes 21 2
PIC16F3T6A | 14.3K 8192 363 256 22 5 2 |Yes| Yes Yes 21 2
PIC16F3TTA | 14.3K 8192 363 256 33 3 2 |Yes| Yes Yes 21 2
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Annexe 4: Le max232

MAX232...D, DW, N, OR NS PACKAGE
MAX232I...D, DW, OR N PACKAGE

(TOP VIEW)
C1+ [ 1 “J 15]VCC
Ve. [J2  15[] GND
Ci-[]3 4[] T10UT
c2+[J4  13[]R1IN
c-[ls 12[]r1OUT
Vg_[16  11[] T1IN

T20UT[|7  10[] T2IN
R2IN [} 8 a|] R20UT

R1IN
Geilgrs;tﬂr R;:N

(see Note A)

|
Input 450, 2‘|

<10 ns —»l
|
|

tPHL

APPLICATION INFORMATION

5V

+
Caypass=1uF 1.
1

B eat o 1uF
1 e 2 =
+
U iF g ¢ Vg » 85V
4 Cf-
o= | Vs I >
—~ T 5 C4\ -
—o T tiF
j M b M pam outt
From CMOS or TTL 0 7
L ] b - EIA23 Output
!
[4— fl IPLETP T
ToOHOSaTL g ;
D " I |4— EIA-232 Input
\15
GND
Vce
RL = 1.3 kQ
See Note C

—— CL=6560pF -
L (see Note B)
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Qutput

» |l =10ns
| I
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N »
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=== ov
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I
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————— VoL
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Annexe 5 :
Les articles suivants ont été publiés comme résultats des travaux de cette thése, et sont

reproduits avec l'autorisation des éditeurs respectifs dans les pages suivantes:

Nasr Kaid Ali, M., Benabdellah, M., Abdelouahed, S. 2014: Conception and Realization of a
Biomedical Acquisition system Dedicated to Measuring the Oxygen Saturation Pulse by
Photo plethysmography Red and Infrared: Application to the Cardio Respiratory Functional
Exploration. J International Journal of Engineering Inventions, 4, 28-36.

Nasr Kaid Ali, M., Benabdellah, M., Amine Aissa Mokbil, A. 2017: Evaluation of
Plethysmographic Variability Index during a Complete Respiratory Cycle. J Electrotechnica,
Eletronica, Automatica, 65, 204-209.

Nasr Kaid Ali, M., Benabdellah, M., Amine Aissa Mokbil, A. 2018: Design and Developing
a Photo plethysmographic device Dedicated to the Evaluation of Representative Index in the
Response to Vascular Filling using Systolic Time Intervals. J Int. J. Biomedical Engineering
and Technology, XXX

Mohammed Benabdellah, M. Nasr Kaid Ali, Bruno Salgues, Tlemcen University, 22, Rue
Abi Ayed Abdelkrim Fg Pasteur, Tlemcen 13000, Algeria, Institute Mines Telecom, France,
Design and construction of a photoplethysmographic device, Institut Mines-Télécom,
Novembre /2015.

nasralawdi@gmail.com



Annexes

Inrternational Journal of Engineering Inventions
e-ISSN: 2278-7461, p-ISSN: 2319-6491
Volume 4, Issue 7 (December 2014) PP: 28-36

Conception and Realization of a Biomedical Acquisition System

Dedicated to Measuring the Oxygen Saturation Pulse by Photo

Plethysmography Red and Infrared: Application to theCardio-
Respiratory Functional Exploration

M.NasrKaid Ali'. M.Benabdellah’. S. Abdelounahed’
Department of Electrical and Electronic Engineering, Laboratory of Biomedical Engineering, Abu BekrBelkaid
University, BP 230, Tlemcen 13000, Algeria.
'nasralawdi{@gmail com
*m_benabdellah_2000@yahoo fr

Abstraci: We present in this paper a system jfor detecting the photoplethysmographic signal (PPG) dedicated to
the measurement of funcrional oxygen saturation in the blood.

The system is designed by means of a suitable non-invasive optical fechnology. The device realized can detect
the PPG signal It includes an optical contact sonde applied during the measurement (sensor), a circuit for
shaping the signal (PPG), an inferface for the acguisition and digitization in connection with a serial
communication port beneath RS5232 protocel and a local compurer terminal hosis a graphical user interface
(GUI) implemented as Integrated Development Environment Visual Basic for displaying, archiving, digital
signal processing photo plethysmography and its transfer through felemedicine networks for exploration or
remote monitoring of cardiovascular and respiratory function.

Keywords:Beer Lambert, microcontroller, PPG, R§232, Sp0, , Fisual Basic{VB).

I. INTRODUCTION
The simultaneous display in real-time of wvital physiological quantiies allowedmore accurately and

more efficiently to know and monitor the pathophysiological state of the patient. In this context, we indicate
oxygen saturation (SpO2) as an important parameter for the control of the cardiovascular-respiratory system.
To approach thearterial oxvgen saturation(Sa0?2). the pulse oximeter (SpO2) must constantly determine the
content of oxyvhemoglobin(HbO2) and reduced hemoglobin (Hb) in arterial blood. We need asvstem that can:

=  Continuous measure in real-time of the HbO2 and the Hb.

+ Recognize the pulsatility signal with demonstrating its arterial origin [4].
As part of this work, we performed a technical platform for collecting photoplethysmographic signal based on
molecular absorption spectrophotometry in the red and infrared light Thistechnical platformworksby applying
thesensortoaninterestingarteriolar vascular bed. such asthefinger The sensor containsaduallight source LEDs IR-
R (infrared - red)anda photodetector(phototransistor) which receives thesignalafter its passagethrough the finger.
The final result ofourdesignyieldeda string ofelectronic measurementnecessaryto  extract and
processthePPGsignal while being compatiblewithan acquisition cardcarried around
aPIC16F876 Amicrocontrollerand softwareto managethedisplay and processingofthis physiologicalvariableat
alocal post.

IT. PHOTOPLETHYSMOGRAPHY ORIGIN

A signal mav be defined as the physical support of information, represented by a function of one or
more variables [9]. If the time 1s the wvariable (one-dimensional signal) the signal represents the temporal
evolution of a physical quantity. in our case the volume variation of arterial blood.
The photoplethysmographic trace results from the attenuation modification of the light energy transmitted
through or reflected by the tissue on which the light was applied. Hemoglobin isthemainlight absorberin human
blood.
ThePPGmeasuring systemis based onthepropertyof hemoglobinto absorb
lightemittedwhenoxyegenateddifferentlythan when itisnot Theoxvhemoglobinabsorbs moreinfrared
light whilereduced hemoglobinabsorbs morered light"Fig.1". Owerthisabsorptionvariesby pulsatilemanner at
eachcardiac cyclewsth asystolicflow of thearterizalizedblood 1n finger[1].

www.ijeijournal.com Page | 28
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Evaluation of Plethysmographic Variability Index during a
Complete Respiratory Cycle

Nasr Kaid Ali Moulhi', Mohammed Benabdellah, Amine Aissa Mokbil Ali",

‘Tlemcen University, Department of Electrical and Electronic Engineering, Laboratory of Biomedical Engineering,
Chetouane, BP 230, Tlemcen13000, Algeria

Abstract

The present paper shows study and designs an interface (human-machine) for monitoring cardiovascular-respiratory
function, through the evaluation of the characteristics indexes of response to vascular filling. This interface will
be a technical device capable of taking simultaneously and in real time three representative physiological signals
respectively: the electric cardiac activity (electrocardiogram ECG), the mechanical ventilatory activity
(pneumotachogram PTG), and the respiratory activity of pulmonary exchanger (photoplethysmogram PPG) and
then, send these signals to a local computer post. Respiratory variations in the pulse oximeter plethysmographic
waveform amplitude are sensitive to changes in preload and can predict fluid responsiveness in mechanically
ventilated patients. However, they cannot be easily calculating from a bedside monitor. The aim of our study was
to the evaluation of perfusion index (P1), plethysmographic variability index (PVI) and cardiac frequency (CF) by a
spatiotemporal analysis of PPG signal during the complete respiratory cycle.

Keywords: ECG, PPG, PTG, PI, PVI, Microcontroller, Visual Basic
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. collecting three physiological signals representative of
1. Introduction cardiovascular  respiratory  function;  namely
electrocardiogram (ECG), photoplytesmogram (PPG) and
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Design and developing a photoplethysmographic
device dedicated to the evaluation of representative
indexes in the response to vascular filling using
systolic time intervals

M. Nasr Kaid Ali*,
Benabdellah Mohammed and
A. Amine Aissa Mokbil

Department of Biomedical Engineering,
Tlemcen University,

Chetouane, BP 230, Tlemcen13000, Algerna
Email: nasralawdi@gmail com

Email: m benabdellah 2000{@yahoo fr
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*Corresponding author

Abstract: In this study. we develop an interface (human-machine) for
monitormg  the cardiovascular-respiratory system, through the evalvation
of analogous indices obtained from a finger photoplethysmography pulse
oximetry waveformn This interface consists of sensors, electronics associated
with these sensors. acquisition card to make the communication with a local
computer post and a graphical interface developed in visual basic environment
for signals tracing and data archiving. In this work, we achieved the evaluation
of representative indexes for the response to vascular filling. using systolic time
intervals (STIs) namely, pre ejection period (PEP), respiratory change m pre
gjection period (APEP). left ventricular ejection time (LVET) and systolic time
ratio (STE). Given that STIs. are highly correlated to the fundamental
cardiac functions. In order to achieve tlus goal, a data collection study
was conducted using synchromsed acquisitions of electrocardiogram (ECG).
photoplethysmogram (PPG) and pneumotachogram (PTG) signals.
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Résumé

Résumé

L’objectif de cette these de Doctorat en Electronique Biomédical est la réalisation
d’un plateau technique dédié a I’exploration multi paramétrée du Systeme cardiovasculaire
par le biais de la mise en ceuvre de trois ETTD (Equipements terminaux de traitements des
données) relatifs a trois signaux physiologiques, en 1’occurrence ’ECG représentatif de
I’activité électrique myocardique, le PPG indice de ’efficacité respiratoire capillaire et en fin
le PTG un signal représentatif de fonction respiratoire, puis d’une carte d’acquisition chargée
de faire parvenir ces signaux a un terminal informatique local en vue de leurs archivage et de
leurs analyse corrélatoire au moyen d’algorithmes appropriés développés sous environnement
Visual Basic.

L'analyse et le traitement de ces trois signaux permettent d'estimer les indices
hémodynamiques qui sont essentiels pour prédire I'état de la réponse au remplissage
vasculaire chez les patients en réanimation, établir un diagnostic et faciliter la détection des
anomalies et des maladies cardiovasculaire.

Mots clés

ECG, PPG, PTG, Remplissage vasculaire, l'indice de perfusion (PI), l'indice de
variabilité pléthysmographique (PVI), temps de pré éjection (PEP), Temps d’éjection de
ventricule gauche (LVET), microcontréleur, RS232.

Summary

The objective of this doctoral thesis in Biomedical Electronics is the realization of a
technical platform dedicated to the multi-parametric exploration of the cardiovascular system
through the implementation of three DPTE (Data Processing Terminal Equipment) related to
three physiological signals, namely ECG representative of myocardial electrical activity, PPG
index of the capillary respiratory efficiency and in the end PTG a signal representative of
respiratory function, then an acquisition card loaded for send these signals to a local
computer terminal for archiving and correlative analysis by means of appropriate algorithms
developed under Visual Basic environment.

The analysis and treatment of these three signals makes it possible to estimate
hemodynamic indices that are essential for predicting the state of the response to vascular
filling for patients in intensive care, establish a diagnosis and facilitate the detection of
abnormalities and cardiovascular diseases.
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