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Résumé

Le développement continu des méthodes non invasives de cartographie de

l’activité électrique du cœur est motivé par l’espoir général qu’elles puissent

être cliniquement utiles dans le diagnostic et le traitement des troubles du

rythme cardiaque, responsables de 80 % des 350 000 décès par arrêt car-

diaque soudain qui surviennent chaque année en Europe [LZ06]. L’imagerie

électrocardiographique non invasive (ECGI) fournit des images panoramiques

en temps réel de l’activité électrique épicardique à partir de mesures de poten-

tiel à la surface du torse. Bien que plusieurs méthodes aient été développées

pour l’ECGI, des études de validation récentes ont démontré que les im-

plémentations actuelles sont imprécises dans la reconstruction de l’activité

électrique en présence d’anomalies de conduction et dans les cœurs struc-

turellement hétérogènes. L’ECGI est connue pour produire des lignes de

bloc artificielles dans les tissus sains, ce qui fait douter de la capacité de ces

méthodes à détecter la présence de régions de véritable conduction lente

dans les cœurs structurellement anormaux.

L’objectif de cette thèse est de développer une nouvelle méthode afin d’amé-

liorer l’ECGI et sa capacité à détecter les régions de conduction lente en

présence d’anomalies structurelles.

Tout d’abord, nous avons présenté une nouvelle méthode pour résoudre

le problème inverse de l’électrocardiographie. L’idée de la méthode est de

combiner les solutions obtenues avec les formulations classiques afin de

sélectionner la méthode la plus précise dans chaque zone et à chaque pas

de temps, en fonction de leurs résidus de la surface du torse. Cette nouvelle

approche, appelée la méthode Patchwork (PM), est évaluée, avec d’autres

méthodes inverses classiques, à l’aide des données simulées et expérimentales.

La stabilité et la robustesse de cette nouvelle approche sont également testées
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en ajoutant un bruit de mesure Gaussien aux potentiels de la surface du

torse.

Deuxièmement, nous nous sommes concentrés sur la détection de zones pré-

sentant des tissus cardiaques endommagés. Les différentes méthodes d’ECGI

ont été évaluées sur la base des caractéristiques des signaux bipolaires asso-

ciés aux anomalies structurelles : amplitude, durée du QRS et fragmentation.

N’étant pas en mesure de détecter les zones endommagées à l’aide de ces

caractéristiques, nous avons développé une nouvelle méthode pour détecter

les zones de conduction lente en utilisant le gradient de temps d’activation.

Par la suite, nous avons évalué la capacité des méthodes ECGI standard, ainsi

que de la méthode Patchwork, à localiser les zones de conduction lente et à

réduire la fréquence des lignes de bloc artificielles.

La principale contribution de cette thèse est le développement d’une nouvelle

approche ECGI pour reconstruire les informations électriques à la surface du

cœur. La méthode Patchwork a démontré un niveau de précision plus élevé

dans la reconstruction des cartes d’activation et la localisation des sites de

percée que les méthodes ECGI standard. Cette méthode est un outil efficace

pour aider à surmonter certaines des limites des méthodes numériques

conventionnelles dans les cœurs structurellement anormaux, montrant sa

capacité à détecter les régions de conduction lente en utilisant le gradient de

temps d’activation. Il est important de noter que ces améliorations incluent

une réduction de la fréquence des lignes de bloc artificielles. Cela a des

implications cliniques importantes car cela peut contribuer à réduire les faux

diagnostics de troubles de la conduction.

Mots-clés : problème inverse, méthode du patchwork, méthode des solu-

tions fondamentales, méthode des éléments finis, méthode des éléments de

frontière, imagerie électrocardiographique non invasive, ECGI, électrocardio-

graphie, conduction lente, ligne de bloc.
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Abstract

The continued development of non invasive methods of mapping the electri-

cal activity of the heart is motivated by the general hope that they may be

clinically useful in the diagnosis and treatment of cardiac rhythm disorders,

responsible for 80% of the 350,000 sudden cardiac arrest deaths that oc-

cur each year in Europe [LZ06]. Non-invasive electrocardiographic imaging

(ECGI) provides real-time panoramic images of epicardial electrical activity

from potential measurements on the surface of the torso. Though several

methods have been developped for ECGI, recent validation studies have

demonstrated that current implementations are inaccurate in reconstructing

electrical activity in the presence of conduction anomalies and in structurally

heterogeneous hearts. ECGI is known to produce artificial lines of block in

healthy tissue, raising doubts about the ability of these methods to detect

the presence of regions of true conduction slowly in structurally abnormal

hearts.

The objective of this thesis is to develop a new method in order to improve

ECGI and its ability to detect regions of slow conduction in the presence of

structural abnormalities.

First, we presented a new method for solving the inverse problem of electro-

cardiography. The idea of the method is to combine the solutions obtained

with classical formulations in order to select the most accurate method in

each area and at each time step, based on their residuals of the torso surface.

This new approach, named the Patchwork Method (PM), is evaluated, along

with other classical inverse methods, using simulated and experimental data.

The stability and robustness of this new approach are also tested by adding

Gaussian measurement noise to the torso surface potentials.

Secondly, we focused on the detection of areas with damaged cardiac tissue.

The different ECGI methods were evaluated based on the caracteristics of
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bipolar signals associated with structural abnormalities : amplitude, QRS

duration and fragmentation. Being unable to detect the damaged areas using

these features, we have developed a new method to detect slow conduction

areas using the activation time gradient. Subsequently, we evaluated the

ability of the standard ECGI methods, as well as the Patchwork method, to

locate slow conduction areas and reduce the frequency of artificial lines of

block.

The main contribution of this thesis is the development of a new ECGI ap-

proach to reconstruct electrical information on the surface of the heart. The

Patchwork method has demonstrated a higher level of accuracy in recons-

tructing activation maps and locating breakthrough sites than standard ECGI

methods. This method is an effective tool to help overcome some of the limi-

tations of conventional numerical methods in structurally abnormal hearts,

showing its ability to detect regions of slow conduction using the activation

time gradient. Importantly, these improvements include a reduction in the

frequency of artificial lines of block. This has important clinical implications

as it may help reduce false diagnosis of conduction disorders.

Keywords : inverse problem, patchwork method, method of fundamental

solutions, finite element method, boundary element method, noninvasive

electrocardiographic imaging, ECGI, electrocardiography, slow conduction,

line of block.
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1

„La nature est écrite en langage
mathématique.

— Galileo Galilei

(astronome et physicien)
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1.1 Context générale de la thèse

Selon l’Organisation Mondiale de la Santé, les pathologies cardiovasculaires

sont la première cause de mortalité dans le monde. Elles sont responsables

de 31% des décès chaque année, soit 17,7 millions de morts. En France,

les maladies cardiovasculaires sont la deuxième cause de mortalité, juste

après les cancers. Chaque année, près de 150 000 morts liés à ces maladies

et 400 décès par jour. La mort subite cardiaque (MSC) est responsable de

la moitié des décès dus aux maladies cardiaques. C’est un décès soudain et

inattendu causé par la perte de la fonction cardiaque. Cette dernière est plus

souvent due a une désorganisation du système électrique du cœur qui le

rend irrégulier ou chaotique (arythmie cardiaque). La mort subite cardiaque

est à l’origine d’environ 50 000 décès en France chaque année dont 80%

sont liés à des origines ischémiques, tel qu’un infarctus du myocarde ou

des cardiomyopathies associées donc à des substrats structurels [LZ06]. Ces

chiffres, qui progressent chaque année, montrent l’ampleur du phénomène

d’où l’importance de la recherche scientifique en électrophysiologie cardiaque,

qui permet d’étudier l’activité électrique du cœur.

Les cathéters intra-cardiaques peuvent donner une caractérisation détaillée

de l’activité électrique du cœur. Cependant, cette technique est peu appliquée

au diagnostic des troubles du rhythme cardiaque, à l’évaluation des risque ou

à la planification thérapeutique, car elle est trop invasive. Il existe d’autres

techniques de diagnostic des arythmies, notamment l’ECG à 12 dérivations

et la cartographie du potentiel de surface du corps. La première technique

ne peut pas fournir des détails précis sur l’activité électrique régionale car-

diaque, ni sa localisation, ni les séquences d’activation au cours des troubles

du rhythme cardiaque. La deuxième technique peut fournir davantage d’in-

formations électriques et diagnostiques que l’ECG à 12 dérivations, mais elle

n’est pas assez sensible à la détection d’une activation anormale et incapable

de déterminer son emplacement dans le cœur. Pour surmonter ces limitations,

des études ont été faites au cours de ces dernières années pour reconstruire

les séquences d’activation épicardique à partir de mesures de la surface

du corps obtenues de manière non invasive, c’est-à-dire pour résoudre le

problème dit inverse de l’électrocardiographie.
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L’imagerie électrocardiographique non invasive (ECGi) est une technologie

non invasive prometteuse qui permet de reconstruire l’activité électrique à

la surface du cœur à partir de séries de mesures électriques réalisées sur la

surface du torse, en résolvant un problème mathématique inverse dans le

volume compris entre le torse et le cœur. Plusieurs publications scientifiques

ont présentés de diverses méthodes de résolution du problème inverse en

électrocardiographie. Cependant, si ces méthodes se montrent très efficaces

pour résoudre le problème inverse et localiser des arythmies sur des cœurs

de structure saine, des limitations persistent dans le cas de cœurs présentant

des endommagement des tissus cardiaque, liées à différentes pathologies tels

que les fibroses cicatricielles, les infarctus, les ischémies, etc. Par conséquent,

ces approches nécessitent des améliorations au niveau de la précision afin

d’être cliniquement exploitable.

Dans ce contexte, l’équipe Carmen de l’Inria Bordeaux sud-ouest, en partena-

riat avec l’institut de rythmologie et de modélisation cardiaque (IHU-Liryc),

étudie et développe des modèles mathématiques et des méthodes numériques

pour l’électrophysiologie cardiaque afin d’aider les cliniciens à établir leur

diagnostic des arythmies cardiaques en reconstruisant, d’une manière non

invasive et fiable, les signaux électrique cardiaque en exploitant des signaux

simulés in-silico (IMB/INRIA) et des expériences ex-vivo (IHU LIRYC).

1.2 Problématique

La problématique de cette thèse part d’une question que de nombreux

chercheurs se posent aujourd’hui : Comment profiter des avantages des

méthodes utilisées précédemment pour améliorer les résultats et re-

construire précisément l’activité électrique du cœur en présence des

anomalies structurelles ?

Pour répondre à cette question nous avons supposé qu’en combinant les

méthodes d’ECGI classiques, nous pourrons améliorer la reconstruction de

l’information électrique à la surface du cœur quant aux potentiels électriques

et aux cartes d’activations. Cela nous a permis de développer une nouvelle
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méthode d’ECGI que nous avons évaluée sur des données simulés, y compris

en ajoutant du bruit, ainsi que sur des données expérimentales.

Ensuite, nous avons développé une méthode de gradient de temps d’acti-

vation afin de détecter les zones endommagés du cœur. A l’aide de cette

dernière, nous avons évalué la capacité de la nouvelle méthode d’ECGI, ainsi

que les méthodes classiques, à localiser les zones d’endommagement du tissu

cardiaque et à réduire la fréquence des lignes de blocs, qui sont souvent

présentes lors de la reconstruction du potentiel épicardique en utilisant les

méthodes d’ECGI standard.

Un aperçu de la thèse est présenté ci-dessous :

1.3 Plan de la thèse

Dans le chapitre 2, on commencera par une introduction générale de l’élec-

trophysiologie cardiaque dans laquelle on va mettre à la loupe l’anatomie du

cœur et plus particulièrement son activité électrique. Ensuite, on introduira

les majeurs pathologies et arythmies cardiaques qui sont à l’origine de la mort

subite tel que la tachycardie ventriculaire et la fibrillation ventriculaire. Par

la suite, on abordera aussi l’électrocardiographie, qui est un mécanisme de

diagnostic des pathologies du cœur, ainsi les outils d’acquisition des données

électrophisiologiques comme l’imagerie cardiaque et la cartographie électro-

anatomique. Vu le caractère invasif de cette dernière, on abordera l’imagerie

électrocardiographique (ECGI) comme un outil non invasif de diagnostic des

troubles du rhythme cardiaque. Enfin, on introduira deux techniques de la

modélisation mathématique de l’activité électrique cardiaque : à l’échelle

cellulaire (microscopique) représentée par un modèle ionique et à l’échelle

macroscopique représentée par un modèle de type réaction-diffusion.

Dans le chapitre 3, on définira la formulation directe de l’imagerie électro-

cardiographique et on en déduira la formulation du problème inverse. On

abordera ensuite le caractère mal posé du problème inverse et les différents

approches de régularisation pour obtenir une solution unique. Ensuite, on

mettra en évidence les méthodes de résolution classiques suggérées dans la
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littérature. La solution du problème inverse dépend du choix de l’opérateur

et du paramètre de régularisation. Par conséquent, on introduira les diverses

méthodes de choix du paramètre de régularisation optimal.

Le chapitre 4 sera l’occasion de présenter les données simulées et expéri-

mentales utilisés dans les chapitres suivants pour évaluer la capacité des

méthodes ECGI standards, ainsi qu’une nouvelle méthode, à reconstruire

avec précision l’information sur la surface du cœur en termes de potentiels

épicardiques et les cartes d’activation. Ensuite, on abordera également les

différents métriques d’évaluation utilisés tel que la corrélation, l’erreur relatif,

les sites de percés, etc.

Le chapitre 5 est consacré à la contribution principale de cette thèse qu’il

s’agit du développement d’une nouvelle méthode de résolution du problème

inverse en électrocardiographie. Le principe de la méthode, appelée la Mé-

thode Patchwork (PM), consiste à combiner les solutions obtenues avec les

formulations classiques afin de sélectionner la méthode la plus précise sur

la base de leurs résidus. Cette nouvelle approche sera évaluée, ainsi que

les autres méthodes d’ECGI standard, en utilisant les données simulées et

expérimentales évoqués dans le chapitre 4. La stabilité et la robustesse de

cette méthode seront également évaluées en ajoutant un bruit Gaussien.

Dans le chapitre 6, on s’intéressera à la détection des zones endommagées du

tissu cardiaque. On mettra en évidence différentes méthodes basées sur les

signaux bipolaires tel que : l’amplitude, la durée QRS et la fragmentation. On

abordera ensuite une autre méthode de détection de ces zones de conduction

lente en utilisant le gradient de temps d’activation. Enfin, on évaluera la

capacité des méthodes d’ECGI standards, ainsi que la nouvelle méthode

d’ECGI, à localiser les zones endommagées et à réduire la fréquence des

lignes de blocs.

Le chapitre 7 présentera les résultats clés de la recherche effectuée au cours

de ces trois années de thèse. Les limites des méthodes qui ont été développés

seront soulignées et les initiatives futures potentielles qui découlent de ce

travail sont considérées.
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Le muscle cardiaque contient des cellules spécialisées capables de produire

des signaux électriques (impulsions). Dans un cœur sain, ces impulsions se

propagent selon un schéma prévisible, entraînant la contraction du muscle

cardiaque et le pompage du sang. Cependant, dans un cœur souffrant d’un

trouble du rythme cardiaque, les impulsions électriques ne se propagent

pas dans le muscle cardiaque comme ils le devraient. C’est pour cela il est

important de comprendre comment fonctionne le système électrique du cœur.

Dans ce chapitre, on va présenter les notions de base de l’électrophysiologie

cardiaque. On va commencer par décrire l’anatomie du cœur et notamment

son activité électrique. On va aborder ensuite diverses techniques d’imagerie

cardiaque et les principales arythmies cardiaques responsables de la mort

subite d’origines cardiaques.

2.1 Anatomie et fonctionnement du cœur

2.1.1 Anatomie du cœur

Fig. 2.1. : Emplacement et orientation du cœur dans le torse.
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Le cœur humain est un organe musculaire qui fonctionne comme une pompe.

Cette pompe assure une circulation continue du sang dans tout le corps. Le

cœur est situé dans la cavité thoracique entre les deux poumons à l’arrière

et légèrement à gauche du sternum. La figure 2.1 montre l’emplacement et

l’orientation du cœur dans la cavité thoracique. Sa taille est à peu près celle

d’un poing fermé, pesant d’environ 250 à 300g chez l’adulte pour environ 12

cm de longueur.

Fig. 2.2. : Anatomie du cœur. Extrait de "La biologie humaine une approche
visuelle" de José André Duval

Au niveau macroscopique, le cœur est composé de quatre cavités principales,

les deux oreillettes supérieures gauche et droite et les deux ventricules

inférieurs gauche et droit (voir figure 2.2). La partie inférieure des ventricules

s’appelle l’apex, il repose sur le muscle diaphragme et pointe vers le bas, en

avant, à gauche. Une paroi musculaire appelée septum sépare les côtés droit

et gauche du cœur. Ces quatre cavités communiquent entre elles au moyen

de valvules, ou valves, qui s’ouvrent et se referment à chaque battement

du cœur. Ainsi, il y a quatre valvules cardiaques : les valvules aortique,

tricuspide, pulmonaire et mitrale qui imposent un sens unique à la circulation

du sang. L’orientation du cœur dans le corps peut varier considérablement
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d’un humain à l’autre et son grand axe est souvent défini comme le plus petit

axe d’inertie principal du ventricule gauche.

Au niveau microscopique, la paroi cardiaque est composée de 3 couches (voir

figure 2.2) :

— L’épicarde tapisse l’extérieur du cœur. Il est également connu sous le

nom de péricarde viscéral car il constitue la couche interne du péri-

carde. L’épicarde est principalement composé de tissu conjonctif lâche,

notamment de fibres élastiques et de tissu adipeux. L’épicarde a pour

fonction de protéger les couches internes du cœur et contribue éga-

lement à la production du liquide péricardique. Ce liquide remplit la

cavité péricardique et contribue à réduire la friction entre les mem-

branes péricardiques. On trouve également dans cette couche cardiaque

les vaisseaux sanguins coronaires, qui alimentent la paroi cardiaque

en sang. La couche interne de l’épicarde est en contact direct avec le

myocarde.

— Le myocarde est la paroi musculaire du cœur. Il est composé de fibres

musculaires cardiaques, qui permettent les contractions du cœur. Le

myocarde est la couche la plus épaisse de la paroi cardiaque, son

épaisseur variant selon les parties du cœur. Le myocarde du ventricule

gauche est le plus épais, car ce ventricule est responsable de la produc-

tion de l’énergie nécessaire pour pomper le sang oxygéné du cœur vers

le reste du corps.

— L’endocarde est la fine couche interne du tissu cardiaque. Cette couche

tapisse les cavités cardiaques internes, recouvre les valves cardiaques

et est en continuité avec l’endothélium des gros vaisseaux sanguins.

2.1.2 Fonctionnement du cœur

La fonction du cœur : une double pompe

Le cœur exerce une fonction de double pompe aspirante et refoulante grâce à

ses parties droite et gauche. Il assure la circulation du sang dans l’organisme

pour apporter oxygène et nutriments aux tissus grâce à sa contraction et
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dilatation. Cette action de pompage peut être comparée à l’alternance du

serrement et du desserrement d’un poing. A chaque battement, le cœur

pousse le sang dans les artères. C’est ce qui crée le pouls.

On distingue deux types de circulation : la circulation pulmonaire et la

circulation systémique, voir figure 2.3. La circulation pulmonaire, assurée

Fig. 2.3. : Le fonctionnement du cœur.
Extrait du site du centre de transplantation d’organes de Lausanne

par le côté droit du cœur, permet de transporter le sang vers les poumons

afin d’assurer les échanges gazeux et de le ramener ensuite au cœur.

La circulation systémique garantie la distribution générale du sang aux

tissus de l’ensemble du corps et son retour au cœur.

À chaque cycle cardiaque, l’oreillette droite reçoit le sang appauvri en oxy-

gène provenant du reste du corps 2.3. Lorsque l’oreillette est pleine, elle

se contracte. À la contraction, elle pousse le sang dans le ventricule droit à

travers la valvule tricuspide reliant l’oreillette droite et le ventricule droit.

Lorsque le ventricule droit est plein, il se contracte à son tour pour expulser le

sang vers les poumons, par la valvule pulmonaire, où il est chargé d’oxygène.
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Les poumons à cette étape remplacent le dioxyde de carbone présent dans le

sang par de l’oxygène. Le sang oxygéné est pompé vers l’oreillette gauche. A

la contraction de l’oreillette gauche, la valvule mitrale reliant cette dernière

au ventricule gauche s’ouvre. Ainsi, le sang pénètre dans ce ventricule. Le

ventricule gauche, qui est la chambre la plus puissante, pompe le sang riche

en oxygène par la valvule aortique vers l’aorte, qui alimente le reste du corps

cœur. Les contractions vigoureuses du ventricule gauche créent notre pres-

sion sanguine. Le sang oxygéné circule dans tout le corps. Enfin, les veines

ramènent le sang appauvri en oxygène à l’oreillette droite, qui s’en remplit, et

le cycle recommence. Le paroi musculaire gauche est plus épais que le paroi

musculaire droite, car ce dernier pompe le sang aux poumons tandis que le

gauche pompe le sang dans tous le corps d’où le besoin d’être plus épais et

plus puissant. Les oreillettes sont très fines par rapport aux ventricules, car

les oreillettes pompent le sang seulement vers les ventricules qui sont très

proches.

Les artères coronaires courent le long de la surface du cœur et fournissent un

sang riche en oxygène au muscle cardiaque. Le cœur est également traversé

par un réseau de tissus nerveux qui transmet les signaux complexes qui

régissent la contraction et la relaxation.

Toutes ces notions sont représentées sur la figure 2.4, le sang appauvri en

oxygène est classiquement représenté en bleu et le sang riche en oxygène en

rouge. Les mêmes couleurs sont habituellement utilisées pour la représenta-

tion des parties gauche (riche en oxygène) et droite (pauvre en oxygène) du

cœur [H69].

Le comportement du cœur - Présentation d’un cycle cardiaque

Le cycle cardiaque est défini comme une séquence de contraction et de

relaxation alternées des oreillettes et des ventricules afin de pomper le sang

dans tout le corps. Il commence au début d’un battement de cœur et se

termine au début d’un autre. Le processus commence dès la 4e semaine de

gestation, lorsque le cœur commence à se contracter.
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Fig. 2.4. : Système circulatoire du cœur avec le sang désoxygéné en bleu et
le sang oxygéné en rouge.
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La fréquence cardiaque, qui représente le nombre de fois que le cœur bat par

minute, d’une personne adulte en bonne santé au repos est généralement

comprise entre 60 et 100 battements par minute pour un débit entre 4,5 et 5

litres de sang par minute. Au repos, elle a tendance à ralentir, alors qu’elle

s’accélère pendant l’exercice.

Chaque cycle cardiaque comporte une phase diastolique (également appelée

diastole) où la cavité cardiaque est en état de relaxation et se remplit de sang

et une phase systolique (également appelée systole) où les cavités cardiaques

se contractent et expulsent le sang vers la périphérie via les artères. La figure

2.5 illustre le cycle de contraction et relaxation par des flèches. Les oreillettes

et les ventricules connaissent une alternance d’états de systole et de diastole.

En d’autres termes, lorsque les oreillettes sont en diastole, les ventricules

sont en systole et vice versa.

Fig. 2.5. : Systole et diastole au sein des oreillettes et ventricules avec le sang
désoxygéné en bleu et le sang oxygéné en rouge. La source :

https ://fr.sawakinome.com/articles/health/unassigned-5812.html

En effet, le cycle cardiaque commence avec l’oreillette et le ventricule dans

un état de relaxation. Pendant la diastole, le sang provenant des veines
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centrales remplit l’oreillette et remplit partiellement le ventricule, en passant

par le sinus veineux, le canal sino-atrial (SA) et le canal atrio-ventriculaire

(AV). La contraction auriculaire (systole auriculaire) éjecte ensuite le sang de

l’oreillette vers le ventricule, qui est toujours en diastole, ce qui complète le

remplissage ventriculaire.

La relaxation auriculaire (diastole auriculaire) se produit pendant que le ven-

tricule se contracte (systole ventriculaire). La contraction ventriculaire éjecte

le sang dans le canal de sortie en passant par une valve bulbo-ventriculaire

(BV) ouverte. Le cycle cardiaque s’achève lorsque le ventricule se relâche

(diastole ventriculaire).

L’activité mécanique du cœur est déclenchée par une activité électrique

complexe.

2.1.3 Activité électrique du cœur

Les oreillettes et les ventricules se contractent à chaque cycle cardiaque afin

de pomper le sang. Une activité électrique cardiaque est à l’origine de cette

contraction des cavités du cœur. Le signal électrique circule dans le réseau

de voies conductrices des cellules, ce qui stimule la contraction des cavités

supérieures (oreillettes) et inférieures (ventricules). Le signal est capable de

se déplacer le long de ces voies grâce à une réaction complexe qui permet

à chaque cellule d’activer la suivante, la stimulant ainsi à "transmettre" le

signal électrique de manière ordonnée. Alors que cellule après cellule se

transmet rapidement la charge électrique, le cœur entier se contracte dans

un mouvement coordonné, créant ainsi un battement de cœur.

Le potentiel d’action responsable du déclenchement de la contraction est

généré par un système de conduction constitué d’un réseau de fibres muscu-

laires. Une fois le potentiel d’action est généré, il se propage en suivant un

trajet bien précis. Le chemin du signal électrique commence avec une impul-

sion électrique d’un groupe de cellules situé dans l’oreillette droite, appelé

le nœud sinusal, ou sino-auriculaire (SA). L’impulsion électrique descend

ensuite dans le cœur, déclenchant d’abord les oreillettes, puis les ventricules.

Ces derniers à leur tour se contractent tandis que les oreillettes se dilatent.
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Dans un cœur sain, le signal se déplace très rapidement dans le cœur, ce qui

permet aux cavités, qui sont séparées électriquement les unes des autres, de

se contracter de manière fluide et ordonnée.

Le rythme cardiaque se déroule comme suit (voir Figure 2.6) :

— Il commence par l’activation du nœud sinusal, qui se trouve au som-

met de l’oreillette droite, représentant le stimulateur naturel du cœur.

Le noeud sinusal envoie une impulsion électrique. Cette impulsion

est transmise aux oreillettes, ce qui provoque une dépolarisation des

oreillettes gauche et droite quasiment en même temps. Ces derniers

ensuite se contractent et éjectent le sang vers les ventricules.

— Cette impulsion active également le nœud auriculo-ventriculaire (AV),

situé sur la paroi qui sépare les oreillettes des ventricules et qui re-

présente la seule connexion électrique entre les cavités supérieures et

inférieures. Ce nœud agit comme une porte qui ralentit l’impulsion

cardiaque avant qu’il n’entre dans les ventricules. Ce ralentissement

donne aux oreillettes le temps de se contracter avant que les ventri-

cules ne le fassent. Par conséquent, ce retard assure l’ordre chronolo-

gique des phases de l’activité mécanique cardiaque en assurant que les

oreillettes éjectent le sang dans les ventricules avant que ces derniers

ne se contractent. A la contraction des oreillettes, le signal électrique

se rend aux ventricules par des fibres musculaires situées dans le sep-

tum (faisceau atrio-ventriculaire ou faisceau de His) et dans les parois

internes des ventricules (fibres de Purkinje).

— Le réseau de fibres Purkinje envoie l’impulsion aux parois musculaires

des ventricules et provoque leur contraction et l’expulsion du sang dans

le cœur.Pendant ce temps, la repolarisation des oreillettes a lieu et

permet la relaxation auriculaire.

— A la décontraction du muscle (la diastole ventriculaire) ; les fibres mus-

culaires se repolarisent et reviennent ainsi dans leur état initial. la

direction de la repolarisation est inversée par rapport à la dépolarisa-

tion et part de l’épicarde vers l’endocarde. Suite au relâchement des

ventricules, le sang est expulsé vers les oreillettes.
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Fig. 2.6. : Le cycle cardiaque.

18 Chapitre 2 Électrophysiologie cardiaque



— Finalement, toutes les cavités cardiaques se relâchent et le cœur est

donc en repos. Le nœud SA envoie un autre signal aux oreillettes pour

qu’elles se contractent, ce qui recommence le cycle.

2.1.4 Potentiel d’action

A l’échelle cellulaire, c’est le potentiel d’action qui sous-tend l’activité élec-

trique cardiaque [Sac04]. Il correspond à une stimulation électrique créée

par une séquence de flux d’ions à travers des canaux spécialisés dans la

membrane (sarcolemme ou cytoplasme de la cellule musculaire) des cardio-

myocytes (les cellules contractiles) qui conduit à la contraction cardiaque.

Lorsque les cardiomyocytes sont excités, le potentiel d’action, défini par

des échanges ioniques transmembranaires, se divise en cinq phases (0-4),

commençant et se terminant par la phase 4 (Voir figure 2.7) :

— Phase 0 - Phase de dépolarisation rapide : Au début, la cellule est

au potentiel de repos. Sous l’effet d’un stimulus supérieur au seuil de

dépolarisation, la cellule se dépolarise très rapidement. Ce qui provoque

l’ouverture soudaine des canaux sodiques et calciques avec un afflux

rapide de ces ions vers l’intérieur de la cellule. Le potentiel passe donc

d’un potentiel de repos d’environ −80mV à +20mV en une durée de

l’ordre de la milliseconde.

— Phase 1 - Phase de repolarisation initiale : Repolarisation rapide et

précoce de la cellule due à la désactivation des canaux sodiques (Na+)
et au flux sortant des ions potassiques (K+).

— Phase 2 - Phase Plateau : Dans cette phase la dépolarisation est plus

ou moins maintenue, cette phase est une période de stagnation pour le

potentiel transmembranaire de l’ordre de la centaine de milliseconde.

Cette stagnation est due aux ions calciques (Ca2+) qui pénètrent lente-

ment dans la cellule de même que les ions sodiques (Na+) s’opposant

au flux sortant des ions potassiques (K+). Cette stagnation permet de

créer un équilibre qui en résulte la phase plateau.
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— Phase 3 - Phase de repolarisation finale : Durant cette phase, la

concentration des ions (K+) à l’intérieur de la cellule continue à di-

minuer, les canaux ioniques (Ca2+) se referment. Par conséquent, le

potentiel d’action baisse et tend vers son potentiel de repos.

— Phase 4 - Phase réfractaire : Fin de la repolarisation, la cellule est à sa

phase de repos. Il faut noter que les cellules ne peuvent être de nouveau

excitées qu’après une durée caractéristique ou période réfractaire.

Fig. 2.7. : Le potentiel d’action ventriculaire. Extrait de "Physiology of cardiac
conduction and contractility" de Greg Ikonnikov and Dominique Yelle

20 Chapitre 2 Électrophysiologie cardiaque



2.2 Méthodes d’analyse des anomalies
électriques et structurelles du cœur

2.2.1 Électrocardiogramme

Un électrocardiogramme (ECG) est un examen qui permet d’obtenir une

mesure globale et macroscopique de l’activité électrique cardiaque à l’aide de

9 électrodes placés à des positions bien précises de la surface du torse. C’est

un test qui permet de mesurer le rythme cardiaque et de diagnostiquer les

problèmes de l’activité électrique du cœur.

Aperçu historique sur l’électrocardiogramme

En 1842, le Dr Carlo Matteucci, professeur de physique, a démontré que le

courant électrique accompagne chaque contraction du cœur [C42]. Trente-

cinq ans plus tard, John Burden Sanderson et Frederick Page étaient les

premiers à réaliser des expérimentations qui détectent les phases QRS et T à

l’aide d’un électromètre capillaire. En 1887, Augustus Waller, physiologiste

britannique, a démontré que l’activité électrique du cœur peut être mesurée à

la surface du torse et publie le premier électrocardiogramme humain à l’aide

d’un électromètre capillaire et d’électrodes placées sur la poitrine et le dos

d’un humain [Wal87]. En 1895, Willem Einthoven, inspiré par les travaux de

Waller, a pu mettre en évidence cinq déviations qu’il les a nommés, P, Q, R, S

et T en utilisant un électromètre amélioré ainsi qu’une formule de correction

développée indépendamment par Burch. Lors de la réunion médicale néer-

landaise de 1893, Einthoven a inventé le terme "électrocardiogramme" utilisé

pour décrire ces formes d’onde. En 1906, Einthoven a proposé de placer trois

électrodes positionnées sur les deux avant-bras et la jambe gauche. Le signal

enregistré représente la différence entre chacune de ces trois électrodes. Ce

positionnement donne lieu en 1912 au célèbre triangle équilatéral, appelé

triangle d’Einthoven (Figure 2.8). Ce triangle est formé par les dérivations

frontales D1, D2 et D3, le montage des polarités étant tel que D2 = D1 +

D3. Douze ans plus tard, Einthoven a reçu le prix Nobel de médecine sur

2.2 Méthodes d’analyse des anomalies électriques et
structurelles du cœur
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A : Einthoven (1906) B : Wilson(1934)

C :
Goldberger(1942)

Fig. 2.8. : L’évolution de l’électrocardiogramme
En 1906, Einthoven construit son triangle équilatéral formé des

trois dérivations frontales D1, D2 et D3. En 1934, la naissance des
6 dérivations précordiales V1 à V6 ajouté par Wilson. En 1942,

Goldberger propose d’ajouter trois dérivations frontales aVR, aVL
et aVF.

ses travaux sur l’électrocardiographie. C’est en 1934 que Wilson a proposé

d’ajouter 6 axes horizontaux. Ces axes sont appelés aujourd’hui, dérivations

précordiales unipolaires V1 à V6 (Figure 2.8). Leur position est définie par

convention par l’American Heart Association et la Cardiac Society of Great

Britain. Il mesure la différence de potentiel entre un potentiel mesuré sur
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le torse et un point appelé Wilson central terminal (WCT). Le WCT, égal

à la moyenne des dérivations D1, D2 et D3, est un potentiel virtuel de ré-

férence situé au milieu du cœur. C’est le centre du triangle d’Einthoven. Il

est comparé à une électrode de potentiel neutre. Enfin en 1942, Emmanuel

Goldberger a trouvé que les électrodes d’Einthoven sont trop éloignées les

unes des autres, il a proposé ainsi d’ajouter, aux dérivations frontales d’Ein-

thoven, trois nouveaux axes AVR, AVL et AVF, appelés dérivations frontales

unipolaires (Figure 2.8). Ces dérivations possèdent des angles plus petits que

ceux créer par les voies D1, D2 et D3. Les travaux d’Einthoven, Wilson et

Goldberger ont permis de réaliser le premier électrocardiogramme standard

sur 12 voies encore utilisé aujourd’hui.

L’ECG moderne

Comme évoqué ci-dessus, l’activité électrique est enregistrée en utilisant 9

électrodes placées à des positions bien précises de la surface du torse. Ils sont

définies par The American Heart Association comme suit :

— Dérivations précordiales ou dérivations thoraciques : obtenues à l’aide

de six électrodes, placées sur la cage thoracique de la façon suivante :

— V1 : mesure au niveau du 4ème espace intercostal droit, bord droit

du sternum.

— V2 : mesure au niveau du 4ème espace intercostal gauche, bord

gauche du sternum.

— V3 : à mi-chemin entre V2 et V4.

— V4 : mesure au niveau du 5ème espace intercostal gauche, sur la

ligne médio-claviculaire.

— V5 : même horizontale que V4, à mi-chemin entre V4 et V6 ou sur

la ligne axillaire antérieure.

— V6 : même horizontale que V4, sur la ligne axillaire moyenne.

— Dérivations frontales, appelées dérivations des membres ou dérivations

périphériques : sont obtenues à l’aide de trois électrodes, placées aux

poignets et à la cheville gauche.

2.2 Méthodes d’analyse des anomalies électriques et
structurelles du cœur
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— Dérivations bipolaires : DI, DII, DIII

— D1 : mesure entre le poignet droit(-) et le poignet gauche (+).

— D2 : mesure entre le poignet droit(-) et jambe gauche (+).

— D3 : mesure entre le poignet gauche (-) et jambe gauche (+).

— Dérivations unipolaires : aVR, aVL, aVF

— aVF : mesure entre la jambe gauche et la connexion des poi-

gnets droit et gauche [avec VF = 1/2 (DII + DIII)]

— aVR : mesure entre le poignet droit et la connexion du poignet

gauche avec la jambe gauche [avec VR = -1/2 (DII + DI)]

— aVL : mesure entre le poignet gauche et la connexion du

poignet droit avec la jambe gauche [avec VL = 1/2 (DI –

DIII)]

La position de chaque électrode permet ainsi de de visualiser l’activité élec-

trique dans les différentes parties du cœur :

— les dérivations D1 et aVL permettent d’observer la paroi latérale supé-

rieure du ventricule gauche ;

— les dérivations D2, D3 et aVF permettent d’observer la paroi inférieure

du cœur ;

— la dérivation aVR permet d’explorer l’intérieur des cavités du cœur ;

— les dérivations V1 et V2 transmettent l’activité électrique du ventricule

droit et du septum inter-ventriculaire, ils permettent d’observer les

parois ventriculaires droite et septale ;

— les dérivations V3 et V4 transmettent l’activité électrique de l’apex

du ventricule gauche, ils permettent d’observer la paroi antérieure

ventriculaire gauche ;

— les dérivations V5 et V6 transmettent l’activité électrique de la partie

latérale du ventricule gauche, ils permettent ainsi d’observer la paroi

latérale inférieure ventriculaire gauche.
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Tracé électrique d’un battement électrocardiogramme

Sous l’influence d’impulsions électriques successives, le cœur, comme tous les

muscles, se contracte. Ce qui laisse apparaître sur l’ECG, au fur et à mesure

des battements cardiaques, des signaux sous forme des ondes représentant les

différentes phases du cycle cardiaque. Le sens du vecteur de dépolarisation

vers l’électrode exploratrice, qui enregistre une succession de dépolarisa-

tions/repolarisations du myocarde, influence la positivité ou négativité des

ondes suivant les dérivations.

La figure 2.9 représente la première dérivation de l’ECG (un ECG classique

comporte douze dérivations) dans un cas sain. On peut voir sur la figure :

— l’onde P qui représente la dépolarisation auriculaire (début de la

contraction des oreillettes),

— Le segment PQ qui représente le temps nécessaire pour la transmission

de l’impulsion électrique à partir du noeud sinusal des oreillettes au

tissu myocardique ventriculaire (conduction auriculo-ventriculaire).

— le complexe QRS qui représente la dépolarisation ventriculaire (début

de la contraction des ventricules),

— le segment QT, qui correspond au plateau du potentiel d’action ventri-

culaire.

— l’onde T qui témoigne la repolarisation ventriculaire.

2.2.2 La cartographie du potentiel de surface du corps

La cartographie du potentiel de surface du corps ou la BSPM (Body Surface

Potential Mapping) permet d’acquérir les enregistrements électrocardiogra-

phiques à partir de plusieurs sites thoraciques. Ces cartes de surface corporelle

peuvent fournir une image complète des effets des courants provenant du

cœur sur la surface du corps. Cette technique fournit des informations dé-

taillées sur la distribution des potentiels QRS, ST et T sur les surfaces du

corps [SK08].
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Fig. 2.9. : ECG d’un cycle cardiaque normal.Source :
https ://commons.wikimedia.org/wiki/File :SinusRhythmLabels.svg
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En 1966, Bruno Taccardi a fait la première cartographie du potentiel de sur-

face du corps [Tac66]. Chez 15 hommes en bonne santé et 6 chiens, Taccardi

a enregistré 150-200 potentiels en séquence sur un oscilloscope en utilisant

5 électrodes à la fois. Il a pris une photographie de l’ECG. La photographie de

chaque électrode a été agrandie optiquement afin d’obtenir le voltage pour

20-30 points temporels. Les valeurs mesurées ont été converties en millivolts

et reportées à la main sur des cartes de la région explorée (chaque carte

correspondant à un point temporel). Des photos de ces cartes ont été prises

et assemblées pour créer un film de la BSPM.

Aujourd’hui grâce à l’ordinateur, la cartographie du potentiel de surface

du corps a été investie pour localiser et dimensionner les zones d’ischémie

myocardique, pour localiser les foyers ectopiques ou les voies accessoires,

pour reconnaître les patients à risque pour le développement d’arythmies, et

éventuellement pour comprendre les mécanismes impliqués [JZ19].

Malgré ces avantages évidents, la cartographie électrocardiographique de

surface du corps n’est pas devenue une méthode clinique utilisée en routine.

Cela est dû à [TP04] :

— des problèmes techniques : la difficulté d’enregistrer des dizaines ou

des centaines de dérivations pour chaque patient et la multiplicité des

systèmes de dérivation utilisés dans les différents centres.

— des problèmes pratiques : la difficulté de mémoriser les dizaines ou

centaines de modèles de potentiels instantanés qui apparaissent dans

les BSPM au cours d’un seul battement cardiaque et l’étendue de leur

variabilité chez les sujets normaux et les patients cardiaques.

— la perte d’informations lors de la transmission des signaux électriques

du cœur à la surface du corps

— difficultés d’interprétation des BSM.

2.2.3 Systèmes de cartographie électro-anatomique

Dans le contexte clinique, des informations électrophysiologiques plus dé-

taillées que celles fournies par l’ECG standard à 12 dérivations ou par les

2.2 Méthodes d’analyse des anomalies électriques et
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BSPM peuvent être nécessaires. La cartographie directe des potentiels car-

diaques fournit des signaux qui n’ont pas été modifiés ou lissés par le passage

dans le volume du torse et qui peuvent être reliés plus simplement aux

événements électriques sous-jacents dans le cœur.

Les approches percutanées, dans lesquelles des cathéters d’électrodes sont

introduits dans les cavités cardiaques via une artère ou une veine, sont

largement utilisées en clinique pour mesurer l’activité électrique point par

point à la surface du cœur. En 1997, cette approche a été encore améliorée

par l’apparition de systèmes de cartographie électro-anatomique.

Ce sont des systèmes permettant de cartographier l’anatomie tridimension-

nelle des cavités du cœur en temps réels et de déterminer l’activité électrique

cardiaque en tout point cartographié, etc. L’avantage de ces systèmes est

leur capacités de cartographier et de traiter les arythmies plus complexes

moyennant le temps de fluoroscopie et une grande précision.

Les premiers systèmes de cartographie électroanatomique (EAM), appelée

conventionnelle, sont l’EnSite NavX (St. Jude Medical, Minneapolis, MN,

USA) et le CARTO (Biosense Webster, Diamond Bar, CA, USA). Les deux

systèmes permettent de localiser différemment les cathéters dans le cœur

[Jia+09]. En effet, le système EnSite NavX utilise un champ électrique de

haute fréquence tandis que le système CARTO combine une impédance élec-

trique avec un champ électromagnétique de faible énergie afin de déterminer

plus précisément la position des cathéters dans le cœur [GHB97]. Néan-

moins, pour les deux systèmes, le nombre des électrogrammes enregistrés

est relativement faible. Ils sont donc bas en résolution. Pour obtenir une

cartographie cardiaque plus complète, les deux systèmes de cartographie

interpolent les électrogrammes. Ceci a le risque de ne pas cartographier des

informations cliniques importante notamment les petites cicatrices ou les

circuits de ré-entrée.

A fin de surmonter ces limites, le système de cartographie haute définition

RHYTHMIA HDx a été créer. Il s’agit d’un système de cartographie électroma-

gnétique hybride (comme le cas du CARTO) automatisé et à haute densité.

Ce système utilise un cathéter à mini-panier couvert de 64 électrodes (In-

tellamap Orion ) bidirectionnel et déployable jusqu’à atteindre un diamètre
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maximum de 22 mm. Il est composé de 8 attelles comportant chacune 8 mini

électrodes [Man+15] (voir figure 2.10).

Fig. 2.10. : Cathéter Intellamap Orion composé 64 électrodes, 8 attelles
comportant chacune 8 électrodes.[Man+15]

Le système de haute définition RHYTHMIA HDx possède un grand nombre

d’électrodes ce qui permet d’enregistrer beaucoup plus d’électrogramme,

environ 1000 points/min, par rapport aux systèmes de cartographie conven-

tionnelle [Sch+16]. Par conséquent, bien que ce système soit rapide, il

permet d’obtenir une bonne résolution tout en facilitant la cartographie.

Bien qu’efficaces, ces techniques sont toutes invasives et ne peuvent être

utilisées pour un suivi à long terme. De plus, les outils de cartographie par

cathéter sont généralement limités à la caractérisation de l’activité endocar-

dique, manquant potentiellement d’informations sur les voies d’activation in-

tramurales dans les circuits réentrants. Des cartes globales à haute résolution

de l’électrophysiologie cardiaque sont nécessaires pour mieux comprendre les

éléments critiques nécessaires à l’initiation et au maintien de l’arythmie.

2.2 Méthodes d’analyse des anomalies électriques et
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2.2.4 Systèmes non invasif – imagerie
électrocardiographique « ECGI »

L’imagerie électrocardiographique ou l’ECGI est une nouvelle technique

d’imagerie non invasive pour l’électrophysiologie cardiaque. Cette technique

est en cours de développement depuis de nombreuses années et suscite un

intérêt croissant dans le domaine clinique. Elle découle du désir de disposer

d’une véritable modalité d’imagerie non invasive pour le diagnostic des

arythmies cardiaques au-delà des capacités diagnostiques de l’ECG à 12

dérivations. Cette dernière qui ne peut toujours pas fournir d’informations

précises sur l’activité électrique du cœur, sa localisation et les séquences

d’activation au cours des arythmies. La cartographie du potentiel de surface

du corps (BSPM) peut fournir plus d’informations électriques et diagnostiques

que l’ECG à 12 dérivations, mais elle n’est pas assez sensible à la détection

d’une activation anormale et incapable de déterminer son emplacement dans

le cœur [Int+05a].

L’ECGI ainsi combine des mesures de potentiels électriques sur la surface

du torse, obtenue à l’aide d’électrogrammes enregistrés par un gilet d’élec-

trodes haute résolution, avec une description géométrique du cœur et du

torse, généralement reconstruit à partir d’images CT-scan ou IRM, afin de

reconstruire leur source cardiaque. Cette opération est faite en utilisant un

modèle mathématique traduisant la relation entre le potentiel à la surface

du corps enregistré et le potentiel à la source cardiaque. On introduira les

différents techniques de modélisation mathématique dans la section suivante

(section 2.4).

2.2.5 Imagerie cardiaque

La capacité à visualiser l’anatomie et la structure du cœur, d’une manière non

invasive, a progressé au même rythme que les technologies innovantes dans

le domaine de la médecine. Plusieurs modalités d’imagerie cardiaque sont de-

venues essentielles dans la pratique de la médecine cardiovasculaire moderne,
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non seulement pour le diagnostic mais aussi pour la gestion de diverses ma-

ladies cardiovasculaires ainsi que pour le guidage des procédures invasives.

Ces modalités comprennent l’échocardiographie, l’imagerie par résonance

magnétique (IRM) et la tomodensitométrie (TDM ou CT-scan)[@Reh21].

Le CT-scan et l’IRM sont les outils les plus utilisés pour l’ECGI et pour définir

les régions structurellement anormales associées aux arythmies.

CT-scan

Le scanner aussi appelé La tomodensitométrie ou CT-scan (computerized

tomography) est un appareil à rayons X assisté par ordinateur (TAO). Le

principe du CT-scan est basé sur l’absorption du rayonnement X par les tissus

du corps en fonction de leur composition afin de digitaliser par traitement

informatique des images en deux ou trois dimensions des structures ana-

tomiques. Lors d’un examen radiologique conventionnel, une petite rafale

de rayons est dirigée vers le corps et le traverse, enregistrant une image

sur un film photographique ou une plaque d’enregistrement spéciale. Les

os apparaissent en blanc sur la radiographie ; les tissus mous apparaissent

en nuances de gris et l’air apparaît en noir. Le point fort du scanner est sa

rapidité, car l’analyse complète ne devrait prendre que 10 minutes environ.

La figure 2.11, visualisée dans le logiciel MUSIC (MUltimodality Software for

specific Imaging in Cardiology) [Coc+14], représente un exemple d’image

obtenue par CT-scan.

IRM

L’imagerie par résonance magnétique (IRM) est un type de scanner qui uti-

lise des champs magnétiques puissants et des ondes radio pour produire

des images détaillées de l’intérieur du corps. Un scanner IRM est un grand

tube qui contient des aimants puissants. Le patient reste allongé à l’intérieur

du tube pendant l’examen. L’IRM peut être utilisée pour examiner presque

toutes les parties du corps, y compris le cerveau et la moelle épinière, les

os et les articulations, les seins, le cœur et les vaisseaux sanguins et les

organes internes, tels que le foie, l’utérus ou la prostate. Les résultats d’une

2.2 Méthodes d’analyse des anomalies électriques et
structurelles du cœur

31



Fig. 2.11. : Deux différentes coupes d’un scanner réalisé à l’hôpital
Haut-Lévêque de Bordeaux. OG : oreillette gauche. OD :

oreillette droite. VG : ventricule gauche. VD : ventricule droit.

IRM peuvent être utilisés pour diagnostiquer des maladies, planifier des

traitements et évaluer l’efficacité d’un traitement antérieur. L’IRM est une

procédure indolore et sûre qui a une meilleure résolution en contraste que

le CT-scan. Cette technique d’imagerie permet de détecter plus de détails

concernant la taille, la forme et les caractéristiques du tissu cardiaque et

plus spécifiquement les cicatrices. Cependant, il inconfortable pour les gens

claustrophobe et contre indiqué pour ceux qui portent un implant métallique,

comme un stimulateur cardiaque ou une articulation artificielle. Un exemple

d’images, visualisées avec le logiciel MUSIC, obtenue par IRM est visible sur

la figure 2.12.

Fig. 2.12. : Deux différentes coupes d’IRM réalisée à l’hôpital Haut-Lévêque
de Bordeaux. OG : oreillette gauche. OD : oreillette droite. VG :

ventricule gauche. VD : ventricule droit.
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Les techniques d’imagerie cardiaque sont devenues essentielles dans la pra-

tique de la médecine cardiovasculaire moderne, chacune de ces modalités est

adaptée au diagnostic de maladies cardiovasculaires bien spécifiques. Leur

contribution a fait l’objet d’études cliniques [BJR14].

2.3 Pathologies et arythmies ventriculaires

2.3.1 Mort subite cardiaque

La mort subite cardiaque (MSC) est responsable de la moitié des décès dus

aux maladies cardiaques. La mort subite cardiaque est un décès soudain

et inattendu causé par la perte de la fonction cardiaque (arrêt cardiaque

soudain). Cette perte de la fonction est plus souvent due a un mauvais

fonctionnement du système électrique du cœur qui le rend irrégulier ou

chaotique (arythmie). Elle est à l’origine d’environ 50 000 décès en France

chaque année dont 80% sont liés à des origines ischémiques, tel qu’un

infarctus du myocarde ou des cardiomyopathies associées donc à des substrats

structurels [LZ06].

Infarctus du Myocarde

Définition L’infraction du myocarde, mieux connu sous le nom d’une crise

cardiaque, survient lorsqu’une artère coronaire du cœur se bouche, em-

pêchant ou diminuant la circulation sanguine dans une zone du cœur. Le

manque d’apport en oxygène endommage le tissu cardiaque en provoquant

la nécrose des cardiomyocytes et, à long terme, le remodelage du tissu car-

diaque. Ces dommages créent un substrat structurel susceptible de provoquer

des arythmies ventriculaires (voir section 2.3.2).
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Cardiomyopathie

Les cardiomyopathies ischémiques

Définition Les cardiomyopathies ischémiques correspondent aux anomalies

liées à un manque d’oxygène dans le myocarde (ischémie). En effet, la

capacité du cœur à pomper le sang est réduite car la principale chambre de

pompage du cœur, le ventricule gauche, est hypertrophiée, dilatée et faible.

L’origine de l’ischémie et un manque d’apport sanguin au muscle cardiaque

causé par une maladie coronarienne, incluant les infarctus du myocarde, qui

peut créer un substrat structurel amenant aux arythmies ventriculaires.

Diagnostic L’électrocardiogramme (ECG) est utilisé comme outil de dépistage

et de diagnostic de première ligne pour découvrir les cardiomyopathies

ischémiques conduisant à la mort subite. Les cardiomyopathies ischémiques

se caractérisent par la présence ample des ondes Q, l’altération du segment

ST et de l’onde T. Une ischémie de localisation sous-endocardique s’identifie

souvent par une dépression (ou sous décalage) du segment ST, tandis qu’une

ischémie de localisation sous-épicardique (ou transmurale) se caractérise par

un sus-décalage du segment ST (voir figure 2.13).

Les cardiomyopathies non ischémiques :

La cardiomyopathie non ischémique est un terme générique qui comprend

toutes les causes de diminution de la fonction cardiaque autres que celles

causées par des crises cardiaques ou des maladies coronaires. Les cardio-

myopathies non-ischémiques peuvent entraîner des insuffisances cardiaques

ou des troubles du rythme cardiaque. Il existe différent types de cardiomyo-

pathies non-ischémiques comme i) Les cardiomyopathies dilatées, qui se

définissent par un cœur qui se contracte mal, et donc se vide mal, entraînant

une diminution du débit cardiaque. et ii) les cardiomyopathies hypertro-

phiques qui se caractérisent par une augmentation de l’épaisseur des parois

du cœur provoquant une augmentation de la taille du ventricule gauche (LV)

(Voir figure 2.14).
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Fig. 2.13. : ECG d’une ischémie myocardique par l’obstruction d’une artère
coronaire sous-endocardique à gauche et sous-épicardique à

droite. Extrait de
"https ://www.e-cardiogram.com/ischemie-coronaire/"

2.3.2 Les arythmies ventriculaires

Une arythmie est un problème de fréquence ou de rythme des battements du

cœur. Cela signifie que le cœur bat trop vite, trop lentement ou de manière

irrégulière. Les arythmies ventriculaires prennent naissance dans les cavités

inférieures du cœur (ventricules). Ces types d’arythmies peuvent faire en

sorte que le cœur déplace le sang moins efficacement et peuvent entraîner

un arrêt cardiaque. A la différence des arythmies auriculaires, les arythmies

ventriculaires sont liées à un risque de mort brusque élevé (plus de 80%).

Afin de proposer aux patients un diagnostic fiable et un traitement efficient,

il est nécessaire de comprendre les mécanismes de ces arythmies et identifier

leurs origines.
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Fig. 2.14. : La différence entre une cardiomyopathie dilatée et une
cardiomyopathie hypertrophique. Extrait de

"https ://sante.journaldesfemmes.fr/fiches-maladies/2733453-
cardiomyopathie-definition-dilatee-hypertrophique-stress-

symptome-cause-traitement-esperance-de-vie/"

Après avoir étudié le substrat d’une tachycardie et certains de ses déclen-

cheurs, Philippe Coumel, le père fondateur de l’arythmologie moderne, a

crée le triangle de Coumel sur l’arythmogenèse [Cou87]. Cette triade sché-

matise l’interaction entre différents facteurs arythmogènes. Aux sommets

de ce triangle figure ces facteurs nécessaires à la production d’une arythmie

clinique, le substrat arythmogène, le facteur de déclenchement et les facteurs

de modulation, dont le plus commun est le système nerveux autonome (voir

Figure 2.15).

le substrat arythmogène est le support anatomique et/ou électrophysiolo-

gique susceptible d’entretenir le trouble du rythme. Le substrat peut être

structurelle, comme une zone ischémique (ex. Séquelle de nécrose) ou une

zone de fibrose (Cf. Cardiomyopathie), ou anatomique, comme un faisceau

accessoire, ou toutes les mécanismes électro-physiologiques à l’origine d’une

zone à conduction lente, induisant une ou des réentrées.
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Fig. 2.15. : Le triangle de Coumel [Cou87].

le facteur déclencheur correspond à l’étincelle ou trigger électrique qui

lance l’arythmie par l’activation du substrat arythmogène.

le système nerveux autonome joue un rôle important dans le déclenche-

ment des arythmies ventriculaires. Il peut agir sur les deux facteurs arythmo-

gènes précédents. La perturbation de ce facteur et son niveau d’excitation

permet d’augmenter la sensibilité du substrat et/ou facilitent la conduction

au sein du circuit. Ce qui favorise le déclenchement de l’arythmie.

Comme mentionné précédemment, les principaux mécanismes de la mort

subite sont les deux arythmies ventriculaires : la tachycardie ventriculaire et

la fibrillation ventriculaire.

Les tachycardies ventriculaires

La tachycardie ventriculaire (TV) est un rythme cardiaque rapide provenant

des ventricules, la principale fonction de pompage. Les rythmes sont le

plus souvent de 150 à 250 battements par minute, mais la tachycardie
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ventriculaire peut se produire à des rythmes relativement lents, comme 110 à

150 battements par minute, parfois en raison de médicaments qui ralentissent

la tachycardie ventriculaire ou de degrés avancés de déficience cardiaque.

La tachycardie ventriculaire peut être si rapide qu’elle empêche le cœur de

battre efficacement ou de pomper le sang dans tout le corps. Il en résulte une

perte de la circulation sanguine vers les organes vitaux, y compris le cerveau,

ce qui entraîne une perte de conscience (voir Figure 2.16).

Fig. 2.16. : Tracé ECG de la tachycardie ventriculaire. Source :
https ://www.cardiocases.com

Il y a deux mécanismes de la tachycardie ventriculaire :

Un automatisme anormal appelé les foyers ectopiques, sont des sites anor-

maux de stimulation cardiaque dans le cœur (en dehors du nœud SA) qui

présentent une automaticité (voir Figure 2.17). Un automatisme anormal

est caractérisé par l’acquisition d’une dépolarisation diastolique spontanée

et lente, influençant des cellules qui sont normalement démunis de tout

automatisme [Kla11].

La tachycardie par réentrée La tachycardie par réentrée (diversement nom-

mée excitation réentrante, tachycardie réciproque, mouvement de cirque et
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Fig. 2.17. : Mécanisme d’automatisme anormal : conduction électrique
anormale due à des foyers ectopiques ventriculaires. Source :
https ://www.chegg.com/learn/biology/anatomy-physiology-in-

biology/ectopic-focus

battements réciproques ou battements d’écho) est le principal mécanisme à

l’origine de la plupart des arythmies cardiaques mortelles. Il se traduit par la

propagation continue et répétitive d’une onde excitatrice déplaçant selon un

trajet circulaire, autour d’un obstacle, revenant à son site d’origine pour le

réactiver. Ce qui créé ainsi un circuit de réentrée [Pod08].

Afin de créer une réentrée, plusieurs conditions doivent être réunit :

— Conduction possible dans un seul sens mais pas dans l’autre, c’est à

dire l’existence d’un bloc unidirectionnel,

— une vitesse de conduction suffisamment lente,

— une période réfractaire courte.
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Fig. 2.18. : Mécanisme de réentrée. Source : https ://www.e-cardiogram.com

Le phénomène de réentrée se produit (voir figure 2.18) :

(a) lorsqu’une impulsion bloquée provisoirement dans un circuit de conduc-

tion à cause d’une légère prolongation de la période réfractaire,

(b) l’impulsion revient par un circuit détourné ou lent,

(c) et réactive la région qui est de nouveaux excitable. Le retour de l’influx

est responsable d’une dépolarisation prématurée de la région à l’ori-

gine d’un complexe prématuré ou d’une arythmie plus complexe si le

phénomène se pérennise.

Les fibrillations ventriculaires

La fibrillation ventriculaire (FV), l’arythmie cardiaque la plus grave, est

un rythme cardiaque extrêmement rapide qui se produit dans les cavités

inférieures du cœur, généralement à plus de 300 battements par minute. En

plus d’être très rapide, l’activation électrique des ventricules ne présente pas

un schéma spécifique et répétitif.
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Au contraire, les signaux électriques autour du cœur de manière très chao-

tique et totalement asynchrones. Les cellules du muscle cardiaque sont acti-

vées sans aucune coordination, de sorte qu’il n’y a aucun battement de cœur

effectif. Le cœur est souvent décrit comme "frémissant" car il ne se contracte

pas de manière significative. (voir Figure 2.19)

Par conséquent, le flux sanguin s’arrête alors complètement et la mort sur-

vient généralement au bout de 3 à 5 minutes, à moins que des mesures de

réanimation ne soient prises (défibrillation, massage cardiaque).

Fig. 2.19. : Tracé ECG de la fibrillation ventriculaire. Source :
https ://www.cardiocases.com

2.4 Modèles mathématiques

2.4.1 Modèles cellulaires

Les modèles de cellules cardiaques sont capables de faciliter la compréhen-

sion des mécanismes qui sous-tendent la dynamique électrique cardiaque.

Un modèle commence par une description mathématique des événements

électriques au niveau cellulaire qui donnent lieu aux potentiels d’action car-

diaques. En particulier, les modèles intègrent des formulations des courants
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ioniques transmembranaires ainsi que la tension, les concentrations ioniques

et la cinétique des canaux ioniques responsables de ces courants. Les cellules

neurales et cardiaques présentant de nombreuses similitudes, une grande

partie des mathématiques de la modélisation des cellules cardiaques s’inspire

des travaux pionniers de Hodgkin et Huxley [HH52], qui ont formulé une

description mathématique de l’axone du calmar géant (1952).

Modèle de Hodgkin-Huxley

Le système dynamique standard pour décrire un neurone comme une cellule

spatialement isopotentielle avec un potentiel de membrane constant est basé

sur la conservation de la charge électrique [HH52 ; HH90], de sorte que :

Cm
du

dt
= Iion(u, t) + Iapp (2.1)

où Cm dénote la capacité électrique de la membrane et u représente le po-

tentiel transmembranaire, Iapp est le courant initial appliqué pour stimuler

le potentiel d’action et Iion est la somme de tous les courants transmembra-

naires.

Dans l’axone géant du calmar, le courant membranaire provient principale-

ment de la conduction des ions sodium et potassium à travers des canaux

dépendant du voltage dans la membrane. Dans le modèle de Hodgkin-Huxley,

la contribution des autres courants ioniques peut être réduit à un seul courant

appelé courant de fuite et noté IL. Ainsi,

Iion = −INa − IK − IL (2.2)

Cette contribution est supposée obéir à la loi d’Ohm, on a donc :

Iion = −gNa(u− uNa) − gK(u− uK) − gL(u− uL) (2.3)
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L’équation 2.1 s’écrit désormais comme suit :

C
du

dt
= −gNa(u− uNa) − gK(u− uK) − gL(u− uL) + Iapp (2.4)

où gNa, gK et gL sont respectivement des conductances (conductance =
1

résistance
) des canaux ioniques Na, K et L et uNa, uK et uL sont respective-

ment les potentiels d’inversion associés. Il est à souligner que les conduc-

tances des canaux ioniques gNa et gK dépendent du temps et de la tension

alors que le canal de fuite gL est une constante.

La grande perspicacité de Hodgkin-Huxley a été de d’estimer les valeurs des

conductances en résolvant un système d’équations différentielles ordinaires.

Ce système décrit l’activité ionique de chaque cellule en fonction du potentiel

transmembranaire et du temps. Le modèle s’écrit sous la forme :



Cm∂tu = −GNam
3h(u− uNa) −Gkn

4(u− uk) − gL(u− uL) + Iapp,

∂tn = αn(u)(1 − n)βn(u)n,

∂tm = αm(u)(1 −m)βm(u)n,

∂th = αh(u)(1 − h)βh(u)n
(2.5)

où GNa et Gk représentent respectivement les conductances maximales des

canaux sodiques et potassiques. n, m et h sont des variables de porte variant

entre 0 et 1. Ils décrivent l’activation (1) et l’inactivation (0) des canaux io-

niques. Ces variables obéissent à des équations différentielles ordinaires. α et

β sont des coefficients souvent déterminés à partir d’une série d’observations

et qui dépendent du potentiel.

Modèle de Mitchell-Schaeffer

Les potentiels d’actions que le modèle de Hodgkin-Huxley représente sont

des potentiels d’action de neurone dont la morphologie est différente de celle
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du potentiel d’action du cœur. Par conséquent, ce modèle n’est pas adapté à

la modélisation cardiaque.

Mitchell et Schaeffer ont proposé, pour la première fois en 2003, un modèle

simplifié de potentiel d’action cardiaque [MS03]. Le modèle contient deux

fonctions du temps, le potentiel d’action ou tension transmembranaire u(t)
et une variable de déclenchement relative à la variable de porte h(t), qui

satisfont des équations différentielles ordinaires.

Le potentiel d’action, sans dimension et mis à l’échelle de façon à ce qu’il

soit compris entre zéro et un, obéit à l’équation différentielle ordinaire

suivante :

du

dt
= Iin(h, u) + Iout(u) + Iapp (2.6)

avec


Iin(h, u) = 1

τin
hu2(1 − u)

Iout(u) = − u
τout

(2.7)

où les trois courants Iin, Iout, et Iapp ont les descriptions suivantes : (i) Le

courant entrant Iin, une combinaison de tous les courants qui augmentent le

potentiel à travers la membrane (principalement le sodium et le calcium),

(ii) Le courant sortant Iout, une combinaison des courants qui diminuent le

potentiel de la membrane (principalement le potassium), (iii) Le courant de

stimulation, Iapp, est un courant extérieur appliqué en brèves impulsions par

l’expérimentateur.

La variable de porte h(t), qui est sans dimension et varie entre 0 et 1, est

régie par l’équation différentielle ordinaire suivante :

dh

dt
=


1−h
τopen

si u ≤ ugate

−h
τclose sinon

(2.8)
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où τin, τout, τopen et τclose représentent des constantes de temps (ms) et ugate

est le potentiel seuil qui contrôle la dynamique des portes. D’après le papier

de Mitchell et Schaeffer [MS03], les valeurs des paramètres du modèle sont

respectivement :

τin = 0.30, τout = 6, τopen = 150, τclose = 130, ugate = 0.13. (2.9)

Le modèle de Mitchell-Schaeffer est largement utilisé grâce à sa simplicité et

sa capacité à réduire le temps de calcul.

Modèle de Beeler-Reuter

Le premier modèle ventriculaire a été publié par Beeler et Reuter en 1977

[BR77]. Ce modèle est caractérisé par l’intégration des ions calciques (Ca+)
qui a un rôle fondamental dans la contraction du muscle du cœur [FC08].

Ce modèle utilise quatre courants ioniques différents connus à l’époque

dans le muscle cardiaque. Beeler et Reuter ont implémenté un courant

initial rapide de sodium INa, similaire à celui utilisé par Hodgkin et Huxley,

un courant entrant lent ICa transporté principalement par (Ca2+) et deux

courants potassiques (k+) sortants. Le modèle de Beeler et Reuter prend en

compte aussi la concentration intra-cellulaire en calcium. Par conséquent, le

modèle s’écrit comme suit :


Cm

du
dt

= −INa − (IK1 + IK2) − ICa + Iapp

dc
dt

= 0.07(1 − c) − ICa

(2.10)

où c est la concentration du calcium. Les courants ioniques obéissent aux

mêmes équations différentielles ordinaires que le modèle de Hodgkin-Huxley.

Ainsi, le courant calcique ICa s’écrit comme suit :

ICa = gCadf(u− uCa), (2.11)
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où d et f sont des variables de porte régit par la même équation que m, n et

h mentionnées précédemment dans le modèle de Hodgkin-Huxley.

2.4.2 Modèles macroscopiques

Modèle bidomaine

Le modèle bidomaine est un modèle mathématique qui permet de définir

l’activité électrique du cœur. Il permet de prendre en compte l’anisotropie

entre les milieux intra- et extra-cellulaires. C’est en 1969 que ce modèle, qui

est une généralisation de la théorie des câbles, a été proposé pour la première

fois [Sch69] et officiellement publié plus tard en 1978 [Tun78 ; MG78b]. En

chaque point du domaine cardiaque, le modèle bidomaine considère qu’on

distingue un potentiel intra-cellulaire (uint) et un potentiel extra-cellulaire

(uext). À l’aide de la loi d’ohm, on peut calculer les courants intra-cellulaires

(Iint) et extra-cellulaire (Iext) :

 Iint = −σi∇uint

Iext = −σe∇uext

(2.12)

où σi et σe sont les tenseurs de conductivité électrique des milieux intra-

cellulaire et extra-cellulaire. Ces tenseurs sont anisotropes. Le courant total

peut être définis, en chaque point du domaine cardiaque, par :

It = Iint + Iext (2.13)

Puisqu’il n’y a aucune source extérieure, ce dernier est conservé. On a donc

∇It = 0. Par conséquent :

∇.(σi∇uint + σe∇uext) = 0 (2.14)

Le potentiel transmembranaire est défini comme la différence entre les poten-

tiels intra et extra-cellulaires Vm = uint − uext. Le courant transmembranaire

quant à lui est par définition le courant qui quitte le milieu intra-cellulaire
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vers le milieu extra-cellulaire. En appliquant le principe de conservation de

la charge, Le courant total transmembranaire est calculé comme suit :

it = div(σi∇uint) = −div(σeext) (2.15)

Le courant total transmembranaire traverse la membrane cellulaire, il est

défini comme la somme des courants ioniques et capacitifs comme suit :

it = Cm
∂Vm

∂t
+ Iion + Iapp (2.16)

Ici, Cm représente la capacité par unité de surface de la membrane cellulaire

et Iapp est un courant appliqué. Vm est le potentiel transmembranaire.

En vue de passer de l’échelle microscopique et discrète à une représentation

continue du courant électrique, une homogénéisation a été appliquée sur

l’équation 2.15. On obtient :

div(σi∇uint + σe∇uext) = 0 (2.17)

Cette équation peut être exprimée en fonction de Vm comme suit :

div((σi + σe)∇uext) = −div(σi∇Vm) (2.18)

D’autre part, l’équation 2.16 devient :

X(Cm
∂Vm

∂t
+ Iion) − div(σi∇Vm) = div(σi∇uext) + Iapp (2.19)

où X représente le ratio surface de membrane/unité de volume du tissu

(cm−1).

Sous l’hypothèse que le tissu cardiaque est électriquement isolé, on impose

comme condition aux bords que le flux de courant électrique est nul sur la

surface. En combinant toutes les informations mentionnées précédemment

pour modéliser l’activité électrique du tissu cardiaque Ω durant la période

[0, T ], on obtient donc le modèle bidomaine :
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

X(Cm
∂Vm

∂t
− div(σi∇Vm) = div(σi∇uext) + Iapp, sur (0, T ) × Ω

div((σi + σe)∇uext) = −div(σi∇Vm), sur (0, T ) × Ω

∂h
∂t

+ g(u, h) = 0, sur (0, T ) × Ω

(σe∇Vm).n = −(σi∇uext).n, sur (0, T ) × ∂Ω

u(0, x) = u0(x), dans Ω

h(0, x) = h0(x) dans Ω
(2.20)

où h est un vecteur contenant les variables du modèle ionique et n est la

normale sortante à la surface ∂Ω.

Le modèle bidomaine est couramment utilisé dans les simulations d’élec-

trophysiologie cardiaque. Ce modèle est capable de prendre en compte les

différentes conductivités électriques des espaces intra- et extra-cellulaires. Ce

modèle permet de calculer, à partir du potentiel membranaire, le potentiel

à la surface du torse et le potentiel extra-cellulaire [MG78b ; MG78a]. Il a

été utilisé pour obtenir un modèle de type réaction-diffusion qui simule la

propagation de l’activation [BP84 ; Rot91].

Modèle monodomaine

Une version simplifiée du modèle bidomaine appelée modèle monodomaine

existe et peut être représentée comme suit [CPT05 ; LH91] :
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

XCm
∂Vm

∂t
= λ

1+λ
div(σi∇Vm) + Iapp, sur (0, T ) × Ω

∂h
∂t

+ g(Vm, h) = 0, sur (0, T ) × Ω

(σi∇Vm).n = 0, sur (0, T ) × ∂Ω

Vm(0, x) = V 0
m(x), dans Ω

h(0, x) = h0(x) dans Ω

(2.21)

Ce modèle simplifié ne peut être obtenu que dans le cas où les domaines

intra- et extra-cellulaires ont le même rapport d’anisotropie [Pot+06], c’est à

dire σi = λσe.

Certes le modèle monodomaine est un modèle simple qui permet de réduire

la complexité du calcul tout en fournissant une bonne précision, mais ce

modèle ne peut pas être appliqué dans tout les cas, particulièrement quand

on applique des courants extérieurs comme la défibrillation ou la stimulation

[Igo00 ; PLA+05 ; AT04 ; Rod+05].

Modèle de couplage cœur-thorax

L’un des objectifs de la modélisation du cœur consiste à donner un outil

simple de compréhension phénoménologique de l’électrocardiogramme et

de pouvoir le simuler. Pour réaliser cet objectif, on doit tenir compte de la

diffusion du potentiel dans le domaine thoracique [Pie05].

Soit u le potentiel électrique dans le domaine occupé par le thorax ΩT .

Ce dernier est assimilé à un conducteur passif de conductivité variable et

potentiellement anisotrope.

Sous l’hypothèse que ce conducteur passif est à l’état quasistatique, la densité

volumique du courant dans le thorax jT est relié au potentiel électrique dans

le domaine thoracique u par la loi d’Ohm, on a :
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jT = −σT ∇u dans ΩT (2.22)

où σT est le tenseur de conductivité du domaine thoracique. Le domaine du

torse a un caractère anisotrope complexe. Par conséquent, dans la suite de

cette thèse, cette complexité est négligée et le tenseur σT est réduit à un

scalaire.

Étant donné que la densité du courant thoracique jT est de divergence nulle,

modélisant la non création de charge électrique, le potentiel électrique u

peut être exprimé par l’équation de Laplace dans le domaine thoracique ΩT

comme suit :

div(σT ∇u) = 0 dans ΩT (2.23)

En supposant que la surface extérieure du torse est électriquement isolée, ce

qui correspond à imposer un flux nul sur le bord extérieur du thorax. Ainsi,

σT ∇u.nT = 0 dans ΓT (2.24)

où nT désigne la normale sortante de la surface extérieure ΓT .

Pour réaliser un couplage cœur-thorax, on utilise le principe de continuité (ou

de transmission) à l’interface cœur-thorax, Ce principe consiste à supposer

qu’il y a continuité du courant et du potentiel électrique entre les milieux

thoracique et extra-cellulaire :

 uext = u sur τh

σT ∇u.nT = σe∇uext.n sur τh

(2.25)
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le modèle de couplage cœur-thorax s’écrit donc :

X(Cm
∂Vm

∂t
+ Iion) − div(σi∇Vm) = div(σi∇uext) + Iapp, dans ΩH

div((σi + σe)∇uext) = −div(σi∇Vm), dans ΩH

∂h
∂t

+ g(Vm, h) = 0, dans ΩH

div(σT ∇u) = 0, dans ΩT

u = uext, sur τh

σT .nT = 0, sur ΓT

σT ∇u.n = −σe∇uext;n sur τh

(2.26)

Ce système étant très complexe et lourd au niveau du calcul, ce modèle

complet peut être décomposé en deux sous problèmes. Cette méthode est

basée sur le découplage du calcul de (Vm, uext) et u. Ce qui correspond au

fait qu’aucun courant ne sort du milieu intra-cellulaire vers le thorax, ce qui

est équivalent à un cœur électriquement isolé du domaine ambiant. Ainsi, la

condition de continuité devient :

σe∇uext.n = 0 sur τh (2.27)

Les variables (Vm, uext) et u peuvent être obtenus en résolvant les deux

systèmes suivants :

X(Cm
∂Vm

∂t+Iion
− div(σi∇Vm) = div(σi∇uext) + Iapp, dans ΩH

div((σi + σe)∇uext) = −div(σi∇Vm), dans ΩH

∂h
∂t

+ g(Vm, h) = 0, dans ΩH

(2.28)

et
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

div(σT ∇u) = 0, dans ΩT

u = uext, sur τh

σT ∇u.nT = 0, sur ΓT

(2.29)

Certes, cette procédure de reconstruction diminue la complexité du pro-

blème, ce découplage conserve les caractéristiques de l’électrocardiogramme

( comme la forme et la durée du QRS) comparée au modèle couplé. Toutefois,

une différence au niveau des amplitudes peut être observée.

Dans la suite de la thèse, toutes les contributions ont été faites en se basant

sur le modèle découplé.

2.5 Conclusion

Ce chapitre est une introduction générale de l’électrophysiologie cardiaque

dans ses deux aspects : scientifique et clinique. Au début, nous avons com-

mencé par décrire l’anatomie du cœur en insistant sur son activité électrique.

Les pathologies du cœur relatives à sa dynamique électrique sont détaillées

par la suite. Ces pathologies sont responsables d’arythmies telles que la

tachycardie ventriculaire ou la fibrillation ventriculaire et peuvent être à

l’origine des morts subites. Ensuite, nous avons évoqué les différents outils

d’acquisition de l’information cardiaque. Nous avons décrit : i) les méthodes

non invasives comme l’électrocardiogramme et l’imagerie cardiaque et ii) les

systèmes de cartographie électro-anatomique. Malgré l’usage de ces systèmes

pour le traitement du cœur par ablation cathéter, leur caractère invasif nous a

mené à exposer l’imagerie électrocardiographique qui permet de reconstruire

l’information sur le cœur à partir des électrogrammes. Cette méthode repose

particulièrement sur la modélisation mathématique de la propagation du

potentiel d’action du cœur. Dans ce chapitre, nous avons mis en lumière

deux techniques de modélisation : i) La modélisation à l’échelle microsco-

pique (ou cellulaire) généralement représenté par modèle ionique (système

d’EDO) et ii) à l’échelle macroscopique caractérisé par un modèle de type
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réaction-diffusion (système EDP non linéaire). Dans cette thèse, on va essayé

de surmonter les limitations des méthodes standard afin de reconstruire,

d’une manière non invasive et avec précision, les événements électriques

épicardiques à partir des enregistrements de la surface du corps.
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Les potentiels de surface du corps, qui fournissent les données pour l’électro-

cardiographie clinique, et les potentiels sur l’épicarde, qui peuvent refléter

des événements électriques à l’intérieur du cœur qui ne peuvent pas être

observés dans les modèles de potentiel de surface du corps, présentent un

intérêt particulier. En effet, des études ont réalisé des mesures simultanées

avec des électrodes épicardiques et intramurales chez des animaux à thorax

fermé. Elles ont conclu que les potentiels épicardiques contiennent une quan-

tité considérable d’informations sur les événements électrophysiologiques

intramuraux sous-jacents [Kin+72 ; RBS77 ; Spa+77 ; SBL78].

Dans ce chapitre nous allons introduire les problèmes direct et inverse ainsi

que diverses méthodes mathématiques de résolution. Bien que le problème

direct soit simple à résoudre, son inversion est loin d’être triviale. Le problème

inverse est souvent mal posé même lorsqu’il existe une solution unique. Pour

remédier à ce problème, nous allons présenter les différentes méthodes de

régularisation afin de garantir des solutions réalisables.

3.1 Problème direct

Le terme de problème direct de l’électrocardiographie est utilisé pour désigner

le calcul du champ de potentiel électrique généré par l’excitation cardiaque à

l’intérieur et sur la surface du torse. Dans cette classe de problèmes étudiés

depuis plusieurs décennies, on part d’un modèle des sources électriques

cardiaques et on calcule le champ potentiel à l’intérieur du volume conducteur

du torse, ce qui constitue une solution à l’équation de Laplace. Le calcul du

potentiel électrique sur la surface thoracique a été publié pour la première

fois par Barr et al. [BRS77]. Les travaux sur le problème direct sont nombreux

et ont été menés pendant de nombreuses années ; un compte rendu complet

a été publié dans la revue de Gulrajani et al [GRM89].

En considérant l’hypothèse d’homogénéité du domaine thoracique et l’ap-

proximation quasi-statique, le problème direct s’écrit sous la forme :
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

div(∇u(x)) = 0 x ∈ ΩT

u(x) = uH(x) x ∈ ΓH,

∂u(x)
∂n

= 0 x ∈ ΓT,

(3.1)

où uH est le potentiel sur la surface épicardique Γh. ΩT et ΓT sont respective-

ment le volume du domaine thoracique et la surface thoracique. De façon

indépendante de la méthode de résolution numérique adoptée décrite dans

la section 3.3, le problème direct peut s’écrire sous la forme matricielle

suivante :

AuH = uT, (3.2)

où uH désigne le potentiel électrique sur la surface épicardique, uT est le

potentiel électrique sur la surface thoracique et A est la matrice de transfert.

Pour acquérir cette formulation matricielle, on présente deux types de mé-

thodes numériques.

— Les méthodes surfaciques : s’intéressent seulement aux surfaces d’inter-

façage entre les différentes régions du thorax, ces différentes régions

étant considérées isotropes. Ces méthodes sont aussi nommés les mé-

thodes des éléments frontières étant donné que les calculs sont faits

seulement sur les éléments de frontières entre les différentes régions.

La solution de ce type de méthodes repose sur des équations intégrales.

— Les méthodes volumiques : considèrent tout le domaine thoracique.

Elles appliquent une discrétisation tridimensionnelle au domaine. Cette

discrétisation varie selon la méthode choisie pour la résolution numé-

rique.

En effet, la méthode des différences finies discrétise le domaine thoracique

en une grille cartésienne [WK87]. Concernant la méthode des éléments finis,

le domaine est représenté par un maillage tétraédrique ou hexaédrique et la

solution est acquise en utilisant la technique des résidus pondérés [Hue+01].

Quant à la méthode des volumes finis utilisée au début dans le domaine de

la bio-électricité par [Abb+94], la discrétisation est semblable à celle des

éléments finis. Cependant la solution repose sur des équations intégrales.
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En outre, les méthodes surfaciques utilisent une discrétisation plus simple

que celle utilisée par les méthodes volumiques. Cependant, cela ne simplifie

pas les calculs. En effet, les méthodes surfaciques permettent d’engendrer

une matrice de transfert pleine en utilisant les équations intégrales, car ces

derniers couplent le potentiel électrique à un élément du maillage à tous

les autres éléments. En revanche, les méthodes volumiques fournissent une

matrice de résolution creuse, car le potentiel à un point du maillage est

exprimé en fonction seulement de ses voisins.

Les objectifs de la résolution du problème direct sont :

— Simulation des électrocardiogrammes (ECG) : fournir une meilleure

compréhension de la relation entre l’activité électrique du cœur et

les potentiels électrocardiographiques de surface du corps [Tru+04 ;

Kel+07 ; Bou+10].

— Étude des effets des hétérogénéités du torse sur ces potentiels.

— Calcul de la matrice du transfert du problème inverse.

De telles connaissances facilitent l’interprétation clinique de l’électrocardio-

gramme standard et son extension à de nombreuses électrodes de surface

du corps dans la cartographie du potentiel de surface du corps (BSPM). Les

effets du conducteur du volume du torse et de ses inhomogénéités (muscles

squelettiques, poumons, etc) ont fait l’objet de plusieurs études. Ces der-

niers ont été faites dans des modèles physiques, notamment des expériences

animales in vivo, [BV47 ; Rus71 ; LK39 ; Mir+77 ; Tac58 ; Sch+71] et dans

des modèles mathématiques (analytiques ou numériques) [RP80 ; SSG68 ;

CG77 ; GM83; RR01] du système cœur-torse. Ces études ont conclu que le

conducteur volumique exerce un effet de lissage majeur sur le BSPM. Ces

derniers est caractérisé par une faible sensibilité aux détails de l’activation

dans les zones du cœur qui sont éloignées de la surface du corps. Ces études

ont comparé aussi les hétérogénéités à un modèle homogène de torse de

même géométrie, elles ont constaté que les hétérogénéités affectent les am-

plitudes des potentiels corporelles, mais n’ont qu’un effet mineur sur les

modèles de la cartographie du potentiel de surface du corps. Cette propriété

revêt une importance clinique, étant donné que la plupart des critères de

diagnostic de l’ECG ne reposent pas sur l’amplitude de tension absolue des

électrocardiogrammes, mais plutôt sur leur morphologie.
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3.2 Problème inverse

L’objectif ultime de l’électrocardiographie est la détermination d’une manière

non invasive des événements électrophysiologiques du cœur à partir des me-

sures du potentiel de surface du corps. Dans un sens large, c’est la définition

du problème inverse de l’électrocardiographie. Comme pour le problème

direct, le problème inverse peut être défini en termes de diverses sources

cardiaques équivalentes, notamment les potentiels épicardiques.

Le problème inverse de l’électrocardiographie, également connu sous le

nom d’imagerie électrocardiographique non invasive (ECGI), combine des

mesures de potentiels électriques sur la surface du torse avec une description

géométrique du cœur et du torse pour reconstruire leur source cardiaque. La

plupart des approches ECGI décrivent cette source cardiaque comme étant

les potentiels électriques sur la surface épicardique du cœur.

La base théorique de l’ECGI est un problème inverse de l’équation de Laplace

basé sur le potentiel. Martin et Pilkington [MP72] ont été parmi les premiers

à étudier la relation entre les potentiels de la surface du corps et ceux du cœur

en utilisant une géométrie simple. Des études par la suite de Barr et Spach

[BS78] ainsi que Colli-Franzone et al. [FTV78] ont apporté les premières

contributions influentes à la méthodologie de résolution du problème inverse

électrocardiographique.

Le problème inverse de l’électrocardiographie peut être représenté mathéma-

tiquement par le problème de Cauchy suivant pour l’équation de Laplace qui

relie le champ potentiel sur la surface du cœur Γh au champ potentiel sur la

surface du torse ΓT :



div(∇uT) = 0 x ∈ ΩT

u(x) = uH(x) x ∈ ΓH,

∂u(x)
∂n

= 0 x ∈ ΓT,

(3.3)
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où uT est le champ de potentiel dans le torse, uH le champ de potentiel

à la surface du cœur et nT la direction normale vers l’extérieur. Plusieurs

méthodes numériques classiques ont déjà été proposées pour résoudre ce

problème, notamment la méthode des éléments limites (BEM) [BRS77],

la méthode des éléments finis (FEM) [Col+85a] et la méthode des solu-

tions fondamentales (MFS) [WR06], plus de détails vont être fournis dans

la section suivante. Chacune de ces méthodes réduit l’équation directrice

(3.3) à un système matrice-vecteur (3.4) décrivant le problème direct de

l’électrocardiographie :

Ax = b, (3.4)

où A est une matrice de transfert, sa forme différant selon l’approche nu-

mérique utilisée. Pour la FEM et la BEM, les vecteurs x et b représentent

respectivement les potentiels épicardiques à la surface du cœur et les poten-

tiels de surface du corps (BSPs). Pour la MFS, x est le vecteur des coefficients

de pondération à partir desquels il est possible de reconstruire les potentiels

épicardiques et le vecteur b représente une concaténation des BSPs et d’un

vecteur nul représentant la condition limite de non-flux.

Pour récupérer les valeurs de x à partir du vecteur connu b, nous devons

résoudre le système linéaire (3.4). Ce problème linéaire n’a une solution

unique que si le nombre de mesures sur la surface du torse est supérieur

ou égal au nombre de valeurs attendues sur la surface du cœur. Or, ce

n’est souvent pas le cas. De plus, le problème inverse est de nature mal

posée au sens de Hadamard, en ce sens que l’existence, l’unicité et/ou la

stabilité de la solution peuvent ne pas être garanties, ce qui signifie que même

de faibles niveaux d’erreur dans le modèle ou de bruit dans les potentiels

peuvent entraîner de grandes erreurs dans la solution. Une solution à ces

deux problèmes consiste à régulariser le problème.

Indépendemment de la méthode numérique utilisée pour déterminer la

matrice de transfert, cette dernière est mal conditionnée ce qui engendre des

difficultés de calcul de la solution numérique. Pour remédier à ce genre de

problèmes, la méthode des moindres carrés est souvent utilisée. Elle consiste
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à résoudre le problème de minimisation de la norme euclidienne du résidu

suivant :

min
x

∥Ax− b∥2
2 (3.5)

Pour résoudre le problème inverse, l’équation (3.4) peut être résolue en

utilisant l’équation (3.5) pour obtenir :

x = (ATA+ λ2
t I)−1ATb. (3.6)

On introduira les différents méthodes de calcul du paramètre de régularisa-

tion λt dans la section 3.5.

L’ECGI a été largement validé dans des études animales [Bur+01 ; MR90 ;

Ost+97 ; Bur+00] avant d’être appliqué dans le cadre clinique [Gho+08a ;

Gho+08b ; Int+05b ; Jia+06 ; Wan+07a ; Wan+07b]. L’ECGI peut aider

à diagnostiquer et à traiter les maladies cardiaques. Par exemple, il a été

démontré que l’ECGI peut aider à prédire le bénéfice d’une thérapie de

resynchronisation cardiaque [Bea+18a ; Plo+13] et à détecter des cibles

d’ablation pour la fibrillation auriculaire [Hai+14]. Cependant, de récentes

études de validation clinique et expérimentale ont montré que les implémen-

tations cliniques actuelles de l’ECGI sont inexactes dans la reconstruction

de l’activité électrique en présence i) de schémas de conduction complexes

comme en rythme sinusal ou en présence d’un bloc de conduction [Bea+19 ;

Duc+18], et ii) d’anomalies structurelles [Sap+12]. C’est-à-dire que la détec-

tion de l’activité focale et des sites de percée épicardique peut être manquante

ou mal placée. Le problème est observé non seulement avec les données

cliniques [Duc+18] mais aussi dans [Bea+18a ; Bea+19] les expériences

de réservoir de torse [Bea+18a ; Bea+19] et dans les données simulées

[Bouhamama2020 ; Sch+19] où les modèles directs sont bien définis, ce qui

suggère que le problème réside dans les méthodes inverses elles-mêmes.

De nouvelles méthodes inverses sont donc nécessaires pour améliorer les

performances et la précision de l’ECGI dans la reconstruction de l’activité

focale.
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3.3 Méthodes mathématiques de résolution

3.3.1 Méthode des éléments finis

Dans cette section, nous allons décrire la formulation de Galerkin du pro-

blème (3.7) :



div(∇u(x)) = 0, x ∈ ΩT

u(x) = uH(x), x ∈ ΓH

∂u(x)
∂n

= 0, x ∈ ΓT

(3.7)

où uH est le potentiel sur la surface épicardique.

Le principe de la méthode consiste à approcher l’espace vectoriel de résolution

V de dimension infinie par un espace vectoriel de dimension finie. V est

définit après relèvement par :

V = {v ∈ H1(ΩT), v = 0 sur ΓH} = H1
0 (ΩT) (3.8)

Du point de vue mathématique, la résolution de (3.7) est accomplie en

supposant que la solution u(x) peut être décomposée en deux parties, tel que

u = uD + uH . La fonction uD est choisie pour satisfaire les conditions limites

de Dirichlet, alors uD = uH(x) si x ∈ ΓH et uH = 0 sur ΓH.

Soit {Φi}N
i=1 l’ensemble des fonctions de base interpolantes globales à élé-

ments finis, qui ont la propriété que Φi(xj) = δij, où xj désigne un nœud du

maillage pour j ∈ N . La solution u est donc approchée par uh tel que :

u ≈ uh = uD + ûH

ûH =
N∑

i=1
uiΦi Φi = 0 sur ΓH

(3.9)
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où ui sont les coefficients à déterminer.

Soit un domaine d’intérêt Ω discrétisé selon la méthode des éléments finis. La

méthode des éléments finis standard tente de construire une approximation

géométrique Ωh consistant en un maillage de formes polygonales du domaine

Ω, et de construire un espace de fonctions d’approximation νh consistant en

des fonctions linéaires par morceaux basées sur la maillage [Hug87]. Ωh est

décomposé en trois ensembles sans intersection H, I et T , qui représentent

les indices nodaux situés sur la surface du cœur désignée par H (où les

potentiels cardiaques sont connus, et donc la frontière de Dirichlet), les

indices nodaux à l’intérieur du domaine pour lequel la solution est recherchée

(désignés par I) et les indices nodaux sur la surface du torse pour laquelle la

solution est recherchée (c’est-à-dire la frontière de Neumann, désignée par T

), respectivement.

En approchant la solution u par uh, les coefficients ui de cette dernière sont

obtenues en minimisant le résidu R(uh) = div(∇uh(x)) = 0. La méthode de

Galerkin consiste à résoudre l’équation suivante :

⟨R(uh), ψi⟩ = 0, i=1...N (3.10)

où ψi désignent les fonctions tests. La méthode de Galerkin est un cas particu-

lier de la méthode des résidus pondérés [Hue+01]. En effet, les ψi (fonctions

tests) sont choisies égales aux Φi (fonctions de base). L’équation (3.10)

devient alors :

⟨R(uh),Φi⟩ =
∫

ΩT

div(∇uh)Φi = 0, i=1...N (3.11)

En utilisant la formule de Green, on obtient :

∫
ΩT

div(∇uh)Φi =
∫

ΩT

∇uh · ∇ΦidΩ −
∫

ΓT

∂uh

∂n
ΦidS = 0, i=1...N (3.12)

Après la décomposition de uh, on obtient :
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∫
ΩT

∇uH · ∇ΦidΩ = −
∫

ΩT

∇uD · ∇ΦidΩ +
∫

ΓT

∂uh

∂n
ΦidS, i=1...N (3.13)

L’équation 3.13 est nommé formulation variationnelle (ou faible). En rem-

plaçant uH par sa forme linéaire, on a l’équation suivante :

Âuh = D +N = ⟨∇v,∇Φi⟩ +
∫

ΓT

∂uh

∂n
ΦidS (3.14)

où Â désigne la matrice de rigidité. D est la contribution de la condition de

Dirichlet et N est la contribution de la condition de Neumann (N = 0 dans

notre cas). La solution correspond à celle du problème approché suivant :

Le problème consiste à trouver une fonction uh dans Vh telle que :

a(uh, vh) = ⟨f, vh⟩, ∀vh ∈ Vh (3.15)

tel que :

— (u,v) → a(u,v) est une forme bilinéaire sur V× V

— v → ⟨ f,v ⟩ est une forme linéaire sur V.

Avec a(.,.) est définie comme suit :

a(u, v) =
∫

Ω
u · vdΩ, (3.16)

et le produit scalaire ⟨·, ·⟩ est défini par :

⟨Φ, ψ⟩ =
∫

Ω
Φ(x) · ψ(x)dx, (3.17)

En appliquant la méthode de Galerkin sur l’équation (3.7), on a :

AII AIT

AT I AT T

 uI

uT

 =
−AIH

−AT H

uH , (3.18)
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où, uI = (uk)T , k ∈ V , uT = uk)T , k ∈ T , uH = (uk)T , k ∈ H désignent les

vecteurs des coefficients correspondants à chaque sous-ensemble de noeuds

V, T et H. uI et uT sont les vecteurs contenant la solution du système, c’est à

dire, les valeurs de potentiel aux positions nodales dans I ∪ T . uH représente

le vecteur des potentiels connus sur la surface du cœur. Les matrices AII ,

AIT , AT I , AT T , AIH et AT H sont données par :

AII = ⟨∇Φj,∇Φk⟩, j ∈ I, k ∈ I

AIT = ⟨∇Φj,∇Φk⟩, j ∈ I, k ∈ T

AT I = ⟨∇Φj,∇Φk⟩, j ∈ T, k ∈ I

AT T = ⟨∇Φj,∇Φk⟩, j ∈ T, k ∈ T

AIH = ⟨∇Φj,∇Φk⟩, j ∈ I, k ∈ H

AT H = ⟨∇Φj,∇Φk⟩, j ∈ T, k ∈ H

(3.19)

Dans l’équation (3.18), la matrice à gauche dite de rigidité et le vecteur de

droite est le "terme de forçage" induit par les conditions limites de Dirichlet

homogène connues. La matrice de rigidité est symétrique et définie positive.

En effet, en supposant que tous les éléments touchant la surface du cœur

ne touchent pas également la surface du torse, AT H = 0. En partant du

fait que AII est la matrice de rigidité résultante de l’utilisation de la FEM

pour résoudre un problème de Laplace (3.7), elle est donc inversible, la

première ligne de (3.18) peut être réécrite pour obtenir une expression pour

les potentiels à l’intérieur en fonction des potentiels du cœur et du torse :

uI = −A−1
II (AIHuH +AITuT ). En appliquant la procédure du complément de

Schur [MRT00], on peut ensuite réécrire la deuxième ligne de (3.18) pour

avoir une expression pour les potentiels du torse en fonction des potentiels

du cœur :

uT = KuH ,

M = AT T − AT IA
−1
II AIT ,

N = AT IA
−1
II AIH

(3.20)
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La matrice K = M−1N désigne la matrice de transfert, puisqu’elle "transfère"

les informations de potentiel de la surface du cœur à la surface du torse.

Numériquement, on peut obtenir la matrice K en inversant la matrice M et

en la multipliant par la matrice N. M est une matrice bien conditionnée et

inversible ; cependant, N est gravement mal conditionnée. Cette méthode

est peu utilisée à cause de son temps de calcul élevé. Une alternative est

basée sur le calcul de la matrice K colonne par colonne en évaluant Kei pour

i = 1...N tel que ei est le ième vecteur de la base canonique de RN . Chaque

évaluation correspond à la résolution du système (3.18) tel que le terme à

droite est égal à :

AII AIT

AT I AT T

 =
−AIH

0

uH =
ei

0

 (3.21)

La méthode des éléments finis permet de décrire la conductivité à l’intérieur

du torse comme anisotrope, ce qui est important pour des régions comme le

muscle squelettique, dans lequel la conductivité des tissus perpendiculaires

au torse est beaucoup plus faible par rapport à celle des tissus parallèles.

Cependant, cette méthode nécessite la discrétisation de l’ensemble du volume

3D du torse, ce qui engendre une matrice de transfert plus grande et des

informations redondantes.

3.3.2 Méthode des éléments frontières

La méthode des éléments de frontière (Boundary Element Method - BEM)

est une méthode de calcul numérique permettant de résoudre des équations

aux dérivées partielles linéaires écrites sous la forme d’équations intégrales

de frontière. La mise en œuvre de la méthode nécessite la discrétisation des

surfaces du cœur et du torse. Chaque élément de la surface discrétisée est

caractérisé par une valeur constante du potentiel. Pour le potentiel u en tout

point x ∈ γext ∪ Γh, l’équation de Laplace (3.1) peut être écrite sous forme

intégrale comme suit [BRS77] :

3.3 Méthodes mathématiques de résolution 67



2πu(x) =
∫

γ ¯ext

uext∇
1
r
.next dΓ−

∫
Γ̄h

uH∇1
r
.next dΓ−

∫
Γ̄h

1
r

∇uH .next dΓ (3.22)

où γ ¯ext et Γ̄h sont respectivement l’intégration sur les surfaces γT et Γh, avec

la singularité enlevée. dΓ est la différentielle de la surface d’intégration. Le

terme 1
r
.n dΓ correspond à l’angle solide incrémental tel que r = ∥x − y∥

étant la distance euclidienne entre le point source x de la surface épicardique

et un point y de la surface du torse.

Soient ΓT et Γh, chacun étant discrétisé en triangles plans suffisamment petits

δi
H et δi

T , d’aires µi
H et µi

T respectivement, de sorte que :

Γh =
N⋃

i=1
δi

H et ΓT =
M⋃

i=1
δi

T (3.23)

et soit

ui
H = 1

µi
H

∫
δi

H

uH dΓ i = 1..N et ui
ext = 1

µi
T

∫
δi

T

uext dΓ i = 1..M, (3.24)

les potentiels moyens des triangles correspondants. L’équation (3.22) donne

alors, pour un centroïde ci de la discrétisation δi
H ou δi

T :

−ui
H − 1

2π

∫
Γ̄h

uH dΩi
HH + 1

2π

∫
τT

uext dΩi
HB − 1

2π

∫
Γ̄h

1
ri

∇uH .nH dΓ = 0

si ci ∈ δi
H ,

−ui
T − 1

2π

∫
Γh

uH dΩi
BH + 1

2π

∫
τ ¯ext

uext dΩi
BB − 1

2π

∫
Γh

1
ri

∇uH .nH dΓ = 0

si ci ∈ δi
T ,

(3.25)

où ri = ∥x−ci∥ et dΩi
ct désigne l’angle solide sous-tendu par une différentielle

de la surface d’intégration St au ième centroïde ci sur la surface Sc. Les

équations (3.24) peuvent être discrétisées comme suit :
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M∑
j=1

pij
HBu

j
ext +

N∑
j=1

pij
HHu

j
H +

N∑
j=1

gij
HHη

j
H = 0

M∑
j=1

pij
BBu

j
ext +

N∑
j=1

pij
BHu

j
H +

N∑
j=1

gij
BHη

j
H = 0

(3.26)

où ηj
H = ∇uj

H .nH , j = 1..N .Ce système d’équations (3.25), généré par cette

méthode de collocation, peut être exprimé sous la forme matricielle de la

manière suivante :

PHH GHH

PBH GBH

 uH

ηH

 =
−PHBuext

−PBBuext

 , (3.27)

Plus de détails sur les matrices P et G ont sont donnés dans le papier de

Horacek et al. [HC97].

La BEM a été proposée pour la première fois pour le problème inverse de

l’électrocardiographie en raison des avantages offerts par le fait qu’il suffit de

discrétiser les limites du domaine. Comme nous ne sommes souvent intéressés

que par les potentiels sur les surfaces du cœur et du torse, cela permet de

réduire considérablement la taille du problème à résoudre. Cependant, la

BEM est limité à la modélisation de structures inhomogènes dans le torse si

leur conductivité est homogène (c’est-à-dire les poumons). De plus, le besoin

de mailler les surfaces du cœur et du torse nécessite toujours une optimisation

du maillage, ce qui peut introduire des artefacts liés au maillage dans les

cartes épicardiques reconstruites car il ne peut pas décrire l’anisotropie.

3.3.3 Méthode des solutions fondamentales

La méthode des solutions fondamentales (Method of Fundamental Solutions

- MFS) a été proposée plus récemment comme solution numérique pour les

problèmes inverses. La MFS approxime les potentiels épicardiques par une

combinaison linéaire des solutions fondamentales du laplacien. Les solutions

fondamentales sont calculées en un groupe de points nommés points sources
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virtuels ou fictifs placés sur une surface auxiliaire du domaine Ω̂T , ce dernier

contenant le domaine d’étude ΩT . La figure 3.1 illustre la configuration des

points virtuels.

Fig. 3.1. : Schéma montrant la configuration des points virtuels [WR06]

En appliquant le principe de la méthode MFS donné en détails dans l’an-

nexe A, Les conditions aux limites de Dirichlet et de Neumann peuvent

respectivement être discrétisées comme suit :

a0 +
M∑

j=1
ajf(∥xk − yj∥) = uT(xk), 1 ≤ k ≤ N, xk ∈ ΓT, yj ∈ Γ̂ (3.28)

et :

M∑
j=1

aj
∂f(∥xk − yj∥)

∂n
= cT(xk) = 0, 1 ≤ k ≤ N, xk ∈ ΓT, yj ∈ Γ̂ (3.29)
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qui sont définis pour le problème inverse de l’électrocardiographie, où la solu-

tion fondamentale de l’équation de Laplace en 3D est f(d) = 1
4Πd

, d =∥ x−y ∥
est la distance euclidienne en 3D entre x et y, a0 est la composante constante

de ΦT(x) et aj est le coefficient d’une source virtuelle à l’emplacement yj. M

et N sont respectivement le nombre de points fictifs et le nombre de points

de la surface du torse. Cette méthode utilise des points situés sur la surface

du torse et des points fictifs à l’intérieur du volume du cœur et à l’extérieur

du volume du torse, où se trouvent les solutions fondamentales, mais elle

ne nécessite aucun maillage de la surface du torse ou de la surface du cœur.

Les domaines Γ et Γ̂ sont respectivement la limite du domaine Ω, et la limite

auxiliaire du domaine auxiliaire Ω̂. La discrétisation peut être réduite à un

produit matrice-vecteur :

Ã−→a = −→
b (3.30)

avec

∼
A =



1 f(∥x1 − y1∥) · · · f(∥x1 − yM∥)
...

... · · · ...

1 f(∥xN − y1∥) · · · f(∥xN − yM∥)

0 ∂f(∥x1−y1∥)
∂n

· · · ∂f(∥x1−yM ∥)
∂n

...
... · · · ...

0 ∂f(∥xN −y1∥)
∂n

· · · ∂f(∥xN −yM ∥)
∂n


, (3.31)

−→a =


a0

a1
...

aM

 ,
−→
b =



uT(x1)
...

uT(xN)
0
...

0


(3.32)

Sans régularisation, cette équation matricielle ne peut être résolue pour le

vecteur −→a car la matrice
∼
A est mal conditionnée et les potentiels de surface

corporelle mesurés contiennent généralement une erreur de mesure.
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Une fois le vecteur de coefficients −→a obtenu, le potentiel Φ(x) peut être cal-

culé à n’importe quel endroit du domaine en utilisant la formule suivante :

u(x) = a0 +
M∑

j=1
ajf(∥x− yj∥), x ∈ Ω, yj ∈ Γ̂ (3.33)

en particulier sur la surface du cœur avec la formule :

uE(x) = a0 +
M∑

j=1
ajf(∥x− yj∥), x ∈ ΓE, yj ∈ Γ̂ (3.34)

Cette méthode ne nécessite pas de maillage, ce qui élimine les artefacts

induits par le maillage et améliore l’automatisation et la rapidité de la pro-

cédure ECGI. En outre, la MFS permet de ne pas avoir à traiter le point de

singularité qui doit être soigneusement calculé dans la BEM. Ces proprié-

tés de la MFS améliorent l’application pratique de l’ECGI en tant qu’outil

de diagnostic clinique. Cependant, elle ne peut pas décrire les propriétés

inhomogènes ou anisotropes du volume du torse.

L’avantage de l’utilisation de solutions fondamentales et de points sources

virtuels est que les règles de quadrature standard peuvent être utilisées pour

approximer le potentiel de surface et son gradient normal lorsqu’ils sont

calculés sur la frontière, car les frontières du torse et du cœur ne contiennent

pas de points de singularité [GC99]. Pour déterminer les directions normales

requises pour le calcul de la MFS, nous avons utilisé une approximation de la

normale aux sommets, qui est une méthodologie basée sur le maillage pour

calculer les directions normales.

3.4 Méthodes de régularisation

Le problème direct est bien posé, c’est à dire qu’il existe une dépendance

continue de la solution par rapport aux données. Cependant, le problème in-

verse est mathématiquement mal posé en ce sens que de petites imprécisions
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dans les données, notamment les erreurs de géométrie, les valeurs de conduc-

tivité inexactes et le bruit de mesure, etc, peuvent entraîner de grandes

erreurs non limitées dans la solution. Cela rend l’utilisation de techniques de

régularisation indispensable. Ces méthodes imposent des contraintes basées

sur des schémas itératifs ou la physiologie afin de stabiliser la solution en

présence de ces erreurs qui sont toujours présentes dans les environnements

expérimentaux et cliniques.

Le problème régularisé sera bien posé, c’est-à-dire qu’il aura une solution dont

la valeur est moins influencée par le niveau de bruit. Plusieurs méthodes de

régularisation sont disponibles (ex. norme L1 [GR19], IRN-MLSQR [Bin+20],

régularisation basée sur la physiologie (PBR) [Clu+17], basée sur le filtre de

Kalman [DE20], déficience de rang [Han98 ; ML20]), dont la régularisation

de Tikhonov [TA77] qui est la plus couramment utilisée pour résoudre ce

problème inverse [Clu+18 ; Ram+03 ; Bea+15].

3.4.1 Régularisation de Tikhonov

La régularisation de Tikhonov permet d’obtenir une solution stable vis à vis

de faibles perturbations. Il s’agit de remplacer le problème mal posé par un

problème approché bien posée. La nature bien posé est obtenue en ajoutant

un terme de contrôle pondéré par un paramètre de régularisation. La méthode

de Tikhonov consiste à utiliser des contraintes sur la solution afin d’augmenter

sa stabilité. Les contraintes sont généralement appliquées sur l’amplitude de

la solution ou son contenu à haute fréquence. Elles sont exprimées par la

norme (Tikhonov d’ordre zéro) ou le gradient spatial (Tikhonov d’ordre un)

ou le laplacien de la solution (Tikhonov d’ordre deux).

Pour résoudre le problème de minimisation de la norme euclidienne (3.5), le

problème régularisé au sens de Tikhonov consiste à trouver la fonction xλ

qui minimise la fonctionnelle suivante :

F = ∥Ax− b∥2
2 + λ2

t ∥Rx∥2
2, (3.35)

3.4 Méthodes de régularisation 73



où λt est un terme de pondération constant au temps t contrôlant le niveau

de régularisation ou l’équilibre entre le résidu et le terme de régularisation

et R l’opérateur de régularisation. Le premier terme est la solution par les

moindres carrés de l’équation (3.35) et le second terme définit une contrainte

spatiale sur la solution en fonction du choix de R.

Le type de régularisation dépend du choix de l’opérateur de régularisation R.

En effet, pour la régularisation :

— d’ordre zéro : R = I tel que I est la matrice identité, ce qui limite l’am-

pleur des potentiels épicardiques reconstruits. Ce type de régularisation

est connue pour fournir une solution lisse. Cependant, il peut conduire

à la perte d’informations significatives.

— d’ordre un : R = G où G est le gradient surfacique. Ceci affecte la

raideur de la solution. Ce type de régularisation favorise les solutions

plates (constantes) et pénalise les gradients.

— d’ordre deux : R = L où L est une approximation du laplacien surfa-

cique ce qui a un effet sur le taux de changement du gradient surfacique

de la fonction. Ce type de régularisation favorise les solutions lisses

(gradient constant).

Des études ont utilisé une solution analytique sur une géométrie sphérique

afin d’étudier l’effet des différents degrés de régularisation de Tikhonov.

Elles ont montré que tous les types de régularisation ont le même niveau

d’efficacité [MR88]. D’autres études ont utilisé des géométries réalistes.

Elles ont constaté que la régularisation de second ordre donne les meilleurs

résultats [Mac90 ; Mac+95]. Le choix du type de régularisation dépend du

modèle et des données utilisées.

La solution approchée xλ obtenue après la régularisation de Tikhonov est

donnée par la solution de l’équation suivante :

x = (ATA+ λ2
tR

TR)−1ATb. (3.36)

La régularisation de Tikhonov fournit ainsi une solution approchée au pro-

blème mal posé. Cette solution est stable par rapport aux données mais
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dépendante du paramètre de régularisation λ utilisé. Il existe diverses mé-

thodes pour choisir le paramètre de régularisation λ que nous introduirons

dans la section (3.5).

3.4.2 Décomposition en valeurs singulières généralisée

Dans le cas où R=I, nous utilisons la décomposition en valeurs singulières

de A, où A ∈ RM×N est la matrice de transfert, M et N sont respectivement

le nombre des noeuds sur la surface du cœur et la surface thoracique avec

M ≤ N . Selon Hansen [Han98], la matrice A a une décomposition en valeur

singulière (SVD) de la forme :

A = UΣV T =
n∑

i=1
σiuiv

T
i , (3.37)

où les vecteurs singuliers gauche et droit ui et vi sont les colonnes des

matrices orthonormées U ∈ RM×N et V ∈ RN×N respectivement, et les

valeurs singulières σi sont les éléments diagonaux de Σ ∈ Rn×n. En utilisant

la décomposition en valeurs singulières, la solution du problème régularisé

suivant :

min
x

{
∥Ax− b∥2

2 + λ2∥x∥2
2

}
, (3.38)

est selon Hansen [Han98] exprimée par :

x = A†b = (ATA+ λ2I)−1AT b =
M∑

i=1

σ2
i

σ2
i + λ2

σT
i b

σi

vi. (3.39)

Selon [GYW16], les deux termes de l’équation (3.38) peuvent être écrits

comme suit :
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ρ1(λ) = ∥Ax− b∥2
2 =

M∑
i=1

λ4µ2
i

σ2
i + λ2 + ∥r2

⊥∥,

µ1(λ) = ∥x∥2
2 =

M∑
i=1

σ2
i µ

2
i

σ2
i + λ2 ,

(3.40)

où ∥r2
⊥∥ = ∥Axs − b∥2

2 est le résidu de la solution aux moindres carrées (xs)

et µi = uT
i b.

Dans le cas où R ̸= I, nous décomposons {A,R} comme suit [Han10] :

A = PCZ−1, R = QSZ−1, (3.41)

où P et Q sont des matrices orthogonales. C et S sont des matrices diagonales

de dimensions N × M et M × M respectivement qui verifient la relation :

CTC + STS = I où les valeurs singulières σi et νi sont respectivement les

éléments diagonaux des matrices C et S respectivement, (diag(C) = {σ1..σM}
et diag(S) = {ν1..νM}), tel que :

0 ≤ σ1 ≤ .. ≤ σM ≤ 1 et 0 ≤ νN ≤ .. ≤ ν1 ≤ 1 (3.42)

La matrice Z est non singulière.

Soient λ̄i les valeurs singulières généralisées de {A,R} tel que λ̄i = σi

νi
. En

utilisant la Décomposition valeur singulière généralisée (GSVD), la solution

de l’équation 3.43

min
x

{
∥Ax− b∥2

2 + λ2∥Rx∥2
2

}
, (3.43)

est [CEN14] :

x∗ = A∗b = (ATA+ λ2RTR)−1AT b =
M∑

i=1
ϕi
pT

i b

σi

zi. (3.44)
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où les facteurs filtres ϕi sont les élements diagonaux de la matrice diagonale

ϕ de dimension M ×M , tel que :

ϕi = λ̄2
i

λ̄2
i + λ̄2

i = 1..M. (3.45)

Selon [GYW16; Ghi12], les deux termes de l’équation (3.43) peuvent être

écrits comme suit :

ρ2(λ) = ∥Ax∗ − b∥2
2 =

M∑
i=1

λ2

λ2
i + λ2 (pT

i b)2 +
N∑

i=M+1
(pT

i b)2,

µ2(λ) = ∥Rx∗∥2
2 =

M∑
i=1

( λ̄i

λ̄2
i + λ̄2

)2(pT
i b)2.

(3.46)

3.4.3 Régularisation en utilisant la norme L1

Plusieurs études ont montré qu’on peut aboutir à une meilleur reconstruction

en utilisant la norme L1. Ce résultat a été montré dans différents domaines

[Bai+07 ; Wol+04 ; Bin08]. Dans ce chapitre, le schéma de régularisation

utilisé est détaillé dans [GR19].

La fonction objectif utilisant une pénalité basée sur la norme L1 est donnée

par :

min
x

∥Ax− b∥2 + λ2∥ ∂x

∂nH

∥1, (3.47)

où nH est la normale sortante à la surface épicardique. En utilisant la méthode

des éléments finis, et grâce à la linéarité de la solution du problème (3.1)

par rapport à ses conditions aux limites, l’opérateur de Dirichlet-Neumann D

peut être défini comme suit :

∂x

∂nH

= ∥Dx∥1 (3.48)
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Ainsi, la fonction objectif peut être exprimée comme suit :

∥Dx∥1 =
M∑

i=1
|[Dx]i| ≈

M∑
i=1

√
|[Dx]i|2 + β, (3.49)

[ATA+ λ2DTWβ(x)D]x = AT b, (3.50)

où la matrice de poids diagonale Wβ est obtenue par :

Wβ(x) = 1
2diag

 1√
|[Dx]i|2 + β

 , (3.51)

[
ATA+ λ2DT

(√
Wβ(x)

)T (√
Wβ(x)

)
D

]
x = AT b, (3.52)

[
ATA+ λ2D̃T (x)D̃(x)

]
x = AT b, (3.53)

où D̃(x) =
(√

Wβ(x)
)
D.

Sur le plan du calcul, l’équation est toujours non linéaire puisque la matrice

de poids dépend de la solution VE . Cependant, elle peut être estimée par

une itération à point fixe pour VE , ne nécessitant que la résolution d’un

problème linéaire standard à chaque étape. Ainsi,

[
ATA+ λ2D̃T (x0)D̃(x0)

]
x = AT b, (3.54)

β est maintenu fixe à la valeur 10−5 pour toutes les itérations.

3.5 Paramètre de régularisation

Dans cette section, nous présentons la formulation de plusieurs méthodes uti-

lisées pour choisir le paramètre de régularisation optimal en termes, à la fois,

de la décomposition en valeurs singulières dans le cas de la régularisation de
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Tikhonov d’ordre zéro et de la décomposition en valeurs singulières générali-

sée dans le cas de la régularisation L1 de la densité du courant traitée comme

une régularisation de Tikhonov de premier ordre. Pour qu’un paramètre de

régularisation λ soit bon, il est essentiel qu’il satisfait la condition discrète de

Picard (DPC) [Han90b]. Cette condition est satisfaite si les coefficients dits

de Fourier du côté droit (lorsqu’ils sont exprimés en termes de coefficients de

décomposition des valeurs singulières généralisés), |uT
i b|, décroissent jusqu’à

zéro plus rapidement que les valeurs singulières généralisés respectifs, σi . En

d’autres termes, le paramètre de régularisation doit être utilisé pour contrôler

les oscillations haute fréquence indésirables qui contaminent la solution.

3.5.1 Creso

La méthode CRESO (Composite REsidual and Smoothing Operator) [Col+85b]

a été présentée comme une méthode pratique mais s’est avérée être large-

ment acceptée comme la méthode préférée de choix des paramètres dans

les problèmes bioélectriques inverses largement mal posés [RWW99]. Elle

choisit la valeur du paramètre qui produit le premier maximum local de la

différence entre la dérivée du terme de régularisation et la dérivée du terme

résiduel


creso(λ) = d

dλ2 (λ2µ1(λ) − ρ1(λ)) si R = I,

creso(λ) = d
dλ2 (λ2µ2(λ) − ρ2(λ)) si R ̸= I.

(3.55)

En termes de valeurs singulières, le critère de CRESO peut être écrit en

termes de [GYW16] :


creso(λ) =

M∑
i=1

σ2
i µ2

i (σ2
i −3λ2)

(σ2
i +λ2)3 si R = I,

creso(λ) =
M∑

i=1

λ2
i α2

i (λ2
i −3λ2)

(λ2
i +λ2)3 si R ̸= I.

(3.56)

où αi = pT
i b, i=1...M.
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3.5.2 L-curve

La courbe L est devenue la méthode la plus connue pour évaluer la valeur

d’un paramètre de régularisation λ dans des problèmes largement mal posés.

Une valeur de paramètre de régularisation dans des problèmes largement

mal posés [Han90a ; HO93 ; RWW99]. Elle est définie comme suit :

L(λ) = {(ρ(λ), ν(λ)), λ > 0} (3.57)

En traçant la courbe en L, elle a une forme de L et la valeur du paramètre

de régularisation peut être choisi en utilisant le critère de Hansen et O’Leary

[Han90a ; HO93]. Ce critère choisit la valeur λ correspondant au point de

courbure maximale sur le tracé log-log de la courbe en L.

3.5.3 U-curve

La courbe en U a été proposée par Krawczyk-Stando et al [KR07] et testée par

Yuan et al pour la sélection du paramètre de régularisation dans le problème

inverse.[Yua+10]. Elle est définie comme le tracé à l’échelle log-log de la

somme de l’inverse de la norme de la solution régularisée et de la norme de

l’erreur résiduelle respective.


Ucurve(λ) = 1

ρ1(λ) + 1
ν1(λ) si R = I,

Ucurve(λ) = 1
ρ1(λ) + 1

ν1(λ) si R ̸= I.

(3.58)

Le tracé de la courbe en U a une forme de U. Le paramètre de régularisation

optimal est la valeur pour laquelle la courbe en U atteint son minimum. Et

les côtés de la courbe en U correspondent aux valeurs de régularisation pour

lesquelles la norme de solution ou la norme résiduelle domine. Lorsqu’elle

traite des problèmes à grande échelle, la courbe en U est efficace sur le plan

informatique. Cela est dû à sa définition a priori de l’intervalle où se trouve

le paramètre de régularisation approprié. [KR07 ; Che+16 ; Cha+11]
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3.5.4 GCV

La validation croisée généralisée (GCV) [Wah77] est l’une des plus impor-

tantes approches utilisées pour estimer les paramètres dans le contexte des

problèmes inverses et des techniques de régularisation. Cette méthode permet

d’obtenir la valeur du paramètre de régularisation (λ) optimal en minimisant

la fonction :


G(λ) = ρ1(λ)

|tr(I−AA†)|2 si R = I,

G(λ) = ρ2(λ)
|tr(I−AA∗)|2 si R ̸= I.

(3.59)

La fonction G(λ) égale à la combinaison linéaire pondérée des N erreurs

de prédiction, cette combinaison est obtenue en omettant, à chaque fois, le

kième point de données tel que k = 1...N , le problème inverse est résolu en

utilisant les N -1 points de données restants. Le concept de la méthode est

que la meilleure prédiction d’une mesure basée sur les autres soit obtenue

par l’optimum du paramètre de régularisation λ. La fonction G(λ) peut être

décomposer en valeurs singulières comme suit [Wah77 ; CEN14] :



G(λ) =

M∑
i=1

λ4µ2
i

(σ2
i

+λ2)2 +∥r⊥∥2

(N−
M∑

i=1

σ2
i

σ2
i

+λ2 )2
si R = I,

G(λ) =

M∑
i=1

λ4α2
i

(λ̄2
i

+λ2)2 +
N∑

i=M+1
α2

i

(N−
M∑

i=1

λ̄2
i

λ̄2
i

+λ2 )2
si R ̸= I.

(3.60)

Bien que la méthode GCV a de bonnes propriétés asymptotiques quand M

tend vers l’infini [Wah75 ; CW78; GHW79; Luk93] ; elle peut ne pas être

fiable pour des valeurs de M petites ou moyennes c’est à dire elle peut

fournir des valeurs de régularisation trop petites ce qui donne une solution

régularisée très bruitée.
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3.6 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons défini le problème direct de l’imagerie électro-

cardiographique et nous avons en déduit la formulation du problème inverse.

Ensuite nous avons introduit les différentes méthodes mathématiques de

résolution classiques suggérées dans la littérature. Dans ce chapitre, nous

avons mis en évidence le caractère mal posé du problème inverse. En d’autres

termes, la solution ne dépend pas continuellement des données, et de faibles

niveaux de bruit dans le modèle ou les potentiels mesurés peuvent entraîner

des erreurs disproportionnées dans la solution produite. Cette dernière peut

ne pas ressembler à la véritable source cardiaque. Pour y remédier, nous

avons présenté diverses méthodes de régularisation et du choix du paramètre

de régularisation optimal afin de fournir des solutions réalisables.

Dans la suite de la thèse, nous avons choisi d’adopter la régularisation de

Tikhonov d’ordre zéro avec le paramètre de régularisation déterminé par

la méthode CRESO, qui est la plus fréquemment utilisée pour résoudre le

problème inverse.
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des résultats : Données
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„Savoir ne suffit pas, il faut appliquer. Vouloir
ne suffit pas, il faut faire.

— Johann Wolfgang von Goethe

romancier, dramaturge, poète et

scientifique
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Comme décrit dans le chapitre 3, le problème inverse est de nature mal posée

au sens d’Hadamard, c’est pour cela nous avons besoin de l’évaluer. Pour ce

faire, nous allons utiliser les données simulées et expérimentales. En effet,

l’avantage significatif des données issues de simulations est la relative facilité

avec laquelle les facteurs essentiels, tels que la précision géométrique ou le

niveau de détail et la configuration de la source, sont contrôlés. Néanmoins,

ce type de données néglige les effets de toute erreur dans la formulation

du problème, à savoir les équations utilisées pour décrire la relation entre

les sources et les potentiels distants. Cette négligence se produit à cause de

l’utilisation de la même formulation du problème dans les deux solutions,

directe et inverse. Par ailleurs pour les données expérimentales, il est possible

d’inclure un haut niveau de réalisme et de maintenir un contrôle adéquat sur

les paramètres pertinents. Cependant, il est difficile de les avoir. En plus, ces

données ont souvent une faible résolution [MB00].

Dans ce chapitre, nous allons présenter les données simulées et expéri-

mentales utilisées dans les chapitres suivants pour évaluer la capacité des

méthodes ECGI standard, ainsi que la nouvelle méthode que nous avons

développée, à reconstruire avec précision les électrogrammes épicardiques

et les cartes d’activation. Nous allons présenter également les différentes

métriques d’évaluation utilisées.

4.1 Données de simulation et expérimentales

4.1.1 Données de simulation

Les méthodes ont été évaluées à l’aide de données générées avec un mo-

dèle cœur-torse détaillé qui avait été préalablement adapté à un patient

[Kan+17].

Comme données de test pour les méthodes inverses, nous avons utilisé un

ensemble de 10 simulations de battements ventriculaires stimulés ("pacing"),

et une simulation où les ventricules du cœur étaient stimulés comme si l’acti-

vation provenait du nœud sinusal. Bien que les oreillettes et le nœud sinusal
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n’aient pas été inclus dans le modèle, nous appellerons cette simulation

désormais le rythme sinusal. Les simulations du rhythme sinusal est effectuée

une fois sur un cœur sain et 7 fois sur un cœur avec des lésions tissulaires de

rayon de 20 mm situé dans différents endroits pour chaque simulation, voir

figure 4.1. Pour faire un total de 8 simulations du rhythme sinusal.

Fig. 4.1. : La position des zones endommagées pour chaque simulation.

L’électrocardiogramme (ECG) est provoqué par l’activation électrique puis

la relaxation du muscle cardiaque. Cette activation est portée par les chan-

gements du potentiel électrique à travers les membranes des cellules mus-

culaires elles-mêmes. Les cellules disposent d’un mécanisme permettant

d’amplifier cette activation, et des liaisons conductrices d’électricité entre les

cellules permettent de la transmettre d’une cellule à l’autre. Dans un cœur

normal, l’activation se propage comme une onde sur l’ensemble du muscle

cardiaque, à partir d’un site unique appelé nœud sinusal, dans lequel des

cellules dites "pacemakers" assurent les battements répétitifs du cœur. Le

comportement électrique des cellules a déjà été saisi dans des modèles mathé-

matiques par d’autres personnes. Pour simuler la propagation de l’activation,

une équation de réaction-diffusion "monodomaine" a été utilisée. Cm∂tVm = β−1∇ · (G∇Vm) − Iion(Vm, y)
∂ty = F (Vm, y)
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où Cm est la capacité de la membrane, β la quantité de surface membranaire

par unité de volume, G un tenseur de conductivité effective, Vm le potentiel

transmembranaire, et y un ensemble de variables représentant l’état de la

membrane [Pot18]. De plus, F et Iion sont les deux fonctions qui constituent

le modèle de membrane, ici le modèle de Ten Tusscher – Noble – Noble –

Panfilov [Tus+04] pour le myocyte ventriculaire humain : Iion représente les

courants ioniques que la membrane cellulaire génère et F l’évolution de y.

Les simulations ont été réalisées sur un maillage hexaédrique des ventricules

avec une résolution de 0,2 mm.

Les modèles de réaction-diffusion mono-domaine sont une méthode efficace

et bien acceptée pour simuler l’activité électrique cardiaque, mais ils ne

rendent le potentiel électrique qu’à travers les membranes cellulaires. Le

champ de potentiel du torse Vt, mesuré à l’extérieur des cellules, a été calculé

en résolvant, dans un modèle de torse entier à une résolution de 1 mm,

l’équation suivante :

∇ · ((Gi +Ge)∇Vt) = −∇ · (Gi∇Vm),

Où Gi et Ge sont les tenseurs de conductivité effective pour les myocytes

couplés et l’espace extra-cellulaire, respectivement [Pot18]. Les conditions

aux limites de flux nul sur la surface du torse garantissent que cette équation

a une solution unique, jusqu’à un potentiel de décalage arbitraire, c’est à dire

à une constante près.

Les modèles d’endommagement des tissus consistaient en des feuilles de tissu

conjonctif alignées avec les 3 axes de coordonnées [Hoo+10]. Les feuilles

avaient une épaisseur de 0,4 mm et étaient placées à des intervalles de 1 mm.

20% de la surface des feuilles étaient constitués de trous placés au hasard.

Les feuilles s’étendaient sur l’ensemble du myocarde, mais pas sur la fine

couche qui représente le système de Purkinje cardiaque dans le modèle.

Modèle de conducteur volumique

Les maillages du problème direct utilisés pour créer les données simulées

étaient des grilles cartésiennes avec un maillage beaucoup plus fin (Fi-
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gure 4.2), tandis que le maillage utilisé pour le problème inverse était un

maillage triangulaire/tétraédrique structuré. De plus, les organes du volume

du torse ont été pris en compte pour la création des données simulées, alors

qu’ils ne l’étaient pas dans le problème inverse. La FEM a été utilisée pour

résoudre le problème direct et créer le potentiel de référence.

La FEM et la BEM ont utilisé le même maillage épicardique pour résoudre le

problème inverse (5132 nœuds et espacement inter-nœuds de 4,1±1,3 mm).

En tant que méthode sans maillage, la MFS a utilisé uniquement les empla-

cements des nœuds de ce maillage. La surface extérieure du cœur, où sont

placés les points sources virtuels, a été obtenue en déflatant ces emplace-

ments de nœuds par un facteur de 0,8 par rapport au centre géométrique

du cœur. Pour la visualisation, les trois méthodes ont utilisé le maillage

épicardique décrit.

À la surface du torse, un maillage linéaire de surface triangulaire avec 252

nœuds situés aux emplacements d’électrodes typiques des systèmes ECGI

cliniques a été utilisé pour fournir des BSP (espacement entre les nœuds de

54,8±36,5 mm). Pour la méthode MFS, la surface du torse a été obtenue en

Fig. 4.2. : Torse segmenté avec organes internes et 252 positions d’électrodes
de torse.
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A : front view B : left view

Fig. 4.3. : Le modèle du torse avec un modèle de cœur humain. Les deux
vues sont de face (A) et du côté gauche (B). Le cœur est composé
de 5132 nœuds et 10260 éléments et le réservoir de 15788 nœuds

et 95975 éléments tétraédriques.

appliquant un gonflement à ces emplacements de nœuds d’électrodes par un

facteur de 1,2 par rapport au centre géométrique du cœur. Pour la BEM, un

maillage triangulaire linéaire plus raffiné de la surface du torse a été utilisé

pour créer la matrice de transfert (1234 sommets et un espacement entre

les nœuds de 27,1±3,63 mm). La FEM a utilisé le même maillage pour la

surface du torse que la BEM, avec le volume entre le torse et la surface du

cœur discrétisé à l’aide d’éléments tétraédriques pour former un maillage

volumétrique (15788 nœuds, espacement inter-nœuds 9,4±10,7 mm) (Fi-

gure 4.3). Pour le BEM et le FEM, afin d’éviter l’interpolation des BSP au

maillage raffiné qui peut introduire une erreur dans le problème, seules les

colonnes correspondant aux emplacements des nœuds d’électrodes ont été

utilisées pour résoudre le problème inverse, comme décrit précédemment

[GBM07].
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4.1.2 Données expérimentales

Modèle expérimental

L’objectif de ce travail est d’améliorer les méthodes d’ECGI et de déterminer

si elles peuvent être utilisées pour améliorer les thérapies cliniques. Ainsi, des

données expérimentales sur de grands animaux ont été utilisées pour fournir

une importante preuve de concept pré-clinique. Les différences inter-espèces

en matière d’anatomie et de physiologie doivent être prises en compte lors de

la transposition des modèles animaux en thérapie humaine [Aba+10]. L’ana-

tomie cardiaque des porcs est similaire à celle des humains et ils sont souvent

utilisés comme modèles expérimentaux de la fonction et de la pathologie

cardiaques, notamment en ce qui concerne les cardiopathies structurelles.

Les porcs fournissent également les dimensions et les propriétés de contact

avec la peau pour les mesures de potentiel de surface corporelle cardiaque

qui, bien que non identiques, sont comparables à celles de l’homme.

Les reconstructions de l’ECGI ont été évaluées à l’aide d’un ensemble de

données expérimentales in vivo sur des porcs (5 porcs pesant 38-42 kg) qui a

été décrit précédemment [al15 ; Bea+18b ; Bea14]. Toutes les procédures chi-

rurgicales ont été approuvées par le comité d’éthique animale de l’université

d’Auckland et sont conformes au Guide for the Care and Use of Laboratory

Animals (publication n° 85-23 du National Institutes of Health).

Les détails de ces expériences et le traitement des données sont décrits ci

dessous.

Préparations chirurgicales

Les animaux ont été anesthésiés initialement avec de la Tiletamine (50mg/mL)

et du Zolesepam (50mg/mL) et maintenus avec de l’isoflurane vaporisé (1-

5%) dans de l’oxygène en utilisant une ventilation à pression positive. Des

électrodes ont été fixées aux extrémités pour surveiller l’activité électrique

et l’artère fémorale a été canulée pour surveiller la pression artérielle. Le

niveau d’anesthésie et l’état physiologique ont été surveillés par les réflexes

oculaires, la pression artérielle, la fréquence cardiaque et les mesures du
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CO2 endotrachéal. L’accès au ventricule gauche se faisait par des gaines de 8

ou 10 F insérées dans l’artère carotide interne ou fémorale, tandis que l’accès

au ventricule droit se faisait par la veine jugulaire externe ou fémorale.

Une fois un niveau d’anesthésie approprié atteint, le cœur a été exposé par

une sternotomie médiane suivie d’une thoracotomie. Le péricarde a été ou-

vert et des sutures attachées aux bords coupés ont été utilisées pour former

une écharpe ("sling") qui a soutenu le cœur dans sa position normale près

de la paroi thoracique. Une "chaussette" élastique contenant 239 électrodes

unipolaires en argent (espacement inter-électrodes de 5-10 mm) a été tirée

sur les ventricules (voir Figure 4.4). Le sac péricardique avait fusionné avec

la paroi épicardique chez un porc, probablement en raison d’une infection

antérieure. La "chaussette" d’électrode a donc été placée sur le péricarde,

bien que cela ne semble pas avoir eu d’impact sur les signaux enregistrés. Le

thorax a été suturé et fermé hermétiquement autour des fils de l’électrode

"chaussette". Une pression négative a été appliquée à deux drains thora-

ciques pour expulser l’air du thorax et permettre aux poumons de se gonfler

complètement.

Les potentiels de surface corporelle ont été enregistrés à l’aide de 19 bandes

d’électrodes flexibles (BioSemi, Amsterdam, Pays-Bas) contenant un total de

184 électrodes de carbone intégrées (voir Figure 4.5). Ces bandes ont été

fixées sur la poitrine et le dos selon un schéma régulier à l’aide de ruban

adhésif. Un gel d’électrode a été utilisé pour maximiser le rapport signal/-

bruit. Les potentiels épicardiques et de surface du corps ont été enregistrés

simultanément en rythme sinusal à une fréquence d’échantillonnage de 2

kHz, avec une bande limitée (0,05-1000 Hz), et référencés à une électrode

située sur le bas-ventre.

À la fin des expériences, de l’héparine (100 UI/kg) a été administrée par voie

intraveineuse et le cœur a été arrêté par injection de citrate de potassium à

15 %.

Les images par résonance magnétique (RM) ont été obtenues après la mort

("post-mortem"). Tous les scans ont été acquis à l’aide d’un scanner IRM 3T

Siemens Magnetom Skyra (Erlangen, Allemagne), gradients XQ 45 mT/m

d’amplitude de crête avec une vitesse de balayage de 200 mT/m/ms. Les
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images IRM ont été obtenues post-mortem avec les poumons gonflés, les

bandes d’électrodes de surface du corps et la "chaussette" cardiaque en place.

Le torse de chaque animal a été scanné en utilisant des balayages pondérés

en T1 avec un TR/TE typique de 650 ms/9,5 ms. Des coupes axiales de 4,0

mm d’épaisseur ont été acquises avec 2 moyennes à une résolution variant

entre 1,0x1,0 mm2 et 1,4x1,4 mm2 d’un animal à l’autre. Le cœur de chaque

Fig. 4.4. : Cœur in-stu avec "chaussette" élastique composée de 239 files
d’électrodes, tenus par des disques, et de cinq marqueurs de

vitamine E (trois visibles).
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animal a également été scanné en utilisant des scans axiaux pondérés en

T2 avec un TR/TE typique de 3380 ms/100 ms. Des tranches de 2,0 mm

d’épaisseur ont été acquises avec 4 moyennes à une résolution de 0,6 0,6

Fig. 4.5. : A) bandes d’électrodes en silicone souple fixées avec du ruban
adhésif sur la moitié du dos d’un porc avec 12 marqueurs de

vitamine E en place. (B) Disposition des bandes d’électrodes sur la
poitrine. 8 bandes ont été fixées sur la poitrine, chacune contenant
12 électrodes de carbone intégrées.8 bandes (non représentées)
ont été fixées sur le dos, chacune contenant 8 électrodes. Trois
bandes supplémentaires (non représentées) ont également été

fixées sur les côtés de l’animal (2 à gauche, 1 à droite), chacune
contenant 8 électrodes.
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mm2 (figure 3.5B). Les dimensions typiques de la pile d’images étaient de

200 tranches à 360x320 mm2 pour les balayages pondérés en T1 et de 165

tranches à 320x 260 mm2 pour les balayages pondérés en T2, mais variaient

d’un animal à l’autre en fonction de la taille (voir Figure 4.6).

A B

Fig. 4.6. : (A) Scanner IRM post-mortem pondéré en T1 et (B) T2 de P03
utilisant un scanner IRM 3T. Les rectangles gris entourant le torse

identifient les bandes d’électrodes de surface du corps et les
sphères blanches l’emplacement des marqueurs de vitamine E (six
visibles sur le torse, un sur l’épicarde dans le scan pondéré en T2).

Après l’IRM, le thorax a été rouvert, le cœur excisé avec la " chaussette " en

place, rincé et immergé dans une solution saline à 0,9 % refroidie. Les cœurs

ont été fixés en perfusant du formol à 3 % dans un tampon phosphate par la

circulation coronaire. Après environ 1 heure, un scan 3D du cœur fixé et de la

"chaussette" a été obtenu avec un bras de numérisation mécanique multi-axes

(FARO Technologies, Lake Mary, FL). Les emplacements des électrodes 3D

et des marqueurs de contraste compatibles avec l’IRM ont été numérisés

manuellement à partir du nuage de points de données FARO. Les marqueurs

de contraste ont été utilisés pour enregistrer les emplacements des électrodes

de la chaussette sur les scans IRM (voir Figure 4.7).
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A B

Fig. 4.7. : (A) Le cœur excisé et fixé par perfusion monté sur une platine et
(B) l’image scannée par laser du bras FARO correspondante. Les
emplacements des électrodes ont été définis comme le centre de

chaque petite boule blanche, à travers laquelle les fils des
électrodes ont été fixés. Les emplacements des marqueurs ont été

définis comme le centre de chaque capsule de vitamine E.

Traitement du signal

Pour toutes les études, 30 électrodes (16%) des bandes de surface du corps

étaient définitivement non fonctionnelles. De plus, généralement moins de

5 % des électrodes "chaussettes" et 8 % des électrodes de surface du corps

ont été rejetées car elles ne fonctionnaient pas ou ne présentaient aucun

signal en raison d’un mauvais contact (immédiatement évident par inspection

visuelle).

Comme deux systèmes de cartographie distincts ont été utilisés pour en-

registrer les potentiels de la surface du corps et de l’épicarde (BioSemi et

UnEmap), pour aligner temporellement les potentiels, un stimulateur externe

(Grass SD9 Square Pulse Stimulator, Grass Technologies, West Warwick, RI,

USA) a été utilisé pour générer une courte série d’impulsions carrées de 2 ms

de durée, qui ont été enregistrées simultanément sur les deux systèmes. La

dérivée maximale de ces impulsions a ensuite été appariée entre les systèmes

et le décalage approprié de la composante temporelle a été noté.
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Le pré-traitement standard des électrogrammes cardiaques et des potentiels

de surface corporelle consistait à ajuster le gain de chaque canal, à appliquer

un filtre coupe-bande de 50 Hz et à ajuster la ligne de base des battements

d’intérêt. Le potentiel isoélectrique a été défini comme étant 3 ms avant le

début du QRS.

Modèle de conducteur volumique

Le maillage utilisé pour le problème inverse était un maillage triangulaire/té-

traédrique structuré, voir les figures 4.8 et 4.9.

Les détails sur le nombre de noeuds et d’éléments ainsi que l’espacement

entre les noeuds (ou inter-noeuds) utilisés pour la MFS sont résumés dans le

tableau 4.1. Comme pour les données de simulation, la méthode MFS a utilisé

uniquement les emplacements des noeuds du maillage, qui correspondent aux

emplacements des électrodes (comme décrit dans la sous section 4.1.1).

Tab. 4.1. : Résumé de la géométrie de chaque porc, contenant le nombre de
noeuds et d’éléments ainsi que l’espacement entre les noeuds (ou

inter-noeuds), utilisé pour la méthode MFS.

Porcs
Chaussette Gilet

Noeuds Inter-noeuds Éléments Noeuds Inter-noeuds Éléments
P01 239 11.6 ± 4.98 474 158 64.1 ± 35.6 312
P02 239 12.9 ± 11.8 474 150 62.3 ± 32.3 296
P03 239 12.0 ± 4.65 457 171 66.0 ± 40.0 338
P04 239 11.1 ± 4.41 453 165 64.4 ± 31.0 326
P05 239 12.5 ± 9.78 474 170 68.4 ± 45.9 336

Le tableau 4.2 résume les détails du maillage utilisé pour la FEM et la BEM.

Les évaluations des méthodes ont été effectuées à partir des points de noeuds

épicardiques qui correspondent aux électrodes de la chaussette.
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A : P01

B : P02 D : P04

C : P03 E : P05

Fig. 4.8. : Modèles du torse et du cœur des 5 porcs ainsi que l’emplacement
des électrodes. Les détails sur le maillage sont résumés dans le

tableau 4.1.
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A : P01

B : P02 D : P04

C : P03
E : P05

Fig. 4.9. : Modèles du torse et du coeur des 5 porcs. Les détails sur le
maillage sont résumés dans le tableau 4.2
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Tab. 4.2. : Résumé de la géométrie de chaque porc, contenant le nombre de
noeuds et d’éléments ainsi que l’espacement entre les noeuds (ou

inter-noeuds), utilisé pour les méthode FEM et BEM.

Porcs
Épicarde Torse

Noeuds Inter-noeuds Éléments Noeuds Inter-noeuds Éléments
P01 1185 5.97 ± 1.48 2366 8988 13.3 ± 3.39 7972
P02 2522 4.01 ± 1.66 5040 5909 8.73 ± 1.88 11814
P03 1502 5.44 ± 1.21 3000 5187 11.3 ± 2.30 10370
P04 2522 4.15 ± 2.06 5040 5219 10.5 ± 2.20 10434
P05 1252 5.25 ± 1.02 2500 5528 1.09 ± 2.21 11052
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4.2 Méthodes d’évaluation

4.2.1 Les électrogrammes

Pour quantifier la précision des solutions inverses, nous avons évalué la pré-

cision des électrogrammes qui sont importants pour le diagnostic clinique.

Nous avons calculé donc l’erreur relative spatiale (RE) et les coefficients

de corrélation (CC) entre la solution de référence ("ground truth") et les

électrogrammes reconstruits comme suit :

RE =

√√√√√√√√
N∑

i=1
(ΦC

i − ΦM
i )2

N∑
i=1

(ΦM
i )2

(4.1)

et

CC =

N∑
i=1

(ΦM
i − Φ̄M)(ΦC

i − Φ̄C)√
N∑

i=1
(ΦM

i − Φ̄M)2

√
N∑

i=1
(ΦC

i − Φ̄C)2

(4.2)

où ΦC et ΦM sont respectivement le potentiel calculé de manière inverse et le

potentiel ground truth. N désigne soit le nombre total de pas de temps, soit

le nombre de nœuds épicardiques. Si N est le nombre de nœuds épicardiques,

Φ̄M et Φ̄C sont respectivement les moyennes spatiales des potentiels ΦC et

ΦM sur les N noeuds épicardiques. Sinon, Φ̄M et Φ̄C sont respectivement les

moyennes temporelles des potentiels ΦC et ΦM sur N pas de temps.

4.2.2 Le temps d’activation

Le diagnostic clinique et les traitements peuvent être réalisés par l’analyse

directe des électrogrammes cardiaques (EGM) obtenus de manière invasive

ou non invasive. Une méthode courante pour les évaluer consiste à extraire
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la carte d’activation représentant la séquence spatiale de dépolarisation. Ceci

peut être utilisé pour nous informer rapidement de la localisation spatiale des

anomalies dans le front d’onde de conduction, ou être utilisé pour identifier

l’origine de l’activation.

Sur un signal unipolaire mesuré en contact, le temps d’activation (AT) est dé-

terminé au point temporel correspondant au temps de déflexion intrinsèque

(IDT) (voir figure 4.10). Ce dernier est défini par :

T̃i = arg min
t∈[0,T ]

dVi(t)
dt

(4.3)

où V désigne le signal au point xi au temps t. La carte d’activation est

reconstruite en appliquant l’équation 4.3 directement aux électrogrammes

(EGMs) reconstruits.

Fig. 4.10. : Déviation intrinsèque d’un contact unipolaire EGM et AT
[DPD17].

Cependant les cartes d’activation basées sur cette technique montrent souvent

des sauts artéfactuels dans les temps d’activation pour les EGMs reconstruits

avec l’ECGI. Un saut d’activation est défini comme étant le moment où

l’onde électrique atteint un point bien déterminé de la surface du cœur.

Pour surmonter ce problème, les temps d’activation ont été déterminés à

l’aide d’un algorithme spatio-temporel développé spécifiquement pour les

potentiels ECGI [DPD17]. Une étude a récemment montré que cet algorithme

est la meilleur méthode pour éviter les faux sauts d’activation [Sch+21].

Cette méthode permet de construire les cartes d’activation à partir des EGM
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unipolaires reconstruits. La méthode consiste à estimer, à partir des déflexions

intrinsèques unipolaires, le temps d’activation locale. Duchateau et al ont

proposé ensuite de comparer mutuellement les EGM afin d’estimer les délais

d’activation pour les emplacements d’enregistrement voisins.

τ̃ij = T̃j − T̃i (4.4)

Les estimations des retards ont été combinés avec les temps d’activation

locale pour construire une carte d’activation plus précise et spatialement

cohérente. Cette fusion est équivalente à la résolution du système d’équations

linéaires suivant :
Ti = T̃i

Tk − Tj = τ̃jk i, j, k = 1...N ; j < k; k ∈ Ωj

(4.5)

où Ωj est le voisinage de premier ordre du nœud j. Le système 4.5 peut être

écrit sous forme matricielle comme suit : I
D

T =
T̃
τ̃

 (4.6)

où D désigne la matrice d’incidence du graphe orienté sous-jacent corres-

pondant à la triangulation de la maille. T , T̃ , et τ̃ sont les représentations

vectorielles des AT, de l’IDT et du retard entre les nœuds voisins respective-

ment.

Vu la différence de la nature des mesures de retard et d’IDT, une approche

par moindres carrés pondérés a été utilisée pour accorder plus de poids à l’un

ou l’autre ensemble d’équations (mesures), car l’utilisation de la méthode

des moindres carrés pour la résolution des équations précédentes aboutit à

une pondération similaire de toutes les mesure.

La résolution est formulée alors comme suit :

T =
 I

D

t (1 − λ)I 0
0 λI

  I
D


−1  I

D

t (1 − λ)I 0
0 λI

 T̃
τ̃

 (4.7)
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où λ désigne un scalaire de pondération, ce scalaire va de 0, IDT uniquement,

à 1, retard uniquement.

En utilisant des pondérations W différentes pour chaque équation (mesure)

individuelle, l’équation 4.7 peut être écrite en une forme plus générique :

T =
 I

D

t

W

 I
D


−1  I

D

t

W

T̃
τ̃

 (4.8)

Les cartes d’activation reconstruites ont été comparées aux cartes d’activation

exactes en utilisant les équations (4.2) et (4.1) spatialement.

4.2.3 Sites de percée épicardique

Les sites de percée épicardique représentent les sites de sortie d’activation

de Purkinje sur la surface épicardique. S’ils sont anormaux, ils peuvent

indiquer un risque plus élevé d’arythmie cardiaque. Les méthodes d’ECGI

sont inexactes dans la reconstruction de l’activité électrique en présence i)

de schémas de conduction complexes [Bea+19 ; Duc+18], ii) et d’anomalies

structurelles [Sap+12]. A savoir la détection des sites de percée épicardique

peut être manquante ou mal placée.

Les sites de percée épicardique ont été identifiés manuellement à partir des

cartes d’activation comme des sites présentant une activation précoce locale.

Lorsque l’activation était quasi simultanée (variation de < 2 ms) sur une

large zone de tissu, le centre de cette zone était considéré comme le site de

percé (voir figure 4.11) [Duc+18].

Les sites de percée épicardique reconstruites ont été comparés aux véritables

sites de percée aux niveaux de la localisation, du temps et du nombre.

L’erreur de localisation (LE) de ces sites de percée a été calculée en utilisant

la distance géodésique, et la différence de temps entre la percée enregistrée

par l’ECGI et la véritable percée la plus proche a été calculée.
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A B

Fig. 4.11. : (A) La carte d’activation simulée. (B) La carte d’activation en
changeant l’échelle par le logiciel MUSIC pour localiser

l’activation avec une variation < 2ms. Le centre de la zone rouge
du panel (B) est considéré comme site de percée.

4.2.4 Ajout de bruit Gaussien

Pour les données de simulation, La stabilité et la robustesse des approches in-

verses ont été testées en ajoutant un bruit de mesure Gaussien aux potentiels

de surface du torse à des niveaux de bruit de 0,5, 1 et 2 mV de l’amplitude

globale du signal. Pour simuler les mesures expérimentales et cliniques, nous

avons ajouté au signal du torse une matrice de bruit composée du produit du

niveau de bruit (0,5, 1, 2 mV) et d’une matrice générée aléatoirement avec la

fonction "randn" de Matlab où le nombre de lignes est le nombre d’électrodes

du torse, et le nombre de colonnes est la longueur du signal. Ces potentiels

de surface corporelle modifiés ou "contaminés" ont ensuite été utilisés pour

reconstruire les potentiels épicardiques en utilisant les différentes méthodes

d’ECGI afin d’évaluer la sensibilité de ces méthodes au bruit potentiel.
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4.2.5 Graphisme et analyse statistique

Le test ANOVA

ANOVA ou l’analyse de la variance est un outil d’analyse utilisé en statistique

qui divise la variabilité globale observée dans un ensemble de données en

deux parties : les facteurs systématiques et les facteurs aléatoires. Les facteurs

systématiques ont une influence statistique sur l’ensemble de données donné,

tandis que les facteurs aléatoires n’en ont pas. Le test ANOVA est utilisé par

les analystes pour déterminer l’influence des variables indépendantes sur la

variable dépendante dans une étude de régression.

La formule de l’ANOVA est comme suit [@Ken21] :

F = MST

MSE
(4.9)

où F est le coefficient de l’ANOVA, MST représente la somme moyenne

des carrés dus au traitement et MSE la somme moyenne des carrés dus à

l’erreur.

Le test ANOVA permet de comparer plus de deux groupes en même temps

pour déterminer s’il existe une relation entre eux. Le résultat de la formule

ANOVA, la statistique F (également appelée rapport F ), permet d’analyser

plusieurs groupes de données afin de déterminer la variabilité entre les

échantillons et au sein des échantillons.

Si l’hypothèse est nulle, c’est à dire aucune différence réelle n’existe entre

les groupes testés, le résultat de la statistique du rapport F de l’ANOVA sera

proche de 1. La distribution de toutes les valeurs possibles de la statistique

F est la distribution F . Il s’agit en fait d’un groupe de fonctions de distribu-

tion, avec deux nombres caractéristiques, appelés les degrés de liberté du

numérateur et les degrés de liberté du dénominateur.

Pour déterminer si la différence entre les moyennes des groupes est statisti-

quement significative, la valeur p (le niveau de probabilité) qui correspond à

la statistique F doit être examinée. Pour trouver la valeur p, il faut calculer la

distribution F avec au numérateur les degrés de liberté = df Traitement et au
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dénominateur les degrés de liberté = df Erreur. Si p < 0.05, l’hypothèse nulle

de l’ANOVA est rejetée. Par conséquent, il existe une différence statistique-

ment significative entre les moyennes des trois groupes. Sinon, si p > 0.05,

l’hypothèse nulle n’est pas rejetée et ainsi il n a pas suffisamment de preuves

pour affirmer qu’il existe une différence statistiquement significative entre

les moyennes des trois groupes [Dah08 ; And19].

Il existe deux principaux types d’ANOVA : à sens unique ou "one way" (ou

unidirectionnelle) et à double sens ou "two way". L’analyse unidirectionnelle

ou bidirectionnelle fait référence au nombre de variables indépendantes

dans le test d’analyse de la variance (le carré de l’écart type). Une ANOVA

unidirectionnelle évalue l’impact d’un seul facteur sur une seule variable

de réponse [RW17]. Elle permet de déterminer si tous les échantillons sont

identiques. Elle est également utilisée pour comparer deux moyennes de

deux groupes indépendants (non liés) ou plus en utilisant la distribution

F. L’hypothèse nulle du test est que les deux moyennes sont égales. Par

conséquent, un résultat significatif signifie que les deux moyennes sont

inégales.

L’ANOVA à deux voies est une extension de l’ANOVA à une voie. Avec une

ANOVA unidirectionnelle, il y a une variable indépendante qui affecte une

variable dépendante tandis que avec une ANOVA à deux voies, il y a deux

variables indépendantes. Ce type d’ANOVA permet de tester l’effet de deux

variables indépendantes sur une variable dépendante. IL analyse l’effet des

variables indépendantes sur le résultat attendu ainsi que leur relation avec le

résultat lui-même. Les facteurs systématiques sont considérés comme ayant

une signification statistique, alors que les facteurs aléatoires sont considérés

comme n’ayant aucune influence statistique sur un ensemble de données

[Fuj93].

Il existe également des variantes de l’ANOVA. Notamment, la MANOVA ou

l’analyse de variance multivariée. Elle peut être définie simplement comme

une ANOVA avec plusieurs variables dépendantes.
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Les tests de normalité

De nombreux tests statistiques, dont la corrélation, la régression, le test t et

l’analyse de la variance (ANOVA), supposent certaines caractéristiques des

données. Ils exigent que les données suivent une distribution normale ou une

distribution gaussienne. Ces tests sont appelés tests paramétriques, car leur

validité dépend de la distribution des données.

Il existe plusieurs méthodes de test de normalité, comme le test de Shapiro-

Wilk, le test d’Anderson-Darling et le test de normalité de Kolmogorov-

Smirnov (K-S).

Le test de Shapiro-Wilk a été publié en 1965 par Samuel Sanford Shapiro et

Martin Wilk [SW65]. C’est un moyen permettant de savoir si un échantillon

aléatoire provient d’une distribution normale. Le test donne une valeur

W; de petites valeurs indiquent que l’échantillon n’est pas normalement

distribué. Par conséquent, l’hypothèse nulle selon laquelle la population est

normalement distribuée est rejetée si les valeurs sont inférieures à un certain

seuil (p < 0.05). La statistique de test W est la suivante [HTZ16] :

W =
(

n∑
i=1

aix(i))2

n∑
i=1

(xi − x̄)2
(4.10)

où : xi sont les valeurs aléatoires ordonnées de l’échantillon et x(i) désigne la

ième statistique d’ordre, i.e., le ième plus petit nombre dans l’échantillon ;

x̄ représente la moyenne de l’échantillon (x̄ = 1
n
(x1 + x2 + ...+ xn) ;

ai sont des constantes générées à partir des covariances, des variances et

des moyennes de l’échantillon (taille n) d’un échantillon normalement distri-

bué.

(a1, .., an) = mTV −1

(mTV −1V −1m) 1
2

4.2 Méthodes d’évaluation 107



où m = (m1, ..,mn)T et m1, ..,mn représentent les espérances des statistiques

d’ordre d’un échantillon de variables iid (indépendantes et identiquement dis-

tribuées) suivant une loi normale, et V est la matrice de variance-covariance

de ces statistiques d’ordre.

Le test d’Anderson-Darling a été développé en 1952 par Theodore Anderson

et Donald Darling. Il s’agit d’un test statistique permettant de déterminer

si un ensemble de données provient ou non d’une certaine distribution de

probabilité, par exemple la distribution normale. Le test consiste à calculer la

statistique d’Anderson-Darling donnée par la formule suivante [Nel98] :

AD = −n− 1
n

n∑
i=1

(2i− 1)[ln(F (Xi)) + ln(1 − F (Xn−i+1))] (4.11)

où n est la taille de l’échantillon, F (X) désigne la fonction de distribution

cumulative pour la distribution spécifiée et Xi est le ième échantillon lorsque

les données sont triées par ordre croissant.

La statistique d’Anderson-Darling peut être utilisée pour comparer l’adéqua-

tion d’un ensemble de données à différentes distributions.

Le test de Kolmogorov-Smirnov ou test K-S est un test d’adéquation per-

mettant de comparer les données à une distribution connue par sa fonction

de répartition continue et de savoir si elles ont la même distribution. Bien que

ce test soit non paramétrique (il ne suppose aucune distribution sous-jacente

particulière), il est couramment utilisé comme test de normalité pour vérifier

si les données sont normalement distribuées. Il est également utilisé pour

vérifier l’hypothèse de normalité dans l’analyse de la variance [@Gle].

Graphisme et analyse statistique

Les graphiques et les analyses statistiques ont été réalisés à l’aide du logiciel

de statistiques GraphPad Prism 8.3. Un test de normalité a été effectué à l’aide

du test de Shapiro-Wilk. Pour chaque mesure, l’importance des différences
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a été testée en utilisant une ANOVA à mesures répétées à une voie avec

méthode inverse, ou une ANOVA à deux voies avec le niveau de bruit et

la méthode inverse définis comme variables indépendantes. Une valeur de

p < 0, 05 a été définie comme significative. Les données sont exprimées sous

forme de médiane et d’écart inter-quartile.
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La méthode Patchwork
5

„J’ai toujours été intéressé par l’utilisation
des mathématiques pour rendre le monde
meilleur.

— Alvin Eliot Roth

(professeur d’économie)
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Malgré le grand nombre de méthodes possibles pour résoudre le problème

inverse de l’électrocardiographie, et le développement de nouvelles méthodes

chaque jour, aucun algorithme ne surpasse systématiquement les autres.

Des études antérieures comparant différentes méthodes ont montré que

l’algorithme optimal peut dépendre de l’ensemble de données [Kar+18], du

niveau de bruit [JG97 ; CBP03], de l’erreur géométrique présente dans les

données [CBP03], entre autres facteurs. Nous supposons qu’en combinant

les algorithmes inverses actuels, nous pouvons optimiser la précision de

la reconstruction et produire une solution inverse plus précise que chaque

méthode individuelle.

L’objectif de cette étude était donc de développer une nouvelle méthode pour

combiner les algorithmes inverses existants, en tirant le meilleur parti de

leurs avantages tout en minimisant leurs limites. Cette méthode Patchwork

(PM) choisit localement l’algorithme qui fournit la solution optimale, définie

comme la méthode qui minimise l’erreur de reconstruction estimée. Cet

algorithme a été évalué à l’aide de données simulées, dans la reconstruction

de séquences d’activation de stimulation et de rythme sinusal, ainsi que des

données expérimentales.

Dans ce chapitre, nous allons présenter une description de la méthode Patch-

work et les résultats de l’évaluation de la capacité de cette nouvelle méthode,

ainsi que des méthodes ECGI classiques, à reconstruire avec précision les

électrogrammes épicardiques et les cartes d’activation en utilisant les données

de simulation, en absence et en présence de bruit, et les données expérimen-

tales.

Ce travail a constitué la base de l’article "A Patchwork Method to Improve

the Performance of Current Methods for Solving the Inverse Problem of

Electrocardiography", soumis pour publication dans IEEE Transactions on

Biomedical Engineering [BBW21] et de l’article "Evaluation of the ECGI

Patchwork Method Using Experimental Data in Sinus Rhythm" publié dans

Computing in Cardiology en 2021 [BWB21].
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5.1 Construction de la méthode

La relation linéaire entre la source cardiaque et les potentiels de surface du

torse après discrétisation avec l’une des méthodes décrites dans le chapitre 3

peut être écrite sous forme de matrice-vecteur :

Ax = b, (5.1)

où A est la matrice de transfert obtenue à l’aide des différentes méthodes

numériques, b les mesures de torse des potentiels de surface corporelle (BSP)

(pour la FEM et la BEM) ou une concaténation des BSP et un vecteur nul

représentant la condition aux limites sans flux (pour la MFS), et x représen-

tant soit les potentiels à la surface du cœur (Φh) pour la FEM ou la BEM, soit

les coefficients de la combinaison linéaire des solutions fondamentales dans

le cas de la MFS. Nous désignons par AF, AB et AM les matrices de transfert

pour la FEM, la BEM et la MFS respectivement.

Soit Φex la solution exacte. Nous supposons que toutes les méthodes numé-

riques utilisées pour le calcul de la matrice de transfert sont consistantes avec

le problème direct de l’ECGI, ce qui signifie que le résidu de Φex tend vers

zéro lorsque la distance entre les nœuds tend vers zéro :

lim
h→0

Rγ(Φex) = 0, γ = F,B,M, (5.2)

où les résidus, Rγ(Φh) = AγΦh − ΦT avec γ = F,B,M , représentent la

différence entre la solution numérique sur le torse obtenue avec les poten-

tiels épicardiques reconstruits (Φh) et les mesures sur le torse (ΦT). Nous

proposons d’utiliser cette propriété comme critère pour sélectionner loca-

lement, parmi les solutions inverses obtenues, celle qui est la plus proche

de la solution exacte, sans savoir quelle est la solution exacte. Pour cette

étude, nous avons comparé les solutions inverses obtenues avec la FEM et la

MFS en utilisant la régularisation Tikhonov d’ordre zéro [TA77] et avec le

paramètre de régularisation déterminé par la méthode CRESO [Col+85b].
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Leurs résidus ont ensuite été obtenus en utilisant une matrice de transfert

BEM. L’algorithme PM est le suivant :

— Pour chaque pas de temps n :

— Calculer les valeurs approximatives du potentiel Φn
h,F et Φn

h,M ob-

tenues avec la FEM et la MFS en utilisant les méthodes inverses

FEM/MFS standard avec la méthode de régularisation Tikhonov

d’ordre zéro,

— Utiliser ces valeurs pour calculer la solution directe et les résidus

associés RB(Φn
h,F) et RB(Φn

h,M) sur la surface du torse en utilisant

la BEM,

RT
MF S = ABEMΦh

MF S − ΦT

RT
F EM = ABEMΦh

F EM − ΦT

(5.3)

— Projeter les résidus du torse sur la surface du cœur,

— Pour chaque nœud épicardique, sélectionner la méthode dont le

résidu est le plus petit sur le point du torse correspondant, et

définir un coefficient αn tel que :


αn = 0 si la MFS a le plus petit résidu,

αn = 1 sinon

(5.4)

— Comme le coefficient α choisi entre la solution MFS et FEM à chaque

pas de temps n, des variations artificielles soudaines des potentiels

épicardiques peuvent se produire entre les pas de temps successifs. Afin

d’éviter ces variations abruptes, un lissage temporel du coefficient α est

effectué :

α̃n = 0.025αn−4 + 0.05αn−3 + 0.1αn−2 + 0.2αn−1

+0.25αn + 0.2αn+1 + 0.1αn+2 + 0.05αn+3 + 0.025αn+4

(5.5)
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— Pour chaque pas de temps n, calculer la nouvelle solution approchée

sous forme de :

Φn
h = α̃nΦn

h,F + (1 − α̃n)Φn
h,M (5.6)

5.1.1 Projection des résidus du torse sur la surface du
cœur

Dans cette thèse, nous avons testé trois méthodes de projection des résidus

du torse sur la surface épicardique :

— La première méthode est la méthode la plus simple : Pour chaque noeud

i du torse, on affecte la valeur du résidu sur le torse du noeud i au

noeud du cœur le plus proche.

— La deuxième méthode : La valeur résiduelle de chaque nœud du torse

est attribuée au nœud du cœur le plus proche du nœud du torse projeté

dans la direction normale.

— La troisième méthode : Chaque point virtuel épicardique a été calculé

comme une moyenne de 3 électrodes de surface du corps. En effet, soit

H le centre géométrique du cœur et P un point virtuel sur l’épicarde.

La ligne provenant du centre H et passant par le point P croise la

surface du torse en un point T . Ce point se trouve à l’intérieur d’un

triangle formé de trois électrodes contiguës. Sa valeur est la moyenne

des résidus du torse de ces trois électrodes. La valeur de T obtenue est

ainsi affectée au noeud du cœur le plus proche du noeud virtuel point

P .

Afin de choisir la méthode la plus précise, nous avons affiché un point du

cœur et sa projection sur le torse en utilisant les 3 méthodes, voir figure 5.1.

Nous avons constaté ainsi que les projection en utilisant la deuxième et la

troisième méthode sont plus précises tandis que la projection des résidus du

torse sur le cœur en utilisant la première méthode est imprécise quand il

s’agit des nœuds postérieurs.
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A : Première B : Deuxième

C : Troisième

Fig. 5.1. : Un point épicardique et sa projection sur le torse en utilisant les
trois méthodes respectivement.
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Au niveau de la précision de la carte d’activation, nous avons calculé, en

utilisant les données de simulation en rhythme sinusal, la corrélation entre la

carte d’activation reconstruite à l’aide de la méthode Patchwork, en utilisant

les trois méthodes de projection, et la carte d’activation de la solution de

référence.

D’après la figure 5.2, on peut constater que les cartes reconstruites par la

méthode Patchwork, en utilisant la troisième méthode de projection, sont plus

corrélées avec la solution de référence que celles reconstruites en utilisant

les autres méthodes de projection.

Dans la suite de cette thèse, nous allons utiliser la troisième méthode projec-

tion.

Fig. 5.2. : Les valeurs CC pour les cartes d’activation la PM en utilisant les
trois méthodes de projection.
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5.1.2 La méthode Patchwork avec et sans lissage

L’équation 5.5 a été utilisée pour aider à éviter les variations abruptes des

potentiels épicardiques entre les instances temporelles en raison de sauts

entre la solution MFS et FEM sélectionnée, comme le montre l’exemple

ci-dessous (voir figure 5.3). Cette méthode permet aussi de lisser la carte

d’activation et éviter de détecter des sites de percée qui ne sont pas présentes

sur la carte d’activation simulée, voir figure 5.4.

Fig. 5.3. : Comparaison des électrogrammes reconstruits par PM avec et sans
lissage du paramètre alpha.

Comme pour la projection des résidus du torse sur le cœur et avant de décider

d’utiliser l’équation 5.5, nous avons essayé plusieurs techniques de lissage :
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A : Simulated AT

B : PM without
smoothing

C : PM with
smoothing

Fig. 5.4. : Temps d’activation A. simulée, et reconstruits par PM B. sans
lissage et C. avec lissage.

1.

α̃n = 0.25αn−1 + 0.5αn + 0.25αn+1

2.

α̃n = 0.1αn−2 + 0.2αn−1 + 0.4αn + 0.2αn+1 + 0.1αn+2
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3.

α̃n = 0.05αn−3 + 0.1αn−2 + 0.2αn−1 + 0.3αn + 0.2αn+1 + 0.1αn+2 + 0.05αn+3

4.

α̃n = 0.025αn−4 + 0.05αn−3 + 0.1αn−2 + 0.2αn−1

+0.25αn + 0.2αn+1 + 0.1αn+2 + 0.05αn+3 + 0.025αn+4

5.

α̃n = 0.01αn−5 + 0.025αn−4 + 0.05αn−3 + 0.1αn−2 + 0.2αn−1

+0.25αn + 0.2αn+1 + 0.1αn+2 + 0.05αn+3 + 0.025αn+4 + 0.01αn+5

La figure 5.5 montre une comparaison de la CC moyenne pour des EGM et de

la CC entre les cartes d’activations reconstruites par la méthode patchwork

sans lissage (le cas 0) et les différents degrés de lissage (1-5). Les poten-

tiels reconstruits avec la PM en utilisant le degré 4 avaient une corrélation

moyenne plus élevée. De plus, la méthode PM avec le degré 4 de lissage a

considérablement amélioré la corrélation des cartes d’activation par rapport

aux autres degrés.

A : EGM B : AT

Fig. 5.5. : La CC moyenne pour des EGM et de la CC entre les cartes
d’activations reconstruites par la méthode patchwork sans lissage

(le cas 0) et les différents degrés de lissage (1-5).
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5.2 Résultats en utilisant des données de
simulations

5.2.1 Battements ventriculaires stimulés

Reconstruction du potentiel électrique épicardique

La figure 5.6 montre des exemples d’électrogrammes simulés et reconstruits

pendant un battement rythmé capturés aux sites d’activation (A) tardive,

(B) intermédiaire et (C) précoce. À chaque site, la méthode optimale sélection-

née par la PM est visible lorsque les traces d’électrogrammes se chevauchent.

Pour ces nœuds, la MFS a été sélectionnée le plus souvent. Cependant, pour

quelques pas de temps clés, la FEM a été sélectionnée comme optimale,

comme on le voit pendant la forte descente dans le panneau A. Il en résulte

une corrélation plus élevée des électrogrammes reconstruits avec la PM par

rapport aux électrogrammes reconstruits avec la MFS ou la FEM seule.

A : late AT
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B : intermediate AT

C : early AT

Fig. 5.6. : Comparaison des électrogrammes simulés et reconstruits avec
différentes méthodes et leur CC pendant un battement de cœur.
A). A un endroit avec un temps d’activation (AT) tardif ; B). avec

un AT intermédiaire ; et C). avec un AT précoce.
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Carte spatiale du choix de chaque méthode par la PM

La figure 5.7 montre une carte spatiale du pourcentage de l’électrogramme

que la PM a sélectionné à partir de chaque méthode (FEM ou MFS) pendant

un battement stimulé. Cela montre que la plupart des nœuds ont suivi la

même tendance que les électrogrammes d’exemple présentés dans la Figure

5.6. C’est-à-dire que pour 80% des nœuds cardiaques, la PM sélectionne la

MFS pour plus de 70% de l’électrogramme.

Fig. 5.7. : Carte spatiale démontrant le pourcentage de l’électrogramme que
chaque méthode (FEM ou MFS) a été sélectionnée par la PM

pendant un battement rythmé. Les sphères blanches marquent les
véritables sites de stimulation.

Pour chaque séquence de stimulation simulée, la CC moyenne et le RE moyen

des potentiels ont été calculés sur tous les nœuds. La figure 5.8 présente une

comparaison de la CC moyenne et du RE moyen obtenus avec différentes

méthodes sur les 10 cas de stimulation. Les potentiels reconstruits avec la

PM avaient une CC moyenne plus élevé et un RE moyen plus faible que

ceux reconstruits par MFS, FEM et BEM seuls (p < 0.01). La différence de

performance entre la PM et la MFS était plus faible qu’entre la PM et la FEM,

ce qui reflète le fait que la méthode MFS est plus souvent sélectionnée par la

PM.
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Fig. 5.8. : CC moyenne et RE moyen des EGMs pour les battements rythmés
pour la PM, la MFS, la FEM et la BEM. ns : non significatif,

c’est-à-dire p>0,05. * ie p<0,05. ** ie p<0,01. *** ie p<0.001 .
**** : p<0.0001

.

Reconstruction de la carte d’activation

Les figures 5.9 et 5.10 montrent deux exemples de cartes d’activation épicar-

dique pendant un battement rythmé, correspondant aux potentiels directe-

ment obtenus à partir des données de simulation, ou ceux reconstruits avec

la MFS, FEM, BEM ou PM. La sphère noire marque l’emplacement réel du site

de stimulation et la sphère blanche marque les sites de stimulation détectés

à l’aide de chacune des différentes méthodes de reconstruction. Dans ces

exemples, bien que le schéma global d’activation soit similaire entre les trois

méthodes dans les deux cas, des différences importantes existent. La FEM

est plus performante que la BEM et la MFS en termes de localisation des

sites de stimulation (par exemple, LE = 5,1, 6,4 et 9,1 mm respectivement

dans la Figure 5.9, bien que les cartes d’activation ne soient pas aussi lisses

qu’avec la MFS, en particulier dans la Figure 5.10. La PM a localisé les sites

de stimulation épicardique avec plus de précision que la FEM, la BEM et la

MFS (LE = 1,5 mm et 4. 1 mm sur les figures 5.9 et 5.10 respectivement), et

présentait des cartes d’activation plus lisses que la FEM et la BEM, bien que

plus inégales que la MFS (CC=0,92 et RE=0,14 sur la figure 5.9 et CC=0,84

et RE=0,19 sur la figure 5.10).
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A : Simulated AT

B : MFS C : FEM

D : BEM E : PM

Fig. 5.9. : temps d’activation (AT) et localisation de la stimulation simulés et
reconstruits (MFS, FEM, BEM et PM) pour un cas de stimulation

apicale du ventricule antérieur gauche.
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A : Simulated AT

B : MFS C : FEM

D : BEM E : PM

Fig. 5.10. : Temps d’activation (AT) et localisation de la stimulation simulés
et reconstruits (MFS, FEM, BEM et PM) pour un cas de
stimulation sur la base antérieure. Les ventricules sont

représentés dans une vue oblique antérieure gauche à 45◦.
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La figure 5.11 montre le CC, RE entre les cartes d’activation, et le LE des sites

de stimulation pour chaque méthode pour les 10 battements de stimulation.

Les cartes d’activation reconstruites par PM ont montré une corrélation plus

élevée avec les cartes d’activation de la solution de référence que celles

reconstruites par MFS, FEM et BEM seuls (p = 0.04). La PM a également

réduit l’erreur relative pour les cartes d’activation (p = 0, 006). Bien que

toutes les méthodes aient réussi à capturer l’emplacement général des sites

de stimulation, l’erreur relative obtenu par la PM était sensiblement plus

petite (p = 0, 02) que celle obtenue par les méthodes ECGI standard (4,7

[4,1 ;7,4] pour la PM, 26,4 [22,1 ;40,8] pour la MFS, 14,4 [6,3 ;31,5] pour

la FEM et 25,3 [6,4 ;31,3] pour la BEM). Les différences de temps entre les

sites de stimulation détectés par l’ECGI et la stimulation réelle la plus proche

étaient également plus faibles pour la PM que pour les autres méthodes (13,3

[6,6 ;20,3] pour la PM, 17,5 [9,3 ;25,9] pour la MFS, 14,2 [7,1 ;21,8] pour la

FEM et 17,7 [9,3 ;26,5] pour la BEM).

A : Correlation
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B : Relative error

C : Localization error

Fig. 5.11. : Les valeurs CC, RE et LE pour les cartes d’activation des
battements rythmés pour la PM, la MFS, la FEM et la BEM.
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5.2.2 Rythme sinusal

Reconstruction du potentiel électrique épicardique

La figure 5.12 montre des exemples d’électrogrammes simulés et ECGI en

rythme sinusal capturés au niveau des sites d’activation (A) tardif, (B) inter-

médiaire et (C) précoce. Comme pour les séquences de stimulation, la PM a

choisi la MFS plus souvent que la FEM pour les électrogrammes sélectionnés.

C’est-à-dire que pour 82% des nœuds cardiaques, la méthode MFS a été

choisie pour plus de 70% de l’électrogramme (figure 5.13).

Pour chaque battement sinusal simulé, la CC moyenne et le RE moyen des

potentiels ont été calculés sur tous les nœuds. La figure 5.14 montre une

comparaison de la CC moyenne et du RE moyen des différentes méthodes

sur toutes les données de rythme sinusal.

A : late AT
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B : intermediate AT

C : early AT

Fig. 5.12. : Comparaison des électrogrammes simulés et reconstruits avec
différentes méthodes et leur CC pendant le rythme sinusal. A. A
un endroit avec un temps d’activation (AT) tardif ; B. avec un AT

intermédiaire ; et C. avec un AT précoce.
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Fig. 5.13. : Carte spatiale démontrant le pourcentage de l’électrogramme que
chaque méthode (FEM ou MFS) a été sélectionnée par la PM
pendant le rythme sinusal. Les sphères blanches marquent les

véritables sites de percée.

Les potentiels reconstruits par PM étaient plus corrélés aux potentiels simulés

que ceux reconstruits par la MFS ou la FEM (p < 0, 0001). La PM a également

réduit le RE pour les électrogrammes (p < 0, 0001).

Fig. 5.14. : La CC moyenne et le RE moyen pour les potentiels en rythme
sinusal pour la PM, la MFS, la FEM et la BEM.

Reconstruction de la carte d’activation

La figure 5.15 présente un exemple de cartes d’activation épicardique en

rythme sinusal normal obtenues directement à partir des données de simula-
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tion ainsi que reconstruites avec les méthodes MFS, FEM, BEM et PM. Les

sphères noires marquent les véritables sites de percée et les sphères blanches

les sites de percée détectés à l’aide des méthodes ECGI classiques. Dans cet

exemple, la FEM a mieux localisé les sites de percée que la MFS et la BEM

bien que, comme pour les données de stimulation, le schéma d’activation soit

moins lisse. la PM a fourni un modèle de carte d’activation plus précis (LE1=

18,1, LE2=3,3 et LE3=4,6 mm) que la FEM, la BEM et la MFS, localisant

les sites de percée épicardique plus précisément que la FEM, la BEM et la

MFS et présentant un modèle de propagation relativement lisse similaire au

modèle simulé (CC=0,60 et RE=0,32 ).

La figure 5.16 présente le CC et le RE des cartes d’activation avec les diffé-

rentes méthodes en rythme sinusal. La PM a considérablement amélioré le

CC et réduit le RE des cartes d’activation par rapport à la MFS, la FEM et la

BEM (p < 0, 001).

Le tableau 5.1 donne un résumé des comparaisons numériques des sites de

percée détectés par l’ECGI et des véritables sites de percée les plus proches.

Pour tous les cas de rythme sinusal, la MFS n’a capturé que 2 des 3 sites

de percée, tandis que la FEM et la BEM ont parfois manqué une percée.

Cependant, la PM a toujours réussi à détecter les trois sites de percée. La LE

obtenue par la PM était plus petite que celle obtenue par la FEM, la BEM et la

MFS (p < 0, 0001) et les différences de temps entre les percées détectées par

l’ECGI et la percée réelle la plus proche acquise par la PM étaient également

plus petites (p = 0, 04).

Tab. 5.1. : Comparaisons numériques des sites de percée épicardique
détectés par l’ECGI et véritables sites. NBT = nombre de percées.

MFS FEM BEM PM
NBT actual 3 3 3 3

detected 2 2-3 2-3 3
LE1 20.5±5.4 22.2±4.7 24.3±4.9 15.7±3.6

LE(mm) LE2 5.0±1.2 7.9±3.6 7.9±3.8 4.9±1.7
LE3 3.3±1.5

time 1 5.9±0.0 5.9±0.0 6.1±0.0 4.7±0.0
offset 2 5.7±0.0 5.2±0.0 5.5±0.0 4.8±0.0
(ms) 3 8.3±0.0
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A : Simulated AT

B : MFS C : FEM

D : BEM E : PM

Fig. 5.15. : Temps d’activation (AT) simulés et reconstruits (MFS, FEM, BEM
et PM) et localisation des percées pendant le rythme sinusal.
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Fig. 5.16. : Coefficients de corrélation (CC) et erreurs relatives (RE) pour le
temps d’activation pour PM, MFS, FEM et BEM en rythme sinusal.

5.3 Validation en ajoutant du bruit

5.3.1 Battements ventriculaires stimulés

La figure 5.17 montre une comparaison des valeurs moyennes de CC et RE

pour les potentiels (panneau A et panneau B respectivement) ainsi que des

valeurs de CC et RE pour les temps d’activation (panneau C et panneau D

respectivement) obtenues avec les différentes méthodes de reconstruction sur

l’ensemble des données de stimulation à différents niveaux de bruit. Toutes

les méthodes sont sensibles au bruit, le CC diminuant (panneau A) et le RE

augmentant (panneau B) avec des niveaux de bruit plus élevés. Malgré cette

sensibilité, les potentiels reconstruits avec PM ont montré un CC plus élevé

et un RE plus faible par rapport aux vrais potentiels que ceux reconstruits

par MFS, FEM et BEM à tous les niveaux de bruit (p < 0.0001). En outre, la

réduction du CC et l’augmentation du RE pour chaque niveau de bruit étaient

plus faibles pour la PM que pour la MFS, la FEM et la BEM, ce qui montre qu’il

était moins sensible à l’ajout de bruit. Pour les cartes d’activation, comme

on l’a vu avec les potentiels reconstruits, la précision des cartes d’activation

reconstruites est réduite avec l’augmentation des niveaux de bruit. De même,
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les cartes d’activation reconstruites par la PM présentent un CC (panneau C)

plus élevé et un RE (panneau D) plus faible par rapport aux cartes d’activation

de la solution de référence que celles reconstruites par MFS, FEM et BEM

à tous les niveaux de bruit (p < 0, 0001). La PM a de nouveau minimisé

l’augmentation et la réduction du RE et du CC respectivement par rapport

aux autres méthodes.

5.3.2 Rythme sinusal

La figure 5.18 présente une comparaison des valeurs moyennes de CC et RE

pour les potentiels (panneau A et panneau B respectivement) ainsi que des

valeurs de CC et RE pour les temps d’activation (panneau C et panneau D

respectivement) calculées pour chaque simulation de rythme sinusal pour

les différentes méthodes de reconstruction à différents niveaux de bruit

ajoutés à la distribution de potentiel de surface du corps. Malgré la sensibilité

des méthodes au bruit, les potentiels reconstruits avec la PM ont montré

un CC plus élevé (panneau A) et un RE plus faible (panneau B) que ceux

reconstruits par MFS, FEM et BEM. En outre, la dégradation du RE avec

la PM était faible par rapport à la FEM, la BEM et la MFS. Pour les cartes

d’activation en rythme sinusal reconstruites avec les différentes méthodes

sur tous les niveaux de bruit, comme pour les potentiels, à tous les niveaux

de bruit, la PM a reconstruit des cartes d’activation avec un CC plus élevé

(panneau C) et un RE plus faible (panneau D) que les autres méthodes. De

plus, la réduction du CC et l’augmentation du RE pour la MFS, la FEM ou la

BEM étaient plus importantes avec l’augmentation du niveau de bruit que

celles observées avec la PM .
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A : mean CC for potentials

B : mean RE for potentials
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C : CC for activation times

D : RE for activation times

Fig. 5.17. : Comparaison du CC et du RE pour les potentiels et les cartes
d’activation pour les battements rythmés pour la PM, la MFS, la
FEM et la BEM après ajout de différents niveaux de bruit. A. CC
moyenne pour les potentiels ; B. RE moyen pour les potentiels ;

C. CC pour l’AT ; et D. RE pour l’AT.
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A : mean CC for potentials

B : mean RE for potentials
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C : CC for activation times

D : RE for activation times

Fig. 5.18. : Comparaison du CC et du RE pour les potentiels et les cartes
d’activation pendant le rythme sinusal pour la PM, la MFS, la

FEM et la BEM après ajout de différents niveaux de bruit. A. CC
moyenne pour les potentiels ; B. RE moyen pour les potentiels ;

C. CC pour AT ; et D. RE pour AT.
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5.4 Validation sur des données expérimentales

5.4.1 Reconstruction du potentiel électrique épicardique

La figure 5.19 montre des exemples d’électrogrammes enregistrés et recons-

truits, par les quatre méthodes d’ECGI, pendant un rhythme sinusal capturés

au niveau des sites d’activation (A) tardif, (B) intermédiaire et (C) précoce.

Comme pour les données de simulation, la MFS a été sélectionnée le plus

souvent. Cependant, la PM a sélectionnée, pour quelques pas de temps, la

FEM comme optimale, comme on le voit dans le panneau B. En outre, il y

a des instants où la PM a alterné entre les deux méthodes (panneau A). Ce

qui entraîne une corrélation plus élevée des électrogrammes reconstruits

avec la PM par rapport aux électrogrammes reconstruits avec une des deux

méthodes seule.

A : late AT
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B : intermediate AT

C : early AT

Fig. 5.19. : Comparaison des électrogrammes simulés et reconstruits avec
différentes méthodes et leur CC pendant le rythme sinusal. A. A
un endroit avec un temps d’activation (AT) tardif ; B. avec un AT

intermédiaire ; et C. avec un AT précoce.
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Pour chaque battement sinusal, la CC moyenne et le RE moyen des potentiels

ont été calculés sur tous les nœuds. La figure 5.20 présente une comparaison

du CC moyenne et du RE moyen des différentes méthodes sur l’ensemble des

données du rythme sinusal. Les potentiels reconstruits avec la PM étaient plus

corrélés aux potentiels mesurés que ceux reconstruits par la MFS, la FEM ou

la BEM (p < 0, 05). La PM a également réduit le RE pour les électrogrammes

(p < 0, 05).

Fig. 5.20. : CC moyenne et RE moyen pour le rythme sinusal pour la PM,
MFS, FEM et BEM

5.4.2 Carte spatiale du choix de chaque méthode par la
PM

La Figure 5.21 montre une carte spatiale du pourcentage de l’électrogramme

que la PM a sélectionné à partir de chaque méthode (FEM ou MFS) pendant

un rhythme sinusal. Cela montre que les zones où la PM a sélectionné la

MFS sont plus grandes que celles de la FEM. Cependant, pour la plupart des

nœuds, la PM a alterné entre les deux méthodes pour fournir la solution

optimale.
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Fig. 5.21. : Carte spatiale démontrant le pourcentage de l’électrogramme que
chaque méthode (FEM ou MFS) a été sélectionnée par la PM

pendant un rhythme sinusal.
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5.4.3 Reconstruction de la carte d’activation

La figure 5.22 présente un exemple de carte d’activation épicardique en

rythme sinusal normal obtenues directement à partir des données expéri-

mentales ainsi que reconstruites avec les méthodes MFS, FEM, BEM et PM.

Les sphères blanches marquent les sites de percée réels et les sphères grises

les sites de percée détectés à l’aide des méthodes ECGI classiques. Dans cet

exemple, la MFS a mieux localisé les sites de percée que la BEM et la FEM.

La PM a fourni la localisation la plus précise de ce site de percée (LE= 8,76

mm) par rapport à la MFS (LE= 12,01 mm), la FEM (LE= 30,22 mm) et la

BEM (LE= 19,30 mm). La PM présente également un modèle de propagation

de front d’activation plus lisse (CC=0,88 et RE=0,19 ).

La figure 5.23 montre la corrélation (CC), l’erreur relative (RE) entre les

cartes d’activation, et l’erreur de localisation (LE) des sites de percée pour

chaque méthode pour les 5 porcs. Comme pour les potentiels, les cartes

d’activation reconstruites par PM présentaient une corrélation plus élevée

avec les cartes d’activation de la vérité de terrain que celles reconstruites par

la MFS, la FEM et la BEM uniquement (p = 0, 04). La PM a également réduit

l’erreur relative pour les cartes d’activation (p = 0.006).

Bien que toutes les méthodes d’ECGI aient réussi à capturer l’emplacement

général des sites de percée, l’erreur relative obtenu par la PM était sensible-

ment plus petit (RE= 17,16 [8,87 ; 22,14]) que celui obtenu par les méthodes

d’ECGI standard (RE= 26,84 [15,97 ; 31,41] pour la MFS, 30,22 [23,40 ;

31,66] pour la FEM et 30,52 [21,44 ; 32,94] pour la BEM). Les différences de

temps entre les percées réelles les plus proches et les percées détectées par

l’ECGI acquises par la PM étaient également plus faibles que par les autres

méthodes.
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A : recorded AT

B : MFS C : FEM

D : BEM E : PM

Fig. 5.22. : Temps d’activation (AT) et localisation de la stimulation
enregistrées et reconstruites (MFS, FEM, BEM et PM).Les

ventricules sont représentés respectivement en vue antérieure.
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A : Correlation

B : Relative error
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C : Localization error

Fig. 5.23. : Les valeurs CC, RE et LE des cartes d’activation pour le rythme
sinusal pour la PM, la MFS, la FEM et la BEM.
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5.5 Discussion et conclusion

Nous avons présenté une méthode innovante d’ECGI pour améliorer la préci-

sion de l’activité électrique épicardique reconstruite. Cette nouvelle approche,

appelée méthode Patchwork (PM), combine les solutions obtenues avec deux

méthodes numériques ECGI classiques (FEM et MFS), en utilisant une autre

approche numérique classique, la BEM, pour comparer leurs résidus afin de

sélectionner la méthode la plus précise.

Dans notre étude numérique, globalement la FEM a donné de meilleurs

résultats que la MFS et la BEM pour la localisation des sites de stimulation

et des percées épicardiques en rythme sinusal alors que pour la précision

de la reconstruction du potentiel la MFS a donné de meilleurs résultats.

Ces observations dépendent probablement du maillage utilisé par la FEM

et la BEM, de l’emplacement des sources virtuelles sur la MFS et de la

méthodologie utilisée pour calculer les directions normales, ainsi que des

méthodes de régularisation et de sélection des paramètres choisies.

En combinant les solutions FEM et MFS dans la solution PM, nous avons

obtenu de meilleurs résultats qu’avec l’une ou l’autre méthode seule, surpas-

sant à la fois la FEM et la MFS là où elles sont les plus performantes. Il est

intéressant de noter que l’amélioration obtenue avec la PM pour les temps

d’activation était plus significative en rythme sinusal, qui est plus difficile

à reconstruire que les battements rythmés. Cette étude est à notre connais-

sance la première à discuter des résultats obtenus avec différentes méthodes

numériques dans le cas du rythme sinusal. Enfin, nous avons démontré la

stabilité et la robustesse de la PM au bruit de mesure Gaussien ajouté à la

distribution du potentiel de surface du corps, la PM étant systématiquement

plus performant que les méthodes individuelles.

En analysant les méthodes sélectionnées à chaque moment dans le temps

et dans l’espace, cette nouvelle approche peut également être utile pour

déterminer les sources d’imprécisions observées avec différentes méthodes

inverses. Par exemple, dans cette étude, pendant les battements rythmés,

pour 80% des nœuds cardiaques, la PM a sélectionné la MFS pour plus de

70% de l’électrogramme. Cependant, la PM a principalement sélectionné la
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FEM pour les nœuds proches du site de stimulation. Nous supposons que cela

peut être lié au niveau de régularisation appliqué pour chaque méthode. La

MFS utilise une plus grande régularisation, ce qui a probablement pour effet

d’aplatir l’activité se produisant au début de la séquence d’activation et près

du site de stimulation. La FEM est moins régularisée et donc potentiellement

plus capable de capturer ces sites d’activité précoce (bien qu’elle produise

également des EGM plus fractionnés). Cependant, cette hypothèse ne tient

pas dans le rythme sinusal où l’activation électrique est plus complexe, et

la FEM est plus souvent sélectionnée pour les nœuds proches des sites de

percée épicardique.

Dans ce chapitre, nous avons également évalué notre méthode à l’aide des

données expérimentales. Les potentiels cardiaques et les cartes d’activation

reconstruits avec la PM étaient plus corrélés à ceux enregistrés que ceux

obtenus avec la MFS, la FEM et la BEM (CC moyen de 0,9 vs. 0,79-0,88

pour les AT et 0,59 vs. 0,44-0,56 pour les potentiels). Les cartes d’activation

étaient plus lisses et la localisation des sites de percée était plus précise

avec la PM qu’avec les méthodes ECGI standard (LE médiane de 17,16 vs.

26,84-30,52).

Cette nouvelle méthode Patchwork a démontré un plus haut niveau de

précision dans la reconstruction des cartes d’activation et dans la localisation

des sites de percée en rythme sinusal, pour les données issues de simulations

ainsi que les données expérimentales, que les méthodes classiques.
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Détection des régions de
conduction lente

6

„Les maths, c’est comme l’amour. Une idée
simple mais qui peut parfois se compliquer.

— R. Drabek

(Écrivain)
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Des études cliniques récentes utilisant la cartographie électro-anatomique

ont démontré que des altérations structurelles localisées sont à l’origine d’un

sous-ensemble significatif de morts subites cardiaques jusque-là inexpliquées

[Hai+18]. Ces altérations ne sont pas visibles sur les modalités d’imagerie

standard (CT/MRI) et ne produisent aucune anomalie évidente sur l’ECG

standard à 12 dérivations. La détection de ces anomalies structurelles de ma-

nière non invasive pourrait améliorer de manière significative la stratification

du risque de mort cardiaque subite dans ces cas.

La validation clinique antérieure de l’ECGI suggère que cette technique peut

être utilisée pour détecter les changements électrophysiologiques associés aux

maladies cardiaques structurelles et en particulier à l’infarctus du myocarde.

Des études cliniques suggèrent que l’ECGI peut être utilisé pour identifier les

éléments électriques du substrat cicatriciel qui sous-tend la conduction anor-

male chez les patients atteints de MCI en utilisant les potentiels bipolaires et

leur amplitude crête à crête, la présence de fractionnement et la présence de

potentiels tardifs (durée du QRS) ainsi que les cartes d’activation présentant

une activation altérée (conduction ralentie)[S+11 ; Zha+16]. Une autre

étude clinique suggère que la tension et la durée de l’ECGI étaient significati-

vement associées à la tension bipolaire de contact [Wan+18]. Par contre, une

étude récente a conclu qu’il y a une controverse sur la précision de l’ECGI

chez les patients avec une maladie cardiaque structurelle [Gra+21].

Cependant, ces études ont toutes été réalisées dans des cas où un infarctus

du myocarde de grande taille était présent et visible avec l’imagerie standard.

Les performances de l’ECGI pour les petites anomalies structurelles restent

à déterminer. En outre, les résultats de ces études sont en contradiction

avec plusieurs autres études de validation, qui ont démontré que l’ECGI peut

donner lieu à des lignes artificielles de bloc de conduction (qui pourraient

être associées à une anomalie structurelle sous-jacente) et qui suggèrent

que l’ECGI est moins précis en présence de cicatrices. Une étude clinique

[Sap+12] a constaté que les cartes de solutions inverses peuvent identifier

les sites de stimulation épicardique avec une bonne précision. Cependant, la

précision diminue rapidement en présence de cicatrices myocardiques ou sur

des tissus à conduction lente. Une autre étude clinique a constaté des artefacts

de ligne de bloc importants par rapport à la cartographie intracardiaque
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[Gra+20]. L’ECGI offre une résolution suffisante pour identifier les segments

myocardiques avec les sites d’activation les plus précoces dans la tachycardie

ventriculaire (TV), mais dans sa version actuelle, elle serait insuffisante pour

guider l’ablation par cathéter sans cartographie de contact détaillée.

L’objectif de ce chapitre est d’évaluer la précision de l’ECGI, et en particulier

de la PM pour détecter de petites anomalies structurelles à partir de change-

ments électrophysiologiques connus. Nous le ferons d’abord en évaluant la

reconstruction des signaux bipolaires et ensuite en déterminant la précision

de ces méthodes pour détecter la présence et l’absence de ralentissement de

la conduction dans les cartes d’activation. Pour ce faire, nous utiliserons des

données simulées et expérimentales.

Dans ce chapitre, nous allons présenter différentes méthodes de détection

de zones d’anomalie structurelle. Nous allons ensuite évaluer la capacité des

méthodes ECGI à localiser ces zones en utilisant les données de simulation et

expérimental en rhythme sinusal.

Ce travail a constitué la base de l’article "A Patchwork Inverse Method in

Combination with the Activation Time Gradient to Detect Regions of Slow

Conduction in Sinus Rhythm", et de l’article "Evaluation of the ECGI Patch-

work Method Using Experimental Data in Sinus Rhythm" publié dans Compu-

ting in Cardiology en 2020 [Bou+20] et 2021 [BWB21] respectivement.

6.1 Signaux unipolaires et bipolaires

Jusqu’à présent, nous n’avons évalué que les EGMs unipolaires. Cependant,

nous utilisons souvent les bipolaires avec la cartographie de contact pour

évaluer les régions cicatricielles.

6.1.1 Signaux unipolaires

Par convention, les électrodes placées à distance du cœur, notamment dans

la veine cave inférieure ou dans le dos du patient, sont appelées électrodes
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indifférentes (ou électrodes de "référence"), car leur contribution est mini-

misée, tandis que les électrodes situées à l’intérieur du cœur sont nommées

électrodes d’exploration, car elles "explorent" ou détectent la région d’intérêt.

Un électrogramme ou un signal unipolaire est obtenu lors de l’enregistrement

entre une électrode exploratrice et une électrode de référence. Son ampli-

tude est inversement proportionnelle au carré de la distance à la source et

proportionnelle au front de dépolarisation. Ce signal enregistré sur l’électro-

cardiogramme incorpore les caractéristiques des signaux de champ proche

et de champ lointain détectés à partir du myocarde sur la distance entre

les électrodes. Par conséquent, le bruit du champ lointain ou "far field", qui

correspond à une activité lointaine, est très élevé.

6.1.2 Signaux bipolaires

Un signal bipolaire correspond à la différence entre les signaux unipolaires en-

registrés à partir de deux électrodes exploratrices, qui sont situées à proximité

l’une de l’autre. Ils ne représentent ainsi que l’activité électrique du champ

proche, avec peu ou pas de contribution du champ lointain. Les signaux bipo-

laires sont particulièrement utilisés pour cartographier et localiser les zones

de tissu anormal et cicatriciel, car ces régions produisent généralement des

électrogrammes (EGMs) de plus faible amplitude et de plus haute fréquence

qui peuvent être obscurcis par la cartographie unipolaire. Ce phénomène est

due à la contribution du signal de champ lointain de plus grande amplitude

provenant du tissu sain environnant, tandis que l’électrogramme bipolaire

contient un meilleur rapport signal sur bruit par rapport aux signaux unipo-

laires et par conséquent, il capte mieux les hautes fréquences incluses dans le

signal. Il permet également d’analyser l’activité électrique locale en éliminant

le bruit du champ lointain. En réalité, le bruit du champ lointain est analogue

à chaque instant, en faisant la soustraction de deux électrodes voisines, ce

bruit est ainsi éliminé ce qui permet de ressortir l’activité électrique locale.

Par conséquent et en raison de la faible distance entre les électrodes, les

électrogrammes bipolaires, au contraire des électrogrammes unipolaire, sont

moins sensibles au bruit du champ lointain. L’amplitude d’un électrogramme

bipolaire décroît en tenant compte de de la distance inter-électrode. Ainsi, la
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distance inter-électrode doit être en général inférieure à quelques millimètres

seulement afin de mesurer précisément une activité électrique locale.

L’amplitude et la morphologie des EGM bipolaires sont sensibles à la taille

de l’électrode, le contact entre l’électrode et le tissu cardiaque, la distance

inter-électrode et la vitesse de conduction. En raison de son insensibilité

aux signaux de champ lointain, la morphologie du signal bipolaire ne peut

pas également fournir d’informations sur la direction de la propagation du

front d’onde. Ainsi, si le front d’onde se propage perpendiculairement à

l’orientation des électrodes (à l’axe du bipôle). Il enregistrera simultanément

des signaux presque identiques aux deux électrodes, ce qui entraîne l’absence

totale d’un EGM bipolaire enregistrable lorsque la différence est prise. Par

conséquent, l’activité électrique correspondante sera nulle 6.1.

Fig. 6.1. : Électrogramme unipolaire et bipolaire enregistré en un même
point lors du passage d’un front d’activation. Les parties des

électrogrammes extra-cellulaires reflètent une activation distante
(gris foncé) et locale (gris clair). La partie distante est la plus

petite pour l’enregistrement bipolaire.
Extrait de "Electrogram recording and analyzing techniques to

optimize selection of target sites for ablation of cardiac arrhythmias"
de Jacques Mt de Bakker [Bak19].
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6.1.3 Méthode d’analyse des signaux bipolaires

La présence d’une cicatrice, ou une zone d’anomalies structurelles, perturbe

la propagation du front d’onde. Cette propagation créée des potentiels anor-

maux. Ces derniers possèdent une morphologie très fragmentée, une longue

durée de QRS et un voltage très bas [WMP82 ; Cas+84a ; Cas+84b], compa-

rés à la dépolarisation ventriculaire.

Afin d’évaluer la reconstruction des signaux bipolaires par les différentes mé-

thodes d’ECGI, nous avons analysé, pour chaque méthode, les changements

électrophisiologiques connus : L’amplitude du potentiel, sa durée QRS et

sa morphologie. Pour ce faire, nous avons filtré le battement par un filtre

passe-bande entre 20 et 250 Hz. Ce filtre, souvent utilisé dans les opérations

cliniques, a été appliqué pour maximiser la contribution du QRS et réduire

le vagabondage de la ligne de base et le contenu de la fréquence de l’onde

P/onde T.

Les algorithmes suivants ont été utilisés pour définir l’amplitude, la durée du

QRS et le nombre de fragmentations :

— Amplitude : L’amplitude du signal bipolaire a été simplement prise

comme la tension maximale moins la tension minimale.

— Durée du QRS : Le signal a d’abord été filtré sur la base du pré-

traitement utilisé dans l’algorithme de Pan et Tompkins pour détecter

les complexes QRS dans les signaux ECG [PT85 ; @Wik21]. C’est-à-dire

qu’un filtre dérivé à 5 points a été appliqué à chaque signal qui a ensuite

été élevé au carré et intégré sur une fenêtre glissante de 80 ms. La

zone active du QRS a ensuite été définie comme étant tous les points

du signal filtré ayant une amplitude supérieure à 0,2 x le maximum

local, ceci étant défini sur une fenêtre coulissante de 50 ms. La durée

du QRS a ensuite été définie comme la durée entre le premier et le

dernier point temporel dans cette zone active.

— La fragmentation : L’indice de fragmentation se base sur le calcul du

nombre de pics dans la zone active du QRS.

Les résultats d’analyse des signaux unipolaires et bipolaires sont décrits ci

dessous.
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6.1.4 Résultats en utilisant les données de simulation

Les figures 6.2 et 6.3 montrent deux exemples de cartes de détection des

zones de conduction lente enregistrées et reconstruites à l’aide des différentes

méthodes d’ECGI. La détection repose sur les caractéristiques des signaux

bipolaires associés à des anomalies structurelles telles que : l’amplitude, la

durée du QRS et la fragmentation. Sur les figures, on peut voir que la zone

d’endommagement tissulaire est détectée sur les cartes calculées à partir

des électrogrammes simulées pour toutes les caractéristiques des signaux

bipolaires. Cependant, cette zone n’était pas détectée pour les méthodes

d’ECGI classiques et détectée une seule fois, en utilisant la fragmentation des

signaux bipolaires, par la PM, voir figure 6.2.

Les figures 6.4 et 6.5 représentent les signaux unipolaires et les signaux

bipolaires correspondants, enregistrés et reconstruits à l’aides des méthodes

ECGI, capturés au milieu et loin de la zone d’endommagement tissulaire de

la figure 6.3 respectivement. Au milieu de la zone de tissu endommagé (voir

figure 6.4), les signaux unipolaires et bipolaires enregistrés sont caractérisés

par une faible amplitude, une longue durée de QRS et une morphologie très

fragmentée. Contrairement aux signaux capturés au milieu de la zone de

tissu endommagé, les électrogrammes enregistrés capturés loin de la zone

d’endommagement tissulaire sont normaux. En effet, les signaux unipolaires

et bipolaires sont caractérisés par une courte durée du QRS et une amplitude

forte et ne présentent aucune fragmentation ( voir figure 6.5). Ce qui en

explique la localisation de la zone d’endommagement dans la figure 6.3. La

figure 6.4 montre également que les QRS des signaux reconstruits à l’aide des

méthodes ECGI sont aussi très fractionnés, longues et de faibles amplitudes

dans la zone de conduction lente. Cependant, les signaux reconstruits loin

de cette zone montrent la présence de potentiels anormaux fragmentés et un

QRS bas volté avec une durée prolongée (voir figure 6.5). Par conséquent, les

EGMs reconstruits sont anormaux partout. Ce qui entraîne la non détection

des zones d’endommagement tissulaires par les méthodes d’ECGI.
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Fig. 6.2. : Un premier exemple de cartes de détection des zones de
conduction lente enregistrée et reconstruites en utilisant les

méthodes d’ECGI. La détection est basée sur les caractéristiques
des signaux bipolaires associés à des anomalies structurelles telles
que : l’amplitude, la durée du QRS et la fragmentation. Les cercles

marquent les zones endommagées
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Fig. 6.3. : Un deuxième exemple de cartes de détection des zones de
conduction lente enregistrée et reconstruites en utilisant les

méthodes d’ECGI. La détection est basée sur les caractéristiques
des signaux bipolaires associés à des anomalies structurelles telles
que : l’amplitude, la durée du QRS et la fragmentation. Les cercles

marquent les zones endommagées
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Fig. 6.4. : Les signaux bipolaires et les signaux unipolaires correspondants,
simulés et reconstruits à l’aides des méthodes ECGI, capturées au
milieu de la zone d’endommagement tissulaire de la figure 6.3.
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Fig. 6.5. : Les signaux bipolaires et les signaux unipolaires correspondants,
simulés et reconstruits à l’aides des méthodes ECGI, capturées loin

de la zone d’endommagement tissulaire de la figure 6.3.
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6.2 Méthode de détection de conduction lente :
Le gradient de temps d’activation

Un gradient de temps d’activation a été utilisé pour localiser les régions de

conduction lente associées à un endommagement tissulaire où les grandes

valeurs de gradient correspondant à un ralentissement de conduction. Le

gradient a été calculé pour chaque nœud i, en calculant la différence absolue

de temps d’activation entre le nœud actuel i et les nœuds voisins les plus

proches, définis comme ceux situés à une distance euclidienne de moins de

< 10 mm.

G = |ATi − ATj|
dij

, (6.1)

où ATi et ATj sont respectivement les temps d’activations aux point xi et xj.

dij désigne la distance euclidienne entre les points xi et xj. Afin de définir

une valeur de gradient unique pour chaque nœud, cinq méthodes différentes

ont été évaluées :

— Max gradient : la différence maximale de temps d’activation entre le

nœud et ses voisins.

— Min gradient : la différence minimale de temps d’activation entre le

nœud et ses voisins.

— Mean gradient : la moyenne des différences de temps d’activation entre

le nœud et ses voisins.

— Near gradient (gradient proche) : différence de temps d’activation avec

le voisin le plus proche uniquement.

— Rand gradient : la différence de temps d’activation avec un voisin choisi

au hasard.
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6.2.1 Le gradient de temps d’activation

Résultats sur les données de simulation

Zones endommagées enregistrées :

La figure 6.6 présente la carte du temps d’activation, déterminée à l’aide d’un

algorithme spatio-temporel [DPD17], et les cartes de gradient calculées à

partir des électrogrammes réels (simulés) avec les cinq méthodes différentes

(max, min, moyenne, plus proche voisin et aléatoire) dans le cas sans dom-

mage tissulaire. Une petite zone avec une grande valeur de gradient a été

détectée à la base du ventricule gauche avec toutes les méthodes de gradient.

Les électrogrammes de cette zone étaient fractionnés car ils provenaient de

deux masses musculaires disjointes (ventricule gauche et canal de fuite du

ventricule droit). Par conséquent, la détection du gradient est fausse dans

cette zone. En dehors de cette zone, aucune autre zone n’a été détectée,

comme prévu dans ce cas d’absence de dommage.

La figure 6.7 montre les cartes de temps d’activation et de gradient calculées

à partir des électrogrammes simulés avec les cinq méthodes différentes dans

un cas de dommage tissulaire. Les méthodes de gradient max, moyen et

proche ont réussi à détecter la zone endommagée (entourée par le cercle

noir) plus clairement que les autres méthodes. De plus, aucune autre zone

n’a été détectée loin des zones endommagées. Le gradient moyen montre

un petit ralentissement de conduction normal autour des zones de percée.

Pour les méthodes min et rand, les cartes sont irrégulières et ne présentent

aucun motif informatif. Les méthodes max et mean de calcul du gradient de

temps d’activation ont détecté 6 des 7 régions endommagées, la méthode

near n’en a détecté qu’une seule et les méthodes min et rand aucune des

régions endommagées. Pour cette raison, dans les analyses suivantes, nous

n’utiliserons que les méthodes de gradient max et mean. La seule région

endommagée non détectée était située sur un site de percée. En tant que

telle, l’activation n’était pas retardée entre les nœuds mais plutôt de manière

transmurale et un gradient de temps d’activation ne pouvait pas être utilisé

pour la localiser.

6.2 Méthode de détection de conduction lente : Le gradient de
temps d’activation
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A : Simulated AT B : max gradient

C : min gradient D : mean gradient

E : near gradient F : rand gradient

Fig. 6.6. : Temps d’activation enregistré (a) et cartes de gradient (b–f)
calculées avec différentes méthodes dans un cas sans dommage
tissulaire. Les ventricules sont représentés dans une vue oblique
antérieure gauche à 45◦. La surface visible est située à 3 mm en

dehors de l’épicarde et des valves.
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A : Simulated AT B : max gradient

C : min gradient D : mean gradient

E : near gradient F : rand gradient

Fig. 6.7. : Temps d’activation enregistré et cartes de gradient calculées avec
différentes méthodes dans un cas avec une zone endommagée

indiquée par un cercle noir. La vue est la même que sur la
figure 6.6.6.2 Méthode de détection de conduction lente : Le gradient de

temps d’activation
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Évaluation de la capacité des ECGI classiques et la PM à détecter les

zones endommagées :

La figure 6.8 montre les cartes de gradient reconstruites de l’ECGI calculées

avec les méthodes max et mean dans le cas d’un tissu non endommagé. Les

deux cartes de gradient montrent des lignes artificielles de fort gradient

qui entourent les sites de percée. En analysant les électrogrammes recons-

truits, on peut voir que cette anomalie est due à une imprécision dans la

reconstruction des électrogrammes (voir figure 6.9). C’est-à-dire que les

électrogrammes ont une forme en "W" pendant le QRS de sorte que de petits

changements dans le voltage peuvent faire sauter rapidement le marqueur

d’activation entre les deux pentes descendantes et produire cette ligne artifi-

cielle. Des études antérieures ont également observé ce phénomène ; elles

soupçonnent que l’apparition d’électrogrammes en forme de W résulte du

fait que les potentiels reconstruits représentent un champ distant de l’activité

électrique épicardique et endocardique et non une activation épicardique

purement locale. En dehors de ces lignes artificielles de gradient, aucune

autre zone de conduction lente n’a été détectée par la MFS ou la PM, comme

prévu dans ce cas d’absence de dommage. Pour la FEM et la BEM, une région

supplémentaire près des sites de percée a également été détectée dans toutes

les cartes.

La figure 6.10 présente les cartes de gradient reconstruites de l’ECGI calculées

avec les méthodes max et mean dans un cas de dommages tissulaires. Ici,

la méthode PM est la seule à potentiellemnt réussir à localiser la zone de

conduction lente, encerclée en noir, avec les deux méthodes de calcul du

gradient.

Dans l’ensemble, la méthode PM a réussi à localiser 5 des 6 zones de conduc-

tion lente enregistrées, alors que les reconstructions MFS, FEM et BEM n’ont

localisé aucune zone endommagée.

Validations sur les données expérimentales

Les figures 6.11 et 6.12 présentent la carte du temps d’activation (Panneau A),

déterminée à l’aide d’un algorithme spatio-temporel [DPD17], et les cartes de
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Fig. 6.8. : Cartes de gradient reconstruites (MFS, FEM, BEM et PM) calculées
avec les méthodes max (Panneau A) et mean (Panneau B) dans le

cas d’absence de dommage tissulaire.

6.2 Méthode de détection de conduction lente : Le gradient de
temps d’activation
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A : MFS B : FEM

C : BEM D : PM

Fig. 6.9. : Les électrogrammes capturés sur les lignes artificielles
reconstruites par les méthodes d’ECGI de la figure 6.8.

gradient calculées à partir des électrogrammes réels (enregistrés) (Panneau

B) et reconstruites de l’ECGI (Panneaux C-E) avec les méthodes max et

moyenne respectivement. Les cartes de gradient calculées à partir des EGMs

réels ont montrées aucune zone avec une grande valeur de gradient (Panneau

B). Ce qui correspond bien à un cœur sain. Les panneaux (C-D) montrent

des lignes artificielles de fort gradient. Comme dans le cas des données

de simulation, les électrogrammes reconstruits sur ces lignes artificielles

montrent une imprécision dans la reconstruction des EGM. Ces derniers

ont également une forme en "W". Cependant, pour la méthode Patchwork,

les cartes de gradient calculée par les deux méthodes (max et moyenne)

étaient considérablement plus lisses et les artificielles de fort gradient étaient

absentes.
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Fig. 6.10. : Cartes de gradient reconstruites (MFS, FEM, BEM et PM)
calculées avec les méthodes max et mean dans un cas de lésion
tissulaire dans la zone indiquée par les cercles noirs. Même vue

que dans les autres figures.

6.2 Méthode de détection de conduction lente : Le gradient de
temps d’activation
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A : Recorded AT B : Recorded

C : MFS D : FEM

E : BEM F : PM

Fig. 6.11. : Temps d’activation enregistré (A) et cartes de gradient
enregistrées (B) et reconstruites (MFS, FEM BEM et PM) (C-F)

calculées avec la méthode max.
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A : Recorded AT B : Recorded

C : MFS D : FEM

E : BEM F : PM

Fig. 6.12. : Temps d’activation enregistré (A) et cartes de gradient
enregistrées (B) et reconstruites (MFS, FEM BEM et PM) (C-F)

calculées avec la méthode mean.

6.2 Méthode de détection de conduction lente : Le gradient de
temps d’activation
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La figure 6.13 montre deux cartes d’activation différentes dans des cœurs en

rythme sinusal normal reconstruits avec la MFS, la FEM, la BEM et la PM

(panneau A et C). Les ventricules sont représentés respectivement en vue

antérieure et postérieure. Les panneaux A et C montrent une propagation

régulière du front d’onde d’activation pour les cartes enregistrées. Cependant,

les cartes d’activation reconstruites à l’aide de la méthode ECGI classique

montrent une longue ligne de bloc à travers le septum entre les ventricules

dans les deux cœurs (panneau A et C). La carte d’activation reconstruite par

PM est nettement plus lisse et les lignes de blocs sont absentes (panneau C)

ou plus courtes (panneau A), comme le montrent les améliorations de CC et

RE.

En analysant les électrogrammes reconstruits (panneau B), on constate que

les lignes de bloc sont dues à une imprécision dans la reconstruction des

électrogrammes. C’est-à-dire que les méthodes classiques reconstruisent les

électrogrammes avec une forme en "W" pendant le QRS, de sorte que de

petits changements dans le voltage peuvent faire sauter rapidement le mar-

queur d’activation entre les deux pentes descendantes et produire cette ligne

artificielle. Des études précédentes ont également observé ce phénomène

[Bea+19 ; Bou+20] et soupçonnent que l’apparition d’électrogrammes en

forme de W résulte des potentiels reconstruits représentant un champ distant

de l’activité électrique épicardique et endocardique et non une activation

épicardique purement locale. Ces électrogrammes en forme de W sont moins

apparents dans les reconstructions PM, et donc le front d’onde d’activation

se déplace plus doucement sur la surface épicardique, comme dans le cas

enregistré.
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Fig. 6.13. : Cartes d’activations enregistrées et reconstruites par l’ECGI en
rythme sinusal normal (A et C), démontrant l’activation lisse

observée dans les cartes enregistrées par rapport aux lignes de
bloc distinctes (lignes noires) souvent observées dans les

reconstructions ECGI (A) (blanc : enregistré ; gris : site de percée
épicardique reconstruit). (B) Électrogrammes ECGI enregistrés et
reconstruits aux électrodes à code couleur marquées sur la carte

d’activation enregistrée de (A).

6.2 Méthode de détection de conduction lente : Le gradient de
temps d’activation
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6.3 Discussion et conclusion

Dans ce chapitre, nous nous sommes concentrés sur la localisation de zones

présentant des tissus cardiaques endommagés et donc de conduction lente.

Au début, nous nous sommes basés sur les caractéristiques des signaux bipo-

laires associés à des anomalies structurelles telles que : l’amplitude, la durée

du QRS et la fragmentation. En utilisant ces caractéristiques, les méthodes

d’ECGI classiques n’ont détecté aucune zone d’endommagement tissulaire

et la méthode Patchwork n’a détecté qu’une seule zone. Pour calculer les

signaux bipolaires, on a utilisé que les données simulées, car pour les don-

nées expérimentales, les électrogrammes ne sont pas assez proches pour

calculer les signaux bipolaires de ce fait on a aucune solution de référence

("ground thruth"). De plus les données simulées peuvent ne pas représenter

les véritables données cliniques.

La conduction lente a été également déduite des grands gradients de temps

d’activation. Pour déterminer ces gradients, nous avons calculé la différence

de temps d’activation entre chaque nœud et tous les autres nœuds dans

un rayon de 10 mm, et testé cinq méthodes différentes (maximum, mini-

mum, moyenne, plus proche voisin et aléatoire) pour définir une valeur de

différence unique à chaque nœud.

Pour les données de simulation, deux méthodes de calcul des gradients de

temps d’activation (maximum et moyenne) ont permis de localiser avec

précision 6 des 7 zones de lésions tissulaires. De plus, la méthode PM a

réussi à localiser 5 des 6 zones de conduction lente enregistrées alors que les

méthodes ECGI classiques n’ont localisé aucune zone endommagée. Cepen-

dant toutes les méthodes d’ECGI ont détecté des lignes artificielles de fort

gradient.

Pour les données expérimentales, bien que les lignes artificielles de fort gra-

dient étaient présentes pour tous les cartes de gradient reconstruites par

les méthodes d’ECGI standards pour les 5 porcs, ces lignes étaient absentes

dans toutes les cartes de gradient reconstruites à l’aide de la méthode Patch-

work. Nous avons constaté ainsi une amélioration dans les cartes de gradient

reconstruites par la PM en utilisant les données sur le porcs par rapport à

174 Chapitre 6 Détection des régions de conduction lente



celles reconstruites en utilisant les données de simulation. L’absence des

lignes de fort gradient dans les cartes reconstruites en utilisant les données

expérimentales est peut être due à l’alternance de la méthode PM entre les

méthodes MFS et FEM, comme on l’avait vu dans la figure 5.21 du chapitre

5. Cette alternance a permis de sélectionner la meilleure des deux méthodes

d’ECGI, et donc de reconstruire une carte plus lisse similaire aux cartes de

gradient enregistrées. Par contre, pour les données simulés, la MFS a été

sélectionnée le plus souvent par la PM et donc les résultats de cette dernière

ont peu changé par rapport aux résultats de la MFS.

Dans cette étude, la nouvelle approche ECGI présentée est un outil efficace

pour aider à surmonter certaines des limites des méthodes numériques

classiques en rythme sinusal dans les cœurs structurellement anormaux,

montrant sa capacité à détecter les régions de conduction lente en utilisant

le gradient de temps d’activation moyen ou maximal.

Bien que cette nouvelle méthode Patchwork a démontré un plus haut niveau

de précision dans la reconstruction des cartes d’activation et dans la localisa-

tion des sites de percée en rythme sinusal, pour les données simulations ainsi

que les données expérimentales, que les méthodes classiques. Il est important

de noter que ces améliorations se traduisent également par une réduction de

la fréquence des lignes de bloc artificielles.

Des études suggérant de nouvelles méthodes pour incorporer la cicatrice

dans le problème de l’ECG ont constaté une certaine amélioration de la

reconstruction [Dia+20 ; DCD21], mais pas une amélioration suffisante.

Dans les travaux futurs, La méthode Patchwork pourrait être améliorée en

utilisant des méthodes qui incluent l’information des cicatrices, car si la

région de l’infarctus est connue, nous pourrions inclure cette connaissance

dans les algorithmes inverses eux-mêmes.
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Conclusions et
perspectives

7

„Fais ce que tu aimes, aime ce que tu fais, et
donne-toi de tout ton cœur à cette tâche.

— Roy T. Bennett

(Écrivain)

7.1 Conclusions

Depuis que le problème inverse de l’électrocardiographie a été décrit pour la

première fois il y a plus de 50 ans, de nombreuses méthodes novatrices ont été

développées pour le résoudre, notamment des méthodes numériques pour le

problème direct [WR06 ; Col+85a ; BRS77], des techniques de régularisation

[Sho+08 ; Gre92 ; TA77], des méthodologies pour calculer le paramètre de

régularisation [JG97 ; Col+85b ; Han98] et plus récemment des méthodes

d’apprentissage profond ("Deep learning" [Bac+21]. Plusieurs études ont

visé à comparer les méthodes afin de déterminer une approche optimale

[JG97 ; CBP03 ; Kar+18]. Mais comme le nombre de nouvelles méthodes

augmente, le nombre de combinaisons possibles des différentes méthodes

augmente également. Par exemple, dans l’une de ces études les plus récentes

[Kar+18], deux approches numériques différentes ont été combinées avec

deux méthodes de régularisation différentes, et cinq méthodes différentes

pour calculer le paramètre de régularisation, ce qui a donné lieu à quinze

pipelines de problèmes inverses différents. En outre, il ne semble pas y

avoir de meilleure approche unique. Au contraire, les méthodes optimales

dépendent non seulement de l’ensemble de données ou de la séquence
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d’activation [Kar+18], mais aussi du niveau de bruit [JG97 ; CBP03] et de

l’erreur géométrique présente dans les données [CBP03] entre autres.

La grande contribution de cette thèse est le développement d’une méthode

innovante d’ECGI pour améliorer la précision de l’activité électrique épicar-

dique reconstruite. Cette nouvelle approche, appelée méthode Patchwork

(PM), combine les solutions obtenues avec deux méthodes numériques ECGI

classiques (la FEM et la MFS), en utilisant une autre approche numérique clas-

sique, la BEM, pour comparer leurs résidus afin de sélectionner la méthode

la plus précise.

L’un des avantages de la PM réside donc dans sa polyvalence, c’est-à-dire sa

capacité à combiner les résultats basés sur n’importe quelle méthode ECGI, y

compris la MFS et la FEM, avec divers paramètres de régularisation afin de

toujours fournir la solution optimale, quelles que soient les données utilisées

ou le bruit et l’erreur géométrique présents.

L’idée de combiner des méthodes numériques pour résoudre le problème

inverse de l’électrocardiographie a déjà été suggérée. Bradley et al. [BPH97]

ont construit un nouveau modèle en couplant la FEM et la BEM (F-BEM) afin

de construire la matrice de transfert. Les modèles F-BEM utilisent le BEM

pour les régions isotropes et homogènes du torse (par exemple, les poumons

et la cavité du torse), et le FEM pour les zones anisotropes (par exemple, le

muscle squelettique). Le principal avantage de ce modèle couplé est d’utiliser

la technique de modélisation appropriée dans la région appropriée. Cela

réduit la taille globale du problème, tout en permettant au modèle d’être

raffiné dans les zones de gradients élevés (par exemple, autour du cœur),

sans qu’il soit nécessaire de propager la même densité de maillage dans

les zones à faibles gradients (par exemple, la surface extérieure du torse).

Mais bien que cela surmonte plusieurs limitations des méthodes numériques

individuelles, le modèle résultera toujours en une solution inverse unique

dont la performance dépendra des facteurs présentés ci-dessus.

L’optimisation de la solution inverse basée sur la minimisation du résidu du

torse a également été proposée précédemment. Bergquist et al. [Ber+20] ont

proposé d’améliorer la précision de l’ECGI avec une méthode de correction

178 Chapitre 7 Conclusions et perspectives



géométrique. Cette méthode minimisait l’erreur de localisation de la géomé-

trie cardiaque en réduisant les erreurs dues aux mouvements respiratoires.

Pour améliorer la localisation du cœur et la précision de l’ECGI, ils ont utilisé

une optimisation itérative par descente de coordonnées. Une solution inverse

unique a été calculée à chaque itération avec les estimations actuelles par

battement de la localisation cardiaque en utilisant les BSP de plusieurs batte-

ments. La solution était ensuite utilisée pour estimer les nouvelles positions

cardiaques pour chaque battement en minimisant l’erreur de la solution

inverse.

La nouvelle approche ECGI présentée dans cette thèse permet de reconstruire

l’activité électrique cardiaque tout en optimisant la précision de la reconstruc-

tion en sélectionnant la meilleure méthode de reconstruction pour chaque

nœud et pas de temps. Cette nouvelle approche a été testée sur des données

de simulation ( 5) et a été comparés avec les méthodes d’ECGI classiques.

La méthode Patchwork a démontré sa capacité de surmonter certaines des

limites des méthodes numériques actuelles, en améliorant la précision des

cartes de potentiel et d’activation reconstruites et la localisation des sites d’ac-

tivation précoce pendant la stimulation et le rythme sinusal. Elle a également

démontré sa stabilité et sa robustesse en présence de bruit Gaussien. Il est

important de noter que l’amélioration des potentiels et du temps d’activation,

reconstruits à l’aide de la PM, était plus significative en rythme sinusal, qui

est plus difficile à reconstruire que les battements rythmés. Cette étude est

d’ailleurs à notre connaissance la première à discuter des résultats obtenus

avec différentes méthodes numériques dans le cas du rythme sinusal.

La méthode Patchwork a été également évaluée et comparée avec les autres

méthodes d’ECGI en utilisant des données expérimentales (5 porcs) en rythme

sinusal. Elle a démontré un niveau de précision plus élevé en rythme sinusal

que les méthodes classiques, notamment dans la reconstruction des potentiels

épicardiques et des cartes d’activation et dans la localisation des sites de

percée.

Dans cette thèse, nous nous sommes aussi intéressés à la détection de zones

de conduction lente. Les différentes méthodes d’ECGI se basent sur les carac-

téristiques des signaux bipolaires associés aux endommagements tissulaires,

telles que : l’amplitude, la durée du QRS et la fragmentation, ne sont pas
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en mesure de détecter les zones des anomalies structurelles, nous avons

développé une nouvelle méthode pour détecter ces zones en utilisant les

cartes de temps d’activations. La conduction lente a été déduite des grands

gradients de temps d’activation. Pour déterminer ces gradients, nous avons

calculé la différence de temps d’activation entre chaque nœud et tous les

autres nœuds dans un rayon de 10 mm, et testé cinq méthodes différentes

(maximum, minimum, moyenne, plus proche voisin et aléatoire) pour définir

une valeur de différence unique à chaque nœud.

Pour les données de simulation, les gradients moyen et maximal du temps

d’activation enregistrés ont permis de détecter 6 des 7 zones d’endommage-

ment. Les méthodes d’ECGI classiques n’ont détecté aucune zone de lésions

tissulaires. Cependant, la méthode Patchwork a réussi à détecter 5 des 6 zones

de conduction lente enregistrées. Concernant les données expérimentales,

des lignes artificielles de fort gradient ont été identifiées pour tous les cartes

de gradient reconstruites à l’aide des méthodes d’ECGI classiques, alors que

les cartes de gradient reconstruites par la méthode Patchwork étaient plus

lisses et caractérisées par l’absence des lignes de fort gradient. La méthode

Patchwork a donc montrer sa capacité à localiser les régions de conduction

lente en utilisant le gradient de temps d’activation moyen et maximal.

Dans cette thèse, nous avons également évalué la capacité des méthodes ECGI

à réduire la fréquence des lignes de bloc à l’aide des données expérimentales.

En effet, les lignes de bloc artificielles étaient présentes sur les 5 cartes

d’activation dérivées en utilisant les méthodes d’ECGI classiques alors que

ces lignes n’étaient identifiées que dans 2 cartes d’activation obtenues avec

la PM, et leur taille était considérablement réduite.

La méthode Patchwork a donc mis en évidence un niveau de précision

plus élevé, que les méthodes classiques, dans la reconstruction des cartes

d’activation et dans la localisation des sites de percée en rythme sinusal, pour

les données simulations ainsi que les données expérimentales. Il est important

de noter que ces améliorations incluent une bonne détection des anomalies

structurelles à l’aide du gradient du temps d’activation et une réduction de

la fréquence des lignes de bloc artificielles. Cela a des implications cliniques

importantes car cela peut contribuer à réduire les faux diagnostics de troubles

de la conduction.
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Pour conclure, en garantissant que la solution optimale est toujours recons-

truite, la méthode Patchwork pourrait être utile pour déterminer les limites

de la précision des approches ECGI développées précédemment et basées sur

les sources épicardiques. De plus, cette nouvelle méthode d’optimisation des

solutions ECGI ouvre une nouvelle voie pour améliorer non seulement l’ECGI

mais aussi d’autres problèmes inverses.

7.2 Limitations et perspectives

Dans cette thèse, nous avons utilisé les données de simulation. Même si nous

ayons ajouté un bruit Gaussien, les autres sources d’erreur du monde réel

n’ont pas été évaluées. C’est pour cela nous avons utilisé les données expéri-

mentales afin de valider notre méthode. Bien que notre méthode a démontré

sa stabilité et sa robustesse, il est nécessaire de valider la méthode à l’aide

des données clinique. Nous pensons que la précision de la PM utilisant des

données cliniques ne sera pas meilleure que dans le cas des données simulées

et expérimentales, en raison de la présence d’une erreur géométrique et

d’autres incertitudes. Cependant, comme nous sélectionnons la meilleure

méthode dans chaque zone et à chaque pas de temps, nous pensons que,

même dans le cas de données cliniques, la PM améliorera la reconstruction

des potentiels électriques et des temps d’activation du cœur par rapport aux

approches ECGI classiques.

La dernière limite du PM est le temps de calcul nécessaire. La résolution

de deux (ou plus) problèmes inverses et directs fait de la PM une méthode

inverse exigeante en termes de calcul, ce qui peut influencer son applicabilité

dans le domaine clinique, par rapport aux méthodes FEM, BEM et MFS prises

individuellement. Toutefois, dans certains cas, les améliorations constatées

dans la précision de la reconstruction peuvent valoir la peine de supporter la

charge de calcul de la méthode.

L’implémentation PM présentée utilise une seule méthode de régularisation

(Tikhonov d’ordre zéro) et une seule méthode pour définir le paramètre de

régularisation (CRESO). Des études antérieures ont démontré la dépendance

de la précision de la reconstruction à la fois de la méthode de régularisation et
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des méthodes de sélection des paramètres, la méthode optimale dépendant

de la méthode numérique choisie. Par exemple, Karoui et al. [Kar+18]

ont démontré une variabilité du CC et du RE allant jusqu’à 30% pour une

seule méthode numérique, selon la méthode de sélection du paramètre

de régularisation utilisée. Un avantage de l’approche PM est qu’elle est

théoriquement illimitée dans le nombre de méthodes qui pourraient être

combinées et optimisées. Nous travaillerons donc à l’avenir pour intégrer

différentes méthodes de régularisation et de sélection des paramètres dans le

flux de travail PM.

Dans ces études, nous avons choisi une méthode de lissage du paramètre α,

purement pour sa simplicité, pour aider à éviter les variations abruptes des

potentiels épicardiques entre les instances temporelles dues à des sauts entre

la MFS et la solution FEM sélectionnée. À l’avenir, nous souhaitons évaluer

d’autres méthodes de lissage qui pourraient améliorer la PM.
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Annexe
A

A.1 Formulation de la méthode des solutions
fondamentales


∇2u(x) = 0 x ∈ ΩT

u(x) = b(x) x ∈ ΓT, Γ = ∂Ω
(A.1)

La solution fondamentale de l’équation de Laplace peut être acquise en

résolvant l’équation suivante :

∇2f(d) = δ(d) (A.2)

où d = ∥x− y∥ désigne la distance euclidienne distance euclidienne en 3D

entre x et y de ΩT, f(d) est la solution fondamentale de l’équation de Laplace

en 3D et δ est la distribution de Dirac.

f(d) = 1
4Πd (A.3)

Une formulation de la solution peut être écrite comme suit :

u(x) =
∫

Γ̂
f(∥x− y∥)p(y)dy, x ∈ ΩT, y ∈ Γ̂ (A.4)

où Γ̂ représente la surface du domaine auxiliaire Ω̂T qui contient le domaine

ΩT . p(y) représente une distribution de densité à déterminer. En écrivant les

conditions aux limites, on obtient :
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∫
Γ̂
f(∥x− y∥)p(y)dy = b(x), x ∈ Γ, y ∈ Γ̂ (A.5)

La représentation des conditions aux limites sous forme intégrale garantit

l’existence d’un nombre infini de points sources sur la surface du domaine

auxiliaire (Γ̂). On utilise l’approximation de Gauss pour discrétiser p(y) afin

de pouvoir appliquer des méthodes numériques, cela donne :

p(y) =
∞∑

i=1
ciΦi(y), y ∈ Γ̂ (A.6)

où Φi(y) est une série de fonctions bien définies sur la surface du domaine

auxiliaire Ω̂T (le domaine Γ̂).

En remplaçant la distribution de densité p(y) dans l’équation (A.5) par

l’équation (A.6), on a donc :

∞∑
i=1

ci

∫
Γ̂
f(∥xk − y∥)Φi(y)dy = b(xk), 1 ≤ k ≤ N, y ∈ Γ̂ (A.7)

où N désigne le nombre de points de la surface Γ.

Étant donné que la surface Γ̂ est placée à l’extérieur du domaine ΩT , la

solution fondamentale f(d) ne représente plus des singularités. En plus, en

appliquant les règles de la quadrature de Gauss, on obtient :

∫
Γ̂
f(∥xk − y∥)Φi(y)dy =

M∑
j=1

ωjf(∥xk − yj∥)Φi(yj), yj ∈ Γ̂, j = 1, ..,M

(A.8)

où ωj désigne un facteur de pondération et M est le nombre de points de la

surface Γ̂.

À partir des équations (A.7) et (A.8), on obtient :
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∞∑
i=1

ci

M∑
j=1

ωjf(∥xk−yj∥)Φi(yj) =
M∑

j=1
ωj[

∞∑
i=1

ciΦi(yj)]f(∥xk−yj∥) = b(xk), 1 ≤ k ≤ N

(A.9)

Par conséquent,

M∑
j=1

ajf(∥xk − yj∥) = b(xk), 1 ≤ k ≤ N (A.10)

Où :

aj =
M∑

j=1
ωj

∞∑
i=1

ciΦi(yj) (A.11)

En considérant la non nullité de la fonction u sur les frontières, on rajoute

une constante a0 à l’expression (A.10) :

a0 +
M∑

j=1
ajf(∥xk − yj∥) = b(xk), 1 ≤ k ≤ N (A.12)

Une solution approchée du Laplacien est obtenue en résolvant l’équation

(A.12), on obtient donc :

ua(x) = a0 +
M∑

j=1
ajf(∥x− yj∥), x ∈ ΩT, yj ∈ Γ̂ (A.13)

On a pour le problème de Cauchy en électrocardiographie, outre la condition

de Dirichlet, une condition de Neumann :

∂u(x)
∂n

= cT (x), x ∈ Γ (A.14)

La MFS peut donc être utilisée pour discrétiser les conditions aux limites de

la manière suivante :

Condition aux limites de Dirichlet :
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a0 +
M∑

j=1
ajf(∥xk − yj∥) = b(xk), 1 ≤ k ≤ N, xk ∈ Γ, yj ∈ Γ̂ (A.15)

Condition aux limites de Neumann :

M∑
j=1

aj
∂f(∥xk − yj∥)

∂n
= cT (xk) = 0, 1 ≤ k ≤ N, xk ∈ ΓT, yj ∈ Γ̂ (A.16)
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