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1.  

1.1.  

 

1.1.1.  

1.1.1.1.  

 

 

Figure 1: Hospitalization rate of short-term care units in France, 2017. The dashed green curve 
represents women excluding pregnancy, childbirth, and puerperium. 
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Figure 2: Multi-parameter patient monitor screen 
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1.2.3.  



    
 

 

 

Table 1: Commercial connected devices for remote patient monitoring 

Device Vital signs Engagement Contact 
Tensiometer Heart rate, blood pressure Yes Yes 
Smartwatch Heart rate, oxygen saturation, falls No Yes 
Glucometer Glycemia Yes Yes 
Oximeter Heart rate, oxygen saturation Yes Yes 
Scale Weight Yes Yes 
Thermometer Body temperature Yes Yes 
ECG Heart rate Yes Yes 
Fall detector Falls No Yes 
Bed exit detector Falls No No 
Smartphone Heart rate Yes Yes 

 

 

 

1.3.  

 



    
 

1.3.1.  

 

Figure 3 : Ballistocardiogram waveform construction 



    
 

 

 

 

  

 

 

Figure 4 : Fluid mechanics model of 
ballistocardiography 
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1.3.2.1.  

 



    
 

 

 

Figure 5: Starr ballistocardiographic instrumentation 
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Figure 6: Publication rate of BCG-related research during the 1955-2015 period 
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1.3.3.1.  

 



    
 

 

Figure 7: BCG-derived respiration. 

1.3.3.2.  
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2.1.1.1.  



    
 

 

 

Figure 8: A Starr bed ballistocardiograph 

 

 

 



    
 

 

 

Figure 9: A Nickerson ballistocardiograph 

 

2.1.1.2.  

 



    
 

 

 

Figure 10: A Dock ballistocardiograph 

 

 

 



    
 

A 

B 

C 

Figure 11: Starr (A) BCG with pneumogram (RESP.) and electrocardiogram (EKG); Nickerson (B) 
BCG during apnea; Dock (C) ballistocardiograms with electromagnetic (EM) and photoelectric 
method (PE) methods, and electrocardiogram (EKG) reference. Time divisions are 0.1s-long. 
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2.1.2.1.3.  

 



    
 

 

 

 

Figure 12: Force sensors connected to the AC-coupled instrumentation amplifier 
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Figure 13: SCA11H sensor (A), SCA11H block diagram (B), SCA10H block diagram (C) 



    
 

2.1.3.2.  

 

Figure 14: EMFIT raw data download interface 

 

Figure 15: Setup of EMFIT QS 
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Figure 16: Example of SCG with simultaneous bipolar ECG lead reference from averaged data [108] 

 

 

Figure 17: Illustration of a vibrocardiography setup in [111] 
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Figure 18 : Fealing BCG Wireless module (A), Biopac module (B) and ST module (C) 
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Table 2: Benchmark of analog accelerometers, using octopart.com with MOQ>1000 units 

  

  

  

 

 

   

      

      

      

       



    
 

 

Table 3: Benchmark of digital accelerometers, using octopart.com with MOQ>1000 units 

 

 

   

    

     

     

    

     

     

     

 

2.2.1.2.  

 

2.2.1.3.  
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2.2.2.1.  
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Figure 20: AC coupling with AD8691 and 40dB amplification with LTC6910 

Figure 19: Internal composition and symbolic of the LTC6910 programmable gain amplifier 



    
 

 

Figure 21: Bode diagram of the transfer function 

 

2.2.2.2.  

 

 

Figure 22: AC filtering and 40 dB amplification on the same stage 

 

Figure 23: AC filtering and 40 dB amplification on two different stages 



    
 

 

 

Figure 24: Charging curve of the capacitor after a voltage step from 1.65 V (0 g) to 2.31 V (1 g), 
using the generator convention. 

 

Figure 25: Voltage outputs after a voltage from 1.65 V (0 g) to 2.31 V (1 g) 

 



    
 

 

 

Figure 26: Fast-settling time AC amplifier 

 

 

Figure 27: Test of 1N4148 diode. 



    
 

 

Figure 28: Resistance curve of 1N4148 diode depending on reverse voltage. 

 

Figure 29: Zoom of the resistance curve of 1N4148 diode depending on reverse voltage. 

 

 

Figure 30: Bode diagram of the fast-settling time AC amplifier compared with the single-stage circuit. 



    
 

 

Figure 31: Charging curves of the capacitor after a voltage step, in the single-stage circuit (C11) and 
in the fast settling time circuit (C31). 

 

Figure 32: Comparison of the settling times in the single-stage circuit (vout1) and in the fast settling 
time circuit (vout3). 

 

 

2.2.2.3.  



    
 

 

 

  

 

 

Figure 33: MP36 Biopac and its DB9 connector pinout 

Figure 34: Picoscope 4444 
oscilloscope 



    
 

 

 

 

Figure 35: Fealing Biopac BCG module, with Nihon-Kohden ECG synchronization. 

2.2.2.4.  



    
 

 

 

2.2.3.  

2.2.3.1.  

 

 

Figure 36: Illustration of the sensor position in the bed. The head of the patient is on the side of the 
axes origin.  
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Table 4: Benchmark of flexible coaxial cables. 
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Figure 37: Body lying on a bed (A) and reduced model (B) 
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Figure 38
normalized by zero-mean and one-maximal amplitude. 
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2.4.1.  



    
 

 

 

 

 



    
 

 

Figure 39: Number of different Android smartphone models released each year and referenced in the 
Phyphox database. 

 



    
 

 

Figure 40: Accelerometer resolution of the different Android smartphone models released each year 
and referenced in the Phyphox database. 
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2.4.2.1.  

 



    
 

 

Figure 41: Setup of the bedding waveguide experimentation. 

 

 

2.4.2.2.  

 

 

Figure 42: Flowchart of the bedding waveguide methods. 
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Figure 43: Amplitude modulation of J peaks during respiration. 
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2.4.2.3.  

 

 

Figure 44: Absolute performance indices of different waveguide configurations. 



    
 

 

Table 5: Absolute performance indices on axis Y. 

  

 

  

 

    

 

    

 

Table 6: Relative performance indices on axis Y. 

 

 

   

 

    

 

    

 



    
 

2.4.3.  

2.4.3.1.  

 

 

Figure 45: Setup of smartphone-based BCG experimentation, with waveguide bedding in orange. 
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Figure 46: Flowchart of the smartphone-based BCG methods 

 

 

2.4.3.3.  

 

Table 7: Smartphone-based ballistocardiography performances depending on the frequency band, the 
accelerometer axis, and with or without waveguide. 
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Figure 47: Pseudo-electronic circuit of the front-end 
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2.5.2.3.  
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  (12) 

 

 

Figure 48: Example of a 4th order IIR filter, a cascade of two biquadratic filters, as implemented by 
the CMSIS DSP library. 



    
 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 49: 6 bits poles distribution (A) ; 64 bits to 32 bits quantization of a pole (B). 



    
 

 

Figure 50: Effect of quantization and passband rectification. 
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Figure 51: Frequency responses of the lowpass equivalent of the designed filters and the typical 
analog RC filter. 

 

Furthermore, a gain of 21 dB is set in the experiment. The high-pass equivalent filter finally has the 
following numerator and denominators in  

 

  (14) 
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  (16) 

 

Table 8: Numerators and denominators of the high-pass equivalent filter. 

  



    
 

  

  

  

  

 

2.5.3.2.  

 

 

Figure 52: Illustration of baseline wander removal with 21 dB amplification. 

 

 



    
 

 

Figure 53: Comparison of frequency responses for a 21 dB gain, quantized IIR versus experimental 
points 

2.5.3.3.  

 

 

Figure 54: Effect of offset initialization on settling time. 

 



    
 

 

Figure 55: Settling times for different offset initialization with a 21 dB amplification. 

2.5.4.  

2.5.4.1.  

 

 

Figure 56: Noise frequency identification and filtering pseudo-algorithm. 



    
 

 

 

2.5.4.2.  

 

 

Figure 57: Example of a simulated BCG pulse and its single-sided frequency spectrum computed by 
the microcontroller. 
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Figure 58: Typical ballistocardiogram (A) with absence (B), movement (C), and presence (phases). 



    
 

 

 

Figure 59: Workflow of BCG digital signal processing algorithms. 

3.1.  

 

 

 

 

Recording and 
preprocessing

Movement and 
occupancy 

segmentation

Heart and 
respiratory rates



    
 

Table 9: Summary of the BCG databases.

     

     

  

 

  

 

    

     

 

  

 

 

   

 

 

    

 

 

3.1.1.  

 



    
 

 

   

3.1.2.  

 

 

 

Figure 60: MMO 3000 medical bed (A), Aerospacer mattress (B) and SCA11H sensor on overlay (C) 



    
 

 

Figure 61: Setup for the LSI database acquisition 

 

 

3.1.3.  



    
 

 

 

 

  

 Figure 62: Recording page on SleepLogger (A) and Ollie (B) mobile applications 



    
 

 

 

3.1.4.  

 

 

Figure 63: Setup of R2P2 database acquisition 
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3.1.6.  

 

 

 

 

   



    
 

  

 

   

 

3.1.7.  

 

 



    
 

 

 

 

 

 

Figure 64: Synchronization of the Biopac ECG with the Murata SCA11H BCG 

Figure 65: SJ delays distribution in a 1-minute long recording. 
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Figure 66: Illustration of the most common actigraphy metrics : TAT or time above threshold (A), 
ZCM or zero crossing mode (B), PIM or proportional integral mode (C) 
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3.2.1.2.  

 

 

Figure 67: Amplitude distribution of motion-free (A) and motion-polluted (B) ballistocardiograms of 
an individual [148] 
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3.2.1.3.  

 

 

Figure 68: Variance distribution of motion-free (A) and motion-polluted (B) of 1-second long 
ballistocardiograms of an individual [Alivar2017] 



    
 

 

3.2.1.4.  

 

 

 

 

Figure 69: Adaptive noise cancellation using a noise sensor, with n1 the noise measured by the noise 
sensor, s the ballistocardiogram and n0 the noise measured by the ballistocardiograph 

 



    
 

3.2.2.  

 

Figure 70: Typical ballistocardiogram with absence (red), movement (blue), and presence (green) 
phases. 

 



    
 

 

Figure 71: Motion segmentation process. 
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Figure 72: Cardiac and respiratory envelopes detection in the example BCG. 
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Figure 73: Cardiac and respiratory envelopes detection during presence, absence and movement 
phases of the BCG example. 
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Figure 74: Respiratory standard deviation and mean features of the segmented ballistocardiogram. 

3.2.2.2.  
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Figure 75: A Tukey window with a 50% shape parameter in the time (A) and frequency (B) 
domains. 



    
 

 

Figure 76: Power spectral density of BCG segments during the presence and absence phases. The 
average PSDs of each phase are darkened. 
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3.2.3.1.  



    
 

 

3.2.3.2.  
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Figure 77: Dendrogram of hierarchical clustering of presence and absence on motion-free segments. 
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3.2.3.3.  
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Figure 78 : Hierarchical clustering with Euclidean distance and single linkage, for three (A) and 
four (B) clusters. 



    
 

 

 

Figure 79: Iterative Mahalanobis linkage clustering. 

3.2.3.4.  
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3.2.3.5.  

 

 

 

Figure 80: HMM motion clustering 
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3.2.4.  

 

 

 

Figure 81: Hierarchical clustering of occupancy with Mahalanobis distance. 



    
 

 

 

Figure 82: HMM motion clustering of occupancy with HMM method. 
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3.3.1.  

 

Figure 83: A superposition of averaged heartbeats from different patients (A) and 
heartbeats from one patient (B) that show inter- and intra-variabilities. 



    
 

3.3.1.1.  

 

 

  

  

Figure 84: Spectrograms of a synchronous ballistocardiogram (A) and electrocardiogram (B) [66] 

 



    
 

 

 

Figure 85: Two consequent heartbeat interval periods and corresponding spectra and cepstra [65]. 
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3.3.1.2.  
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3.3.1.3.  

 

 
Figure 86: Dual threshold as implemented in [159] of the Moving Window Integrated BCG. 



    
 

 

3.3.1.4.  

 

 

 

 

 



    
 

 

  

 

  

 

  

Figure 87: Iterations of the distance adaptive threshold clustering: 0.2 s (A), 0.4 s (B), 0.65 s (C) 



    
 

3.3.1.5.  

 

 

 

  

Figure 88: Times features of local maxima (A) and clustering after PCA (B) in [40]. 

 

 



    
 

 

Figure 89: Clustering of local extrema of the BCG in the (prominence, distance to beat reference) 
space. 

 

Figure 90: Peak clusters used to detect fiducial points. 

 



    
 

 

 

 

Figure 91: Trajectory of the clustered fiducial points. 

3.3.1.6.  

 

 



    
 

 

Figure 92: Sym4 wavelet and scaling approximated functions at the first decomposition level. 

 

 

 

Figure 93: BCG scalogram example with the Sym4 wavelet 



    
 

 

 

Figure 94: Envelope extraction on a wavelet coefficient. 
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Figure 95: Brute (A) vs normalized (B) correlation coefficient and heartbeat detection. 
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3.3.2.  

 

 

 



    
 

 

Figure 96: Flowchart of the DTW template matching algorithm. 

3.3.2.1.  

 



    
 

 

Figure 97: BCG envelope detection and segmentation. 

 

 

Figure 98: Initialization of the template. 



    
 

3.3.2.2.  

 

3.3.2.3.  

 

 



    
 

  

  

Figure 99: Pairwise Euclidean distance matrix of a heartbeat candidate and the template (A), and 
warping of the two waveforms (B). 

3.3.2.4.  

 

 

 

 

Figure 100: DTW distance of local minima with the template and heartbeat detection (A), and heart 
rate measurement (B).  



    
 

 

 

3.3.2.5.  

 

 

Figure 101: Refinement of the template. 



    
 

3.3.2.6.  

 

Table 10: Truth table for detection of heartbeats. 

   

   

   

 

 

 

Figure 102: SNR of BCG segments and their corresponding sensitivities and positive predictivities. 
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3.3.3.1.  
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3.3.3.2.  

 

 

Figure 103: Pseudo algorithm of the patient dependent HMM. 



    
 

 

3.3.3.3.  
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Figure 104: HMM architecture and initial parameters. 
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3.3.3.4.  
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Figure 105: Training of HMM parameters on the ten first seconds, through iterations of the Baum-
Welch algorithm. 
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Figure 106: Viterbi path of a 10-s long observation sequence in the testing set. 
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3.3.3.6.  
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Figure 107: Identification of the longest consecutive states interval to be reduced. 

 

3.3.3.7.  

 



    
 

Figure 108: Reduction of the longest consecuti
algorithm. 

 

 

  

  

  

 

3.3.3.8.  

 



    
 

 

 

Figure 109: Training of a generic heartbeat model for supervised learning. 

 



    
 

 

 
Figure 110: Patient-specific HMM computed from a patient independent HMM and reduced using the 
Robust HMM reduction algorithm. 

3.3.3.9.  

 

 

 



    
 

 

 

Figure 111: Result of heartbeat detection using a patient-dependent HMM before (A) and after (B) 
refinement. 

 

 

 



    
 

 

 

Figure 112: HMM heartbeat detection (A) and beat-to-beat series after refinement (B)  

3.3.3.10.  

 

Figure 113: Computation time of the training and testing of a patient-dependent HMM with Robust 
HMM reduction depending on the HMM number of states. 
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3.3.4.1.  

 

 



    
 

 

 

 

 

Figure 114: Neural network architecture, inspired by an electrocardiogram delineation U-Net [168]. 

 



    
 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 115: Binary entropy losses after epochs of training for IJK segmentation (A) and precision-
recall curve for IJK segmentation by trained the U-Net (B) 

 



    
 

3.3.4.2.  

 

 

Figure 116: Example of heartbeat detection on a BCG signal with the U-Net output IJK prediction 
probability 



    
 

 

 

 

   

 

Table 11: Statistics and HR error 

     

     

     

 

3.3.4.3.  
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Résumé substantiel 

1. Introduction générale  

1.1. Contexte clinique  

Cette thèse s'inscrit dans un contexte clinique où le nombre et le coût des admissions à 

l'hôpital sont élevés. Lors de ces hospitalisations, un suivi physiologique est nécessaire mais 

parfois insuffisant.  

1.1.1. Épidémiologie mondiale  

En 2017, 12 millions de patients ont été admis à une hospitalisation complète et 16,8 

millions de patients ont été admis à une hospitalisation partielle en France selon la Direction 

de la Recherche, des Etudes, des Evaluations et des Statistiques [1]. Les journées 

d'hospitalisation complète diminuent légèrement de -0,8% tandis que les journées 

d'hospitalisation partielle augmentent de +2%. Cette tendance est principalement due au 

vieillissement de la population et à l'augmentation des maladies chroniques multiples.  

Les maladies chroniques sont définies par l'Organisation mondiale de la santé (OMS) 

comme des maladies à long terme qui évoluent généralement lentement [2].  Elles 

comprennent principalement les maladies cardiovasculaires, les cancers, le diabète et les 

maladies pulmonaires chroniques. Les maladies chroniques sont responsables de 36 millions 

de décès dans le monde en 2008, ce qui représente 63 % du nombre total de décès chaque 

année. Les pays à faible et moyen revenu sont responsables de 80 % de ces décès, et les trois 

quarts des décès ont plus de 60 ans. 

Pour les systèmes de santé des pays développés, les patients chroniques font 

généralement des allers-retours entre leur domicile et l'hôpital car leurs maladies peuvent 

durer plusieurs années et entraîner des comorbidités. En France, 35 % de la population 

générale souffre de maladies chroniques et leurs soins coûtent 84 milliards d'euros à la 
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CNAM (Caisse Nationale d'Assurance Maladie), qui est l'assurance maladie publique 

française [3]. 

1.1.2. Suivi physiologique  

L'état physiologique et la stabilité d'un patient sont reflétés par ses signes vitaux. Ils 

doivent être surveillés, en particulier dans les phases aiguës de l'hospitalisation qui nécessitent 

une attention et une surveillance étroites des soignants, mais aussi pendant les soins à 

domicile ou pour la prévention secondaire. Les signes vitaux des patients sont surveillés en 

permanence pendant l'hospitalisation par un moniteur multiparamétrique : il fait en effet partie 

de toute unité de soins médicaux moderne, par exemple dans l'unité de chirurgie ou l'unité de 

soins intensifs. Dans de nombreux cas, les équipements de surveillance physiologique utilisés 

pour les soins médicaux sont intrusifs, c'est-à-dire qu'ils touchent le patient et nécessitent 

l'implication soit du patient, soit du soignant, soit des deux.  

Il est difficile de surveiller les enfants en raison de leur grande mobilité qui entraîne 

des artefacts répétitifs et des fausses alertes. De plus, les électrodes peuvent se décoller de 

l'épiderme, et les sondes d'oxymétrie de pouls peuvent se détacher régulièrement du doigt ou 

de l'orteil. Plusieurs facteurs sont en cause : l'enfant bouge et tire sur les sondes, l'adhésif des 

électrodes est usé ou le personnel infirmier n'a pas pu installer correctement les électrodes. 

L'application prolongée de l'oxymètre de pouls est susceptible de provoquer des escarres, 

comme cela a été observé dans les unités de soins intensifs pédiatriques (USIP) [4]. La 

surveillance d'un enfant peut donc entraîner un stress et éventuellement des douleurs. 

Cependant, la douleur des enfants affecte le développement neuromoteur et cognitif, en 

particulier chez les prématurés. Dans une unité de soins néonatals, les chercheurs ont en effet 

observé sur des nourrissons très prématurés que l'exposition à la douleur a un effet primaire et 

précoce sur les structures sous-corticales avec des modifications de la substance blanche [5]. 
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La surveillance des personnes âgées est également un défi pour d'autres raisons. Selon 

l'OMS, 15 % des patients âgés de 60 ans sont atteints d'une maladie mentale dans le monde. 

Ces pathologies provoquent des comportements agressifs et l'oubli : les patients refusent ou 

oublient leurs traitements. Ce manque d'observance les empêche d'être suivis efficacement. 

Aucun cas d'ulcère de pression avec oxymètre de pouls n'a été trouvé dans la littérature 

gériatrique ; cependant, les patients gériatriques sont, comme les enfants, susceptibles d'être 

concernés en raison de la fragilité de leur épiderme.   

1.1.3. Télésanté  

La télésanté est définie par l'OMS comme "l'utilisation des télécommunications et des 

technologies virtuelles pour fournir des soins de santé en dehors des établissements de santé 

traditionnels". La télésanté, ou télémédecine, peut être classée en plusieurs catégories : 

surveillance des patients à distance, télé-expertise, téléconsultation et téléassistance. La 

surveillance à distance des patients (RPM), ou télémonitoring, consiste explicitement à 

surveiller le patient à distance. Les outils de RPM sont généralement des questionnaires 

numériques sur des tablettes ou des smartphones et des appareils connectés pour les signes 

vitaux, par exemple des glucomètres pour le diabète ou des moniteurs de fréquence cardiaque 

et de pression artérielle pour l'insuffisance cardiaque.  

Les deux principales promesses des stratégies de télésanté sont la qualité de la prestation 

des soins et la réduction des coûts des soins de santé. De nombreuses études cliniques ont été 

menées depuis plusieurs décennies et ont montré un intérêt croissant pour la télésanté, à une 

époque où les télécommunications numériques permettent d'enregistrer et de partager de plus 

en plus facilement des données comportementales et physiologiques. En raison de la diversité 

des pathologies que les systèmes RPM non standardisés peuvent surveiller, les résultats des 

études cliniques RPM ne sont jamais les mêmes et sont difficiles à comparer. Cependant, les 
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conclusions de ces études indiquent généralement que les expérimentations de RPM 

produisent des taux de morbidité et de mortalité au moins aussi bons que les soins habituels. 

Le coût des programmes pour les patients de RPM ne doit pas être sous-estimé. Il a été 

évalué en 2016 dans une fourchette de 275 à 7 963 dollars par patient et par an, ce qui inclut 

l'achat d'équipement, l'entretien et la surveillance [10]. La limite supérieure de cette fourchette 

est assez impressionnante et n'inclut pas le coût des réadmissions à l'hôpital qui se produisent 

encore. Des technologies moins coûteuses pourraient rendre les programmes de RPM plus 

efficaces en termes de coûts et de soins. Au vu de ces conséquences prometteuses, de 

nombreux gouvernements des pays développés ont encouragé la télésanté, en particulier la 

surveillance des patients à distance. En France, par exemple, 199 200 hospitalisations ont été 

transférées à domicile grâce à la RPM en 2017, soit 5 % de plus qu'en 2016 [1].  

1.2. Ballistocardiographie  

La technologie de surveillance ballistocardiographique a le potentiel d'accroître 

l'engagement des patients dans les programmes de télésanté et d'améliorer la sécurité et le 

bien-être des patients dans les hôpitaux. Toutefois, cette technologie n'est pas encore arrivée à 

maturité sur le plan clinique. La ballistocardiographie est une méthode de surveillance sans 

contact de l'activité cardiaque. Elle repose sur la mesure des forces balistiques : lors d'une 

systole ventriculaire, le sang est éjecté du ventricule gauche par l'arc aortique, générant une 

force balistique cardiaque pulsée.   

La force ballistocardiographique a été modélisée [13] par des équations 

mathématiques comme la perte de pression hydraulique se produisant à travers l'arc aortique. 

La force ballistocardiographique se répercute de l'arc aortique à l'ensemble du corps à travers 

les tissus organiques, puis du corps au support du patient, par exemple un lit. Par conséquent, 

l'ensemble du lit est soumis à une courte et minuscule contrainte mécanique qui peut être 

mesurée comme un déplacement sur des surfaces libres, par exemple sur la surface du matelas 
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à l'aide d'un accéléromètre, ou comme une contrainte sur des surfaces contraintes, par 

exemple sous le matelas à l'aide de jauges de contrainte. 

1.2.1. Formes d'ondes physiologiques  

La forme d'onde du ballistocardiogramme a été définie par Starr [19] et récemment 

modélisé par simulation [13]. Un ballistocardiogramme est une succession de battements 

cardiaques, segmentés en systole marquée par des points de repère IJK, et en diastole marquée 

par des points de repère LMN. Le pic J a généralement la plus grande amplitude, tandis que 

les points de repère LMN ne sont pas toujours discernables selon l'instrumentation. Cette 

convention est respectée tout au long de ce travail, sauf dans les sections 3.2.2et 33.2.3.  

On peut trouver une composante respiratoire en ballistocardiographie de deux façons : 

soit une composante linéairement superposée, qui peut être facilement filtrée ; soit un signal 

modulant l'amplitude du ballistocardiogramme, comme dans la respiration dérivée de l'ECG. 

Dans ce dernier cas, la respiration peut être extraite par interpolation spline des pics J du 

ballistocardiographe. 

La variabilité de la fréquence cardiaque est corrélée à l'activité du système nerveux 

autonome. Elle est utile pour la surveillance de la douleur [42] ou des études sur le sommeil.  

1.2.2. Potentiel de surveillance sans contact et de télésanté  

Les développements récents ont rendu la ballistocardiographie plus portable, moins 

chère et plus fiable. En tant que méthode de surveillance cardiaque passive et sans contact 

pouvant être intégrée dans des matelas, des chaises ou des balances, la ballistocardiographie 

pourrait devenir l'un des meilleurs dispositifs de télésanté. 

Au début de 1953 [43]Le Dr Mandelbaum a établi, pour plus de cent infarctus aigus 

du myocarde, que le BCG pouvait être utilisé pour déterminer le rétablissement du myocarde 

dans les 18 mois suivant une crise cardiaque. Pinheiro a énuméré [44] une série d'études 

cliniques publiées au XXe siècle montrant les troubles physiologiques qui influencent les formes 
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d'onde du BCG, en particulier : les maladies coronariennes où le BCG est un bon prédicteur 

de l'apparition et de la récurrence de l'ischémie myocardique ; la sténose mitrale augmente 

l'amplitude du BCG tandis que la sténose aortique l'augmente ; la coarctation de l'aorte ; 

l'infarctus du myocarde ; l'insuffisance cardiaque congestive. À cette époque, les 

ballistocardiographes n'étaient pas automatiques et difficiles à met

clinique. 

Plus récemment, des études cliniques ont montré des résultats prometteurs en utilisant 

la ballistocardiographie. Inan a observé en 2009 [45] sur un sujet présentant une contraction 

auriculaire prématurée que l'amplitude du BCG était corrélée au temps de remplissage 

diastolique. Bruser a réalisé en 2013 [46] La preuve de concept de la fibrillation auriculaire a 

automatisé la détection sur 10 patients avec une sensibilité moyenne de 94% et une spécificité 

moyenne de 98%. Wang utilisé en 2017 [47] BCG pour évaluer la gravité des syndromes 

d'apnée du sommeil de 136 patients : il a obtenu une précision de 94% par rapport à l'étalon-

or du PSG. Aydemir a montré en 2018 [48] plus de 36 patients HF que la variabilité de la 

forme d'onde du BCG était un prédicteur significatif de décompensation. Enfin, M. Yousefian 

a étudié l'utilisation de ballistocardiographes portables pour la surveillance de la pression 

artérielle [49]. 

1.2.3. Limitations  

Cependant, la plupart de ces études cliniques sont des preuves de faisabilité 

concernant quelques dizaines de patients au maximum. Les limites des systèmes de BCG 

actuels sont détaillées dans les paragraphes suivants. Les systèmes BCG manquent encore de 

fiabilité et de couverture, car ils sont très sensibles aux artefacts de mouvement à la maison ou 

dans l'environnement hospitalier. La plupart des instruments du BCG ne sont pas normalisés. 

Il existe quelques exceptions, mais elles ne sont pas pratiques pour la télésanté. Les 

ballistocardiographes de type Starr et Nickerson, qui sont inconfortables, ne sont pas 
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compatibles avec les lits médicaux ou à domicile standard actuels. Les pèse-bébés modernes 

sont plus pratiques et peuvent également être normalisés, mais ils ne sont pas passifs et 

nécessitent l'intervention de l'infirmière ou du patient, ce qui risque de compromettre 

l'engagement du patient. Enfin, le débit cardiaque des nourrissons et des personnes âgées est 

plus faible que celui des adultes. Cependant, les études cliniques ne recrutent souvent que des 

adultes entre 19 et 60 ans. Par exemple, par rapport aux études cliniques récentes présentées 

dans la section précédente, seules deux études se situaient en dehors de cette fourchette, avec 

respectivement des patients de 58±13 ans et de 63±18 ans [48] [45]. En outre, peu d'études 

[50] [51] se concentrent sur la ballistocardiographie pédiatrique, où les signaux du BCG, en 

raison du faible poids et de la faible force contractile cardiaque, sont plus bruyants que ceux 

des adultes. Par exemple, l'amplitude du BCG d'un nourrisson de 3 kg est environ 30 fois plus 

faible que celle d'un adulte [51]. 

1.3. Question de recherche et méthodologie  

La principale question de recherche abordée dans cette thèse est la suivante : la 

ballistocardiographie peut-elle surveiller les conditions cardiaques des enfants et des 

personnes âgées dans un contexte clinique ? L'auteur se concentrera sur la 

ballistocardiographie passive au lit.  

Des questions secondaires sont également abordées : comment améliorer la détection 

des battements cardiaques en ballistocardiographie ? La ballistocardiographie peut-elle être 

normalisée au lit de chacun ? Quelles sont les applications possibles de la 

ballistocardiographie autres que la surveillance des signes vitaux ? 

Au cours de cette thèse, ni une base de données des signaux du BCG ni un 

ballistocardiographe commercial n'étaient disponibles. L'auteur a donc dû passer du temps à 

développer son instrumentation BCG et à mener ses expériences cliniques à partir de zéro. 
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Même si cela a été difficile, cela a apporté une connaissance complète très utile des systèmes 

ballistocardiographiques. 

2. L'instrumentation en balistique  

Dans ce chapitre, les instruments de la ballistocardiographie sont étudiés. Comme ils 

mesurent un phénomène mécanique, l'ensemble du système mécanique, y compris le capteur 

et le lit, est défini comme une instrumentation BCG. L'influence de la masse du patient est 

également prise en compte dans le système mécanique.  

2.1. Benchmark des instruments BCG existants  

2.1.1. Instruments historiques du BCG  

En 1952, Scarborough [52] a classé les ballistocardiographes de lit en trois catégories : 

- Starr BCG [19] avec une fréquence de résonance élevée (10-15 Hz) et un système 

mécanique non amorti 

- Nickerson BCG [53] avec une fréquence de résonance basse (1,5 Hz) et un 

système mécanique amorti de façon critique 

- Dock BCG [25] qui est en contact direct avec le corps. 

Ces lits permettent un seul degré de mobilité, par exemple, la translation dans une 

direction (tête-pied, latéralement et d'avant en arrière) [14] [18] [54] [55] ou la rotation autour 

d'un axe unique [56]. Le principe consiste à concentrer l'énergie de la force 

ballistocardiographique sur le capteur de mesure, en tenant compte de la fréquence de 

résonance du système mécanique. En effet, le corps humain, et sa force 

ballistocardiographique par extension, ont une fréquence naturelle comprise typiquement 

entre 3 et 7 Hz, selon la masse et la graisse corporelle. Ce degré de mobilité du lit BCG est 

limité par des ressorts, dont les raideurs sont réglées de telle sorte que le lit BCG pondéré 

avec une masse morte en acier de 75 kg a une fréquence de résonance différente de la force 

ballistocardiographique. Par exemple, le BCG à lit Starr a des ressorts plus rigides que le 



  9  
 

BCG Nickerson. La rigidité des ressorts est adaptée à chaque patient, dont la masse peut 

varier. Le capteur analogique était à l'époque soit un traceur direct sur une bande mobile, 

comme pour les premiers sismomètres, soit un galvanomètre, tous deux enregistrant un 

déplacement du corps. Le BCG du lit Nickerson, comparé au BCG du lit Starr, était conçu 

pour amplifier les événements systoliques précoces (ondes G et H) et pour atténuer les 

événements diastoliques (ondes L, M et N). Dans ces deux systèmes de ballistocardiographie, 

la force ballistocardiographique est modifiée par le corps et le matelas jusqu'au capteur. Ainsi, 

elle est amplifiée avant la détection analogique, par exemple, 7000 fois par un système 

optique dans le BCG original du lit Starr [19]. 

Les ballistocardiographes de Dock ont été conçus pour élargir l'utilisation du 

ballistocardiographe dans la salle d'opération, dans le service ou à la maison. Au lieu d'inclure 

un lit coûteux et encombrant, ce sont des systèmes plus simples et portables qui peuvent être 

déplacés d'un lit à l'autre pour de courts examens, comme les électrocardiographes à l'époque. 

Ils sont en contact direct avec le patient et n'ont pas particulièrement besoin d'un gain 

d'amplification élevé. Dock a constaté que la méthode électromagnétique était la plus simple 

pour enregistrer des ballistocardiogrammes. Cela a été confirmé plus tard avec l'invention et 

l'utilisation des MEMS (systèmes micro-électro-mécaniques), et des films capacitifs, 

piézoélectriques et résistifs dans la plupart des ballistocardiographes récents, même si des 

méthodes optiques et à ultrasons ont également été développées. Même si le 

ballistocardiographe Dock a été conçu pour être portable et adaptable à différents lits, son 

utilisation clinique a été limitée aux tables rigides sans roulettes, sinon, la fréquence de 

résonance du lit peut se mélanger à la gamme force-fréquence du ballistocardiographe. Même 

s'ils sont plus simples et plus portables, les ballistocardiographes Dock sont moins conviviaux 

pour les patients que ceux de Starr et Nickerson, car les lits utilisés sont aussi rigides, mais la 

mesure est directement en contact avec le patient.  
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Les ballistocardiographes des lits Starr, Nickerson et Dock permettent des examens de 

ballistocardiographie standardisés et répétables de plusieurs minutes. Cependant, même si la 

numérisation et le traitement des signaux numériques pourraient automatiser le processus, ils 

utilisent des tables rigides et inconfortables et ne conviennent pas à la surveillance à long 

terme.  

2.1.2. Progrès récents dans les instruments du BCG  

En ballistocardiographie, les capteurs de pression utilisent différentes technologies : 

les capteurs pneumatiques [71] [67] [70]capteurs hydrauliques [32]jauges de contrainte [40] 

[63]Capteurs de force de type film [62]Capteur BCG à fibre optique à microcourbures [66] 

[64] [34]capteurs de films électromagnétiques [65]capteurs à film piézoélectrique [68] ou des 

capteurs en fluorure de polyvinylidène (PVDF) [69].  

Les signaux d'accélération sont mesurés par des MEMS portables [87] [88] [102] 

[103] [104]. Il se trouve que les unités de mesure inertielle (IMU) intégrées au smartphone 

sont suffisamment sensibles pour mesurer la ballistocardiographie lorsque le smartphone est 

sur le thorax [95]. Il convient de noter que pour les vêtements, l'amplitude du signal est 

suffisamment élevée pour utiliser des accéléromètres numériques sans filtrage analogique de 

base.  

2.1.3. Modules BCG commerciaux avec accès aux données brutes  

Le capteur BCG SCA11H est alimenté par un adaptateur mural CA et communique 

par Wifi. Il peut fonctionner dans deux modes différents : soit un mode BCG où il transmet la 

enregistreur de données où il ne transmet que les données brutes de l'accéléromètre.  Nous 

utiliserons ce dernier mode dans le cadre de cette thèse pour construire la base de données 

ballistocardiographiques CHArt. De plus, les algorithmes de traitement des signaux 

numériques utilisés dans le mode BCG sont propriétaires et non validés cliniquement. Le 
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capteur SCA11H est basé sur l'accéléromètre analogique SCA61T avec une faible densité de 

[105]. La sortie analogique est couplée en courant alternatif, filtrée 

contre le repliement et amplifiée avant la numérisation à 1 kHz.  

Le capteur EMFIT QS est un capteur de pression basé sur un film électromagnétique 

[65] qui, placé sous un matelas, mesure le ballistocardiogramme. Il fournit aux cliniciens et 

aux chercheurs des composantes respiratoires et cardiaques, respectivement dans les gammes 

de fréquences de 0,1-3 Hz et de 6-16 Hz. Il ne peut exporter que les données des nuits ou des 

siestes de plus de 20 minutes. 

2.2. Lignes directrices pour la conception d'un accéléromètre BCG  

Comme nous n'avons pas trouvé de module d'accéléromètre commercial pour nos 

expérimentations sur le BCG, nous avons décidé de concevoir notre accéléromètre BCG. 

Dans cette section, nous expliquons comment concevoir correctement un accéléromètre BCG. 

Les trois grandes lignes directrices concernent le capteur lui-même, le circuit de 

conditionnement et l'intégration mécanique. L'accéléromètre BCG conçu est appelé le module 

BCG de conditionnement. Il est disponible en trois versions différentes :  

- Module sans fil BCG Fealing, qui communique via Bluetooth 5 et est alimenté 

par une batterie au lithium 

- Module BCG Biopac de Fealing, qui communique et est alimenté via une 

connexion DB9 sur une unité d'acquisition Biopac MP36R 

- Le module ST du BCG de Fealing, qui communique et est alimenté par une 

carte de prototypage ST Nucleo L476RG. 

2.2.1. Capteur  

Le capteur doit répondre à plusieurs exigences : la densité de bruit de sortie doit être 

faible ; il doit être suffisamment petit ; il doit être bon marché pour être utilisé dans les 

routines de télémédecine.  
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La densité de bruit est la racine carrée de la densité spectrale de puissance du bruit de 

sortie. Elle peut être exprimée en  ou en  en fonction de la nature de la 

production. La largeur de bande est de 25 Hz et le bruit doit être inférieur à 0,1 mg, car 

habituellement, le BCG mesuré par les accéléromètres de lit a une amplitude de 0,1 à 10 mg. 

Par conséquent, la densité de bruit de sortie doit être idéalement inférieure à 16 . Il y 

a une marge dans cette valeur, qui dépend de l'amplitude du BCG. La sensibilité est également 

une exigence, en particulier pour les accéléromètres numériques qui contiennent déjà un 

circuit de conditionnement. Cependant, à l'exception de l'ADXL355 qui atteint 3,9 µg/LSB 

mais qui est très cher, la plupart des accéléromètres numériques ont une sensibilité trop faible. 

Par conséquent, nous préférons les accéléromètres analogiques à faible bruit dont la sortie 

peut être amplifiée, à moins qu'une amplification mécanique puisse être effectuée - voir 

section 2.3. 

Toutes les références indiquées sont des MEMS à haute compacité, qui peuvent donc 

être facilement soudés sur de petits circuits imprimés. Même si la force 

ballistocardiographique se propage souvent dans une seule direction, les accéléromètres à 

trois axes peuvent être préférés, par exemple lorsque le patient change de position dans son 

lit. Le coût est une préoccupation majeure pour les applications de télémédecine, où les 

maisons de soins infirmiers peuvent avoir un budget limité. En outre, il est également 

important de tenir compte du coût lors de la réalisation d'expériences à grande échelle. Les 

MEMS doivent coûter moins de 10 $ pour être compétitifs et permettre un prix commercial 

du module BCG inférieur à 100 $.  

En rassemblant toutes ces exigences, nous avons constaté que le LIS344ALH était un 

très bon candidat pour la ballistocardiographie [115]Il sera utilisé dans les modules Fealing 

Wireless et ST BCG. Le SCA61T, ou sa version à deux axes SCA100T, est le plus silencieux 

et sera utilisé dans le module BCG Fealing Biopac pour des enregistrements de haute qualité.  
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2.2.2. Circuit de conditionnement  

En ce qui concerne les accéléromètres analogiques, le signal doit être amplifié avant la 

numérisation. En effet, les convertisseurs analogique-numérique (ADC) les plus courants ont 

une résolution de 12 bits. Avec un CAN 12 bits numérisant la sortie d'un accéléromètre avec 

une seule alimentation de 3,3 V, la résolution est égale à 806 µV. En appliquant une sensibilité 

de 0,66 V/g dans le cas du LIS344ALH sélectionné, la résolution est équivalente à 1,22 mg, 

ce qui est insuffisant pour mesurer les ballistocardiogrammes des accéléromètres de lit. En 

règle générale, le facteur d'amplification doit être au moins supérieur à 100, soit 40 décibels 

(dB), pour atteindre la résolution souhaitée. Cependant, une dérive de base est présente dans 

la sortie de l'accéléromètre. Ainsi, ce déplacement de base peut varier dans le temps, par 

exemple lorsque le patient change de position. Avant l'amplification, il est important de filtrer 

la sortie de l'accéléromètre pour ne pas saturer la sortie de l'amplificateur. Dans cette 

application, la limite entre la gamme de fréquences CA et CC est de 0,05 Hz, ce qui 

correspond à la limite inférieure de fréquence de l'activité respiratoire. Par conséquent, le 

premier étage du circuit de conditionnement est un filtre passe-haut actif avec un gain unitaire 

et une fréquence de coupure de 0,044 Hz. Le deuxième étage du circuit de conditionnement 

est l'amplificateur de 40 dB, par exemple un amplificateur de gain programmable (PGA) dont 

le gain peut être réglé par des broches numériques de 0 à 40 dB. Un tel PGA a une structure 

d'amplificateur opérationnel inversé, comme pour le LTC6910-1 [118]. Il est suivi d'un filtre 

passe-bas de premier ordre avec une résistance de 66,5 et un condensateur de 47 nF pour 

l'anticrénelage et la coupure de la partie du spectre non nécessaire dont les fréquences sont 

supérieures à 50 Hz. Son diagramme de Bode confirme le gain de 40 dB et la fréquence de 

coupure de 0,044 Hz. De plus, la phase est approximativement égale à zéro dans la gamme de 

fréquences du BCG, c'est-à-dire au-dessus de 1,5 Hz. 
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L'amplificateur d'instrumentation AD8691 qui est utilisé pour le couplage CA pourrait 

également être utilisé pour une amplification de 40 dB en plaçant une résistance 11 

la boucle de rétroaction du circuit inverseur plutôt que de séparer le filtrage et l'amplification 

en deux étapes consécutives [119]. Une topologie inspirée par [120] permet à la fois de 

réduire le conditionnement du circuit à un seul étage avec un gain élevé et un temps de 

stabilisation acceptable. Il consiste à commuter automatiquement le gain de l'amplificateur, 

lorsqu'il est proche de la saturation, sur un gain plus faible. Le condensateur peut ainsi se 

charger à grande vitesse, et lorsqu'il est presque chargé, le gain est automatiquement ramené à 

sa valeur initiale. La commutation automatique est effectuée par des diodes à commutation 

rapide au lieu de la résistance de rétroaction. En effet, ces diodes peuvent être modélisées 

comme une résistance variable avec un seuil de tension directe, au-dessus duquel la résistance 

est très faible et en dessous duquel la résistance est très élevée. Par exemple, la diode à 

commutation rapide 1N4148 [121] a un seuil de tension directe à 0 V, où sa résistance est de 

Ces valeurs ont été obtenues avec un balayage de la tension continue, de -1,0 V à 1,0 

V, et de -100 mV à 100 mV. Plus loin dans cette thèse, le circuit à temps de décantation rapide 

n'est pas utilisé car il a été inventé récemment ; le circuit à deux étages avec PGA est utilisé à 

la place.  

Concernant le module Fealing Biopac BCG, la sortie de l'accéléromètre est connectée 

à une unité d'acquisition Biopac MP36. Cet équipement apporte une très faible  

densité de bruit d'entrée, dispose de filtres AC matériels avec des fréquences de coupure allant 

jusqu'à 0,05 Hz, des gains très élevés allant jusqu'à 94 dB, une très haute résolution de 24 bits 

avec une plage de 8 V en pleine échelle, et une impédance d'entrée très élevée 11 [122]. Il 

est adapté aux signaux de très faible amplitude tels que les EEG et mesurera très précisément 

la sortie du capteur BCG. De plus, ses connecteurs DB9 ont une broche d'alimentation de +5V 

et il ne nécessite pas d'alimentation externe. Un filtre anti-repliement au-dessus de 50 Hz est 
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ajouté à la sortie du capteur pour minimiser le bruit lors de l'échantillonnage au-dessus de 100 

Hz. Comme l'unité d'acquisition a de grandes dimensions et ne peut pas être encastrée dans le 

lit du patient, un câble coaxial blindé de 2 à 5 mètres de long relie le capteur, qui se trouve 

dans le lit, à l'unité d'acquisition. C'est l'inconvénient majeur du module BCG de Fealing 

Biopac, car ce câble peut apporter des bruits électromagnétiques et des bruits mécaniques. 

2.2.3. Intégration mécanique  

Pour les modules Fealing Biopac et ST BCG, une connexion câblée à une unité 

d'acquisition est nécessaire pour numériser la sortie du capteur et pour l'alimentation. Ce fil, 

qui transmet des informations analogiques, doit être blindé contre la pollution 

électromagnétique. Cependant, de nombreux câbles coaxiaux sont épais et non flexibles, ce 

qui empêche le mouvement du module pendant les cycles cardiaques ou respiratoires. Nous 

avons évalué plusieurs fils coaxiaux fabriqués par AlphaWire [123]. Nous avons choisi 

l'EcoCable Mini 78103 en raison de son diamètre très fin ; cependant, le câble EcoFlex Pur 

80102 sera également testé à l'avenir. Le câble est fixé sur le module BCG par un presse-

étoupe ou un connecteur Jack.  

Le boîtier doit être suffisamment petit pour être intégré au lit. Plusieurs boîtiers de 

fabrication Hammond [124] [125] ont été sélectionnés : 

- 1551 FGY pour le module BCG de Fealing Biopac 

- 1551 NGY pour le module BCG sans fil de Fealing 

- 1591XXTGY pour le module Fealing ST BCG. 

De plus, il doit être étanche pour pouvoir être nettoyé dans l'environnement 

hospitalier. 
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2.3. Amplification du signal pour le BCG des smartphones  

2.3.1. Introduction  

L'amplification analogique est nécessaire pour obtenir de bonnes performances de 

détection et concerne généralement l'électronique et les capteurs. Cependant, nous avons 

observé que la nature de la literie et du cadre de lit modifie la propagation de la force 

d'éjection vers le capteur, en particulier dans le cas de mousse visqueuse ou de lits médicaux 

amortissants : les comportements mécaniques de la literie et du cadre de lit peuvent avoir un 

rôle sur l'amplification analogique. L'utilisation de l'accéléromètre intégré pour la 

ballistocardiographie au lit est renforcée par deux facteurs : l'amplification mécanique de la 

force ballistocardiographique, expliquée dans cette section ; et des UMI de plus en plus 

sensibles qui sont examinées dans le paragraphe suivant.  

Un examen des résolutions de l'accéléromètre du smartphone est effectué avec trois 

bases de données différentes. Tout d'abord, la base de données des capteurs Phyphox [127] est 

constitué de 760 modèles de smartphones différents soumis par un total de 2325 utilisateurs, 

au moment de la rédaction de cette thèse. Elle présente les spécifications des accéléromètres 

utilisés dans ces smartphones, telles que le taux d'échantillonnage, la résolution, le nom et le 

fabricant. Lors du traitement de la base de données, certains smartphones ont été rejetés parce 

qu'il manquait des spécifications, par exemple les smartphones Apple. Elle fournit également 

une estimation de la répartition des différents modèles de smartphones à des moments précis. 

Deuxièmement, la base de données GSMArena (www.gsmarena.com) donne la date de sortie 

de nombreux modèles de smartphones. Enfin, la base de données Mouser (www.mouser.com) 

donne des spécifications plus fines que la base de données des capteurs Phyphox de tous les 

accéléromètres numériques du marché des smartphones, comme la densité de bruit de sortie. 

Même si la représentativité de la base de données Phyphox est discutable, elle fournit de 

bonnes indications pour la période 2014-2019, c'est-à-dire les cinq dernières années. En effet, 
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plus de 30 appareils figurant dans la base de données ont été mis sur le marché chaque année 

au cours de cette période. Pour chaque année de la période 2014-2019, les modèles de 

smartphones publiés sont regroupés en fonction de leur résolution. De plus en plus de 

modèles sont publiés chaque année avec une résolution d'au moins  LSB/g. En cinq ans, la 

répartition des plus grandes et égales  Les modèles LSB/g sont passés de 30% à 80% ; la 

distribution des modèles strictement inférieurs à  Les modèles LSB/g sont passés de 40 % 

à 10 %. 

Dans ce contexte d'augmentation de la sensibilité des accéléromètres des smartphones, 

nous présentons des modèles de literie qui amplifient le signal du BCG. 

2.3.2. Guide d'ondes pour la literie  

Le lit utilisé pour cette expérimentation est constitué d'un lit à lattes en bois de pin 

massif Utaker home et d'un matelas Malvik en latex de polyuréthane ferme de 200x80 cm de 

dimensions, tous deux produits de la marque Ikea. Le lit est équipé d'un capteur, détaillé dans 

la section 2.2, placé sur le dessus et à 5 cm du côté du matelas. Ce capteur est basé sur un 

accéléromètre analogique bidimensionnel Murata SCA100T-D02 avec une densité de bruit de 

sortie aussi faible que 14 . Le capteur est intégré dans un boîtier en plastique ABS et 

relié par un câble blindé à une unité d'acquisition Biopac MP36R pour le couplage, 

l'amplification et l'alimentation en courant alternatif. La sortie analogique est couplée en 

courant alternatif, filtrée anti-aliasing et amplifiée 100 fois avant la numérisation à 1 kHz. 

Dans cette configuration, la résolution est aussi faible que  LSB/g (bit le moins 

significatif). Un volontaire en bonne santé, pesant 75 kg, âgé de 25 ans et mesurant 1,90 m, a 

été invité à s'allonger, immobile et calme en position couchée pendant 2 minutes. Ce 

processus est répété pour plusieurs configurations de matelas (avec ou sans housse) et les 

literies à guide d'ondes suivantes : pas de guide d'ondes, ruban adhésif en polypropylène (PP), 

ruban de coton, tissus d'espacement. Un échantillon témoin, sans personne sur le lit, est ajouté 
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pour mesurer la ligne de base du bruit. Chaque configuration est répétée trois fois pour 

éliminer la variabilité de la position du lit. 

Le but ultime de ces méthodes est d'évaluer la performance relative des couches de 

guides d'ondes sélectionnées. La première minute est éliminée de chaque enregistrement pour 

s'assurer que le volontaire est détendu et respire lentement et régulièrement pendant les 

enregistrements d'une minute qui en résultent. Les signaux numériques du BCG sont filtrés 

avec des filtres de Butterworth de troisième ordre, en particulier un filtre passe-bas de 25 Hz 

et un filtre passe-haut de 2 Hz. Ils sont appliqués en avant et en arrière pour éviter toute 

distorsion de phase. Enfin, le signal est décimé à une fréquence d'échantillonnage de 200 Hz. 

nce de gabarit de 

distorsion temporelle dynamique (DTW) [128]dont les étapes sont rappelées au point 3.2.2. 

Les pics J du BCG sont fixés comme étiquettes de référence pour les 

L'indice de performance absolu est la valeur médiane de ces premiers déciles sur les trois 

enregistrements de cette configuration. 

La configuration du matelas a un impact direct sur l'indice de performance ; de plus, 

les indices de performance sont dépendants de l'axe. Premièrement, l'axe Y transmet mieux le 

signal du BCG que l'axe X. Cela a été vérifié (p<0,05) pour chaque configuration, sauf pour 

{couverture+espaceur} où p = 0,053, et {couverture+bande de coton} où p = 0,171. 

Deuxièmement, l'ajout d'une housse à la configuration du matelas modifie la transmission du 

signal BCG le long de l'axe Y (p<0,05), sauf lorsqu'aucun guide d'onde n'est utilisé (p=0,177). 

Troisièmement, le guide d'ondes en ruban de coton améliore, indépendamment de la 

configuration du matelas, l'indice de performance le long de l'axe Y, ce qui n'est pas le cas des 

autres guides d'ondes. Cela a été vérifié pour l'axe Y avec un matelas sans couverture 

(p=0,001) mais pas avec un matelas couvert (p=0,230). 
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2.3.3. BCG basé sur le téléphone intelligent  

Dans cette deuxième expérimentation, également appelée expérimentation BCG basée 

sur le smartphone, les positions du lit et du capteur sont les mêmes que dans l'expérimentation 

précédente. Cette fois, le capteur est basé sur un smartphone : il s'agit d'un accéléromètre 

numérique 3D LSM6DSM de STMicroelectronics, intégré dans un téléphone Motorola One. 

Dans cette configuration de smartphone, le taux d'échantillonnage est de 200 Hz, la résolution 

est  et la densité de bruit de sortie est de . Il convient de noter que ces 

spécifications sont bien pires que celles du capteur fait maison dans l'expérimentation 1. 

L'application non divulguée Fealing SleepLogger a été utilisée pour enregistrer les 

échantillons de l'accéléromètre et les exporter sur un ordinateur. Le même adulte s'allonge sur 

le lit, immobile et calme en position couchée pour une sieste de 30 minutes, dans deux 

configurations différentes : avec le smartphone fixé par un velcro sur une literie à guide 

d'ondes ou directement sur le couvre-matelas. Le guide d'ondes est confortable et n'est pas 

remarqué par le sujet, même après une nuit de sommeil. Un autre capteur est utilisé comme 

référence : l'EMFIT QS [129] capteur de pression normale, qui fournit un service 

d'exportation de signaux bruts pour les siestes de plus de 20 minutes, dans les bandes de 

fréquence de la respiration (0,07- -35 Hz). 

Les signaux BCG sans mouvement sont segmentés et leur moyenne est ramenée à 

zéro. La valeur moyenne quadratique des signaux des capteurs est calculée à l'aide de la 

méthode  fonction. Une fonction de transfert est calculée comme le rapport de la valeur 

efficace des capteurs de téléphones intelligents sur la valeur efficace du capteur de pression de 

référence. L'unité de cette fonction de transfert est avec  l'accélération mesurée par le 

smartphone le long d'un axe et  la mesure de la pression normale par le capteur Emfit QS. 

Idéalement, les capteurs 1 et 2 du smartphone enregistrent le BCG simultanément ; cependant, 

la configuration est compliquée car la literie à guide d'ondes couvre toute la largeur du 
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matelas. Par conséquent, deux siestes de 30 minutes sont enregistrées : une avec (capteur 1 du 

smartphone) et une sans (capteur 2 du smartphone) literie à guide d'ondes. Pour chacune de 

ces siestes, les ballistocardiogrammes sont segmentés en segments sans mouvement, avec ou 

sans présence et avec deux largeurs de bande de fréquences différentes. Les trois axes des 

capteurs de l'accéléromètre sont étudiés.  

Le facteur de gain est supérieur à 3,4 dans la bande de fréquence cardiaque sur chaque 

axe. Pour conclure, nous avons testé plusieurs lits de guides d'ondes pour amplifier un signal 

BCG et avons constaté que le ruban de coton permet en général une meilleure transmission 

que les tissus d'écartement ou le ruban adhésif en PP. Les auteurs sont prudents quant à la 

signification de ce résultat car seuls trois enregistrements ont été réalisés par configuration. 

D'autres enregistrements sont nécessaires pour confirmer les résultats, et d'autres cadres de lit 

et matelas devront être étudiés. Pour une configuration de matelas donnée, certains guides 

d'ondes améliorent la transmission le long de l'axe Y mais la modifient le long de l'axe X, par 

exemple le ruban PP adhésif sur le matelas sans couverture. Deux explications sont plausibles 

: soit le guide d'ondes a transféré la contrainte de l'axe X à l'axe Y, soit la friction en position 

couchée sur le lit a fait tourner le capteur autour de l'axe Z. Des caméras pendant 

l'expérimentation ou la simulation permettront d'élucider ce phénomène. Le confort du guide 

d'onde sera quantifié dans des expériences ultérieures et par simulation.  

Les lits de guides d'ondes permettent la ballistocardiographie sur smartphone, grâce à 

un facteur d'amplification de 3,4 à 4 du signal de l'accéléromètre du smartphone. Enfin, 

l'étude sur les smartphones montre que les résolutions des accéléromètres des nouveaux 

modèles de smartphones sont de plus en plus fines. Les résolutions des  Le LSB/g a 

subsisté sur le marché jusqu'en 2017, mais après un examen détaillé des bases de données, 

c'est parce que les portées des smartphones-accéléromètres sont également plus élevées. La 

plus haute résolution  Les modèles LSB/g, jusqu'en 2017, où 16 bits avec un  g, alors 
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qu'aujourd'hui les fabricants exigent au moins g et jusqu'à g, ce qui réduit 

inévitablement la résolution de l'accéléromètre. Malgré tout cela, nous pouvons nous attendre 

à ce que les nouvelles technologies apportent des résolutions plus élevées. La densité du bruit 

est également une caractéristique importante, et son évolution sera détaillée plus tard. 

2.4. Multiplexage du signal pour l'imagerie BCG  

2.4.1. Introduction  

Une amplification analogique est nécessaire pour obtenir de bonnes performances de 

détection. Par conséquent, elle est très sensible à l'errance de la ligne de base qui se produit 

lors d'un changement de position, par exemple de la position couchée à la position allongée, et 

doit être filtrée. Cependant, pour mesurer l'activité respiratoire dont les composantes de basse 

fréquence sont d'environ 0,1 Hz [130]Les filtres passe-haut habituels sont lents à s'installer et 

le signal du BCG peut saturer pendant plusieurs décennies de secondes, comme le montrera 

cette thèse. L'ajout de composants non linéaires, par exemple des diodes de commutation dans 

la boucle de rétroaction de l'amplificateur [116], peut aider à réduire le temps de stabilisation 

de l'amplificateur, c'est-à-dire le temps avant la fin de la saturation, pour quelques secondes 

seulement. De plus, l'individu et son lit peuvent être considérés comme un système 

d'amortissement qui génère du bruit à sa fréquence de résonance. 

Des bruits environnementaux, par exemple la marche des infirmières, les appareils de 

ventilation, ou pendant le transport dans une unité de soins intensifs pédiatriques, peuvent 

également se produire. Pour les mêmes raisons de saturation, ces bruits répétitifs doivent être 

filtrés, sinon la couverture de surveillance risque d'être réduite.  

Dans ce contexte, nous introduisons un nouveau frontal BCG intelligent qui identifie 

la fréquence de résonance du système, filtre le vagabondage de la ligne de base et le bruit 

d'amortissement, et amplifie fortement le signal BCG sans saturation après le mouvement.  
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2.4.2. Matériel  

Le simulateur de battements de coeur de bébé a été utilisé pour l'expérience. Une 

architecture à signaux mixtes est une topologie dans laquelle un signal analogique est 

numérisé par un ADC, filtré sur un DSP puis synthétisé par un DAC [131]. Ces circuits 

présentent les mêmes avantages que les filtres numériques, par exemple une bande de 

fréquence de transition nette ou un temps de stabilisation rapide, et peuvent être associés à un 

amplificateur analogique. Dans le cas du BCG, les composantes indésirables du signal 

d'accélération analogique doivent être filtrées avant l'amplification et la numérisation. 

L'architecture conçue élimine ces composantes indésirables et amplifie le signal résultant à 

l'aide d'un amplificateur d'instrumentation. Des architectures similaires ont été utilisées dans 

le traitement des signaux biologiques. En 2003, Analog Devices a proposé un frontal 

d'électrocardiographie utilisant le microcontrôleur ADuC842 avec une simple rétroaction par 

étapes sur la broche de décalage de référence de l'amplificateur d'instrumentation AD620 

[132]. En 2004 et plus récemment, le frontal d'électroencéphalographie a intégré des filtres 

passe-haut pour l'élimination des vagabondages de base [133] [134]. Cependant, ces 

documents ne se sont concentrés que sur l'élimination de l'errance de base, avec une fréquence 

de coupure beaucoup moins contraignante que dans le cas du BCG (5 et 0,05 Hz pour l'EEG 

et le BCG respectivement). 

Pour éliminer les composantes indésirables du signal, deux types de filtres linéaires 

numériques ont été étudiés : les filtres à réponse impulsionnelle finie (FIR) et une cascade de 

filtres à réponse impulsionnelle infinie (IIR) du second ordre, communément appelée cascade 

de filtres biquadratiques. Par convention,  est fixé à 1. Les coefficients de filtrage sont 

calculés à l'aide de la bibliothèque Python scipy.signal sur un ordinateur 64 bits. Ils doivent 

être quantifiés à des coefficients de 32 bits avant d'être implémentés sur le DSP, ce qui peut 

générer des erreurs, en particulier pour les filtres IIR avec des filtres à fortes contraintes et une 
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fréquence de coupure très basse. Le temps de stabilisation des filtres dépend de l'initialisation. 

L'état du filtre est généralement initialisé à zéro : le signal est donc causal. Cependant, le 

capteur a une position de repos qui est connue ou peut être estimée. On peut supposer que 

l'accéléromètre est posé à plat sur le matelas qui est lui-même horizontal : l'axe Z devrait voir 

une valeur de décalage d'environ +1 g, soit 2,31 V dans ce réglage. Le filtre est initialisé en 

considérant que le signal est de 2,31 V avant de commencer l'enregistrement. 

2.4.3. Suppression de l'errance de base  

Une composante souvent indésirable du signal physiologique est l'errance de la ligne 

de base. Il s'agit d'une composante à basse fréquence qui empêche une amplification à haut 

gain. En ballistocardiographie, l'excursion de base est un décalage de tension qui dépend de la 

position du corps et du poids dans le lit. Par exemple, lors d'un changement de position du 

patient, l'orientation de l'accéléromètre et la projection de la gravité sur les axes de 

l'accéléromètre changent. Nous avons observé que cette valeur de décalage varie 

généralement de 0,1 à 0,5 g, pour laquelle l'amplificateur saturerait avec . La 

respiration, dont la fréquence varie de 0,5 à 1,0 Hz en néonatologie [135] et jusqu'à 0,1 Hz en 

gériatrie [130]peut être considéré soit comme un élément de la ligne de base, soit comme un 

élément utile du signal. Dans ce travail, la respiration n'est pas filtrée, par conséquent, la 

fréquence de coupure du filtre de l'errance de base est fixée à 0,05 Hz. Dans le cas de la FIR, 

la méthode de la fenêtre est appliquée avec une fenêtre de Kaiser de 40 dB d'atténuation 

minimale dans la bande passante et une largeur de bande de transition de 0,1 Hz. Le filtre FIR 

résultant a 5716 coefficients. Dans le cas du FIR, un filtre de Butterworth de second ordre, 

choisi en raison de sa réponse maximale plate dans la bande passante, est conçu et répété deux 

fois pour accentuer la transition. Dans ce travail, le filtre choisi est ce filtre IIR du quatrième 

ordre, car le filtre FIR est trop coûteux en calcul pour le microcontrôleur. 



  24  
 

Le filtre IIR réussit à filtrer l'errance de la ligne de base, et celle-ci est éliminée par 

l'amplificateur. À l'état d'équilibre, l'amplitude maximale crête à crête des impulsions est dix 

fois plus élevée à la sortie qu'à l'entrée. En utilisant ce filtre, des vibrations à différentes 

fréquences constantes sont générées et les accélérations mesurées sont comparées avant et 

après le filtrage et l'amplification par leurs valeurs moyennes quadratiques. 

2.4.4. Identification et filtrage des fréquences de bruit  

La fréquence du bruit est identifiée et filtrée à l'aide de l'algorithme intégré. L'étape de 

détection des vibrations est paramétrée par un seuil de tension, ci-après appelé seuil, au-delà 

duquel la vibration est détectée. La vibration commence à cet endroit et a une durée fixe. La 

densité spectrale de puissance de la vibration segmentée est calculée par le microcontrôleur. 

Son maximum est situé à la fréquence du bruit, de sorte qu'elle se situe en dehors de la plage 

de fréquence du BCG, sinon, 

ou filtrés. Plusieurs filtres coupe-bande, avec des facteurs de qualité Q=0,707, ont été 

précédemment calculés à l'aide de la bibliothèque scipy.signal en dehors du microcontrôleur. 

Le filtre coupe-bande dont la fréquence est la plus proche de la fréquence du bruit est 

sélectionné et ajouté au filtre d'errance de la ligne de base de l'IIF. 

Le seuil et la durée ont été fixés respectivement à 1,5% de l'errance de base et à 0,25 

seconde. Le bruit était généré par des vibrations pulsées, c'est-à-dire le BCG simulé. La 

fréquence du bruit déterminée par le microcontrôleur est d'environ 68 Hz. Il s'agit de la 

fréquence de résonance du système d'amortissement. Un filtre coupe-bande a ensuite été 

sélectionné par l'algorithme pour filtrer la fréquence de bruit identifiée. 

2.4.5. Conclusion  

Ces travaux ont permis d'introduire un nouveau frontal BCG intelligent qui identifie la 

fréquence de résonance du système, filtre le vagabondage de la ligne de base et le bruit 
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d'amortissement, et amplifie le signal du BCG sans saturation après les mouvements du 

patient.  

Au cours des expérimentations, un gain limité de 21 dB a été utilisé pour illustrer le 

principe de l'entrée du BCG intelligent. Des gains plus élevés ont entraîné des signaux 

bruyants et une saturation, en raison de l'utilisation de cartes de prototypage plutôt que d'un 

circuit électronique spécifique avec un plan de masse approprié. À l'avenir, un amplificateur 

avec un gain plus élevé sera conçu et testé sur des patients réels. 

Par rapport aux instruments BCG habituels, ce circuit de conditionnement a un temps 

de stabilisation plus court et une transition de fréquence plus nette. Le principe d'un frontal 

BCG intelligent a été démontré ; il ouvre des possibilités d'applications médicales, en temps 

réel et à faible coût. 

3. Traitement numérique des signaux en balistique  

Les ballistocardiogrammes contiennent de nombreuses informations physiologiques : 

les activités motrices, respiratoires et cardiaques, ainsi que les cycles du sommeil. Comme les 

patients sont susceptibles de sortir du lit la nuit, il peut être important de détecter également 

l'occupation. Un ballistocardiogramme typique contient différentes périodes : mouvement, 

absence et présence. Dans les segments de présence, le ballistocardiogramme contient des 

signes vitaux tels que les fréquences respiratoires et cardiaques, ou les points de repère des 

activités respiratoires et cardiaques, qui doivent être détectés par des algorithmes spécifiques. 

Dans ce chapitre, nous présentons les bases de données ballistocardiographiques qui 

ont été acquises au cours de cette thèse, car aucune base de données publique n'était 

disponible. Dans chacune de ces sections, nous passerons en revue les algorithmes de 

traitement numérique du signal existants et détaillerons les nouveaux algorithmes que nous 

avons mis au point pour détecter les informations physiologiques contenues dans les 

ballistocardiogrammes. 
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3.1. Enregistrement et prétraitement des bases de données ballistocardiographiques  

Avant de développer des algorithmes de traitement numérique des signaux pour 

segmenter les ballistocardiogrammes et détecter les signes vitaux, des bases de données 

étaient enregistrées. Les bases de données présentées dans cette section contiennent des 

ballistocardiogrammes bruts et des signes vitaux de référence. Les signes vitaux de référence 

ont été obtenus soit avec des instruments de référence (par exemple, l'ECG), soit avec des 

étiquettes qui ont été vérifiées manuellement par deux experts. Par exemple, les points de 

référence I, J et K des ballistocardiogrammes bruts ont été calculés en utilisant [128] et annoté 

dans les bases de données. Les séries de fréquences cardiaques de référence sont reconstruites 

à l'aide de ces annotations.   

Ces bases de données sont stockées dans un serveur privé au format normalisé du FED 

[136]qui a été développé en 1992 et amélioré en 2002 pour stocker efficacement les bases de 

données polygraphiques. Tous les processus d'acquisition de ces données ont été validés par 

une commission éthique conformément à la législation européenne sur les données. Dans les 

sections suivantes, ces bases de données sont décrites.  

3.1.1. CHArt  

La base de données ballistocardiographiques CHArt a été acquise dans un des bureaux 

de l'Ecole Pratique des Hautes Etudes. Des adultes en bonne santé, employés bénévoles du 

laboratoire, ont été invités à se reposer pendant 20 à 50 minutes à la pause déjeuner, en 

position couchée. Nous avons utilisé un MM0 3000 [137] un lit médicalisé et un 

recouvrement MMO Aerospacer [138]. Un capteur BCG Murata SCA11H a été placé sur le 

recouvrement, dans le sens tête-pied. 27 volontaires n'ont accidentellement pas été invités à 

rester immobiles et silencieux. Par conséquent, de nombreux enregistrements ont été pollués 

par des artefacts de mouvement et ont été rejetés de la base de données. En fin de compte, la 
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base de données CHArt comprend 10 adultes en bonne santé pour des enregistrements de 20 à 

50 minutes.  

3.1.2. LSI  

Cet acronyme signifie "La Science Infuse", un événement d'une semaine de la Cité des 

Sciences et de l'Industrie à Paris, en France, qui vise à vulgariser la science auprès du public. 

Des volontaires, recrutés parmi le public, ont été invités à s'allonger et à se tenir 

tranquillement en position couchée pendant 35 secondes. Le module Fealing Biopac BCG est 

utilisé pour les enregistrements de ballistocardiogrammes dans le sens gauche-droite - voir 

section 2.2. À des fins pédagogiques, les ballistocardiogrammes étaient affichés en temps réel 

sur un écran et un autre visiteur, généralement un ami ou un parent du volontaire, était invité à 

taper des mains devant un microphone dès qu'une forme d'onde "W", c'est-à-dire un battement 

. Le ballistocardiographe et le microphone 

ont été acquis de manière synchrone sur un appareil BIOPAC MP36. Le lit utilisé pour cette 

expérimentation est constitué d'un lit à lattes en bois de pin massif Ikea® Sniglar pour bébé et 

d'un matelas Tediber® Tedi en latex de polyuréthane ferme de 70x140 cm. Le capteur est 

placé sur le dessus et à 5 cm du côté du matelas.  

Seuls les enfants étaient initialement visés par cette étude, avec le consentement des 

parents ; toutefois, les accompagnateurs et les visiteurs adultes étaient également disposés à 

participer à l'étude. Les auteurs ont trouvé intéressant de les recruter et de comparer les 

adultes au BCG des enfants dans le cadre d'études physiologiques complémentaires. Pour les 

sujets mesurant plus de 140 cm, la taille du lit n'était pas appropriée et les jambes étaient 

inconfortables hors du lit. Cela ne semblait pas altérer la qualité de l'enregistrement, tant que 

les sujets étaient immobiles. Au total, 336 sujets ont été enregistrés ; cependant, de nombreux 

enregistrements ont été rejetés parce que les signaux étaient pollués par des artefacts de 
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mouvement, les enfants ayant des difficultés à se concentrer pour ne pas bouger ou parler. Au 

final, 40 sujets sont inclus, avec des âges allant de 8 à 74 ans.  

3.1.3. Ollie  

La base de données Ollie est liée au nom d'un produit Fealing, consistant en un 

amplificateur de guide d'ondes de literie à placer autour du matelas. Chaque nuit, le volontaire 

fixe son téléphone sur l'aimant du guide d'ondes et effectue un enregistrement avec 

l'application Ollie. La première version de l'application mobile Ollie s'appelle SleepLogger. 

Elle est uniquement disponible sur iOS et en français via TestFlight pour les tests bêta. 

Lorsque c'est possible, un capteur BCG EMFIT QS est utilisé pour enregistrer des 

ballistocardiogrammes et des signes vitaux bruts et les comparer avec le système Ollie. Une 

étude du sommeil sur 30 athlètes est également sur le point d'être menée avec ce système et 

des mesures polysomnographiques de référence avec des bandeaux Dreem et des 

polysomnographes portables plus traditionnels à l'Institut National du Sport, de l'Expertise et 

de la Performance (INSEP).  

Jusqu'à présent, cinq personnes ont été enregistrées leurs nuits pendant une semaine 

avec ce dispositif. Outre la partie INSEP de la base de données Ollie, Fealing lance un 

programme de recherche pour enregistrer les ballistocardiogrammes de 100 volontaires 

pendant 6 mois dans des conditions écologiques.  

3.1.4. R2P2  

La base de données R2P2 est liée à la "Réanimation Pédiatrique de l'hôpital Raymond 

Poincaré", l'unité de soins intensifs pédiatriques (USIP) qui héberge cette acquisition de base 

de données à Garches, en France. L'objectif de l'étude initiale est de confronter les mesures de 

BCG des nouveau-nés sains et malades aux mesures cliniques de l'ECG et de la SPO2, afin de 

voir si le BCG est pertinent pour la surveillance physiologique néonatale en milieu hospitalier. 
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40 nouveau-nés seront recrutés parmi les patients hospitalisés pour au moins une nuit à 

l'USIP.  

3.2. Mesure de la fréquence cardiaque et respiratoire  

Les ballistocardiogrammes de présence sans mouvement sont segmentés et vérifiés 

visuellement par deux experts. Sur ces segments de BCG, les signes vitaux tels que les 

fréquences cardiaque et respiratoire peuvent être mesurés. Dans cette section, nous nous 

concentrons principalement sur la détection de la fréquence cardiaque ; cependant, les 

méthodes développées peuvent également être appliquées à la détection de la fréquence 

respiratoire.  

La principale préoccupation du traitement numérique du BCG pour la détection des 

signes vitaux est le bruit et la variabilité du signal, qui sont beaucoup plus importants que 

dans l'ECG. 

Dans cette section, l'état de l'art et les algorithmes nouvellement développés sont 

présentés.  

3.2.1. État de l'art  

Des algorithmes spécifiques de traitement numérique des signaux ont été mis au point 

pour détecter les battements cardiaques, la fréquence cardiaque battement par battement et la 

variabilité de la fréquence cardiaque (VFC) dans les signaux BCG en utilisant des méthodes 

du domaine temporel ou du domaine temps-fréquence. Sprager a comparé plusieurs 

algorithmes pour la détection des battements cardiaques mais a trouvé de meilleurs résultats 

dans le PCG que dans le BCG [64].  

Pour de nombreuses applications qui ne nécessitent pas d'informations sur la 

variabilité de la fréquence cardiaque, la fréquence cardiaque moyenne sur une période donnée 

est suffisamment utile. Zhu a observé que contrairement à l'électrocardiogramme, le 

ballistocardiogramme a une fréquence fondamentale qui est différente de la fréquence 
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cardiaque. Il associe cette fréquence fondamentale du ballistocardiogramme à la troisième 

harmonique du rythme cardiaque. Dans cette méthode, la fréquence cardiaque moyenne est 

donc estimée en divisant par 3 la fréquence fondamentale du ballistocardiogramme. La 

transformée de Fourier à court terme peut également être appliquée à une enveloppe de signal, 

c'est-à-dire un signal de modulation cardiaque, pour estimer régulièrement la fréquence 

cardiaque moyenne [158]. Une méthode de cepstre à fenêtre adaptative est expliquée dans 

[65]une transformation cepstrale réelle à court terme peut être appliquée sur le 

ballistocardiogramme avec une fenêtre adaptative qui couvre deux battements de coeur. Les 

cesptra de deux fenêtres avec un intervalle entre les battements différent montrent le potentiel 

de cette méthode pour estimer un rythme cardiaque moyen.  

Pour les applications relatives aux arythmies ou à la variabilité de la fréquence 

cardiaque, par exemple les études sur le sommeil, la fréquence cardiaque instantanée est 

nécessaire : les battements cardiaques doivent être détectés un par un. Les séries HR et BB 

sont inte our uniformiser 

leurs fréquences d'échantillonnage. 

L'algorithme de référence de Pan-Tompkins pour la détection des pics R [159] dans les 

performances de l'ECG est difficile à appliquer à la détection du pic J dans le BCG. 

L'algorithme donne les meilleurs résultats sur le signal filtré ; cependant, ce signal est 

déformé, ce qui tend à faire la moyenne de la fréquence cardiaque. La méthode Pan-Tompkins 

fait partie de plusieurs méthodes de segmentation utilisées pour détecter les complexes QRS 

dans les électrocardiogrammes [160] [161] [162] [163] [164]. Ces méthodes seront comparées 

à nos bases de données dans des travaux ultérieurs.  

de règles de décision basées sur les délais entre ces maxima [63]. L'utilisation d'un algorithme 

de recherche de pics avec une contrainte de distance permet d'afficher des groupes de 
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Sur des séries de battements, ils forment un amas gaussien avec une matrice de covariance 

diagonale. Par conséquent, ils sont utiles pour la détection des arythmies, où deux intervalles 

consécutifs de battement à battement peuvent être très différents et apparaître comme un point 

aberrant sur le diagramme de Poincaré.  

Les points de repère d'une forme d'onde de ballistocardiogramme ont des formes 

spécifiques qui peuvent être identifiées par plusieurs paramètres. Après l'analyse en 

composantes principales, les points de référence peuvent être regroupés par l'algorithme de la 

moyenne k. Nous avons détecté ces points de synchronisation et tracé des vecteurs 

caractéristiques représentant les extrêmes locaux du signal BCG dans l'espace (proéminence, 

distance), où la distance est comprise comme le retard entre un extrême local et le point de 

synchronisation. Après une transformation logarithmique, ces extrema peuvent être regroupés 

en utilisant des moyennes k. Le nombre approprié de grappes est sélectionné en optimisant la 

silhouette moyenne. Les grappes de points repères sont identifiées par leur proéminence et 

leur retard respectifs ; par exemple, le centroïde de la grappe de proéminence la plus élevée 

indique la grappe de pic J. La trajectoire des points de repère dans un espace bidimensionnel 

comme dans [40] est utile si les groupes ne sont pas parfaitement séparés. Lorsque les 

extrema sont loin de leur centre de gravité, les points précédents et suivants sont négligés : 

s'ils appartiennent respectivement à l'amas précédent et suivant, l'extremum est confirmé dans 

son amas, sinon, son appartenance est réévaluée. Un algorithme de segmentation aveugle, 

BSeg++, trouve les points de synchronisation, c'est-à-dire les maxima locaux d'un BCG filtré 

passe-bande étroite dans la gamme de fréquences de 1-2 Hz [165]. Les minima locaux du 

BCG brut, dans le voisinage de ces points de synchronisation, sont identifiés comme des pics 

I. Les maxima locaux dans un voisinage spécifique avant et après ces pics I sont identifiés par 

des pics H et J, respectivement. 
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L'analyse par ondelettes a été un peu utilisée dans le traitement des signaux du BCG. 

En 1996, la multirésolution par ondelettes combinée à un seul réseau neuronal de feedforward 

pouvait classer les ballistocardiogrammes normaux, l'hypertension et les crises cardiaques 

[39]. Cependant, il n'a pas été utilisé comme détecteur de battements  Akhbardeh a 

amélioré les performances de classification avec un support compact Daubechies wavelet et 

deux couches cachées [166]. Jin a utilisé en 2009 des ondelettes pour débruiter le 

ballistocardiogramme et applique un seuil adaptatif pour détecter les battements cardiaques 

[167]. L'ondelette Sym4 a été utilisée pour générer un scalogramme BCG, c'est-à-dire une 

représentation temps-fréquence à différentes échelles d'ondelettes. Les modèles de battements 

avantages des ondelettes 

symétriques sont leurs symétries. Comme équivalent d'un filtre passe-bande étroit, le 

coefficient de détail qui a la variance la plus élevée est sélectionné. Ainsi, une seule échelle 

avec une gamme de fréquences étroite est sélectionnée et son enveloppe peut être extraite par 

la méthode de Hilbert. Un seuil 

forme d'onde simplifiée.  

modélisée et corrélée au signal estimée 

manuellement [37] [153] ou automatiquement [40][41]. Cependant, la fonction de corrélation 

croisée peut être difficile à définir en raison de l'amplitude du complexe IJK. Comme le 

ballistocardiogramme est modulé en amplitude par la respiration, la corrélation croisée oscille 

et peut être malaisée au seuil. 

3.2.2. Déformation dynamique du temps  

Nous présentons une nouvelle méthode de détection des battements de coeur basée sur 

un algorithme de correspondance de gabarit amélioré par la DTW et la normalisation des 

battements de coeur [128]. La détection qui en résulte est robuste aux variations de bruit et de 
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La méthode a été testée par rapport à la base de données CHArt. 

BCG, pour les analyses de fréquence cardiaque et de VRC. Avant l'algorithme de détection, 

les signaux du BCG sans mouvement étaient isolés manuellement. Dans ce travail, nous nous 

concentrons sur ces signaux.  

L'algorithme de correspondance du modèle DTW présenté dans ce travail a été testé 

sur la base de données BCG CHArt décrite à la section 3.1.1. Un expert médical a vérifié 

lisation des données 

dédié. Un battement de coeur détecté est classé comme vrai positif uniquement si son pic J se 

trouve au même endroit que le pic J d'un vrai battement de coeur. La spécificité n'a pas été 

calculée car les vrais négatifs sont mal définis. La sensibilité globale et la prédictivité positive 

sont respectivement de 95,6 % et 96,8 %, avec un SNR des enregistrements allant de 2,0 à 

14,6. Si nous séparons les enregistrements dont le SNR est inférieur à 3 (quatre 

enregistrements) de ceux qui sont supérieurs à 3 (six enregistrements), la sensibilité et la 

prédictivité positive seront de 85,3 % et 88,5 % dans le cas le plus bruyant ; 98,7 % et 99,2 % 

dans le second cas.  

Nous avons présenté une méthode d'appariement de modèles pour détecter et 

résout les problèmes d'amplitude et de variabilité temporelle par déformation et normalisation 

dynamiques du temps. Cet algorithme a été testé avec succès sur une base de données dans 

des conditions de bruit variables. Les mesures physiologiques synchronisées de l'étalon-or 

telles que l'ECG étant manquantes, les battements cardiaques détectés ont été vérifiés 

manuellement. Ce processus est fastidieux, surtout dans des conditions de bruit où il est 

battements cardiaques de l'algorithme impose un délai minimum entre deux battements 
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cardiaques consécutifs sur la base d'une estimation du rythme cardiaque moyen. Cette 

hypothèse forte pourrait être affinée localement en utilisant la transformée de Fourier à court 

terme en fonction de la longueur du signal. En outre, 

étiqueté entraîne souvent de multiples faux positifs dans son voisinage ; ce problème pourrait 

être résolu en ajoutant des caractéristi  

3.2.3. Modèles de Markov cachés  

Une autre façon de modéliser le signal de manière non linéaire est d'utiliser des 

modèles de Markov cachés. De nombreux signaux physiologiques, en raison de leur pseudo-

périodicité, ont tendance à être bien modélisés par les modèles de Markov cachés gaussiens 

(HMM). Par exemple, les signaux ECG peuvent être modélisés comme une séquence 

récurrente d'états P, Q, R, S, T crête, qui génèrent des amplitudes de tension qui suivent 

différentes lois gaussiennes et ont des durées différentes [170] [171] [172] [173]. Les 

séismocardiogrammes, c'est-à-dire les signaux cardiaques mesurés par l'accélération 

thoracique, ont également été modélisés en utilisant une architecture différente avec plus 

d'états [174] pour mesurer les intervalles entre les battements. En raison des similitudes entre 

les signaux SCG et BCG, cette dernière méthode pourrait être appliquée au BCG. Cependant, 

elle présente plusieurs inconvénients. Tout d'abord, elle ne détecte pas les battements 

cardiaques mais seulement les retards entre les battements cardiaques car aucun état n'est 

associé à un point de référence. Deuxièmement, elle est spécifique au patient et nécessite des 

annotations manuelles pour chaque nouveau sujet afin de former le HMM. Troisièmement, il 

est coûteux en termes de calcul en raison du nombre élevé d'états, généralement des centaines. 

Dans ce contexte, nous présentons une nouvelle méthode, inspirée par [174]pour 

algorithme de réduction du modèle. La détection qui en résulte est robuste au bruit et à la 
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v La base de données CHArt a été utilisée pour tester les 

performances de détection.  

Les algorithmes HMM dépendant et indépendant du patient, avec ou sans les 

algorithmes optionnels de réduction HMM robuste ou rapide présentés dans ce travail, ont été 

testés sur la base de données CHArt. Les performances sont en cours de traitement et de 

comparaison avec d'autres algorithmes. L'étape optionnelle de réduction diminue le temps de 

calcul de l'entraînement (itérations de Baum-Welch) et des tests, soit l'algorithme de Viterbi, 

. Le temps de calcul a été mesuré sur un ordinateur 

portable Thinkpad T400 et des bibliothèques Cython. Cette figure montre les avantages de la 

diminution du nombre d'états dans le modèle de Markov caché en termes de temps de calcul.  

3.2.4. Réseau neuronal U-Net  

Une autre façon de modéliser non linéairement un ballistocardiogramme consiste à 

utiliser des réseaux de neurones. Les réseaux de neurones ont été utilisés pour détecter et 

référence des signaux ECG [176]. Les réseaux 

neuronaux convolutionnels ont été appliqués pour détecter les segments IJK dans le BCG, 

avec une précision assez faible de 88%. [177]. U-Net, une architecture de réseau neuronal 

récente, a obtenu des résultats impressionnants pour la délimitation des ECG [178]avec un 

score F1 allant jusqu'à 99,9 % pour la segmentation du QRS et un petit ensemble de données. 

Cette travail. 

Dans ce contexte, nous introduisons une nouvelle méthode de segmentation des complexes 

IJK et de détection des battements cardiaques dans le BCG, basée sur un modèle U-Net. Cette 

méthode est testée sur la base de données LSI.  

Cet algorithme a 

ballistocardiographie qui apprend la périodicité physiologique du rythme cardiaque et les 

variabilités des battements -Net est pertinent pour 
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cette tâche, car il permet une étape de segmentation intermédiaire qui aide à détecter les 

battements cardiaques dans les étapes suivantes. Cette étude comporte plusieurs questions qui 

devront être abordées dans des études ultérieures. Premièrement, le processus de recrutement 

a changé au cours de l'expérience, de sorte que tous les matériaux n'ont pas été adaptés pour 

les adultes, par exemple le lit d'enfant. L'expérience sera répétée et répartie entre les adultes et 

les enfants, qui utiliseront une taille de lit adaptée. Deuxièmement, de nombreux disques ont 

été jetés à cause d'artefacts de mouvement, par conséquent, le protocole de mesure sera révisé, 

par exemple, la durée des disques sera augmentée. Si cette révision n'est pas suffisante pour 

obtenir des segments sans mouvement du BCG dans chaque enregistrement, le matériel sera 

également révisé. Troisièmement, les paramètres des hyperparamètres ont été inspirés par un 

tracé d'électrocardiogramme existant U-Net [178]L'optimisation des hyperparamètres pourrait 

être intéressante pour améliorer la précisio

D'autres améliorations, telles que l'augmentation des données et la segmentation multi-

classes, basées sur les autres points de référence présents dans le BCG, doivent également être 

étudiées. 

4. Discussion générale et perspectives d'avenir  

Des instruments de ballistocardiographie ont été développés pour amplifier les 

ballistocardiogrammes et enregistrer plusieurs bases de données. En raison du nombre limité 

d'enregistrements utilisés pour la section 2.3et la section 2.4. Les performances obtenues avec 

les nouveaux amplificateurs devront être confortées par d'autres expériences.  

Plusieurs algorithmes de segmentation des mouvements et de l'occupation, ainsi que 

Dans la suite des 

travaux, ces algorithmes seront systématiquement comparés aux algorithmes de référence de 

la littérature, sur toutes les bases de données enregistrées. Ainsi, les meilleurs algorithmes 

seront sélectionnés quantitativement.  
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Ces algorithmes seront testés sur les bases de données acquises afin de déterminer si 

un appareil de RPM de qualité médicale peut être conçu en utilisant la ballistocardiographie.  

Ce travail sera poursuivi avec des applications sur l'imagerie, la télésanté, les soins 

néonatals et l'étude du sommeil. 

 

 

 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

ABSTRACT 

 
Globally, health systems are facing rising costs and the number of hospitalizations is increasing. Telemedicine brings 
hospital at home and offers new opportunities for healthcare facilities to improve the patient care pathway.  
Connected medical devices that monitor vital signs are not fully automated, resulting in patient disengagement or 
requiring additional nursing staff. Passive and contactless vital signs monitors such as ballistocardiographs, which 
measure mattress micro-deformations due to cardiac, respiratory and motor activities, are more comfortable and safer 
for patients but less accurate than traditional monitors.  
In this thesis, new analog amplification and digital filtering methods are studied to improve the accuracy of 
ballistocardiography, which will soon be clinically evaluated. 
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RÉSUMÉ 

 
À l'échelle mondiale, les systèmes de santé ont des coûts croissants et le nombre d'hospitalisations augmente. La 
télémédecine permet de ramener l'hôpital à la maison et offre aux structures de santé de nouvelles possibilités 
d'améliorer le parcours de soins des patients.  
Les dispositifs médicaux connectés qui surveillent les signes vitaux ne sont pas entièrement automatisés, ce qui entraîne 
un désengagement du patient ou nécessite du personnel soignant supplémentaire. Les moniteurs passifs et sans contact 
des signes vitaux tels que les ballistocardiographes, qui mesurent les microdéformations du matelas dues aux activités 
cardiaques, respiratoires et motrices, sont plus confortables et plus sûrs pour les patients mais moins précis que les 
moniteurs traditionnels.  
Dans cette thèse, de nouvelles méthodes d'amplification analogique et de filtrage numérique sont étudiées pour améliorer 
la précision de la ballistocardiographie, qui seront prochainement évaluées cliniquement. 
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