Thesis Title

Institution Name

Donatien Legé

11 avril 2025



Table des matiéres

1 Contexte clinique| 4
[1.1 Epidémiologie|. . . . . . . . ... . 4
[L11 Traumatisme cranienl. . . . . . . ... .. ... ... ... 4

|1.1.2 Hémorragie subarachnoidienne] . . . . . ... .. .. ... 4

1.2 Physiopathologie de la pression intracraniennel. . . . . . . . . .. 5
I1.2.1  Origine de la pression intracraniennef . . . . . . . . . . .. b)

11.2.2 Monitorage de la pression intracranienne|. . . . . . . . . . 6

[1.3 Morphologie du signal de PIC|. . . ... ... .. ...... ... 7
[[C3.T Oscillations infra-respiratoires] . . - . . . « . . . . . . . .. 7

I1.3.2  Onde respiratoire| . . . . . . . . ... ..o 8

I1.3.3  Pulsations cardiaques| . . . . . . ... ... ... 8

1.4 Intégration de la pression intracranienne dans un monitorage mul- |

| timodall . . . . . ... 10
1.4.1 Pression intracranienne et pression artérielle|. . . . . . . . 10

1.4.2 ression intracranienne et flux sanguin cérébral| . . . . . . 10
[2__Outils d’analyse des signaux de neuromonitorage| 15
2.1 éthodes de décomposition du signal| . . . . ... .. ... ... 15
2.1.1 Décompositions linéaires| . . . . . . . . ... ... ... .. 15

2.1.2  Décompositions en modes| . . . . . . . ... ... 15

[3 Propriétés biomécaniques du systéme cérébrospinall 21
3.1 Compliance cérébrale|. . . . . . . .. .. ... ... 21
BII Mesures directed . . ... ... ... ... L. 23

3.1.2 Caractérisations indirectesl . . . . .. ... ... ... ... 23

[3.2 _Autorégulation cérébrale| . . . . . .. ... 0000000 28
3.2.1 écanismes physiologiques| . . . . . . ... ... 28

3.2.2  Caractérisation dans le domaine fréquentiel| . . . . . . . . 28

8.2.3  Caractérisation dans le domaine temporel| . . . . . . . .. 28

4 Détection automatique des pics P1 et P2 sur le signal de pres- |
L__slon intracranienne 33
M1 Etude HCL . . ... ... . 33



[ Construction d’un indice composite de compliance cérébrale] 34

6 Compliance cérébrale et solution saline hypertonique| 35

17 Recherche des limites du plateau d’autorégulation cérébrale |

| lors d’une épreuve d’hypotension| 36
[7.1 Etude OptiMAP| . . . . . . .. . .. ... .. ... ... 36




Introduction



Chapitre 1

Contexte clinique

1.1 Epidémiologie
1.1.1 Traumatisme cranien

Le terme traumatisme cranien (TC) regroupe une grande diversité d’at-
teintes cérébrales, touchant entre 64 et 74 millions d’individus dans le monde
chaque année. Sa mortalité au niveau mondial est évaluée a 42% pour les
hommes et 29% pour les femmes [1]. Le taux d’incidence est plus élevé dans les
pays développés, particuliérement en Amérique du Nord (1299 cas pour 100 000
habitants), bien que 1’Asie de I’Est et du Sud-Est représentent prés de la moi-
tié des cas de TC recensés chaque année [2]. L’épidémiologie varie grandement
selon les régions du monde : dans les pays développés, le ratio homme-femme
est d’environ 2 :1. La distribution des ages est bimodale, avec un premier pic
entre 16 et 35 ans, et le second aprés 70 ans [1]. En Inde, I’age médian est de
32 ans, et le ratio homme-femme de 4 :1 [3]. Classiquement, les TCs sont répar-
tis en trois niveaux de gravité : léger, modéré, sévére (mild, moderate, severe),
les plus légers représentant 81% des cas a ’échelle mondiale [2]. Cette classi-
fication repose sur la durée et la gravité des atteintes neurologiques, ainsi que
sur des critéres d’imagerie cérébrale (voir table [4]. En particulier, ’état de
conscience est évalué de 1 & 15 sur ’échelle de coma de Glasgow ( Glasgow Coma
Scale, GCS). Un TC sévére correspond a un GCS de 8 ou moins, un TC léger
a un GCS de 13 ou plus. La classification des TCs en trois niveaux de gravité
est toutefois appelée a étre révisée pour davantage de précision, la diversité des
lésions cérébrales et des atteintes neurologiques ne pouvant étre réduite & cette
simple échelle [5].

1.1.2 Hémorragie subarachnoidienne

L’hémorragie subarachnoidienne (HSA) est un sous-type d’accident vascu-
laire cérébral (AVC), généralement d’origine traumatique [6], correspondant a
une fuite de sang dans Iespace sous-arachnoidien. La mortalité est estimée a



Léger Moyen Sévére
Lésions visibles en imagerie Non Potentiellement | Potentiellement
Perte de conscience < 30 min | 30 min & 24h > 24h
Etat mental altéré < 24h > 24h > 24h
Amnésie post-traumatique | < 1 jour 1-7 jours > 7 jours
GCS <9 9-12 13-15

TABLE 1.1 — Critéres de gravité du traumatisme cranien. Traduit de [4]. GCS :
Echelle de Coma de Glasgow (Glasgow Coma Scale)

25% des cas [7]. En 2021, prés de 800 000 cas ont été recensés dans le monde,
soit une augmentation de 37% par rapport & 1990. Contrairement aux TCs, le
ratio homme-femme est légérement inférieur & 1 :1 [7]. Les HSA causées par une
rupture d’anévrisme sont 10 fois plus fréquentes en Asie que dans le reste du
monde [8]. En 2021, la tranche d’age de 49 & 54 ans était associée avec le taux
d’incidence le plus élevé [7]. La survenue d’une HSA provoque une baisse brutale
du débit sanguin cérébral (DSC) potentiellement suivie d’épisodes d’hyperten-
sion intracranienne (HTIC), et peut causer de lourds handicaps dés la premiére
heure suivant ’hémorragie [9].

1.2 Physiopathologie de la pression intracranienne

1.2.1 Origine de la pression intracranienne

Trois volumes distincts occupent ’espace intracranien dans des proportions
variables : le parenchyme cérébral (environ 80%), le liquide cérébrospinal (LCS)
(environ 10%) et le volume sanguin cérébral (environ 10%) [10]. La pression
intracranienne (PIC) est la résultante des forces de pression exercées par les
trois composants de cet espace clos, dont la somme des volumes reste constante
d’aprés la doctrine de Monro-Kellie, énoncée dans sa forme actuelle par Weed
en 1929 [11]. Le monitorage de la PIC est un outil incontournable de la prise
en charge des patients en neuroréanimation [12], dont le principal objectif est
d’éviter des épisodes d’HTIC risquant de géner la perfusion sanguine des tissus,
voire de provoquer des hernies cérébrales dans les cas les plus graves [13]. Les
seuils d’HTIC sont encore sujets & débat et restent variables selon les indivi-
dus; cependant, les conventions internationales tendent & fixer une limite de 20
ou 22 mmHg [12, 13|, bien que la littérature & ce sujet reste limitée [14]. La
gravité des événements d’HTIC peut aussi étre mesurée de facon plus précise
en intégrant la durée passée au-dessus du seuil retenu. L’aire ainsi obtenue, ap-
pelée dose de pic (ICP time dose, ou ICP burden), fait I’objet de nombreuses
recherches et est également associée a une plus forte mortalité et & des états
neurologiques dégradés en sortie de réanimation [15]. Cependant, aucun seuil
ne fait consensus dans la pratique clinique, d’autant plus que les valeurs obte-
nues dépendent trés fortement de la méthode de calcul [16]. Cet intérét porté
a la dose de PIC témoigne cependant de la pertinence clinique d’étudier plus



précisément I’évolution temporelle de la PIC, dont I'information apportée ne
peut pas étre résumée par sa simple moyenne [17]. De fait, le signal de PIC
est la résultante de nombreux déterminants physiologiques, les cycles cardiaque
et respiratoire en téte [18], dont les effets sont visibles & différentes échelles de
temps caractéristiques(voir section .

1.2.2 Monitorage de la pression intracranienne

Un dispositif de mesure de la PIC peut étre mis en place pour le traite-
ment de pathologies & risque d’HTIC : TC, HSA, hémorragies intracranienne,
hydrocéphalie [19]. En particulier, la Brain Trauma Fondation recommande un
monitorage de la PIC pour les patients viables souffrant d’'un TC grave (3 <
GCS < 8) associé & un ou plusieurs facteurs de complications (pression arté-
rielle > 90 mmHg, 1ésions cérébrales visibles au scanner, etc.) [13]. Le monitorage
continu de la PIC est le plus souvent mesuré avec un capteur intraventriculaire
ou intraparenchymateux [20] (voir figure [L.1)).
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FIGURE 1.1 — Positionnement de deux capteurs de pression intracranienne

Dans le premier cas, un capteur de pression est placé dans un ventricule cé-
rébral latéral, directement au contact du liquide cérébrospinal (LCS). Ainsi, la
pression mesurée correspond & celle du continuum hydrique du LCS allant des
ventricules cérébraux au sac dural, dans la région postérieure de la colonne ver-
tébrale. Introduite par le neurochirurgien N. Lundberg dans les années 1960 [21],
cette mesure est considérée comme la méthode de référence [19]. Son principal
avantage consiste en la possibilité de drainer du LCS lors d’épisodes d’HTIC,
mais les capteurs intraventriculaires sont associés & davantage complications,
notamment des saignements et des infections [22]. Une autre possibilité consiste
A placer un capteur de pression dans le parenchyme cérébral, une solution pré-
sentant moins de risques de complications car moins invasive [22]. Le capteur ne
peut pas étre ré-étalonné aprés la pose, et est donc sujet & des dérives de ligne
de base passé les premiers jours de monitorage [23]. Deux principales technolo-
gies de capteurs intraparenchymateux sont utilisées en 2025 dans le monde : les



capteurs piézorésistifs a jauge de contrainte et les capteurs a fibre optique, les
premiers présentant des dérives de ligne de base moins prononcées [24].

1.3 Morphologie du signal de PIC

Le signal de PIC peut étre décomposé en différentes oscillations résultant
de mécanismes physiologiques distincts. Ces composantes sont listées ici dans le
sens des fréquences croissantes.

1.3.1 Oscillations infra-respiratoires

Historiquement, les oscillations infra-respiratoires sont réparties en trois grands
types d’ondes -A, B et C- tels que définis par Lundberg dans les années 1960 [25],
sur la base de critéres d’amplitude et de fréquence. Les paragraphes suivants sont
structurés selon cette typlogie historique pour en souligner la prégnance dans
la communauté scientifique, tout en gardant & ’esprit que les recherches ac-
tuelles appellent & en préciser certains aspects, notamment pour mieux prendre
en compte la diversité des mécanismes physiologiques sous-jacents.

Ondes A

Encore nommées ondes de plateau (plateau waves), Lundberg les décrit
comme une élévation de la PIC de 50 & 100 mmHg pour une durée de 5 & 20 mi-
nutes (voir figure A). Ces ondes de plateaux apparaissent chez prés de 25%
des patients atteints de traumatisme cranien [26]. Le mécanisme classiquement
présenté comme 4 lorigine des ondes de plateau implique un dysfonctionne-
ment du systéme nerveux parasympathique. L’augmentation brutale de la PIC
est ainsi due & une cascade de vasodilations provoquée par le réflexe de Cushing,
c’est-a-dire une augmentation du débit sanguin cérébral (DSC) en réponse a une
augmentation de la PIC [27]. La durée des ondes de plateau, en particulier lors-
qu’elles excédent une demi-heure, est un facteur de mauvais pronostic pour les
patients cérébrolésés [26].

Ondes B

Cette catégorie d’oscillations est probablement la plus étudiée dans la littéra-
ture. Historiquement, Lundberg les décrit comme des oscillations d’amplitude in-
férieure & 50 mmHg, apparaissant toute les minutes environ pour une durée de 30
4 120 secondes (voir figure[L.2] B et C). Toutefois, les auteurs étudiant les ondes
B (ou ondes lentes, slow waves) élargissent généralement leurs investigations
a une bande de fréquence plus étendue que celle proposée par Lundberg [28].
Entre 1990 et 2024, au moins quatre sous-classifications ont été proposées pour
mieux tenir en compte de leur diversité morphologique [29, 30, 31, 32]. Ces clas-
sifications reposent sur I’amplitude, la symétrie et la présence de plateaux au
cours des oscillations. L’interprétation clinique des ondes B n’est pas aisée du
fait de leur diversité et des nombreuses classifications proposées. Toutefois, leur



présence est particuliérement observée en phase de sommeil paradoxal [33], y
compris chez des patients non-cérébrolésés [34]. De maniére cohérente, un lien
a été établi entre ondes B et apnée du sommeil [35], alors que leur amplitude
est diminuée par ’hypocapnie [36]. De plus, le lien entre fluctuations du DSC
et apparition d’ondes B est connu dés les années 1980 [37]. En 2022, une étude
démontre le lien entre ondes B, oscillations du DSC et les ondes theta (4-7Hz)
du signal EEG. Ainsi, les ondes B pourraient étre le reflet d’une activité noradr-
énergique du tronc cérébral facilitant I’évacuation de déchets métaboliques par le
systéme glymphatique [38]. Du fait du manque de consensus quant a leur défini-
tion, leur détection est généralement faite manuellement faute d’un algorithme
de référence. En 2019, une méta-analyse regroupant 124 études rapporte que
seuls 32% d’entre elles spécifient une méthode de détection [28], généralement
par analyse de Fourier (40%).

Ondes C

Les ondes C ont fait I'objet d’une littérature trés limitée entre les années
1960 et 2024. Lundberg les décrit comme des oscillations d’amplitude inférieure
4 20 mmHg apparaissant quatre & huit fois par minute (voir figure D). Ces
oscillations sont synchronisées avec les ondes de Mayer observables sur le signal
de pression artérielle [39]. Ces derniéres, également peu étudiées, sont engendrées
par une activité sympathique du systéme nerveux périphérique [40].

1.3.2 Onde respiratoire

Les oscillations d’origine respiratoires, bien qu’observées dés les années 1960,
fait I’objet d’un nombre d’études limitées. Son étude nécessite de prendre en
compte la ventilation mécanique dont bénéficient la plupart des patients admis
en unité de soin intensifs. En effet, dans le cas d’une ventilation mécanique, la
pression intrathoracique est positive tout au long du cycle respiratoire : ’air est
poussé dans les poumons. Au contraire, dans le cas d’une ventilation spontanée,
Pair est aspiré dans les poumons par le biais d’une dépression intrathoracique.
La vague respiratoire observée sur le signal de PIC est probablement causée par
des déplacements de sang veineux au cours du cycle respiratoire [41], davantage
marqués dans le cas d’une ventilation mécanique [42].

1.3.3 Pulsations cardiaques

La fraction du volume d’éjection systolique transmise au cerveau provoque
des oscillations du signal de PIC a ’échelle du cycle cardiaque. La morphologie
des pulsations d’origine cardiaque sur le signal de PIC fait 'objet d’une riche
littérature scientifique du fait de son lien avec la relation pression-volume ré-
gnant dans la boite cranienne, généralement appelée compliance cérébrale [43].
En particulier, une pulsation d’origine cardiaque comporte le plus souvent trois
pics, nommés P1, P2 et P3 d’aprés leur ordre d’apparition (voir figure [1.3).
L’apparition de P1 correspond & ’arrivée du sang d’origine systolique dans la
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FIGURE 1.2 — Exemples d’ondes de Lundberg visibles sur le signal de pression
intracranienne. I : onde de plateau (ou onde A). IT e tIII : deux motifs d’ondes
lentes (ou ondes B), IV : ondes de Mayer (ou ondes C)

boite cranienne [44]. Le pic P2, classiquement décrit comme une onde de réflec-
tion, coincide avec un maximum de volume dans les artéres cérébrales [45], et
est également synchronisé avec un pic semblable dans le débit sanguin cérébral
estimé & 'aide d’un Doppler transcranien [46]. Si l'interprétation du creux ob-
servé entre P2 et P3 comme le reflet de ’encoche dicrote fait consensus dans la
littérature [47], l'origine du pic P3 est encore débattue. Celui-ci pourrait avoir
un lien avec le retour veineux [44], ou encore un second pic de volume sanguin
cérébral [48]. Quoiqu’il en soit, des modélisations effectuées a partir d’IRM de
flux indiquent que 1’élastance des artéres cérébrales est un déterminant majeur
des hauteurs relatives des pics P1, P2 et P3 [49].
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FIGURE 1.3 — Exemples de pulsations cardiaques visibles sur le signal de PIC

1.4 Intégration de la pression intracranienne dans
un monitorage multimodal

1.4.1 Pression intracrianienne et pression artérielle

1.4.2 Pression intracranienne et flux sanguin cérébral
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Chapitre 2

Outils d’analyse des signaux
de neuromonitorage

2.1 Meéthodes de décomposition du signal

Les composantes du signal de PIC peuvent étre isolées au moyen de méthodes
de différentes méthodes de décomposition. Dans la littérature, deux grandes fa-
milles d’algorithmes sont identifiables. La premiére correspond aux décompo-
sitions linéaires issues de la transformée de Fourier; la seconde, plus récente,
regroupe la décomposition en modes empiriques (Empirical Mode Decomposi-
tion, EMD) et ses dérivés. Pour la suite, on considére un signal s € L?(R).

2.1.1 Décompositions linéaires
Transformée de Fourier

Ondelettes

2.1.2 Décompositions en modes

Les algorithmes de décomposition en modes (ADM) regroupent une vaste
famille d’algorithmes dérivés de la publication originale de Huang et al. intro-
duisant la décomposition en modes empiriques (Empirical Mode Decomposition,
EMD)[?]. L’idée proposée est de décomposer un signal donné en oscillations
élémentaires qui ne soient pas issus d’une base vectorielle prédéfinie a priori,
comme dans le cas de la transformée de Fourier et de ses différentes générali-
sations. Ce changement de paradigme a pour objectif de développer un outil
adapté a ’étude de signaux non-stationnaires (c’est-a-dire, d’espérance et de
variance variables dans le temps) et/ou résultant de la combinaison non-linéaire
de différentes composantes. Ainsi, ces algorithmes extraient de fagcon itérative
des fonctions de mode intrinséques (intrinsic mode functions, IMFs) du signal de
base, oscillations élémentaires spécifiques & un signal respectant les propriétés
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suivantes :

1. Le nombre d’extrema et le nombre de traversées de ’axe des abscisses
doivent différer au plus de 1 (ou, par équivalence : tous les maxima locaux
doivent étre strictement positifs et tous les minima locaux doivent étre
strictement négatifs).

2. En tout point, la moyenne de I’enveloppe définie par les maxima locaux
et les minima locaux étre égale a 0.

Dans la pratique, une IMF est donc une fonction pseudo-périodique localement
symétrique par rapport a 'axe des abscisses, dont la durée et 'amplitude des
oscillations peuvent varier au cours du temps. En gardant & l’esprit que les
ADMs sont congus pour l'étude de signaux non-stationnaires, ces propriétés
sont utiles par la suite pour définir les notions d’amplitude et de fréquences
locales, voire instantanées, que les définitions classiques ne peuvent couvrir du
fait du principe d’indétermination temps-fréquence. Cependant, cette flexibilité
implique la perte de certaines propriétés des méthodes linéaires. Dans le cas
général, pour deux signaux s et z et un ADM quelconque, ADM (s + z) #
ADM (s) + ADM/(z). L’unicité de la décomposition en IMFs n’est pas non plus
assurée : plusieurs décompositions valides peuvent étre obtenues & partir d’un
méme signal. Enfin, 'orthogonalité des IMFs extraites et la conservation de
I’énergie du signal initial dépendent des ADMs.

Décomposition en modes empiriques

Formulation. En 1998, Huang et al. proposent 'EMD pour extraire itéra-
tivement les IMFS d’un signal [1]. Celle-ci repose sur le calcul d’enveloppes
du signal, qui correspondent & une interpolation cubique entre les différents
maxima (minima) locaux. La méthode d’extraction des IMFs est décrite dans
lalgorithme
Bien que jamais mise en défaut en pratique, la convergence de la procédure
d’extraction d’'une IMF n’a jamais pu étre démontrée, limitant de fait I’étude des
propriétés mathématiques de 'EMD (). Ces travaux précurseurs ont cependant
donné lieu a de trés nombreuses extensions, notamment dans les domaines com-
plexes, multivariés et multidimensionnels (). L’EMD a été adoptée dans diffé-
rents domaines d’application impliquant des signaux non-stationnaires et /ou des
systémes non-linéaires, de la sismologie () a I’étude d’électroencéphalogrammes
()- En ce qui concerne 'analyse du signal de PIC, 'EMD a principalement
été utilisée en tant que pré-traitement pour la suppression d’irrégularités ponc-
tuelles ()(). Certaines évolutions de I’algorithme original visent & contourner des
limitations de ’EMD bien identifiées dans la littérature, publication originale
comprise. Parmi les problématiques les plus saillantes [2], il convient de citer :
— Le mélange des modes (mode mizing) : ce probléme correspond aux si-
tuations ou deux composantes de fréquences distinctes sont contenues
dans une méme IMF. Rilling et Flandrin () ont étudié formellement le
probléme pour deux composantes sinusoidales en faisant varier les ratios
d’amplitude et de fréquences. Pour ce modéle en particulier, en notant
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Algorithme 1 : Décomposition en modes empiriques (EMD)

Entrées : signal s

Sorties : ensemble d’'IMFs

IMFs = {};

tant que le nombre d’extrema de s < 2 faire

e+ < enveloppe supérieure de s;

e_ < enveloppe inférieure de s;

m e (o- +e4)/2

tant que m n’est pas accepté comme IMF faire
ey < enveloppe supérieure de s — m;
e_ < enveloppe inférieure de s — m;
m < (e— +e4)/2;

fin
IMFs < IMFsU{m};
s s—m;

fin

a le ratio des amplitudes et f le ratio des fréquences, la capacité de sé-
paration de 'EMD est limitée & des couples d’oscillations pour lesquelles
f < 0.6 et a < 1/f. Différentes corrections ont été proposées pour li-
miter ce probléme de facon empirique. En particulier, "TEMD d’ensemble
(Ensemble EMD, E-EMD) consiste a répéter plusieurs fois I’algorithme
de sift en perturbant légérement le signal initial au moyen d’un bruit
aléatoire, et de prendre les IMFs médianes des différentes décompositions
obtenues.

— Le fractionnement des modes (mode splitting) : une méme composante
fréquentielle peut étre fractionnée sur plusieurs IMFs adjacentes si les
conditions d’acceptation d’une IMF sont trop contraignantes (). De nom-
breux critéres ont été proposés dans la littérature, comme la distance
euclidienne entre les résultats de deux itérations consécutives (), la diffé-
rence dans le nombre d’extrema () ou encore I'orthogonalité avec le signal
avant extraction(). Cependant, comme ’existence d’une limite explicite
vers laquelle tendrait le processus d’extraction n’a pas été prouvée, il
reste peu aisé d’exhiber un critére d’arrét optimal.

— Les effets des extrémités : le calcul des enveloppes, basé sur une inter-
polation entre les différents extrema, est perturbé au début et & la fin
du signal. L’erreur introduite, difficile & quantifier, dépend des implé-
mentations du calcul des enveloppes. Les différentes solutions proposées
consistent globalement & étendre le signal & ses extrémités de maniére
plus ou moins complexe ()()().

Fréquences instantanées. Les propriétés vérifiées par les IMFs ont été choi-
sies de facon & définir des fréquences instantanées par le biais de la transformée
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de Hilbert, s’affranchissant ainsi du principe d’incertitude temps-fréquence in-

hérent & l'analyse de Fourier et ses dérivés. La transformée de Hilbert H est
définie telle que :

1 s(T)

H(s)(z) = —v.p. | —=dr 2.1

(o)) = oo [ 27 (21)

ol v.p. désigne la valeur principale de Cauchy. La transformée de Hilbert est

plus facilement calculée dans le domaine fréquentiel, celle-ci revient & multiplier

par i les termes de fréquences négative et —i les termes de fréquences positive :

—

H(s)(§) = —i sign(£) - 5(¢) (2.2)

La transformée de Hilbert prolonge un signal réel X en un signal analytique
Z dans le plan complexe tel que H(X) = Z : t — X(t) +iY (t) = a(t)e'®®).
En considérant la forme exponentielle du signal analytique Z(t) = a(t)e’®®),
Pamplitude instantanée est correspond au terme a(t), la phase instantanée au
terme ¢(t) et la fréquence instantanée w(t) a la dérivée d‘Z(tt). Les propriétés des
IMFs permettent de conserver certaines caractéristiques de la définition classique
de la fréquence, par exemple d’obtenir une fréquence instantanée constante pour

une IMF parfaitement sinusoidale.

Spectre de Hilbert. En appliquant la transformée de Hilbert & chacune des
n IMFs extraites d’un signal s, on obtient la relation

n

s(t) =Red _ a(t)e"*® (2.3)

k=1

ou Re désigne la fonction partie réelle. Par analogie avec la transformée de
Fourier, il est possible de définir un spectre bivarié temps-fréquence, ou spectre
de Hilbert tel que pour une temps t et une fréquence w :

H(w,t) =Y ap(t)e’ S x®dt (2.4)
k=1

En divisant le plan (temps, fréquences) en rectangles de dimensions dt,d¢, la
densité spectrale S est définie pour le rectangle de coordonnées a, b par :

_ 1 2/ . At At Aw Aw
Savb - m(zak(t) te (ta - 7ata + 7)#*) € (Wb - T,Wb + 2()))
2.5

Les graphiques obtenus & partir du spectre de Hilbert permettent ainsi de suivre
I’évolution du contenu fréquentiel d’'un signal non-stationnaire.

Filtrage itératif

Formulation. Pour pallier aux différents manquements théoriques de ’EMD,
la méthode du filtrage itératif (Iterative Filtering, IF) a été proposée en 2009
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(). Cette décomposition reprend le principe de construction itérative d’IMFs,
en utilisant cette fois des moyennes glissantes a la place des enveloppes pour
le processus d’extraction. L’algorithme est présenté ici dans sa version rapide
(Fast Iterative Filtering, FIF, voir algorithme , accélérée en effectuant les
opérations de convolution dans le domaine fréquentiel. Le processus de FIF est
d’une complexité en temps comparable & 'EMD, en O(nlog(n)), ot n est la
taille du signal décomposé, contre O(n?) pour la version IF.

Algorithme 2 : Filtrage itératif rapide (FIF)
Entrées : signal s
Sorties : ensemble d’'IMFs
IMFs = {};
tant que le nombre d’extrema de s < 2 faire
Déterminer un filtre w de taille L; § « dft(s);
W <+ dft(w);
m <+ 1;
Sm — S
tant que s,, n’est pas accepté comme IMF faire
Sm = I — diag(w)™s;
m<+—m+1;
fin
IMFs <+ IMFsU{sn};
s« s —idft(sm);

fin

Le processus de (F)IF peut étre adapté au signal étudié en jouant sur les
coefficients des moyennes glissantes -c’est & dire les filtres- utilisés. Une analyse
théorique poussée du processus de (F)IF est rendue possible par ’existence d’une
limite explicite au processus d’extraction M de la premiére IMF :

IMF; = M (5)(0) = [ $(€)xraemoy e de (26)
n—oo R
ou § désigne la transformée de Fourier du signal s et w la transformée de Fou-
rier du filtre w. La limite décrite dans ’équation [2.6] est garantie pour un filtre
pair, positif, & support compact dans R et de somme 1. La décomposition est
rendue non-linéaire par la définition d’un nouveau filtre & chaque début d’ex-
traction d’une IMF. Si le choix des coefficients et de la taille du filtre revient
& l'utilisateur, les auteurs recommandent de calculer la taille L d’un filtre &
partir de '’espacement moyen entre deux extrema consécutifs selon la formule :
L =2 %J, ol v est un parameétre a déterminer, généralement
entre 1 et 2 (). Différentes propriétés du processus de (F)IF ont pu étre étudiées
théoriquement. En particulier :
— Séparation des fréquences : pourvu que la taille du filtre soit choisie de
fagon appropriée, le procédure de FIF peut séparer deux signaux sinusoi-
daux purs de fréquences aussi proches que souhaité tant que f < 1 — L

n?’
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ou f est le ratio des fréquences et n la longueur des signaux en nombre
de périodes.

— Conservation de l’énergie : la transformée de Fourier vérifie, dans le
cas discret, la propriete S0 ' [ls(n)]? = & Yo 139117 (Théoréme de
Parseval-Plancherel). En comparaison, la procédure de (F)IF conserve
I'énergie de Fourier de norme 1 : E1(s) =32, 3(§) ().

— Orthogonalité des IMFs : comme pour 'EMD et ses dérivées, ’exacte
orthogonalité ne peut pas étre garantie dans le cas général, les IMFs
n’étant pas générées dans un espace vectoriel prédéfini. Différentes ana-
lyses numériques montrent cependant qu’en pratique, les IMFs extraites
par EMD comme par IMFs sont quasi-orthogonales, le choix du para-
métre v pouvant méme faire ’objet d’une optimisation & ce sujet ()().

— Effets des extrémités : la procédure de FIF suppose une périodicité du
signal & ses extrémités (). Dans le cas contraire, des artefacts de calcul
apparaissent de fagon quantifiable () aux bornes des IMFs extraites, en
particulier dans les basses fréquences. Les auteurs préconisent d’étendre
le signal a ses extrémités en jouant sur des symétries de fagon a introduire
une périodicité aux bornes du signal traité ().

IMFogramme. Les méthodes de calcul de fréquences instantanées basées sur
la transformée de Hilbert peuvent également s’appliquer aux IMFs extraites par
(F)IF, les auteurs proposent une autre représentation temps-fréquence n’impli-
quant pas de prolongation du signal dans le plan complexe (). Celle-ci suppose
cependant ’absence de modulation du signal & 1’échelle d’une période.

— amplitude instantanée : soit g une interpolation (linéaire par exemple) des
maxima locaux de la valeur absolue d’'une IMF. L’amplitude instantanée
de cette IMF est alors définie telle que A : ¢t — max(g(t), IMF(t)).

— fréquence instantanée : soient (Zk)Z=1 les positions des p croisements
d'une IMF avec I'axe des abscisses. On note y; = zk1+1 Iinverse de la
durée de la k-éme demi-oscillation. La fréquence instantanée de cette
IMF de taille N est définie par l'interpolation (linéaire par exemple) de
la fonction f : k — 2y, sur 'intervalle [zo, z,—1]. La fréquence instantanée
peut étre prolongée sur I’ensemble de 'IMF en posant zy = 1 et z,11 = N.

L’IMFogramme (Imfrogram) est une représentation obtenue sur le plan (temps,
fréquences) séparé en rectangles de dimensions At x Af.
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Chapitre 3

Propriétés biomécaniques du
systéme cérébrospinal

3.1 Compliance cérébrale

La compliance cérébrale correspond & la relation pression-volume régnant
au sein de la boite cranienne. En d’autre termes, la compliance cérébrale décrit
la capacité du systéme & modérer I’augmentation de la PIC en réponse & une
augmentation du volume cérébral [1]. Ce concept est décrit dans la littérature
scientifique par le biais de nombreux termes plus ou moins synonymes : différents
auteurs parlent ainsi de "compliance intracranienne" (intracranial compliance),
de "réserve compensatoire" (compensatory reserve), ou simplement de "rela-
tion pression-volume" (pressure-volume relationship). De plus, certaines études
préférent travailler sur le concept inverse d’élastance intracrnienne (intracra-
nial elastance). Différents mécanismes de compliance cérébrale peuvent étre mis
en jeu selon l'échelle de temps, la gravité et le type d’atteinte du systéme cé-
rébrospinal. A des échelles de temps courtes, les volumes LCS, de sang et de
liquide interstitiel constituent des réserve de compliance rapidement disponibles
[2]. Dans le cas de traumatismes graves et d’hématomes volumineux, la com-
pensation est également effectuée par une diminution conjointe du volume des
neurones et des astrocytes dans différentes régions du parenchyme cérébral [3].
Dans le cas ’HTIC chroniques, un amincissement de la votite cranienne peut
également survenir [4]. Ce dernier mécanisme de compensation & longue échelle
de temps contrevient donc & la doctrine de Monroe-Kellie, selon laquelle la boite
cranienne abrite un volume incompressible. Quant & la caractérisation de la com-
pliance cérébrale & échelle macroscopique, la relation pression-volume issue du
modéle de Marmarou [5] fait aujourd’hui consensus dans la pratique clinique :

PIC = (p, — po)e”>" +po (3.1)

Ou py et po sont des constantes de référence, E désigne 1’élastance intracra-
nienne (soit 'inverse de la compliance), et AV désigne une variation de volume.
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Il est & noter que le modéle a historiquement été développé pour modéliser la
pression du LCS lors de tests diagnostiques d’hydrocéphalie (voir section [3.1.1)).
Toutefois, 'équation reste pertinente lorsqu’elle est appliquée & différents
compartiments du systéme cérébrospinal [6]. En pratique, la courbe pression-
volume est classiquement divisée en trois zones (voir figure . La premiére
correspond a la zone de compensation (d’ou 'appellation "réserve compensa-
toire"), ou la PIC est quasi-invariante aux changements de volume. Au-dela d’un
premier seuil, la PIC augmente de facon exponentielle avec le volume, tel que
décrit par équation (3.1). Cette relation devient caduque au-dela d’un second
seuil, ot I’hypertension provoque des dommages mécaniques irrémédiables aux
tissus concernés. L’information de la compliance cérébrale peut étre pertinente
dans la prise en charge des deux grandes familles de pathologies ol la mesure
de la PIC est recommandable, & savoir les lésions cérébrales traumatiques et les
hydrocéphalies. Dans le premier cas, la connaissance de la compliance cérébrale
permet de caractériser plus précisément les atteintes du systéme cérébrospi-
nal [7], d’identifier les patients les plus a risque d’HTIC [8], et ainsi d’adapter la
durée et le niveau de sédation. La compliance cérébrale est également un facteur
prognostique [9]. Dans le cas de I’hydrocéphalie, I'information de la compliance
cérébrale, en plus de sa valeur diagnostique, est un facteur de décision quant &
la pose d’un dispositif de dérivation du LCS [10].

Compliance Compliance Risque d’hernie
@ cérébrale cerébrale cérébrale
T préservée dégradée
£ P2
§, P2
@)
= P1\L3

P1

P2
3

Volume (mL)

FIGURE 3.1 — Relation pression-volume au sein de la boite cranienne et mor-
phologie des pulsations cardiaques associées. PIC : pression intracranienne
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3.1.1 Mesures directes

Les mesures directes de compliance cérébrale consistent & mesurer les varia-
tions de PIC en réaction & des variations de volume intracranien, le plus souvent
induites par des manipulations au niveau du LCS. Ces mesures, impliquant une
intervention au bloc opératoire, se basent sur la relation pour calculer
un coefficient de compliance (ou d’élastance) caractéristique du systéme céré-
brospinal. Du fait de la lourdeur des manipulations nécessaires, ces méthodes
sont quasi-exclusivement réservées aux patients hydrocéphales. Selon le proto-
cole mis en place, la compliance cérébrale peut étre expérimentalement mesurée
a différentes échelles de temps caractéristiques. Deux principaux indices ont été
proposés pour caractériser la réponse instantanée du systéme aux variations
de volume. Le VPR (Volume-Pressure Volume) proposé par Miller, Stanek et
Langiftt en 1972 et exprimé en mmHg/mL, correspond & l’augmentation de la
PIC induite par une variation de 1 mL [11]. Le PVI (Pressure- Volume Indez),
introduit par Shulman et Marmarou, correspond au volume de solution saline
nécessaire pour multiplier par 10 la PIC [5]. Ce volume théorique, toujours uti-
lisé aujourd’hui dans le cadre de tests diagnostiques, est calculé aprés injection
de bolus de solution saline. Des mesures de compliance cérébrale caractérisant la
réponse a plus long terme peuvent également, étre effectuées. Un débit constant
de solution saline est alors injecté dans le systéme. Si un PVI peut étre cal-
culé analytiquement sur la base d’une modélisation proposée par Avezaat et
Eindhoven dans les années 1980 [12], ces tests d’infusion servent généralement a
mesurer la résistance du systéme & I’écoulement du CSF. Cette propriété méca-
nique est classiquement caractérisée par le Roys, exprimé en mmHg/(mL/min),
directement issu du modéle de Marmarou. Quoiqu’il en soit, plusieurs études et
méta-analyses montrent que les tests d’infusion et les injections de bolus mettent
a I’épreuve des propriétés mécaniques différentes [10]. En pratique, réaliser les
deux types de tests permet de caractériser au mieux les propriétés mécaniques
du systéme cérébrospinal.

3.1.2 Caractérisations indirectes
Indices spectraux

Du fait de ses différentes composantes physiologiques caractérisées a des
échelles de temps spécifiques, le signal de PIC a été étudié dans le domaine
fréquentiel dés les années 1980. Plusieurs caractérisations du spectre obtenu par
transformée de Fourier ont été successivement proposées dans la littérature.

Le Higher Frequency Centroid (HFC) est défini comme la moyenne des fré-
quences entre 4 et 15 Hz pondérée par leurs amplitudes respectives dans la
transformée de Fourier du signal. En 1986, ses auteurs rapportent une trés
bonne corrélation négative avec le PVI calculé sur une cohorte variée de 48
patients [13]. Le rationnel derriére sa définition est qu’une forme de pulsation
plus arrondie contient moins de fréquences aigués. De maniére contradictoire,
en 1989, une étude regroupant 55 patients cérébrolésés décrit le HFC moyen
ainsi que le temps passé avec un HFC supérieur & 9 Hz comme des prédicteurs
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significatifs de la mortalité [14]. En 2022, le calcul du HFC sur une cohorte de
184 patients cérébrolésés montre une corrélation positive entre HFC et PIC,
jusqu’a un point de cassure & environ 31 mmHg. Sur cette population, les pa-
tients décédés présentaient un HFC moyen significativement plus élevé que les
survivants [15]. En plus de sa difficulté d’interprétation, le HFC a comme limite
sa dépendance & la fréquence cardiaque du patient, du fait de la définition a
priori d’une bande de fréquence d’intérét.

Une facon de s’affranchir du choix de cette plage fréquentielle consiste a
caractériser les harmoniques de la composante cardiaque du signal. Le k-ratio,
défini en 1987 [16], propose de caractériser la puissance spectrale associée a
la fréquence cardiaque FW par rapport a celles de ses harmoniques n°2 a 4,

respectivement notées HW2, HW3 et HW4 selon la formule suivante : k =
VHW224+ HW 32+ HW42
FW

. Ses auteurs ont observé une corrélation négative entre k-
ratio et la PIC sur modéle animal, indépendemment validée par la suite sur une
cohorte de 109 patients traumatisés craniens [17].

En 2021, le Higher Harmonic Centroid (HHC) est proposé comme une al-
ternative au HFC. Celui-ci correspond au centroide des harmoniques n°2 & 10
de la fréquence cardiaque, pondérées par leurs amplitudes respectives (voir fi-
gure . Le HHC est donc un nombre adimensionnel compris entre 2 et 10. Les
auteurs du HHC ont montré une baisse significative de celui-ci lors des ondes
de plateau [18]. De maniére générale, le HHC pourrait étre utilisé en pratique
clinique comme prédicteur d’épisode d’HTIC [15].

Bien que faciles & implémenter, ces méthodes se heurtent & I’hypothése de
stationnarité du signal exigée par la transformée de Fourier. Celle-ci est contour-
née en décrivant ’évolution temporelle du contenu fréquentiel par le biais d’une
fenétre glissante, mais dont le choix de la taille peut étre sujet a débat. Une
autre limite mathématique réside dans les différentes interactions non-linéaires
entre les déterminants du signal de PIC, alors que la transformée de Fourier est
par définition une combinaison linéaire de différentes sinusoides. Enfin, il peut
étre malaisé de relier ces différents indices spectraux & des mécanismes physio-
logiques sous-jacents, rendant difficiles leur adoption par le corps médical.

Amplitude du signal de PIC

En considérant que la fraction du volume sanguin d’éjection systolique (VES)
transmise au cerveau reste constante, on peut montrer en utilisant le modéle de
Marmarou que (i) 'amplitude des pulsations d’origine cardiaque est inverse-
ment proportionnelle a la compliance cérébrale, et (ii) qu’il existe une relation
linéaire entre amplitude et PIC, dont le coefficient est également proportion-
nel & la compliance cérébrale [19]. L’information apportée par ’amplitude de la
composante cardiaque a donc été largement étudiée dés la fin des années 1970.
Historiquement, le premier protocole proposé en 1977 [20] consistait & recher-
cher la limite des capacités de compensation (c’est-a-dire le passage de la zone 1
a IT courbe de Langfitt, voir figure|3.1)) en la présence d’une cassure sur la droite
Amplitude - PIC réalisée pour des patients hydrocéphales au bloc opératoire.
Cependant, I’amplitude des pulsations cardiaques peut étre également utilisée
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F1GURE 3.2 — Transformée de Fourier d’un signal de pression intracranienne.
F : fréquence fondamentale, composante cardiaque. Hn : harmonique n°n de la
composante cardiaque. Les harmoniques encadrées sont prises en compte dans
le calcul du Higher Harmonic Centroid.

comme un indicateur partiel de la compliance cérébrale dans le cadre d’un mo-
nitorage en continu [21]. Du fait de la difficulté & découper algorithmiquement
les pulsations cardiaques sur un signal de PIC univarié, les modalités de calcul
de I’amplitude ont donné lieu & un débat dans la littérature au milieu des années
2000 entre les partisans du domaine fréquentiel et du domaine temporel. Il a
notamment été montré que l'utilisation d’une transformée de Fourier pouvait
sous-estimer de 2 & 3 mmHg la véritable amplitude des pulsations, du fait de
la non-vérification des hypothéses préalables a l’analyse de Fourier [22]. Depuis,
I’algorithme de Scholkmann modifié publié en 2018 semble s’étre imposé comme
une méthode standard dans le domaine temporel [23]. Concernant la pratique
clinique, il a été montré que 'amplitude du signal de PIC était un prédicteur
de la mortalité chez le patient cérébrolésé [15]. En 2011, une étude randomisée
en simple aveugle sur 97 patients atteints de HSA a montré que les patients
traités pour viser une amplitude inférieure & 5 mmHg présentaient de meilleurs
outcomes que ceux traités pour maintenir la PIC inférieure & 20 mmg [24]. En
2024, une étude portant sur 60 patients traumatisés craniens rapporte pour un
tiers d’entre eux des épisodes de variations cycliques de "amplitude (nommées
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spindle waves), positivement corrélées avec le devenir du patient [25].
L’amplitude des oscillations cardiaques n’étant qu’au mieux proportionnelle
a la véritable élastance cérébrale et sujette aux variations de la fraction du
VES transmise au cerveau, d’autres indicateurs ont été proposés pour préciser
I'information fournie par le calcul de amplitude. Le rise-time coefficient, cor-
respondant au coefficient directeur de la droite entre le début de le pulsation
et son sommet, permet d’associer au calcul de 'amplitude la morphologie gé-
nérale de la pulsation cardiaque [26]. L’indice RAP, proposé dans les années
1980, est défini comme la corrélation glissante entre I’amplitude des oscillations
cardiaques et la PIC moyenne [27]. Cet indice, positif et proche de 0 dans des
conditions de compliance cérébrale préservée, tend vers 1 au fur et & mesure
que la compliance se dégrade. A 'entrée de la zone critique d’hernie cérébrale,
le RAP décroit brutalement jusqu’a devenir négatif. Historiquement proposé
pour caractériser le résultat de tests d’infusion constante, le RAP a largement
été étudié dans de nombreuses études rétrospectives impliquant cohortes de pa-
tients cérébrolésés [28]. Dans ce contexte, le RAP est alors calculé en continu.
Ses auteurs préconisent de calculer la corrélation sur une fenétre glissante de 40
échantillons de 6.4 secondes chacun, et de mesurer 'amplitude des pulsations
dans le domaine fréquentiel [29], mais ces valeurs ne sont pas systématiquement
utilisées dans la littérature. Quoiqu’il en soit, les différentes études incluant une
mesure du RAP ne parviennent pas & mettre clairement en évidence un lien
avec le devenir du patient [15], et utilisent plutot le RAP pour caractériser des
périodes d’instabilité sujettes & des épisodes d’hypertension [30, 31]. En paral-
lele, Iaire décrite par I’évolution du RAP au cours des 48 premiéres heures a été
significativement corrélée avec certaines lésions corticales observables au scan-
ner [7]. Le RAP est également & la base du concept de « vraie PIC » (true
ICP), définie telle que truelCP = ICP(1— RAP) [32]. Les limitations du RAP
résident principalement dans sa sensibilité & la ligne de base du signal de PIC et
aux perturbations extérieures. Ainsi, les indices RAP obtenus par le biais de cap-
teurs intraparenchymateux implantés dans des hémisphéres différents peuvent
dévier de plus de 0.2 dans plus de 20% du temps [33]. Congu pour davantage de
robustesse aux perturbations extérieures, I'indice RAQ (Respiratory Amplitude
Quotient), publié en 2020, propose d’étudier les variation d’amplitude induites
par la vague respiratoire [34]. Cependant, celui-ci n’a fait ’objet d’aucune étude
impliquant un monitorage invasif de la PIC entre sa date de publication et 205.

Morphologie des pulsations cardiaques

A Téchelle du cycle cardiaque, la compliance cérébrale est un déterminant
de Pallure générale des pulsations visibles sur le signal de PIC. Celle-ci peut étre
décrite de fagon géométrique en prenant pour repéres les positions et hauteurs
relatives des pics P1, P2 et P3, ou bien de fagon plus globale par un score
déterminé par apprentissage supervisé.

Dans le premier cas, la reconnaissance automatique des pics P1, P2 et P3
représente un challenge technique, dont les solutions présentées dans la litté-
rature font systématiquement appel & de apprentissage automatique [35] [36].
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En particulier, I'algorithme MOCAIP (MOrphological Clustering and Analysis
of continuous Intracranial Pressure), publié en 2008 [37], propose de calculer 24
meétriques associées aux pics P1, P2 et P3. Pour ce faire, la pulsation caractéris-
tique d’une période de référence est déterminée par clustering. Les pics P1, P2 et
P3 sont ensuite identifiés sur cette pulsation par un algorithme d’apprentissage
supervisé. Différentes alternatives au modéle gaussien initial ont été successi-
vement proposées dans la littérature par les auteurs de MOCAIP [38, 39, 40].
Quel que soit ’algorithme de détection choisi, celui-ci choisit les pics P1, P2 et
P3 parmi un ensemble de candidats correspondant & des extrema de la fonction
courbure, définie pour un vecteur v € C2(R) par I'application v — W Si
I’algorithme MOCAIP n’a jamais été utilisé dans un contexte clinique en temps
réel, sa conception prend en compte les différentes perturbations auxquelles le
signal de PIC peut étre sujet. En effet, I’étape de clustering permet d’éliminer les
pulsations statistiquement anormales, au risque d’une perte d’information im-
portante en cas de forte variabilité de la forme des pulsations. Quoiqu’il en soit,
lalgorithme MOCAIP comme ses dérivés reposent sur un signal auxiliaire (pres-
sion artérielle et/ou électrocardiogramme) pour l'identification des pics et/ou
des pulsations, pouvant compliquer son utilisation en temps réel dans les hopi-
taux. Cette difficulté s’ajoute au cott calculatoire de I’étape de clustering dans
un contexte de monitorage par un dispositif embarqué.

Une solution pour s’affranchir de la détection exacte des positions de P1,
P2 et P3 consiste & attribuer un score & ’allure générale des pulsations par ap-
prentissage supervisé. Cette possibilité implique de définir rigoureusement des
critéres de classification, répétable et reproductible par des experts lors du pro-
cessus d’annotation des exemples d’entrainement. La publication des premiers
travaux liés au Pulse Shape Index (PSI) en 2021 [41] a permis d’affiner la pre-
miére ébauche proposée en 2016 [42]. La classification retenue consiste en quatre
classes de pulsations allant de "T1 - normal" & "T4 - pathologique", auxquelles
s’ajoute une classe "Artefact / Erreur" (voir figure . La classification a été
validée par I’annotation indépendante de 3 médecins sur un échantillon de 20
000 exemples. La réalisation d’un benchmark parmi plus d’une dizaine d’al-
gorithmes d’apprentissages supervisés, allant des foréts aléatoires a différentes
architectures de réseaux récurrents, a permis de sélectionner une architecture de
réseaux de neurones a résidus (Residual Neural Network, RNN) comme référence
pour le calcul du PSI. La précision revendiquée au moment de la publication est
de 86.00%. Un PSI plus élevé a été associé avec la présence lésions cérébrales
visibles au scanner [43] ainsi qu’avec une mortalité plus élevée [15].
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F1GURE 3.3 — Quatre classes de pulsations définies pour le calcul du Pulse Shape
Indez. Traduit et adapté de [41].

3.2 Autorégulation cérébrale

3.2.1 Meécanismes physiologiques

3.2.2 Caractérisation dans le domaine fréquentiel

3.2.3 Caractérisation dans le domaine temporel
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