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INTRODUCTION

La neuromodulation consiste à modifier l’activité du système nerveux, en appliquant
une stimulation électrique contrôlée, au moyen de dispositifs médicaux spécifiques. La
stimulation du nerf vague (VNS) est l’une des approches de neuromodulation les plus in-
téressantes et à plus grande croissance aujourd’hui. En effet, le nerf vague est le principal
« canal de transmission » reliant les centres de contrôle du système nerveux autonome pa-
rasympathique à l’ensemble d’organes (cerveau, cœur, système respiratoire,...). Cet aspect
systémique fait du nerf vague une cible privilégiée pour les thérapies de neuromodulation.
La VNS est approuvée pour l’épilepsie et la dépression pharmaco-résistantes, mais elle
est également étudiée comme une approche thérapeutique prometteuse pour l’insuffisance
cardiaque, les arythmies, l’inflammation et les maladies auto-immunes [1], [2].

Cependant, pour toutes ces applications, établies ou potentielles, l’une des principales
difficultés rencontrées est la définition d’une thérapie efficace tout en minimisant les ef-
fets secondaires. En fait, l’administration d’une neuromodulation optimale peut s’avérer
particulièrement complexe, car l’effet évoqué dépend fortement : i) des paramètres de
stimulation délivrés (amplitude du courant, fréquence, etc.), ii) de la réponse individuelle
d’un patient donné à ces paramètres et iii) des configurations et des technologies d’élec-
trodes utilisées [2], [3]. Il est désormais largement reconnu que l’administration de la VNS
doit être définie spécifiquement pour chaque patient. Toutefois, il s’agit d’une question
particulièrement difficile [4].

Les travaux précédents de notre équipe ont démontré que le contrôle en boucle fer-
mée peut être une approche prometteuse pour optimiser la neuromodulation d’une ma-
nière adaptative et spécifique au patient, afin de minimiser les effets secondaires [5]. Pour
délivrer une stimulation en boucle fermée, plusieurs correcteurs ont été proposés dans
notre équipe : tout-ou-rien [6] (fortes oscillations de la variable de contrôle), correcteur
proportionnel-intégrateur [7] (pour réduire ces oscillations). Plus récemment, un correc-
teur original, à la fois générique et facilement implantable dans un environnement embar-
qué, a été proposé et breveté. La recherche est focalisée aujourd’hui sur l’identification des
variables de contrôle capables d’alimenter des telles boucles de contrôle, en fonction de la
pathologie ciblée. Le traitement de l’électroneurogramme (ENG), acquis à partir d’élec-
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trodes implantées et posés sur le nerf cible, peut être une source d’information pertinente
pour atteindre cet objectif [8]. Ces variables de contrôle seront utilisées comme entrées du
système de stimulation et permettront de déterminer et d’acquérir les connaissances sur
la manière dont elles peuvent être modulées par la VNS pour délivrer une thérapie effi-
cace. Des méthodes de traitement doivent être développées afin d’extraire de potentielles
variables de contrôle.

Le contexte général de ma thèse s’inscrit dans le cadre du projet ANR AdaptVNS,
dont l’objectif est de proposer des nouvelles méthodes de traitement des données et des
nouvelles technologies d’électrodes, permettant une optimisation personnalisée de la VNS
en boucle fermée. Cet objectif implique donc une recherche sur l’identification, l’obtention
et la caractérisation de potentielles variables de contrôle à utiliser.

Par ailleurs, bien que les méthodes et les technologies proposées dans le projet ANR
AdaptVNS soient génériques, un second objectif est d’explorer, par expérimentation in
silico, in situ et in vivo, l’utilité du système proposé sur la prévention de la mort subite et
inattendue chez les patients épileptiques (SUDEP). Ce second objectif implique notam-
ment la détection précoce des événements induisant une SUDEP incluant la bradycardie
et l’arrêt respiratoire.

Les objectifs spécifiques de ma thèse sont donc les suivants :
— évaluer des nouvelles technologies d’électrodes afin de permettre un enregistrement

efficace de l’activité neurale en tant que potentielle source de variables de contrôle,
— mettre en place des nouveaux montages expérimentaux précliniques in situ et in

vivo permettant l’enregistrement de l’activité du nerf vague, de l’activité cardiaque
lors d’un processus de mort subite et inattendue (SUDEP)

— définir une variable de contrôle pertinente permettant la conception d’un dispositif
en boucle fermée.

La figure 1 reprend le cadre d’étude de la thèse dans le contexte de l’optimisation
de la boucle fermée pour la stimulation du nerf vague en prévention de la SUDEP. Les
étapes principales sont : a) l’enregistrement de l’activité du nerf vague lors d’un pro-
cessus d’induction de SUDEP, ii) le traitement de ces signaux et iii) la détermination
des variables de contrôle potentiels. La définition de variables de contrôle appropriées est
notamment essentielle pour la mise en œuvre d’une neuromodulation en boucle fermée
(Projet PSPC Intense). Dans le cadre de la SUDEP, un des objectifs est de pouvoir blo-
quer les efférences du nerf vague afin de prévenir l’arrêt cardio-respiratoire. Des travaux
sur le blocage des efférences du nerf sciatique ont été proposés par notre équipe [9] afin
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Figure 1 – Schéma de stimulation du nerf vague pour la prévention de SUDEP. Le
schéma décrit 3 étapes majeures : 1) le cadre gris (cadre principal de la thèse), étape
d’enregistrement et de détermination de variables de contrôle, 2) le cadre bleu, étape de
correction (Projet PSPC Intense), 3) le cadre orange, étape de stimulation du nerf vague.
Les signaux seront enregistrés en permanence avant et après la stimulation permettant
ainsi en mettant à jour les variables de contrôle d’adapter via le correcteur les paramètres
de stimulation pour une thérapie optimale.

de montrer la faisabilité de l’approche.
Afin d’aborder ces objectifs, une méthodologie multidisciplinaire a été appliquée en

intégrant l’évaluation de nouvelles technologies d’électrodes, des méthodes de traitement
du signal et l’évaluation pré-clinique, intégrant des expérimentations in situ et in vivo.

Le présent manuscrit de thèse est constitué de trois chapitres :
— Le chapitre 1 présente les enjeux de la neuromodulation et notamment son ap-

plication sur le nerf vague, nerf principal du système parasympathique. Dans ce
contexte, le cadre d’étude a été placé, au cours du projet AdaptVNS, sur la neuro-
modulation comme traitement de la mort subite inattendue en épilepsie (SUDEP).

— Le chapitre 2 introduit le travail effectué sur l’évaluation de nouvelles technolo-
gies d’électrodes sur des expérimentations in situ chez le rat. Si le nerf vague est
le principal nerf ciblé, pour des raisons de simplifications expérimentales, le nerf
phrénique sera étudié dans ce chapitre. Afin d’évaluer la capacité des électrodes
à détecter des décharges d’activité nerveuse, ce nerf est un bon candidat car son
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activité ENG présente des décharges spontanées visibles et clairement caractérisées
dans la littérature. Ce chapitre servira également à introduire les méthodes de trai-
tement de signal appliquées et un algorithme de détection de décharge d’activité
nerveuse.

— Enfin, le chapitre 3 est découpé en deux parties : dans un premier temps, une
analyse de signaux enregistrés sur le nerf vague de mouton (sans SUDEP) est faite
afin d’introduire le traitement et les méthodes sur le nerf vague. Dans une seconde
partie, un protocole expérimental va être proposé : une induction d’une SUDEP
par crise audiogène (Audiogenic seizure ou AGS en anglais) dans un cadre de ma-
nipulation in vivo. Les signaux vagal et électrocardiogramme vont être enregistrés
et étudiés en utilisant les méthodes définies dans la première partie. Dans cette
partie nous tenterons d’extraire des caractéristiques des signaux afin d’établir des
variables de contrôles potentielles pour l’établissement d’une boucle de contrôle
pour la stimulation en boucle fermée du nerf vague. Ces variables de contrôles sont
primordiales afin de prodiguer une thérapie efficace et adaptative dans le temps à
un patient spécifique.

Le manuscrit présente enfin des conclusions et perspectives de ces travaux.
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Chapitre 1

NEUROMODULATION DU NERF VAGUE

La neuromodulation est une approche thérapeutique utilisée dans un certain nombre
de pathologies, notamment les troubles neurodégénératifs et neuropsychiatriques, l’épilep-
sie, les prothèses neurales, la douleur chronique, etc. Pour toutes ces applications cliniques,
une difficulté commune est de fournir une thérapie efficace tout en minimisant les effets
secondaires. En effet, l’administration d’une neuromodulation optimale peut être parti-
culièrement complexe, car la réponse dépend fortement :

— des paramètres de stimulation (amplitude du courant, fréquence, etc.),
— de la réponse individuelle d’un patient donné à ces paramètres,
— des configurations et technologies d’électrodes utilisées.

Les stratégies de neuromodulation en boucle fermée ont montré des performances pro-
metteuses pour optimiser la réponse à la thérapie de manière adaptative et spécifique au
patient afin de minimiser les effets secondaires. La thérapie de neuromodulation en boucle
fermée nécessite la définition de variables de contrôle appropriées et l’électroneurogramme
(ENG), acquis à partir d’électrodes implantées, peut être une source d’information perti-
nente pour atteindre cet objectif. Cependant, il est nécessaire i) d’utiliser des technologies
d’électrodes appropriées pour l’acquisition de cet ENG et ii) de proposer des méthodes
de traitement de données permettant l’extraction des variables de contrôle pertinentes.

Ce chapitre servira d’introduction générale pour présenter les enjeux de la neuro-
modulation et notamment son application sur le nerf vague, nerf principal du système
parasympathique. Dans ce contexte, une attention particulière est portée au traitement
de l’épilepsie et, notamment, à la prévention de la mort subite en épilepsie (SUDEP) qui
est l’un des objectifs du projet AdaptVNS, dans lequel s’inscrit cette thèse.
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Partie , Chapitre 1 – Neuromodulation du nerf vague

1.1 Neuromodulation

La neuromodulation consiste à moduler l’activité d’un nerf ou d’un neurone électri-
quement en stimulant, ralentissant ou bloquant les potentiels d’action. Il existe plusieurs
grands domaines d’applications à la neuromodulation :

— Les méthodes de neuromodulation électrique, elles peuvent être invasives, nécessi-
tant ainsi une opération pour implanter l’électrode de stimulation, ou non invasives,
à l’aide d’électrodes externes. Ces méthodes consistent, en général, à délivrer un
courant électrique classiquement par train d’ondes de stimulation. Les méthodes
invasives les plus courantes sont : la stimulation de la moëlle épinière [10], la sti-
mulation cérébrale profonde ou encore la stimulation du nerf vague (VNS) [11] ou
du nerf trijumeau [12], [13]. Concernant les méthodes non invasives on retrouve la
stimulation transcraniale [14], la stimulation électrique transcutanée nerveuse [15]
et les thérapies électroconvulsives [16],

— Les prothèses, dispositifs qui remplacent les fonctions sensorielles motrices ou cog-
nitives déficientes. On retrouve des exemples d’utilisation clinique de la neuromo-
dulation appliquée aux prothèses comme les implants proprioceptifs [17]-[19] ou
encore des implants rétiniens [20],

— Les applications qui étudient la fonction des neurones et réseaux neuronaux dans le
système nerveux périphérique et central, comme les applications d’optogénétique
[21].

Dans cette thèse, nous nous intéresserons principalement aux applications liées à la
stimulation des nerfs périphériques. Les premières applications de la neuromodulation sur
le système périphérique date de 1965 avec la conceptualisation de la porte de la douleur
par Wall et Melzack [22]. Deux ans après, la première étude sur le soulagement de la
douleur par traitement par stimulation nerveuse (le nerf stimulé dépendait de la zone
douloureuse) a été faite chez l’homme [23]. Une stimulation constituée d’impulsion a été
appliquée pendant 2 minutes chez 8 patients souffrant de douleurs chroniques. Pendant
la stimulation, la douleur avait disparu de la zone sensible et 4 patients ressentaient alors
un soulagement de la douleur après la stimulation pendant une durée d’une trentaine de
minutes. Ces premiers travaux ont été la voie à de nombreux autres et les applications
n’ont cessé de se multiplier. Le traitement de la douleur a été le premier domaine d’in-
térêt pour la stimulation des nerfs périphériques [24], [25], de nombreuses applications
ont ensuite été mises en place avec l’avancée des méthodes de neurostimulation comme la
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libération d’insuline chez les patients atteints de diabète [26] ou la régulation de l’absorp-
tion rénale chez les personnes souffrant d’hypertension [27], le traitement de l’épilepsie
[28], la dépression [29], les lésions cérébrales traumatiques [30], obésité [31] et la maladie
de Parkinson [32].
Le nerf principal qui va nous intéresser au cours de cette thèse est le nerf vague. Ce nerf
étant un acteur principal des fonctions autonomiques du corps humain, les applications
de neurostimulation sont nombreuses et prometteuses pour de nombreuses thérapies.

1.2 Le nerf vague

Le nerf vague (Xème nerf cranien ou nerf X) fait partie intégrante du système pa-
rasympathique, centre des fonctions autonomiques du corps humain. Le nerf vague joue
un rôle à la fois moteur et sensitif. Ses fonctions sont somatiques comme végétatives :
il s’agit donc d’un nerf mixte. Son innervation est multiple, passant par des structures
situées dans la cavité crânienne, du cou, du thorax, jusqu’à l’abdomen et le pelvis. Ses
principales fonctions motrices concernent la mise en actions des muscles du pharynx (sauf
le muscle stylo-pharyngien), du larynx et du voile du palais (sauf le muscle tenseur du
voile du palais). De même ses fonctions sensitives vont impacter le pharynx et larynx ainsi
que la base de la langue, l’épiglotte et la région postérieure de l’oreille interne. Le rôle
fondamental du nerf vague va concerner ses fonctions végétatives, à destinée pulmonaire,
œsophagienne, cœliaque ainsi que cardiaque. Les fonctions du nerf vague sur le système
cardiaque seront centrales dans le cadre de la thèse et de la stimulation du nerf vague
(VNS).

1.2.1 Trajet du nerf, ses terminaisons et origines

Le nerf vague est un nerf avec :
— un noyau moteur qui comprend la partie basse du noyau ambigu
— un noyau sensitif dont les fibres gagnent la partie inférieure du noyau du faisceau

solitaire
— un noyau végétatif viscéro-moteur (le noyau dorsal du X) et un noyau viscéro-

sensible (le noyau rond et noyau sensitif du X).
Le nerf vague ressort avec le nerf glosso-pharyngien (IXème nerf crânien ou nerf IX)

et le nerf spinal (XIème nerf crânien ou nerf XI) par le foramen jugulaire. Il a deux gan-
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Figure 1.1 – Schéma anatomique du nerf vague. Henry Vandyke Carter, Public domain,
via Wikimedia Commons

glions, un supérieur (intracrânien) l’autre inférieur (cervical) appelé plexiforme. Il donne
naissance à deux rameaux, le méningé et l’anastomotique de la fosse jugulaire. Dans la
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portion cervicale il est accompagné de plus par le nerf hypoglosse (XIIème nerf crânien
ou nerf XII) et par le tronc cervical sympathique avec lequel il forme une branche anasto-
motique entre les ganglions supérieurs et le ganglion sympathique cervical supérieur. Le
X descend au sein du fascia contenant la veine jugulaire interne et l’artère carotide in-
terne au-dessus de la quatrième vertèbre cervicale (C4), puis au sein du fascia qui englobe
la veine jugulaire interne et l’artère carotide primitive sous C4 en aboutissant à l’orifice
supérieur du thorax. Dans cette portion cervicale nous pouvons accéder au nerf vague
chirurgicalement pour l’implantation d’électrodes de stimulation et d’enregistrement. Le
nerf vague est le plus souvent situé entre l’artère et la veine dans cette portion. Il donne
également naissance à plusieurs rameaux :

— le rameau pahryngien pour l’innervation des muscles constricteurs du pharynx,
larynx.

— le rameau carotidien
— le nerf laryngé supérieur pour les fonctions sensitives du larynx et moteur du muscle

crico-thyroïdien.
— les nerfs cardiaques supérieurs qui vont nous intéresser pour l’innervation cardiaque
C’est au travers de la portion thoracique que les nerfs droit et gauche deviennent

asymétriques. A droite le nerf passe par le médiastin postérieur et va ensuite sur la face
postérieure de l’œsophage. Il devient le nerf vague postérieur. A gauche le nerf va rejoindre
le pédicule pulmonaire gauche pour aboutir sur la face antérieure de l’œsophage. Il devient
le nerf vague antérieur. On observe dans la région la naissance de plusieurs rameaux :

— les rameaux trachéaux,
— le nerf laryngé récurrent,
— les rameaux pulmonaires ventraux et broncho-pulmonaire,
— les rameaux cardiaques.
On observe dans la portion œsophagienne une ramification des deux nerfs conduisant

au plexus œsophagien et une distinction entre le tronc vagal ventral (issu du X gauche)
et dorsal (issu du X droit). Après avoir traversé le diaphragme le tronc vagal ventral se
ramifie en branches pour l’estomac et le dorsal rejoint le plexus cœliaque.

1.2.2 Innervation cardiaque

Le nerf vague a un rôle essentiel dans l’innervation du système cardiaque. 3 groupes
de nerfs sont issus des nerfs vagues :

— les nerfs cardiaques supérieurs qui rejoignent le médiastin supérieur vers le plan
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Figure 1.2 – Schéma de la portion thoracique du nerf vague. Cette figure provient de
Henry Vandyke Carter, Public domain, via Wikimedia Commons

cardiaque superficiel ou artériel,
— les nerfs cardiaques moyens qui rejoignent le plexus cardiaque profond ou veineux,
— les nerfs cardiaques inférieurs qui rejoignent à droite le plexus cardiaque veineux
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et à gauche le plexus cardiaque artériel.
Ces nerfs convergent et se mélangent à des nerfs du système sympathique, les nerfs

cardiaques supérieurs issus du ganglion cervical supérieur sympathique, les nerfs car-
diaques moyens issus du ganglion cervical moyen, et les nerfs cardiaques inférieurs issus
du ganglion stellaire formant ainsi au niveau artériel le lymphonœud dit de Wrisberg et
au niveau veineux le plexus de Permann. Les nerfs issus des nerfs du système sympathique
forment la dualité sympathique/parasympathique de l’innervation cardiaque. Leurs rôles
sont souvent considérés comme antagonistes : le système sympathique a un effet exci-
tateur sur le système cardiovasculaire alors que le système parasympathique a un effet
inhibiteur. Saper, Kibbe et al. [33] ont montré que les fonctions des deux nerfs vagues
étaient asymétriques à droite et à gauche. Si le nerf vague gauche possède des fibres qui
se distribuent de manière plus dense au niveau des ventricules cardiaques le droit est plus
dense au niveau des oreillettes cardiaques.

1.2.3 Composition des fibres

Le nerf vague est composé à 80 % de fibres afférentes somatosensorielles et viscérosen-
sorielles [34]. Les 20 % restants forment les fibres efférentes du X et ciblent principalement
les viscères thoraco-abdominaux et l’innervation parasympathique de l’estomac, de l’in-
testin, du foie et bien sûr du cœur. Les fibres afférentes sont représentées par deux types
de fibres : les fibres A et les fibres C selon la notation de Erlander et Gasser. Les fibres de
type A sont présentes entre 0 à 15 % et les fibres C entre 65 à 80 %. Les premières sont
myélinisées et propagent des informations afférentes viscérosensorielles et motrices alors
que les secondes sont non myélinisées et ne concernent que des informations viscérosenso-
rielles. Les fibres restantes (de type B) sont le centre des efférences parasympathiques et
sont myélinisées [35]. Ces trois types de fibres se différencient également par des vitesses de
conduction et des seuils d’excitabilité différents, le type A pour les fibres les plus rapides
au type C les plus lentes [36].

1.3 Stimulation du nerf vague

La stimulation du nerf vague (VNS) est une thérapie clinique approuvée pour les épi-
lepsies [28] et dépressions médicalement réfractaires [29], [37]-[40]. La VNS a également
été proposée comme une thérapie prometteuse pour d’autres pathologies telles que l’insuf-
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Tableau 1.1 – Caractéristiques des différents types de fibres du nerf vague

Myélinisées Amyéliniques
Notation A B C

Vitesse (m/s) 20-120 10-30 0.5-2
Diamètre (µm) 4-20 3 0.5
Proportion (%) 0-15 20 65-80

Excitabilité (mA) 0.02-0.2 0.04-0.6 ≥ 2

fisance cardiaque (Heart Failure HF) [41], l’arythmie cardiaque [42]-[44], l’inflammation
et les maladies auto-immunes [45]-[47],la cognition et les lésions cérébrales [48]-[50], les
ischémies et les infarctus du myocarde [51]-[53], l’anxiété [28], [38], [54], la douleur chro-
nique [55]-[57], l’hypertension [58], [59] et les migraines et maux de tête [60]. En outre,
de grandes études suggèrent un risque réduit de mort subite inattendue dans l’épilepsie
(SUDEP) chez les patients traités par VNS chronique [61]. Une difficulté commune, ac-
tuellement rencontrée dans toutes ces applications, est de fournir une thérapie efficace,
tout en minimisant les effets secondaires. C’est un problème particulièrement complexe
dans le cas de la VNS. En effet, un des modèles connus consiste à stimuler le nerf avec
un ensemble d’impulsions biphasiques. Ces impulsions sont caractérisées par plusieurs
paramètres (amplitude du courant, impulsion largeur, nombre d’impulsions, période des
impulsions, etc.) [4], [62], [63], et sont délivrées par différentes configurations d’électrodes.
De plus, les effets physiologiques aigus et chroniques de la VNS sont mal connus et difficiles
à étudier, car ils impliquent de nombreux organes et fonctions physiologiques différents
et peuvent changer avec le temps, en raison d’un remodelage neuronal ou organique.
Ces difficultés expliquent pourquoi la technologie VNS actuelle est appliquée à l’aide de
paramètres fixes, obtenus à partir d’une configuration manuelle limitée et non optimale.

1.3.1 Etat de l’art de la stimulation du nerf vague

En 1883, J. Corning [64], précurseur de la stimulation du nerf vague, a décrit qu’un
ralentissement du rythme cardiaque pouvait réduire et limiter les effets d’une crise d’épi-
lepsie. En 1938, l’influence de la VNS sur les fonctions nerveuses centrales a été mises en
avant par Bailey et Bremer [35]. En 1949, MacLea[64]n et Pribram ont ensuite rapporté,
avec leurs travaux effectués sur des chimpanzés, que des ondes lentes sur le cortex frontal
latéral étaient induites par la VNS (cité par George [48] en 2000). En 1952, Zanchetti et
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Figure 1.3 – Schéma de stimulation typique du nerf vague (ligne continue), synchronisé
avec l’activité cardiaque (ligne pointillée). Le contrôleur peut moduler les paramètres VNS
suivants : nombre d’impulsions (Pnpulses ), période interimpulsions (Pipp, ms), retard (Pdel,
ms), amplitude du courant (Pcur, mA) et largeur d’impulsion (Ppw, ms).

al ont démontré que la VNS supprime les événements épileptiques interictaux dans un
modèle de chat [65]. L’option thérapeutique de la VNS comme traitement de l’épilepsie a
été envisagée et des nombreuses études ont été publiées depuis. En 1985, Zabara a décrit
pour la première fois l’effet de la VNS sur le contrôle des crises dans un modèle canin
[66]. Les résultats obtenus ont été reproduits, validés et complétés par plusieurs auteurs
[67]-[69].

Le premier neurostimulateur implantable sur l’homme a été publié en 1990 par Perny
[70] sur quatre patients. En 1994 [11], le dispositif a été implanté chez 67 patients. Des
réductions de la fréquence des crises ont été observées pour la plupart des patients. Néan-
moins, environ un tiers des patients ne présentait pas de réponse significative au traite-
ment. De plus, la présence d’effets secondaires, comme la douleur, la modification de la
voix et la présence de toux, ont limité le potentiel de la VNS. Par conséquent, les stimu-
lations ont été contraintes à des intensités qui ne permettraient pas de meilleurs résultats
sur l’impact des crises [71]. En revanche, les traitements à long terme ont démontre des
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résultats très satisfaisants [72], avec une observation d’une diminution significative des
crises avec un effet qui croit au fil des années ( > 75% à 10 ans).

La VNS est maintenant un traitement clinique approuvé pour l’épilepsie pharmaco-
résistante [73], [74] et la dépression [40]. Aujourd’hui, plus de 85 000 patients épileptiques
sont équipés d’un système VNS [75] et des études ont montré que 43 % des patients traités
réduisent la fréquence de leurs crises d’au moins 50 % par rapport au niveau initial [76].
Bien que le traitement de l’épilepsie par VNS n’ait pas été conçu pour prévenir ou éviter
les SUDEP, une étude rétrospective, portant sur tous les patients épileptiques américains
ayant reçu une thérapie VNS entre 1988 et 2012, suggère que la VNS chronique pourrait
réduire le risque de SUDEP de 29 % [61]. Cependant, la plupart de ces patients restent
exposés à un risque élevé de SUDEP. Par ailleurs, il est maintenant admis que l’efficacité
générale et les taux de réponse à la VNS peuvent être améliorés en personnalisant les
paramètres de stimulation et en les délivrant de façon adaptative (en boucle fermée).
Aujourd’hui aucun dispositif de VNS en boucle fermée n’existe dans le marché.

1.3.2 L’effet de la stimulation du nerf vague sur le système car-
diovasculaire

La stimulation du nerf vague a de multiples effets sur le système physiologique car-
diaque. Les principaux effets sont 1) le chronotropisme, modification du rythme cardiaque
par modulation du rythme sinusal, 2) le dromotropisme, changement de la conductilibité
fibreuse, 3) l’inotropisme, impactant la contractibilité du myocarde, 4) le bathmotro-
pisme, modification de la réponse d’un tissu excitable et 5) le lusitropisme, changement
de la relaxation du muscle cardiaque [3], [77]. Plus généralement concernant la régu-
lation de l’activité cardiovasculaire et cardiaque, le système sympathique a des effets
positifs (augmentation du chronotropisme, inotropisme...) alors que le système parasym-
pathique a des effets négatifs (diminution du chronotropisme, inotropisme...). Dans une
étude [78], une stimulation du nerf vague gauche a été réalisée sur 10 porcs en gardant
intactes toutes les autres voies nerveuses. Des effets négatifs sur l’inotropisme, le chro-
notropisme et le dromotropisme ont été observés et un retour aux valeurs de base de
ces paramètres a été remarqué, même si la stimulation vagale fonctionnait toujours, car
les autres voies nerveuses intactes étaient activées. Des résultats similaires ont été ob-
tenus avec une stimulation auriculaire. La VNS a également été proposée comme une
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approche thérapeutique prometteuse pour d’autres pathologies ayant un impact majeur
sur la santé publique, comme l’insuffisance cardiaque, l’arythmie cardiaque, l’inflamma-
tion et les maladies auto-immunes [2]. Les effets d’une stimulation sélective directe du
nerf vague droit sur la fonction ventriculaire gauche ont été évalués chez 10 chiens at-
teints d’insuffisance cardiaque (HF) [79]. Les résultats ont démontré qu’un traitement à
long terme (3 mois) par stimulation du nerf vague prévient l’augmentation progressive
du volume télé-diastolique du ventricule gauche, la réduction du volume télé-systolique
du ventricule gauche et l’augmentation significative de la fraction d’éjection du ventricule
gauche. Il a été démontré que les conséquences cardiovasculaires de la stimulation élec-
trique du nerf vague chez le rat induisent une diminution de la fréquence cardiaque et de
la pression ventriculaire gauche [80]. Le contrôle de la contractilité ventriculaire dans le
cœur du rat diffère de celui des autres mammifères [78] car, lorsque la stimulation vagale
est réalisée pendant la stimulation cardiaque, elle provoque des chutes de la contractilité
ventriculaire alors qu’aucun effet sur la pression ventriculaire gauche n’est observé. Les
effets de la stimulation du nerf vague droit ont également été étudiés et aucune différence
n’a été constatée par rapport au côté gauche [33].

Les avantages potentiels de la VNS chez les patients atteints d’HF ont été étudiés
dans une étude [81]. Le suivi à long terme de l’augmentation du tonus vagal sur 12 mois
à l’aide d’un système de stimulation (CardioFit, BioControl, Yehud, Israël) a démontré
que les symptômes de l’HF peuvent être significativement diminués, la fraction d’éjection
du ventricule gauche augmentée et les volumes ventriculaires réduits. L’augmentation de
l’activité parasympathique peut stimuler la production d’oxyde nitrique et réduire le pro-
cessus inflammatoire dévastateur de l’HF. Une revue des effets de la stimulation du nerf
vague sur l’insuffisance cardiaque peut être trouvée dans [79]. Les effets suivants ont été
rapportés : i) diminution de la fréquence cardiaque, ii) augmentation de la variabilité de
la fréquence cardiaque et de la sensibilité des barorécepteurs, iii) effet antiarythmique,
iv) diminution de la production de cytokines et influence de l’oxyde nitrique. Cependant,
l’application de la thérapie VNS à l’insuffisance cardiaque a donné des résultats contradic-
toires [4]. Bien que les premières études précliniques et cliniques aient donné des résultats
prometteurs, les essais cliniques récents n’ont pas réussi à démontrer les avantages du VNS
dans des populations plus importantes de patients atteints d’insuffisance cardiaque[41],
[62], [63]. L’une des principales limitations des ces études cliniques est associée au fait
que le critère de titration manuelle des paramètres de stimulation était orienté vers la mi-
nimisation du courant délivrée (afin de minimiser les effets secondaires). Aucune mesure
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quantitative n’a été utilisée dans ces études pour mesurer si la thérapie était effective-
ment délivrée. Il est donc probable qu’une partie non-négligéable des patients n’aient
pas reçu une dose appropriée. A nouveau, il est actuellement admis qu’une approche de
neuromodulation en boucle fermée serait indispensable dans ce contexte.

1.4 Contributions du projet PSPC INTENSE

Le Laboratoire de Traitement de Signal et de l’Image (LTSI) a participé au pro-
jet INTENSE (2012-2017), sélectionné dans le cadre des PSPC des pôles de compéti-
tivité, s’inscrivant dans le portefeuille des « Investissements d’Avenir ». Le consortium
du projet s’était donné comme objectif de développer de nouveaux dispositifs électro-
niques implantables combinant la stimulation électrique cardiaque et la neuromodulation
de la voie autonomique vagale, dans le cadre des pathologies multifactorielles telles que
l’insuffisance cardiaque. Deux partenaires industriels étaient impliqués dans ce projet :
LivaNova-Sorin (pour les prothèses cardiaques) et Obélia-Neuromedix (pour la stimula-
tion neurologique). Trois partenaires étaient impliqués dans les aspects méthodologiques :
le LTSI, l’INRIA Montpellier et le CEA-LETI. L’évaluation animale et clinique étaient
réalisée par le l’INRA de Rennes, l’Hôpital Européen Georges Pompidou (HEGP) et le
CIC-IT de Rennes. Dans le cadre de ce projet, le LTSI est intervenu sur les probléma-
tiques liées à l’analyse de la réponse à la VNS et à la proposition d’un dispositif en boucle
fermée.

Une analyse de sensibilité originale a été proposée afin de quantifier l’effet induit par
chaque paramètre VNS sur la modulation de la réponse cardiovasculaire aiguë chez le
mouton, ainsi que les principales interactions entre ces paramètres [3]. Il a été montré
que ces réponses cardiovasculaires sont spécifiques au sujet, ce qui signifie que différents
sujets peuvent répondre de manière très différente aux mêmes paramètres VNS. Une mo-
dification conjointe des paramètres de la VNS est importante. En effet, avec certaines
combinaisons de paramètres, on peut provoquer des réponses fonctionnelles sélectives, ce
qui peut limiter les effets secondaires. En outre, il a été demontré que la sensibilité à ces
modifications de paramètres évolue dans le temps. Tous ces résultats impliquent que, pour
délivrer le VNS de manière appropriée, une méthode d’optimisation de ses paramètres doit
être appliquée de manière spécifique au sujet et en boucle fermée sur plus d’un paramètre
de la VNS.

La plupart des essais cliniques portant sur l’évaluation de la VNS ont inclus un titrage
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manuel des paramètres en boucle ouverte spécifique au sujet [4], [62], [63]. Cependant, ce
titrage manuel est effectué sur un seul paramètre VNS (le courant délivré), en utilisant
comme référence une seule variable physiologique (généralement, la fréquence cardiaque),
en appliquant un nombre limité de valeurs de paramètres prédéfinies. De plus, cette phase
de titration n’a été appliquée qu’en milieu hospitalier, avec une seule titration au dé-
but du traitement ou des titrations hebdomadaires pendant les 10 premières semaines.
Nous pouvons supposer que l’absence d’une estimation formelle des paramètres en boucle
fermée peut expliquer pourquoi certains patients ne répondent pas au traitement VNS.
Bien que de nombreux efforts aient été déployés récemment pour proposer des méthodes
VNS en boucle fermée, les algorithmes proposés restent simples, limités à la modulation
d’un paramètre VNS et sans définition claire des variables de contrôle appropriées. Par
exemple, Waninger a proposé dans [82] un contrôleur VNS basé sur la technique classique
des cartes de contrôle à somme cumulative, tandis que des correcteurs basés sur des ac-
tions proportionnelles et intégrales (PI) ont été proposés par Dong et al [83] et Tosato
et al [84]. Dans le cadre du projet PSPC INTENSE, le LTSI a proposé des systèmes de
contrôle en boucle fermée, à différents degrés de complexité, pour délivrer la VNS en
boucle fermée [6], [7], [85], schématiquement représenté par la figure 1.4. Bien que facile
à intégrer dans un dispositif implantable, le correcteur tout-ou-rien initiallement proposé
dans [6], conduisait à de fortes oscillations sur la variable de contrôle. Afin de réduire ces
oscillations, un correcteur PI a été proposé et évalué [7]. Les performances de contrôle ont
été significativement améliorées, mais les performances obtenues dépendaient fortement
des paramètres du correcteur PI et les valeurs optimales de ces paramètres étaient difficiles
à définir. Une approche de conception à base de modèle a été publiée par le LTSI pour
trouver les plages de paramètres PI optimales et simplifier la définition des paramètres
spécifiques au patient [85]. Cependant, le correcteur PI obtenu restait relativement com-
plexe à intégrer dans un dispositif de neurostimulation implantable et était limité à la
modulation d’un seul paramètre de la VNS (amplitude du courant délivré).

Plus récemment, notre équipe a proposé un correcteur original à la fois générique,
facilement intégrable dans un dispositif implantable et permettant la modulation adapta-
tive de plusieurs paramètres de la VNS, basé sur des modèles dynamiques de transition
d’état. Quatre familles de brevets ont été co-déposées entre le LTSI (partie principale de
l’invention) et Sorin CRM concernant ce nouveau correcteur. Cependant, de nouveaux
développements sont nécessaires afin d’optimiser la VNS en boucle fermée et de prendre
en compte les technologies d’électrodes avancées. En effet, afin de développer une méthode
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en boucle fermée, il est nécessaire d’identifier les variables de contrôle qui devraient être
utilisées comme entrée du système et d’acquérir des connaissances sur la manière dont ces
variables peuvent être modulées par la VNS. Des méthodes de traitement du signal doivent
être développées afin d’extraire les variables de contrôle potentielles. Afin de valider ces
méthodes de traitement du signal et de modélisation, un ensemble d’expérimentations
animales contrôlées in situ et in vivo a été étudié dans cette thèse.

Figure 1.4 – Schéma représentant l’objectif du projet PSCPIntense. Pendant la stimula-
tion du nerf, on enregistre les signaux physiologiques du patient. Ces signaux sont traités
et les paramètres de la stimulation sont corrigés par le correcteur. Une nouvelle stimula-
tion est appliquée. Ce système est en boucle fermée et contrôlé par le correcteur.

1.5 Projet ANR AdaptVNS

La proposition du projet ANR AdaptVNS (2017-2021) repose sur le constat qu’il existe
un besoin croissant de nouvelles méthodes formelles pour optimiser l’administration de
la VNS de manière adaptative et spécifique au sujet. Bien que de nombreux efforts aient
été déployés pour proposer des méthodes VNS en boucle fermée, les algorithmes proposés
restent simples,

et sans définition claire des variables de contrôle appropriées. En outre, les techno-
logies d’électrodes actuelles offrent une faible résolution spatiale pour la stimulation et
un faible rapport signal/bruit pour l’enregistrement neuronal, ce qui limite également le
développement d’approches avancées en boucle fermée. Nous supposons que l’utilisation
d’une méthode automatisée, en boucle fermée et spécifique au sujet pour l’optimisation
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des paramètres de la VNS, intégrant les nouvelles technologies d’électrodes et les nou-
velles connaissances de la physiologie sous-jacente, peut conduire à une amélioration des
résultats pour les patients VNS et à de nouvelles applications thérapeutiques.

L’objectif principal du projet AdaptVNS (voir figure 1.5) est de proposer de nouvelles
méthodes de traitement des données ainsi que de nouvelles technologies d’électrodes, per-
mettant une optimisation en boucle fermée et spécifique au sujet du traitement VNS.
Bien que les méthodes et technologies proposées soient génériques, un deuxième objectif
est d’explorer, par le biais d’expérimentations approfondies in silico, in situ et in vivo,
l’utilité du système proposé pour la prévention de la mort subite et inattendue chez les
patients épileptiques (SUDEP) [86]. Cette application s’appuie sur la méthode en boucle
fermée proposée pour détecter précocement un événement potentiel de SUDEP et pour
appliquer une VNS aiguë et adaptative, capable de bloquer la propagation par les voies
efférentes vagales, afin d’éviter une bradycardie sévère et un arrêt respiratoire. Afin d’at-
teindre ces objectifs généraux, un certain nombre de barrières techniques, scientifiques et
expérimentales doivent être levées, ce qui correspond aux objectifs spécifiques du projet
AdaptVNS :

— proposer de nouvelles technologies VNS en boucle fermée capables d’adapter les pa-
ramètres de stimulation afin d’atteindre une cible physiologique spécifique (Figure
1.5A)

— améliorer les technologies actuelles d’électrodes multicontact afin de permettre un
enregistrement et une stimulation efficaces de l’activité neuronale (figure 1.5B)

— développer un prototype de système de neuromodulation adaptatif intégrant une
VNS en boucle fermée avec de nouvelles technologies d’électrodes (figure 1.5C)

— concevoir de nouvelles expérimentations précliniques in situ et in vivo et appliquer
ces expériences pour évaluer les méthodes et technologies proposées, ainsi que leurs
applications à la prévention de la SUDEP (voir figure 1.5D).

Les technologies d’électrodes constituent une autre limite majeure à l’administration
optimale de la VNS. Celles actuellement disponibles sont limitées par la résolution spatiale
des éléments actifs, qui sont en contact avec le nerf. La plupart des électrodes utilisées
pour la VNS en pratique clinique sont constituées d’anneaux métalliques qui s’enroulent
autour du nerf [87]. Cette technologie ne permet pas une stimulation sélective dans l’es-
pace, puisque tout le diamètre du nerf est activé à chaque stimulation. Bien que des
architectures d’électrodes plus avancées, constituées de 3 ou 4 électrodes métalliques dif-
férentes autour du nerf, aient été proposées, par exemple dans le cadre du projet PSPC
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Figure 1.5 – Représentation générale du projet AdaptVNS A) Des contributions métho-
dologiques de traitement de signal, modèles et méthodes de contrôles sera intégré dans
un nouveau système en temps réel. B) De nouvelles technologies d’électrodes seront im-
plantées pour des expérimentations aiguës et chroniques. C) La contribution principale
d’AdaptVNS : un neuromodulateur externe en boucle fermée et programmable. D) Des
setups expérimentaux in situ et in vivo seront utilisés pour valider le système et tester la
prévention de la SUDEP en boucle fermée.

INTENSE, elles doivent encore être testées de manière approfondie et la résolution spa-
tiale reste faible, ce qui rend impossible leur application à l’expérimentation sur les petits
animaux. Au-delà de cet aspect de stimulation sélective, de meilleures technologies d’élec-
trodes sont également nécessaires pour l’enregistrement de l’électroneurogramme (ENG)
du nerf vague, pour lequel des rapports signal/bruit élevés doivent être préservés. Il s’agit
là d’un point important pour le projet AdaptVNS, puisque l’ENG du nerf vague est l’une
des variables de contrôle possibles pour notre système. L’Institut des NeuroSciences (INS)
de Aix-Marseille est parmi les leaders mondiaux de l’électronique organique appliquée aux
neurosciences et à la recherche sur l’épilepsie [88]-[93]. Ils ont conçu des grilles d’électrodes
pour enregistrer des signaux électrophysiologiques avec une qualité sans précédent [88],
[89], et ces grilles sont maintenant utilisées pour enregistrer l’activité neuronale de pa-
tients en salle d’opération [94]. Ils ont montré que les sites d’enregistrement peuvent être
utilisés à la fois pour enregistrer et stimuler les neurones [90]. Dans ce projet, l’INS est
chargé de développer des électrodes basées sur ces technologies de transistors organiques
avec une disposition adaptée à la stimulation du nerf vague chez la souris et le rat.

Dans une phase préliminaire du projet, le LTSI a étudié la faisabilité de la VNS sur
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des rongeurs en utilisant des électrodes à manchette nerveuse en platine (Cortec®). Une
VNS efficace a pu être appliquée sur des rats et des souris dans des conditions aiguës et
chroniques. Grâce à un prototype d’électrode réalisé par l’INS, le LTSI a pu stimuler le
nerf vague chez le rat. Cette électrode basse résolution a été enroulée autour de l’artère
carotide et du nerf vague et connectée à un neuromodulateur programmable développé
dans le cadre du programme PSPC Intense. Le nerf vague du rat a ensuite été stimulé en
utilisant différents paramètres de la VNS. La figure 1.6 montre les résultats non publiés
de ces expériences VNS. Ces expériences préliminaires ont été réalisées afin de fournir
une première preuve de concept pour la stimulation du nerf vague par des électrodes
organiques et de comparer les performances de stimulation par rapport aux technologies
existantes d’électrodes. Des résultats très encourageants ont été obtenus en ce qui concerne
la faisabilité d’une telle VNS, en utilisant de telles électrodes organiques.

Figure 1.6 – A) Electrode organique placée autour du nerf vague droit et de l’artère
carotide. B) Intervalle RR pendant 4 stimulations du nerf vague. Caractéristiques des
impulsions de stimulation : 3mA, période= 20ms, 3 impulsions de 300 µs espacées de
16ms. Des bradycardies (augmentation de l’intervalle RR) contrôlées peuvent être induites
par VNS. La présence d’erreurs de détection de l’onde R est à noter, conséquence d’un
SNR plus bas pendant les stimulations.

Cependant, nos expériences préliminaires de stimulation avec des électrodes organiques
étaient limitées au modèle expérimental du rat. Dans AdaptVNS, nous souhaitons utiliser
le modèle de la souris, qui est beaucoup plus adapté que le modèle du rat pour traiter
la SUDEP. Néanmoins, les souris ont un nerf vague beaucoup plus fin que les rats, ce
qui nécessite le développement de nouvelles architectures d’électrodes avec une densité
spatiale beaucoup plus élevée, afin de stimuler sélectivement le nerf vague des souris.

Un des modèles d’induction de la SUDEP chez la souris consiste à provoquer la crise
à l’aide d’un stimulus sonore (Audiogenic Seizure ou AGS). En attente de la nouvelle
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technologie d’électrodes, des souris 129/SvTer ont été instrumentés avec des électrodes
en platine (Cortec®) autour du nerf vague et avec des électrodes sous cutanées pour
l’enregistrement de l’ECG. Des résultats préliminaires d’enregistrement du nerf vague
pendant une crise d’épilepsie induite par AGS ont été obtenus. La figure 1.7 (à gauche)
montre une souris C57BL/6J instrumentée avec le connecteur à chapeau qui permet de
relier les électrodes, dont les fils ont été tunnelisés, au système d’acquisition. Le panneau
de droite de la figure 1.7 présente les résultats expérimentaux préliminaires du LTSI
montrant une bradycardie significative et non létale générée par la crise induite. Cette
bradycardie est précédée d’une augmentation de l’activité vagale.

Figure 1.7 – A gauche. Souris C57BL/6J instrumentée. A droite. Données d’une souris
129/SvTer pendant une induction par AGS non léthale et conduisant à un épisode de
bradycardie. Le graphe de haut montre le rythme cardiaque (intervale RR) provenant
de l’ECG. Malgré un bruit significatif présent sur l’ENG pendant la crise tonique, avec
des battements manqués, une bradycardie est observée après la phase tonique. Cette
bradycardie est précédé par une augmentation significative de l’énergie de l’ENG vagal
enregistré par l’électrode cuff (graphe du bas).

Dans un récent brevet déposé par le LTSI (FR1670039), nous avons proposé de réa-
liser la VNS de manière spécifique, en boucle fermée, afin de bloquer l’effet efférent de
cette activité vagale massive sur le système cardiorespiratoire, prévenant ainsi la SUDEP.
La série RR et l’énergie enregistrée par le nerf vague (comme le montre la figure 1.7)
pourraient être utilisées comme variables de contrôle pour un tel système.
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1.6 Objectifs et organisation de ce travail de thèse

Afin de délivrer une thérapie optimale dans le cadre de la VNS en boucle fermée
et spécifique au patient, il est nécessaire de pouvoir sélectionner de bonnes variables
de contrôles. La définition de ces variables permettra une thérapie qui limite les effets
secondaires de la VNS et optimisée et de piloter la boucle fermée. Les études du LTSI
ont mis en avant deux potentielles variables de contrôle : une énergie vagale importante
enregistrée pendant l’induction d’une SUDEP par AGS et une bradycardie présente après
la crise tonique. Pour analyser ces deux premiers marqueurs, il convient d’établir des
méthodes robustes pour analyser i) les ENG du nerf vague pour détecter la potentielle
décharge massive vagale présente sur la figure 1.7 et ii) l’ECG pour détecter les marqueurs
indirects comme la bradycardie et pour pouvoir extraire d’autres potentielles variables.

Les objectifs de la thèse se déclinent sur ces différents points :
— L’établissement de méthodes de traitement pour la détection d’activités électroneu-

rogrammes importantes à l’aide d’une nouvelle technologie d’électrode (Chapitre
2). Pour répondre à cet axe, l’étude a été portée sur le nerf phrénique du rat dans
un cadre d’expérimentations in situ. Le choix du nerf phrénique assure la présence
de décharge d’activité nerveuse. Ces décharges présentes spontanément sur l’ENG
phrénique correspondent aux bouffées respiratoires de l’animal.

— L’analyse de l’ENG vagal pendant une SUDEP induite par AGS pour détecter la
décharge massive vagale (Chapitre 3).

— L’analyse de l’ECG dans le même contexte expérimental pour détecter les mar-
queurs indirects comme la bradycardie (Chapitre 3).
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Chapitre 2

DÉTECTION DE BURSTS ET DÉBRUITAGE

Résumé

Une neuromodulation efficace en boucle fermée repose sur l’acquisition de variables de
contrôle physiologiques appropriées et la stimulation par un signal approprié. En particu-
lier, les données d’électroneurogramme (ENG) acquises à partir d’un ensemble d’électrodes
posées à la surface du nerf peuvent être utilisées comme variables potentielles de contrôle
dans ce domaine. Dans ce contexte, il est nécessaire de proposer de nouvelles technolo-
gies d’électrodes et des méthodes de traitement de données. Dans ce chapitre, nous avons
évalué une nouvelle technologie d’électrodes basée sur des électrodes organiques multica-
naux (OE) et appliqué une chaîne de traitement du signal afin de détecter les bouffées
respiratoires du nerf phrénique. Les ENG phréniques (pENG) ont été acquises à partir
de préparations in situ de neuf rats Long Evans. Pour chaque préparation, une OE à 16
canaux a été posée autour de la surface du nerf phrénique et une électrode à succion a
été posée à l’extrémité coupée du même nerf. La première électrode a fourni de nombreux
signaux pENG d’études tandis que la dernière électrode enregistre la référence pour l’ana-
lyse des données. Les corrélations entre les signaux OE et ceux de la référence ont été
estimées. Le rapport signal sur bruit (SNR) et les courbes ROC ont été construits pour
quantifier les performances de détection des bouffées phréniques. Le score de corrélation
a montré la capacité de l’OE à enregistrer des pENG de haute qualité. Nos méthodes
ont permis une bonne détection des bouffées phréniques. Nous avons aussi montré que
certaines associations de voies en configuration bipolaire permettent d’annuler le bruit et
d’augmenter le SNR, cependant il s’agit d’une première approche de sélectivité spatiale
à partir des multiples pENG enregistrés par la matrice OE. Dans l’ensemble, nos résul-
tats suggèrent qu’une électrode multicanaux hautement flexible et biocompatible peut
représenter une alternative intéressante aux électrodes cuff métalliques pour effectuer la
détection des bouffées nerveuses et/ou la neuromodulation en boucle fermée.
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2.1 Introduction

La définition d’une neuromodulation en boucle fermée [95] nécessite la définition d’une
variable de contrôle appropriée. Dans ce contexte, l’électroneurogramme (ENG), acquis
à partir d’électrodes implantées, peut être une source d’information pertinente pour at-
teindre cet objectif [8]. Cependant, il est nécessaire de proposer de nouvelles technologies
d’électrodes et des chaînes de traitement associées afin d’améliorer les étapes d’analyse et
de traitement de l’ENG.
Deux types d’électrodes peuvent être utilisées pour la stimulation et/ou l’enregistrement
des nerfs périphériques : 1) les électrodes extra-neurales en contact avec l’épinèvre, 2)
les intraneurales également appelées électrodes intrafasciculaires [96]-[98]. Les électrodes
extra-neurales sont plus couramment utilisées en pratique clinique [97], [99]. La concep-
tion des électrodes et les matériaux implantés sont très variables en fonction des besoins
cliniques. Différentes méthodes d’implantation et de cuff peuvent être utilisées pour les
électrodes extra-neurales, les plus couramment utilisées étant les électrodes cuff cylin-
drique et les électrodes cuff en spirale métallique [100]. En effet, ces dernières ont été
utilisées pour enregistrer des données ENG à partir de petits nerfs, tel que le nerf phré-
nique [101]. Cependant, la conception, les matériaux et les méthodes d’implantation de
ces électrodes doivent être améliorés. Les principaux points d’amélioration sont leur ajus-
tement à la morphologie du nerf, la rigidité de l’électrode, la difficulté d’installation, la
perte de contact avec le nerf et/ou les dommages causés par la compression nerveuse.
[102]-[105]. Il existe également un besoin d’améliorer la résolution spatiale des interfaces
nerveuses périphériques [106]. Il y a quelques travaux concernant la stimulation sélective
notamment de la stimulation utilisant de grandes électrodes cuff multicontact métalliques
adaptée au tronc du nerf hypoglosse du chien [107].
D’autre part, les polymères conjugués offrent de nombreux avantages par rapport aux
électrodes métalliques en terme de conformité et de biocompatibilité ainsi que de sé-
lectivité et de sensibilité. Dopé au polystyrène sulfonate (PSS), le PEDOT :PSS a une
conductivité, une stabilité chimique et une biocompatibilité [89] grandement améliorées.
Le PEDOT :PSS s’est avéré être un matériau de choix pour les dispositifs bio électroniques
à base de polymère. Le polymère a été utilisé sur diverses lignées cellulaires en culture
tout en préservant leur capacité de survie [108]. Il a également été utilisé pour enregistrer
et stimuler des zones du cortex[89], [93] ainsi que les nerfs périphériques [109], [110]. Enfin,
le matériau du substrat de cette électrode est du parylène C, un polymère connu pour sa
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flexibilité [111], [112], et sa biocompatibilité en implantation aiguë et chronique. Un autre
avantage du parylène C est sa réaction inflammatoire minimale par rapport au PDMS, un
autre biocompatible polymère utilisé dans les électrodes chroniques implantables [113].
À notre connaissance, les électrodes organiques (OE) multicontacts en PEDOT :PSS
n’ont pas été utilisées pour enregistrer des signaux à partir de petits nerfs, bien que cette
technologie puisse présenter plusieurs avantages par rapport aux électrodes métalliques,
comme cela a été discuté. Dans ce chapitre, nous choisissons d’enregistrer à partir du nerf
phrénique (PHR) qui joue un rôle crucial dans la respiration. Les objectifs de notre étude
étaient (1) d’enregistrer les signaux pENG à l’aide d’une OE à 16 canaux adapté au nerf
PHR, (2) d’analyser la détection de bouffées PHR, et (3) d’analyser les performances de
l’OE par rapport à une électrode à succion (SE) utilisée comme référence en configuration
monopolaire et bipolaire.

Ce chapitre est organisé comme suit : La section 2.2 détaille la description du protocole
expérimental et des méthodes de traitement et de comparaison des données. Les résultats
sur tous les ensembles de données et un exemple représentatif sont présentés dans la section
2.3. Une discussion sur les principaux résultats et les limites de l’étude est présentée dans
la section 2.4.

2.2 Méthodes

2.2.1 Préparation in situ

Les expérimentations animales in situ ont été effectuées par Victor Bergé Laval, docto-
rant, sous la tutelle de Christian Gestreau, maître de conférences, (Aix-Marseille Univer-
sité, Institut de Neurobiologie de la Méditerranée (INMED), INSERM U1249, Marseille,
France). Toutes les expériences ont été réalisées sur des rats Long Evans (n= 9, P17-
25, poids corporel 50–110 g) des deux sexes, le système cardio cérébral fonctionnant par
perfusion artérielle ou en utilisant une préparation in situ, comme décrit précédemment
[114], [115]. Cette préparation permet au tronc cérébral d’être bien oxygéné, de mainte-
nir un pH sanguin normal et d’aboutir à un schéma eupnéique physiologique d’activité
motrice respiratoire [116]. Les rats ont été anesthésiés avec de l’isoflurane (1-chloro-2,2,2-
trifluoroéthyl-difluorométhyléther ; Baxter). Chaque animal a été sectionné sous le dia-
phragme et décérébré au niveau précolliculaire une fois que la respiration ait été stoppée
et que l’animal n’a pas répondu au pincement réflexe de la queue ou de l’orteil. Après
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transfert dans une zone glacée (5◦C) et équilibrée avec 95% O2 et 5% CO2 aCSF (com-
position ci-dessous), la peau et les poumons ont été prélevés. Le cervelet a également été
enlevé. Le PHR de gauche a été préparé pour l’enregistrement (voir Figure 2.1). Après
ces procédures initiales, la préparation a été transférée dans une chambre d’enregistre-
ment sur mesure. L’aorte descendante a été canulée et perfusée avec du aCSF chauffé et
gazé au carbogène (33 ◦C) à l’aide d’une pompe péristaltique (Watson-Marlow) via un
cathéter à double lumière connecté à la canule de perfusion aortique et à un tensiomètre
(WPI, USA) à un débit de 24–32 mL/min. Le aCSF est composé de (en mM) 125 NaCl, 3
KCl, 1,25 KH2PO4, 2,5 CaCl2, 1,25 MgSO4, 25 NaHCO3, et 10 D-glucose (1.25% Ficoll),
maintenus à 7.35 pH par gazage avec un 90% O2 et 5% CO2 carbogène. Filtré et passé à
travers des pièges à bulles, le perfusat a été récupéré après fuite de la préparation et remis
en circulation après sa réoxygénation. L’activité cardiaque a repris en quelques secondes
et les contractions rythmiques des muscles respiratoires sont revenues 2 à 5 min après le
début de la perfusion. Les mouvements respiratoires ont été stoppés en utilisant 250 µL
de bromure de vécuronium (3–30 µg/mL ; Organon) dissous dans du aCSF pour éviter
les artefacts liés à l’activité musculaire, mais cela n’affecte pas l’activité centrale du ré-
seau respiratoire enregistrée sur les nerfs. Le débit de perfusion a ensuite été ajusté pour
obtenir un schéma respiratoire triphasé identifiable, qui a été évalué par l’enregistrement
du nerf phrénique, vague et hypoglosse (non représenté), innervant respectivement le dia-
phragme, le larynx et la langue, attestant de l’état du réseau respiratoire (i.e. Inspiration,
expiration précoce et expiration tardive).

2.2.2 Électrode organique pour l’enregistrement ENG

Le design des électrodes organiques a été fait par l’équipe de Christophe Bernard, di-
recteur de recherche de l’Institut de Neurosciences des Systèmes de Marseille et fabriqué
par David Moreau, maître assistant aux Mines Saint-Etienne. La grille d’enregistrement
est composée de 16 (4 × 4) OE avec une taille de 20 µm × 20 µm. Chaque OE sera
noté ici Ci,j (ligne i colonne j, comme montré sur la figure2.2). Les sites d’enregistrement
de l’OE sont disposés dans des rectangles de 200 µm × 100 µm. L’OE a été connecté à
l’instrument d’enregistrement avec un connecteur à force d’insertion nulle (ZIF) avec un
pas de 250 µm. L’appareil a une bande à l’extrémité et un trou de 600 µm × 550 µm à
environ 2 mm du centre de la grille. La grille est enroulée autour du PHR et verrouillée en
faisant glisser la bande à l’intérieur du trou. Le processus de fabrication de la grille OE a
été décrit précédemment [88], [117]. Une couche de parylène (PaC) épaisse de 3 µm (SCS
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Ground Faraday cage

Figure 2.1 – Représentation schématique de la préparation in situ. La perfusion a été
appliquée à travers l’aorte descendante en utilisant un liquide céphalorachidien artificiel
réchauffé (31 ◦C) équilibré en carbogène. Une pompe à débit réglable a été utilisée pour
contrôler la pression de perfusion et assurer une oxygénation adéquate du tronc cérébral.
Les fonctions cardiorespiratoires reprennent 5 à 10 minutes après la re-perfusion, et la
préparation génère un schéma de respiration eupnéique. Des enregistrements en série de
la décharge du nerf phrénique ont été réalisés avec SE attachée à l’extrémité coupée et OE
attachée au tronc nerveux principal. Tous les signaux ont été acquis de manière synchrone
avec le même système d’acquisition.

Labcoater 2) est déposée sur une lame de verre propre. Ensuite, les électrodes métalliques,
les interconnexions et les plages de contact sont modelées par photolithographie (SUSS
MBJ4 Contact Aligner). Tout d’abord, la résine photosensible négative AZnLOF2070 est
modelée au-dessus du PaC. Ensuite, une couche de chrome d’environ 10 nm d’épaisseur
(pour une meilleure adhérence de l’or) et une couche d’or de 100 nm d’épaisseur sont
déposées par évaporation thermique (Suss Microtec, MJB4 Mask Aligner). Enfin, le mo-
tif métallique est obtenu en décollant la résine dans l’acétone. Une seconde couche de 3
µm PaC est déposée pour servir d’isolant. Ensuite, le contour du dispositif est modelé
par photolithographie à l’aide de la résine photosensible positive AZ9260, suivie d’une
gravure ionique réactive des deux couches de PaC avec un plasma d’oxygène (Oxford,
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Plasmalab 80 Plus). Une couche sacrificielle de PaC 3 µm épaisse est déposée et des ou-
vertures dans le PaC sont modelées, au-dessus des électrodes et des plots de contact,
par photolithographie à l’aide d’AZ9260 puis gravées par gravure ionique réactive avec le
plasma d’oxygène. Un mélange de PEDOT : PSS (Heraeus Clevions PH1000), d’éthylène
glycol, d’acide dodécylbenzène sulfonique et de 3-glycidoxypropyltriméthoxysilane est en-
suite déposé par centrifugation et cuit à 110 ◦C pendant 1 min. La couche sacrificielle est
décollée, laissant PEDOT : PSS uniquement au-dessus des OE et des plots de contact.
Ensuite, le PEDOT :PSS est cuit dur à 140 ◦C pendant 1 h. Enfin, le dispositif est mis
dans l’eau et se décolle de la lame de verre pour obtenir le dispositif souple.

2.2.3 Impédance électrochimique Spectroscopie

Les mesures de spectroscopie d’impédance électrochimique (EIS) ont été effectuées
dans une solution PBS, avec un Autolab PGSTAT128N. PEDOT : des électrodes revêtues
de PSS ont été utilisées comme électrodes de travail et une électrode Ag/AgCl comme
contre-électrode. Une tension sinusoïdale d’environ 10 mV a été appliquée à une fréquence
allant de 10 à 100 000 Hz (Figure 2.3).

2.2.4 Enregistrement du nerf

Dans chaque expérience, le PHR gauche et les nerfs vague et hypoglosse droits ont été
disséqués et coupés pour enregistrer l’activité motrice respiratoire à l’aide d’électrodes de
succion en verre (référence).La SE a été fabriquée à partir de tubes capillaires en verre
borosilicaté (OD 1,5 mm, WPI), tirés avec un tire pipette vertical (modèle 720, KOPF).
La pointe de l’électrode a été sectionnée à un diamètre adapté au nerf enregistré (200 µm
pour le PHR) et enfilée à une sonde en argent et remplie de liquide conducteur (aCSF).
L’électrode était attachée à un support étanche avec un trou latéral relié à une seringue,
avec laquelle le nerf était aspiré dans l’électrode, formant un milieu isolé à l’intérieur.
Une fois dans l’électrode, le nerf a été connecté à la sonde d’argent en raison du liquide
conducteur. Ensuite, la matrice d’électrodes organiques a été posée, entourant le tronc
du nerf phrénique gauche. Les signaux ont été amplifiés et filtrés (gain 0,5–10 K ; BP
0,3–3 KHz), numérisés (12 KHz, 16 bits ; Tucker-Davis Technologies, Alachua, FL, USA)
et exportés à l’aide du logiciel OpenEx (Trieur hors ligne et NeuroExplorer ; Plexon Inc.,
Dallas, TX, États-Unis). Le signal de la référence SE pENG sera noté dans ce travail
comme SSE et ceux de chaque canal OE Ci,j sont nommé SOE

i,j .
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Figure 2.2 – Représentation OE. (A) Vue schématique des 16 (4 × 4) sites d’enregistre-
ment avec des fils d’or en violet ; les limites du PaC sont en bleues ; la fente pour insérer
la langue (panneau supérieur) est en rouge et les sites d’enregistrement en violet foncé.
La languette PaC de l’électrode organique n’est pas entièrement représentée ici (ligne
pointillée) et mesure 4,4 mm de long. (B) Vue agrandie du carré pointillé bleu en A repré-
sentant 4 sites d’enregistrement or/PEDOT :PSS 20 × 20 µm. Une notation matricielle
de la forme Ci,j est utilisée ici pour identifier un canal individuel donné dans la ligne i et
la colonne j. Le nerf se trouve le long de l’axe horizontal sur les deux figures du haut. (C)
Image complète de l’électrode organique montée sur une couche de kapton, avec les sites
d’enregistrement enroulés autour d’un fil 350 ∅ µm. (D) La référence est une électrode
Ag/Cl connectée au fil noir disposé sous la cage thoracique de l’animal et le fil rouge (la
masse) est connecté à une cage de Faraday.

2.2.5 Traitement des données

Une chaîne de traitement de données a été proposée pour comparer la détection des
bouffées phréniques obtenues à partir de SSE (référence) avec chaque SOE

i,j . La méthode
proposée (Figure 2.4) inclut la réduction du bruit, la détection d’enveloppe et l’extrac-
tion d’indicateurs de comparaison (courbes de corrélation et ROC). Chaque étape de
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Figure 2.3 – Spectre d’impédance électrochimique des électrodes enrobées PEDOT :PSS.
Dix électrodes ont été utilisées pour ces mesures.

l’approche développée est détaillée dans les sous-sections suivantes.

Réduction de bruit et détection de l’enveloppe

Tous les signaux acquis (SOE
i,j et SSE) ont été filtrés passe bande dans l’intervalle

300-3000 Hz en utilisant un filtre Butterworth du 4ème ordre [8]. Lorsque des artefacts
ECG sont présents (avec une énergie suffisamment élevée pour perturber la détection des
bouffées phréniques), des filtres morphologiques, basés sur des opérations d’érosion et de
dilatation (similaires aux opérations en traitement d’image), ont été appliqués sur une
fenêtre mobile de 20 échantillons afin de réduire le bruit sans perturber la qualité initiale
du signal en éliminant les artéfacts ECG aux dynamiques très rapides [118]. Ensuite, un
filtre Savitzky-Golay a été appliqué pour lisser le signal sans distorsion et les enveloppes
des signaux ont été obtenues avec une transformée de Hilbert. Enfin, les enveloppes ont
été lissées à l’aide d’un filtre passe-bas Butterworth de 4e ordre à 20 Hz. Les enveloppes
de signal résultantes (EOE

i,j et ESE) ont été utilisées pour extraire les indicateurs de per-
formance (voir Figure 2.4).

Indicateurs de performance

Afin d’étudier les relations entre les signaux OE et SE, deux indicateurs ont été utilisés :
1) les coefficients de corrélation entre EOE

i,j et ESE, 2) l’aire sous la courbe (AUC) extraite
de la courbe des caractéristiques de fonctionnement du récepteur (ROC), produit pour
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Figure 2.4 – Description du traitement des données et de l’extraction de caractéris-
tiques appliqués aux signaux OE et SE. Tous les canaux disponibles de l’OE sont traités.
Chaque canal est comparé au signal SE filtré, utilisé comme modèle, afin d’estimer les
performances.

estimer la capacité des OE à détecter des bouffées spontanées en utilisant le signal SE
comme référence, et 3) le rapport signal sur bruit des différentes voies.

1) Coefficient de corrélation : Le coefficient de corrélation de Pearson (ρi,j) a été cal-
culé pour mesurer le degré auquel les signaux EOE

i,j et ESE sont linéairement liés :

ρi,j =
cov(EOE

i,j , ESE)
σOE

i,j · σSE
(2.1)

où cov est la covariance et σOE
i et σSE sont, respectivement, l’écart type des signaux

EOE
i,j et ESE.

2) Courbes ROC et AUC : Les courbes ROC ont été utilisées pour analyser les per-
formances d’un simple seuil, appliqué sur EOE

i,j , pour détecter les bouffées phréniques. Les
classes de référence ont été extraites de ESE en appliquant un seuil K fixé manuellement,
puis ajusté en minimisant le nombre de bouffées détectées. Les classes positives (P) et
négatives (N) ont été définies comme des ensembles d’échantillons appartenant (P) ou
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non (N) à une bouffée (Figure 2.5). Concernant les courbes ROC construites à partir des
signaux OE, 200 points ont été tracés pour des valeurs seuils discriminantes, λ, variant
de 0 à M valeur maximale du signal. Nous définissons des classes de prédiction à partir de
ces seuils discriminants : condition prédite positive (Vrai ou T) pour tous les échantillons
supérieurs à λ et condition prédite négative (Faux ou F) pour les échantillons inférieurs :

TP = (P ) ∩ (T ); TN = (N) ∩ (F ) (2.2)

FP = (N) ∩ (T ); FN = (P ) ∩ (F ) (2.3)

La courbe ROC montre le taux de vrai positif, ou probabilité de détection Pd(λ), contre
le taux de faux positif, ou probabilité de fausse alarme Pfa(λ), pour un seuil variable et
caractérise le comportement du détecteur de bouffée phrénique :

Pd(λ) = TP

TP + FN
(2.4)

Pfa(λ) = FP

TN + FP
(2.5)

Enfin, l’aire sous la courbe (AUC) est extraite de la courbe ROC afin d’évaluer les
performances de détection. La valeur AUC se situe entre 0,5 et 1, où 0,5 désigne un mauvais
détecteur et 1 correspond à un détecteur idéal. Toutes les analyses ont été effectuées en
utilisant le logiciel disponible dans le commerce MatLab (Mathworks Inc., MI, USA).

3) Rapport signal/bruit : Pour tous les ensembles de données, le SNR a été calculé
comme le rapport entre l’amplitude de la valeur absolue moyenne (MAV) des signaux
ENG enregistrés pendant la période des bouffées et en dehors de la période des bouffées,
sur la base du classificateur P/N défini dans la partie Courbes ROC et AUC, comme
réalisées dans[119] :

MAV = 1
N

N∑
i=1

|x| (2.6)

SNR = 20log10
mean(MAV (ENGP ))
mean(MAV (ENGN)) (2.7)

où ENGP est le signal ENG pendant la période des bouffées et ENGN à l’extérieur.
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Figure 2.5 – Détermination du classificateur. Le signal SE est utilisé comme référence
pour créer notre classificateur. La classe "True" (T) est définie comme “tous les points
au-dessus du seuil” et la classe "False" (F) l’inverse. La même définition est appliquée au
signal OE pour la classe positive (P) et la classe négative (N) avec le seuil défini comme
y = λ. On définit Vrai positif (TP) tous les échantillons appartenant à (P) et (T), Vrai
Négatif (TN) ceux appartenant à (N) et (F), Faux Positif (FP) à (N) et (T) et Faux
Négatif (FN) à (P) et (F).

2.2.6 Simulation de bipoles à partir des voies OE

A partir des signaux de l’OE, une simulation de dipôles a été effectuée. On applique
une analyse en composantes principales (ACP) sur nos 16 voies OE pour déterminer la
combinaison linéaire de voies qui maximise la variance associée à l’activité phrénique 1.

1. Pour compléter l’analyse, des méthodes de séparation de sources classiques ont été utilisées à la
place de l’ACP pour déterminer d’autres combinaisons linéaires susceptibles d’améliorer nos résultats.
Néanmoins, les résultats n’ont pas été satisfaisants ils ne seront donc pas présentés.
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Notons S la matrice (16xN) des signaux OE centrés où N est la taille d’un signal OE
et W la matrice de blanchiment issue de l’ACP de S et Z=W*S. Le vecteur propre qui
maximise l’activité phrénique est noté W ACP tel que :

W ACP = {W (k)/∀i ∈ [1, 16], SNR(Z(i)) ≤ SNR(Z(k))} (2.8)

Ce vecteur W ACP est l’axe principal de l’activité phrénique à la sortie de l’ACP. A
partir de ce vecteur nous pouvons simuler ∑15

i=1 i = 120 bipolaires en combinaison linéaire
de deux OE. Les bipolaires sont simulées de la façon suivante :

Sbip
K = {W ACP (I)SOE

i,j +W ACP (J)SOE
i′,j′/I = 4(i−1)+j, J = 4(i′−1)+j′, K = (j−i)+16(i−1)+

i−1∑
k=0

k}

(2.9)
avec i ∈ [1, 4], j ∈ [1, 4] et I < J . Les indices I,J et K permettent de simuler les

bipolaires sans doublons et en excluant les configurations monopolaires. Une fois les 120
dipôles simulés, on applique sur chacun d’entre eux la même chaîne de traitement que
précédemment puis on extrait les indicateurs de performances définies en amont afin de
comparer les résultats en bipolaire par rapport à une configuration monopolaire.

2.2.7 Test statistique

Un test unilatéral à gauche de somme des rangs de Wilcoxon entre chaque indicateur
de chaque configuration est utilisé pour estimer si la modification des résultats sur les
paramètres est significative (basé sur la p-value annotée p) avec un niveau de significativité
a = 0,1.

2.3 Résultats

Cette section présente : 1) les résultats de l’analyse en configuration monopolaire sur
l’ensemble du jeu de données avec l’exemple détaillé d’un jeu de données qui a été choisi
puisque les 16 voies OE ont été utilisées, 2) les résultats de l’analyse en configuration
bipolaire sur le jeu de données exemple précédent, 3) les résultats de l’analyse en configu-
ration tripolaire sur le jeu de données exemple précédent, l’analyse sur les autres jeux n’a
pas été faite puisque les correspondances voies d’enregistrements/voies OE ne sont pas
connues.
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2.3.1 Analyse en configuration monopolaire.

Exemple de traitement et analyse de données

La figure 2.6 montre les signaux bruts (SSE, SOE
i,j ) et leurs enveloppes (ESE, EOE

i,j ) d’un
jeu de données. Les bouffées phréniques étaient clairement visibles à partir du signal de
l’électrode de succion (SE). Leur durée était de ∼ 0,5 s, et la fréquence respiratoire était
d’environ 33 respirations par minute, conformément à la littérature[116]. Sur la plupart
des sites OE des bouffées phréniques sont visibles. Le tableau 2.1 donne le SNR pour
chaque site d’enregistrement de l’OE et du SE. Comme prévu, le SNR le plus élevé a été
mesuré à partir du SE (11 dB avant et environ 15 dB après le traitement des données). Le
SNR des sites d’enregistrement OE varie de 0,36 à 6,78 dB avant traitement et de 0,63 à
8,87 dB après traitement. Le SNR moyen (±SD) après traitement des données est de 5,51
± 3,61 dB. A noter, les artefacts ECG visibles sur certains canaux (voir, par exemple,
SOE

1,1 , SOE
1,3 , et SOE

4,2 dans Figure2.6) ont été supprimés après le traitement des données. Les
coefficients de corrélation entre tous les signaux ont été calculés à partir de l’ensemble
du jeu de données. La figure 2.7A montre la carte de corrélation de l’exemple de jeu de
données. La dernière rangée représente les coefficients de corrélation de chaque canal OE
avec la SE dont les valeurs sont indiquées dans le tableau 2.1. Le coefficient de corrélation
moyen (±SD) après traitement des données était de 0,83 ± 0,19 (plage de 0,39 à 0,93).
Cependant, 3 des 16 canaux avaient de faibles valeurs de coefficient de corrélation (< 0,6).
La figure 2.7B présente la probabilité de détection des bouffées phréniques enregistrées par
les 16 sites OE (courbes ROC obtenues en comparant les signaux OE avec le signal SE).
L’AUC moyenne de de détection des bouffées PHR (±SD) après traitement des données
était de 0,94 ± 0,07 (plage de 0,77 à 0,99) (tableau 2.1). Douze des 16 canaux avaient une
AUC supérieure à 0,9.

Résultats globaux

L’EIS mesuré calculé à partir de 10 électrodes était de 31 668 ± 1866 Ω (moyenne ±
SD) à 1 kHz. Le tableau 2.4 représente les résultats moyens obtenus à partir de 9 rats.
Les corrélations ρ(i, j) étaient comprises entre 0,047 et 0,997, et la valeur moyenne est de
0,736 ± 0,135. Les valeurs minimales et maximales de l’ASC étaient respectivement de
0,63 et 0,99. Les valeurs moyennes de l’AUC (± SD) étaient 0.900 ± 0.091. Dans chaque
jeu de données, au moins un canal a montré un coefficient de corrélation supérieur à 0,7,
et au moins une AUC était supérieure à 0,9.
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Tableau 2.1 – Résultats de la détection des bouffées phréniques proposée sur l’ensemble
du jeu de données après les étapes de filtrage et de suppression de l’ECG. Les deuxième
et sixième lignes sont le coefficient de corrélation entre le signal OE et le signal SE pour
chaque voie, les résultats AUC sont donnés sur les troisième et septième lignes utilisant
le signal SE comme référence, et les quatrième et huitième lignes sont le SNR en dB.

Voies 1,1 1,2 1,3 1,4 2,1 2,2 2,3 2,4
Correlation 0.934 0.391 0.933 0.768 0.439 0.927 0.932 0.933

AUC 0.994 0.708 0.994 0.929 0.734 0.992 0.994 0.993
SNR (dB) 8.705 0.678 8.574 2.278 0.745 7.188 8.396 8.758

3,1 3,2 3,3 3,4 4,1 4,2 4,3 4,4 Mean ± STD
0.934 0.934 0.933 0.821 0.686 0.935 0.523 0.748 0.798 ± 0.191
0.994 0.994 0.994 0.958 0.879 0.994 0.783 0.918 0.925 ± 0.072
8.811 8.701 8.861 2.974 1.611 8.874 0.980 2.063 5.510 ± 3.61

Tableau 2.2 – Performance globale de la détection des ondes phréniques proposée. La
colonne 2 indique le nombre de canaux utilisés pour l’enregistrement ; Les colonnes 3 à
5 et les colonnes 6 à 8 montrent, respectivement, les performances de corrélation et les
performances AUC. La dernière ligne montre la moyenne globale de chaque marqueur.

Rat Voies Corr. AUC
Moy. Intervalle STD Moy. Intervalle STD

1 16 0.798 [0.391 ;0.935] 0.191 0.925 [0.708 ;0.994] 0.072
2 3 0.872 [0.858 ;0.879] 0.012 0.998 [0.998 ;0.999] 5.8 × 10−4

3 8 0.661 [0.047 ;0.997] 0.175 0.860 [0.557 ;0.967] 0.3553
4 8 0.398 [0.097 ;0.960] 0.275 0.816 [0.628 ;0.999] 0.1207
5 8 0.656 [0.166 ;0.940] 0.297 0.908 [0.648 ;0.999] 0.1600
6 8 0.549 [0.451 ;0.945] 0.169 0.825 [0.758 ;0.999] 0.0769
7 16 0.582 [0.505 ;0.702] 0.052 0.867 [0.819 ;0.943] 0.0337
8 8 0.954 [0.915 ;0.995] 0.042 0.999 [0.996 ;1] 1.75 × 10−4

9 3 0.972 [0.969 ;0.973] 0.003 0.999 [0.998 ;0.998] 8.55 × 10−5

Mean 0.736 [0.610 ;0.923] 0.135 0.900 [0.852 ;0.989] 0.091
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Figure 2.6 – Gauche : Données brutes d’un exemple représentatif de l’ensemble de don-
nées acquis. Droite : Sortie de l’étape de traitement des données, montrant l’enveloppe
d’un signal débruité. Panneau supérieur : signal phrénique fourni par l’électrode de
succion de référence avec des bouffées phréniques typiques et des artefacts d’électrocar-
diogramme et le signal filtré phrénique fourni par l’électrode SE. Panneaux du bas :
signal phrénique obtenu à partir de l’électrode OE. Cet exemple souligne les propriétés
hétérogènes de ces différents enregistrements et les types de bruit typiquement observés
dans cette configuration.

2.3.2 Analyse en configuration bipolaire.

A partir de l’ACP de la matrice globale des voies OE on peut extraire les signaux
blanchis (voir Figure 2.8) sur lesquels le SNR est calculé avec la définition donnée en 2.2
pour déterminer lequel de ses signaux maximise l’activité phrénique vis-à-vis de l’ES. Le
calcul donne pour la voie 9 le SNR maximal de 5.65 dB. W ACP est donc défini par le 9 ème
vecteur de la matrice de blanchiment W. Une fois W ACP déterminé les bipolaires sont si-
mulées, filtrées puis les indicateurs de performance sont calculés. Un exemple de bipolaire
simulée est donné en figure 2.9. Il s’agit de la bipolaire formée par SOE

1,1 et SOE
3,4 . On observe

visuellement un bon résultat de simulation avec des bouffées phréniques visibles et simi-
laires à celles enregistrées par l’ES. Le SNR de la voie simulée est de 6.85dB avant filtrage
et de 10.17dB après filtrage. En comparant aux résultats obtenus pour les configurations
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Figure 2.7 – (A) Carte de corrélation entre le signal fourni par la référence SE et OE. (B)
Courbe ROC illustrant la détection des ondes phréniques basée sur un seuil constant sur
le signal de l’électrode SE. Ces scores reflètent les scores de corrélation. Plus la corrélation
est faible, plus l’AUC est faible.

monopolaires le SNR est supérieur avant et après filtrage au maximum de la meilleure
voie OE. Concernant les résultats de corrélation, on obtient un coefficient de 0.94 et pour
l’AUC de la courbe ROC 0.99. Les résultats de la globalité des configurations bipolaires
sont donnés dans le tableau 2.3. Le SNR moyen (±SD) de l’intégralité des configurations
était de 6.64 ± 2,22 dB avec un maximum à 10.18dB. Le coefficient de corrélation moyen
(±SD) après traitement était de 0.84 ± 0,19 et l’AUC moyenne de détection des bouf-
fées phréniques (±SD) de 0,95 ± 0,1. Par rapport à la configuration monopolaire, les
résultats de la configuration bipolaire ont montré une augmentation significative du SNR
post-filtré (p=0,077), de la corrélation (p=0,003) et des AUC (p=1,30.10−4), tandis que
l’augmentation du SNR avant filtrage n’était pas significative (p = 0,19).
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Figure 2.8 – Signaux blanchis après l’Analyse en Composantes Principales appliquée
au 16 voies de la matrice OE. On distingue une activité phrénique prédominante sur les
directions 5 9 et 16. Le calcul du SNR détermine la direction 9 comme celle maximisant
l’activité phrénique.

2.3.3 Analyse en configuration tripolaire

Concernant la configuration tripolaire, les résultats sont donnés dans le tableau 2.4.
Le SNR moyen de l’ensemble de la configuration était de 7,13 ± 7,80 dB avec un maxi-
mum de 12,85 dB. Le coefficient de corrélation post-traitement moyen était de 0,88 ±
0,02 et la moyenne des AUC de la détection des bouffées phréniques était de 0,95 ± 0,1.
Pour chaque indicateur de performance, les valeurs maximales étaient plus élevées et les
valeurs minimales étaient inférieures à celles de la configuration bipolaire. Par rapport à
la configuration monopolaire, les résultats de la configuration tripolaire a montré une aug-
mentation significative du SNR pré-filtré (p=0,065), du SNR post-filtré (p=0,022),de la
corrélation (p=2.49.10−4) et de l’AUC (p=1.59.10−6). Les valeurs mesurées dans la confi-
guration tripolaire ont également été significativement très différentes de ceux obtenus en
configuration bipolaire. (SNR pré-filtré, p=0,069 ; SNR post-filtré, p=0,063 ; corrélation,
p=0,082 ; AUC, p = 0,079). Ainsi, la configuration tripolaire a fourni de meilleures per-
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Figure 2.9 – De haut en bas : i) En rouge l’enveloppe du signal SE de référence. ii)
L’enveloppe du signal simulé entre la voie 1,1 et la voie 3,4 de la matrice OE. iii) Le signal
brut du signal simulé entre la voie 1,1 et la voie 3,4 de la matrice OE

Tableau 2.3 – Performances sur l’ensemble des 120 configurations bipolaires disponibles

Moy STD Min Max
SNR (pré filtrage) 4.55 2.22 0.07 7.43
SNR (post filtrage) 6.64 3.12 0.04 10.18

Corrélation 0.84 0.19 0.03 0.95
AUC 0.95 0.1 0.51 0.99/1

formances que les configurations monopolaires et bipolaires, avec en retour un plus grand
nombre de calculs et de configurations.

Tableau 2.4 – Performances sur l’ensemble des 560 configurations tripolaires disponibles

Mean STD Min Max
SNR (pre filtrage) 4.89 dB 4.00 dB 0.02 dB 9.27 dB
SNR (post filtrage) 7.13 dB 7.80 dB 0.03 dB 12.85 dB

Correlation 0.88 0.02 0.03 0.97
AUC 0.95 0.1 0.51 0.99/1
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2.4 Discussion

L’objectif de ce chapitre était d’étudier les performances d’une technologie d’électrode
organique multicontact (OE) autobloquante conçue sur mesure pour enregistrer un petit
nerf après une implantation aiguë. Dans ce but, nous avons enregistré le nerf phrénique
(PHR) du rat avec une préparation cardio-cérébrale, qui préserve les fonctions cardio-
respiratoires physiologiques[116], [120], [121]. Un protocole d’enregistrement PHR ENG
a été obtenu en appliquant une électrode de succion (SE) à l’extrémité coupée du nerf
PHR pour obtenir un signal de haute qualité et en enroulant l’OE autour de l’épinèvre du
PHR. Nous avons effectué un filtrage des données pour améliorer la détection des bouffées
PHR ENG sur nos signaux et analysé la qualité des enregistrements OE par rapport aux
signaux SE. Bien que nous ne fournissions pas de comparaison par rapport aux techno-
logies classiques d’électrodes métalliques, nos résultats montrent que des enregistrements
de bonne qualité peuvent être obtenus avec de petits sites d’enregistrement PEDOT :PSS
à faible impédance. De plus, nous avons pu mettre en évidence une activité respiratoire
à partir de signaux qui, à première vue, n’exprimaient aucune activité respiratoire. Ces
résultats suggèrent que les OE sont adaptées pour enregistrer les signaux respiratoires et
montrent la possibilité d’installer facilement 16 sites d’enregistrement autour d’un petit
nerf, améliorant ainsi la résolution spatiale.

2.4.1 Pertinence électrophysiologique du PEDOT :PSS

L’un des principaux avantages de l’utilisation du polymère conducteur organique PE-
DOT :PSS est sa conductivité mixte ionique/électronique qui en fait un bon candidat
pour les applications bio électroniques en général. La capacité du matériau à absorber
l’eau et donc à capter les ions dissout en fait un bon candidat pour les applications bio
électroniques en général. Cette qualité fait participer la totalité du matériau à l’interaction
entre les ions et les électrons. L’aspect électrique de celui-ci se traduit par une différence
dans la composante capacitive de l’électrode : pour les électrodes métalliques, la capa-
cité est surfacique, tandis que pour PEDOT :PSS, la capacité est volumétrique[122]. Cela
signifie que pour une même surface d’électrode, l’utilisation de PEDOT :PSS entraîne
une augmentation de la capacité. En conséquence, compte tenu d’une surface d’électrode
fixe, l’utilisation de PEDOT :PSS permet d’obtenir une impédance plus faible, donc un
meilleur rapport signal sur bruit pour l’enregistrement par rapport aux électrodes mé-
talliques [123]. De plus, les électrodes métalliques planes telles que les dispositifs à base
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d’IrOx, pourraient augmenter les contributions faradiques indésirables. Ces contributions
sont tolérables uniquement si les processus redox sont confinés et réversibles [124]. Ven-
katraman et al. a également comparé les électrodes PEDOT :PSS avec les électrodes PtIr
et IrOx, et a découvert que les micro-électrodes revêtues de PEDOT :PSS présentent des
performances supérieures à celles des électrodes PtIr en termes d’enregistrements et de
stimulation et présentent également des limites d’injection de charge supérieures à celles
des électrodes IrOx à 0 DC [125].

2.4.2 Électrode à succion pour l’enregistrement ENG

Les SE sont couramment utilisés pour enregistrer les ENG à partir d’axones section-
nés de divers nerfs in situ [116], [121], [126], [127]. Ils fournissent des signaux ENG de
très haute qualité qui peuvent être utilisés pour surveiller l’activité respiratoire centrale
et également pour calculer la moyenne des pics de déclenchement dans les études élec-
trophysiologiques [128], [129]. La qualité de nos signaux SE est donc en accord avec les
observations précédentes. Cela est probablement dû au fait qu’une petite partie du nerf
distal, y compris l’extrémité coupée, est aspirée et insérée dans la pointe SE qui contient
une petite quantité de liquide conducteur. Par conséquent, les potentiels d’action se pro-
pageant le long du nerf atteignent la partie distale du nerf presque simultanément. Ainsi,
il produit une densité de courant élevée dans la SE, et cela se traduit par des potentiels
d’action composés de grande amplitude. De tels signaux ENG enregistrés avec la SE sont
classiquement utilisés comme référence pour les enregistrements. Cependant, pour des
raisons évidentes, la section nerveuse ne peut pas être envisagée chez l’homme. Un défi
reste donc de concevoir des électrodes appropriées qui peuvent être posées à la surface du
nerf tout en fournissant des signaux ENG utiles.

2.4.3 Enregistrements ENG aigus avec OE

Différents types d’électrodes autobloquantes sont disponibles, et certaines d’entre elles
sont utilisées chez l’homme pour la neuromodulation[130]. Ici, nous fournissons des preuves
de bons enregistrements PHR ENG à l’aide d’une électrode PEDOT :PSS comprenant une
partie autobloquante. Lorsqu’elle est verrouillée, le diamètre de l’électrode est de 350 µm
(voir Figure 2.2). Le nerf phrénique du rat varie de 250 à 320 µm de diamètre[131]. Ainsi,
le diamètre interne de la coiffe de notre OE est supérieur au diamètre externe du nerf
PHR et devrait limiter les lésions nerveuses. Les OE sont fabriqués avec un polymère bio-
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compatible mince (parylène) et utilisent des polymères conducteurs appelés PEDOT :PSS
couplés à des fils d’or, conférant une faible impédance et une bonne flexibilité. Les enre-
gistrements effectués dans ce chapitre sont aigus. Même si nos électrodes ont une grande
flexibilité, des expériences chroniques peuvent conduire à des résultats radicalement dif-
férents impactés par les matériaux, la rigidité et divers autres facteurs de forme. Il a été
démontré que cette technologie fournit des enregistrements à rapport signal/bruit élevé
de l’interface neuronale sur des applications électroencéphalographiques et électrocorti-
cographiques[88]-[92], [132]. Les OE ont également été utilisés pour enregistrer l’activité
neuronale chez les patients en salle d’opération[94]. De plus, les sites OE peuvent être uti-
lisés à la fois pour enregistrer et stimuler les neurones[90]. Comparé au SSE, le SOE a un
rapport signal/bruit inférieur. Cela résultait probablement de la fonction de transfert et
de l’atténuation du signal des sources de signal dans le nerf vers les sites d’enregistrement
sur l’épinèvre.
Une limite de cette étude était l’absence de mesure d’impédance des différents sites OE
lorsque l’électrode était en contact avec le nerf. Une impédance plus élevée sur certains
sites OE peut être responsable d’une diminution de l’amplitude pENG et de l’AUC, et
donc de faibles corrélations entre SOE et SSE. Cependant, nos résultats ont démontré
que les SOE et SSE avaient une forme similaire. Ce schéma comprenait une augmenta-
tion progressive de la décharge au début de l’inspiration, une augmentation semblable
à une rampe tout au long de la phase inspiratoire et une forte diminution de l’activité
PHR à la fin de l’inspiration, reflétant une décharge physiologique de PHR [116], [120],
[121], [126], [127], [133]. De plus, des coefficients de corrélation élevés ont été mesurés
entre SSE et SOE et des scores AUC élevés ont été trouvés sur plusieurs canaux OE dans
chaque préparation. Nos résultats suggèrent que l’OE peut représenter une alternative aux
électrodes plus classiques qui sont actuellement utilisées pour les applications de neuro-
modulation. Des enregistrements de l’activité du nerf PHR ont été réalisés chez des chats
à l’aide d’une simple électrode cuff métallique, et le rapport signal sur bruit (SNR) moyen
était de 2,44 ±0, 18 dB[101]. Ici, la technologie proposée dans cette section nous permet
d’enregistrer à partir du nerf PHR de rat avec un SNR moyen plus élevé (5,51 ±3, 61
dB). Les électrodes hélicoïdales, en brassard ou plates, avec des caractéristiquesmono-,
bi- ou tripolaires ont été principalement testées pour la neurostimulation[134]-[136]. Des
investigations supplémentaires sont nécessaires pour comparer les performances de ces
électrodes avec l’OE multicontact dans l’enregistrement ENG. De plus, notre étude a été
réalisée dans un état aigu, tandis que les études de neuromodulation nécessitent une im-
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plantation chronique in vivo. Bien que la stabilité des électrodes revêtues de PEDOT :PSS
ait déjà été reportée, leur fiabilité pourrait être améliorée avant qu’elles ne puissent être
utilisées dans des conditions chroniques [137]. L’un des principaux problèmes en termes de
stabilité à long terme des électrodes revêtues de PEDOT :PSS reste la délamination d’un
tel polymère conducteur de la surface de l’électrode. Cela vient des mauvaises propriétés
d’adhérence de ces matériaux sur le dessus des couches métalliques dans des conditions
aqueuses, encore plus prononcées sous stimulation. Les approches futures pourraient sur-
monter ces limitations technologiques, comme par exemple l’utilisation de promoteurs
d’adhérence biostables[138]. La fibrose n’a pas été étudiée dans notre étude bien que ce
problème (ainsi que d’autres lésions nerveuses) ait été signalé avec des électrodes métal-
liques couramment utilisées. Comme des preuves de lésions tissulaires ont été observées 1
jour après l’implantation [139], nous émettons l’hypothèse que la fibrose ne s’est pas dé-
veloppée dans nos conditions aiguës. Une étude récente utilisant des biocapteurs Parylen
C similaires a suggéré une très bonne biostabilité après 6 mois d’activité d’enregistre-
ment cérébral[140]. D’autres investigations après implantation nerveuse chronique avec
une électrode PEDOT :PSS sont nécessaires pour déterminer si la fibrose se produit.

2.4.4 Vers une meilleure sélectivité pour enregistrer et stimuler
avec l’OE ?

Dans ce chapitre, nous avons étudié une OE avec des sites symétriques adaptés pour
l’acquisition ENG. Nous avons réussi à utiliser cet électrode cuff avec la plupart des sites
OE en contact avec le nerf, permettant de multiples enregistrements pENG. Une telle
technique d’enregistrement peut être transposée à d’autres nerfs périphériques comme le
nerf vague qui est la cible d’une neuromodulation dans de nombreuses pathologies[141]-
[143]. Comme il a été démontré que la stimulation du nerf vague avec un OE provoque
des réponses cardiaques différenciées, de futures études devraient tester la possibilité à la
fois de stimuler et d’enregistrer avec le même OE multicontact, probablement en utilisant
différents contacts. Le nerf phrénique est principalement composé de fibres motrices et
est également composé de 30 à 45% de fibres sensorielles[144]. La grande majorité des
fibres motrices (97%) correspondent à des axones alpha, et le reste des fibres (3%) sont
des axones gamma[145]. Comme ce nerf était sectionné, les signaux enregistrés pENG ne
correspondaient qu’à des fibres motrices actives. Nos résultats n’ont pas fourni de preuves
de potentiels d’action composés différenciés entre les différents canaux des sites OE. Ce
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manque apparent de sélectivité spatiale peut s’expliquer par plusieurs facteurs. Le très pe-
tit diamètre du PHR réduit probablement la sélectivité transversale (ou fasciculaire)[146].
De plus, la vitesse de conduction rapide des fibres motrices PHR (∼ 55–60 m·s−1 [147])
associée à la distance assez courte entre les sites OE peuvent limiter la sélectivité de la
vitesse[148]. Il est donc possible que des enregistrements ENG multiples similaires posés
sur des nerfs périphériques plus gros ou conçus avec des distances plus longues entre les
sites OE puissent permettre d’obtenir une sélectivité fasciculaire et/ou de vitesse, et ainsi
différencier des pools distincts de fibres nerveuses.
En revanche si on considère une OE en configuration bipolaire voire tripolaire on observe
que certaines configurations sont des configurations qui annulent le bruit augmentant ainsi
le SNR du signal. A l’inverse certaines simulations ont montré que certaines configurations
annulent le signal lui-même. Les méthodes de traitement du signal peuvent être améliorées
pour mieux estimer les informations complémentaires des différents sites acquis. Parve-
nir à une sélectivité spatiale réussie de l’activité du nerf phrénique pourrait favoriser les
recherches sur les pathologies de la transmission axonale ou les insuffisances respiratoires
inexpliquées.

2.5 Conclusion

La principale contribution de ce chapitre était de montrer la capacité de l’OE biocom-
patible à enregistrer des signaux nerveux liés à la respiration et à détecter des bouffées
physiologiques sur l’activité PHR à partir d’une matrice d’électrodes placées autour de
l’épinèvre phrénique. Nous avons également fourni des preuves d’une optimisation de la
détection des bouffées respiratoires après traitement du signal, et les mesures des corréla-
tions entre les canaux OE et les enveloppes SE ainsi que les courbes ROC ont démontré
une bonne performance de la matrice OE. L’OE apparaît comme un outil prometteur
pour enregistrer plusieurs signaux ENG au niveau des nerfs périphériques. Les travaux
futurs seront orientés vers l’amélioration de la géométrie de l’OE et des méthodes de trai-
tement du signal associées afin d’améliorer l’enregistrement sélectif, ainsi que l’application
et l’évaluation de cette technologie OE pour estimer les variables de contrôle dérivées de
l’ENG utiles pour la neuromodulation en boucle fermée.
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Chapitre 3

CARACTÉRISTIQUES DES SIGNAUX ENG
ET ECG PENDANT UNE SUDEP INDUITE

PAR AGS

Résumé

Pour appliquer une neuromodulation efficace il est nécessaire de comprendre les si-
gnaux utiles et d’en déterminer les caractéristiques et les paramètres sur lesquels le neu-
romodulation peut s’appliquer. Dans le contexte du projet AdaptVNS de proposer une
boucle fermée de neuromodulation il convient de déterminer quels paramètres vont être
les acteurs permettant de déclencher la stimulation. Dans le cadre de la prévention de la
SUDEP, l’hypothèse principale du projet décrit le nerf vague comme une structure for-
tement impliquée dans la survenue des événements cardiorespiratoires. Dans ce chapitre,
un travail préliminaire sur un jeu de données d’un enregistrement du nerf vague sur plu-
sieurs moutons a été effectué pour comprendre l’activité nerveuse du nerf et une chaîne
de traitement a été proposée. Après une procédure de traitement du signal classique, un
moyennage des signaux ENG et ECG autour des ondes R est fait, permettant ainsi une
étude locale de l’ENG vis-à-vis de l’ECG. Une fois cette activité étudiée, un protocole
expérimental original d’induction de SUDEP par AGS est mis en place afin d’enregistrer
cette activité nerveuse vagale chez la souris pendant et après la crise. Pour chacune des
souris, le nerf vague est enregistré sur 3 voies ainsi que l’ECG. Sur ces enregistrements
les ondes P de l’ECG ont été détectées pendant la phase post-ictale. L’étude locale de
l’ENG sur les moutons a permis de détecter plusieurs dynamiques de l’activité vagale : 1)
on retrouve la fréquence respiratoire induite grâce à une modulation de son activité, 2) on
observe une chute de l’activité locale vagale autour des ondes R. Ces dynamiques ne sont
malheureusement pas présentes sur les enregistrements vagaux de la souris. En revanche,
nous observons : 1) une décharge de l’activité enregistré par la sonde ENG pendant la
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crise d’épilepsie, 2) une forte bradycardie à l’issue de la crise chez chacune des souris ainsi
que la présence d’une dissociation des ondes P et R, associée à un bloc atrio-ventriculaire
(AV), jusqu’à l’arrêt cardiaque de l’animal. Si nous avons pu discerner une présence d’une
activité enregistrée plus importante pendant la crise, il nous est impossible de déterminer
s’il s’agit d’une activité majoritairement vagale ou bruité (notamment dû à la présence
d’électromyogramme). Nous ne pouvons donc pas caractériser avec certitude cette activité
comme précurseur de la SUDEP. En revanche, la présence de bradycardie, et en particu-
lier d’un bloc AV intermittent, pourrait marquer et caractériser une cause conduisant à
une SUDEP.

3.1 Introduction

La VNS est reconnue comme une thérapie efficace contre les épilepsies pharmaco-
résistantes [73], [74].

Plus de 85 000 patients épileptiques sont actuellement équipés d’un système VNS [75].
Cette thérapie a permis la réduction de la fréquence des crises d’épilepsie d’au moins 50%
chez environ 43% de ces patients [11]. La principale cause de mortalité directement asso-
ciée à l’épilepsie est connue sous le nom de mort subite et inattendue de l’épilepsie (ou
SUDEP pour Sudden Unexpected Death in Epilepsy). La SUDEP est définie comme une
mort inattendue, avec ou sans témoin, sans signe de traumatisme ni noyade, chez une per-
sonne épileptique [149]. La SUDEP représente 17 % des décès prématurés toutes formes
d’épilepsies confondues [150] et 50 % des décès prématurés chez les personnes épileptiques
réfractaires aux traitements [151]. On estime la prévalence de la SUDEP à 1.20/1000
personnes-années (1.41/1000 chez les hommes et 0.96/1000 chez les femmes) [61] Même
si la VNS n’a pas été développée pour la prévention de la SUDEP, il a été observé chez
les patients épileptiques ayant reçu une VNS entre 1988 et 2012 une réduction des risques
de SUDEP sur 40 443 patients [61]. Parmi ces patients 3689 sont décédés et 632 épisodes
de SUDEP ont été diagnostiqués.
Des études expérimentales et cliniques récentes suggèrent un dysfonctionnement cardiores-
piratoire, subséquent à une crise d’épilepsie, qui provoquerait des apnées prolongées et des
arythmies cardiaques conduisant à la mort [152]. Par ailleurs, des facteurs de risque ont
pu être définis : apparition des crises d’épilepsie au jeune âge, crises tonicocloniques (crises
avec des raideurs musculaires et la présence de spasmes) généralisées, crises d’épilepsie à
longue durée ou encore la présence de crises partielles [153]. Cependant, les mécanismes
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sous-jacents à la SUDEP sont méconnus, ce qui limite la stratification du risque et la
prise en charge optimale des patients épileptiques. L’une des hypothèses explorées durant
la thèse est que, suite à une crise d’épilepsie, l’enchaînement d’un processus autonomique
impliquant une décharge massive vagale est à l’origine de la SUDEP. L’analyse de cette
hypothèse pose un véritable challenge. D’une part, les sources pour obtenir des données
cliniques ou expérimentales SUDEP sont rares, avec des modalités d’observation très li-
mitées. D’autre part, cette analyse implique l’étude des interactions entre les systèmes
nerveux autonome, respiratoire et cardiaque, nécessitant la proposition et l’application de
méthodes avancées de traitement des signaux physiologiques. Afin de lever ces points de
blocage, il est nécessaire de :

1) proposer une chaîne de traitement de signaux physiologiques adaptée à ce pro-
blème ; 2) définir un cadre expérimental permettant l’acquisition de signaux pendant une
SUDEP et d’appliquer la chaîne de traitement proposée.

Concernant la proposition d’une chaîne de traitement, un travail préliminaire a été
effectué afin de valider les traitements sur des signaux physiologiques acquis dans le cadre
du projet PSPC Intense [8]. Ces signaux ont été acquis sur plusieurs moutons insuffisants
cardiaques, après induction d’infarctus du myocarde, pendant une manœuvre de Valsava
avec pour objectif d’étudier les caractéristiques de l’ENG enregistré sur le nerf vague.
Dans le contexte de cette thèse, ces données serviront à proposer une chaîne de traitement
préliminaire. La première partie de ce chapitre sera donc consacrée à la description des
traitements et analyses effectuées sur la base de données INTENSE.

Concernant la proposition d’un cadre expérimental permettant d’étudier la SUDEP, un
des principaux défis est de pouvoir enregistrer l’activité vagale survenant avant, pendant
et après une crise d’épilepsie menant à une SUDEP. De nombreux modèles d’induction de
SUDEP chez les souris ont été développés dans la littérature [154]-[159]. Un des modèles
les plus fiables pour provoquer une SUDEP est le modèle par AGS, ou Audiogenic Seizure,
chez les souris [160]. Ce modèle consiste à induire la SUDEP par un moyen non invasif :
un stimulus sonore de 12 kHz/110 dB [161], [162].

Après le début du stimulus sonore, la souris va traverser différentes étapes caractéris-
tiques d’une AGS : une course folle, une crise tonicoclonique (avec présence de raideurs
et spasmes musculaires) et une crise tonique (raidissement complet du corps incluant les
4 membres moteurs). Cette crise est suivie ou non d’une mort (SUDEP) [161], [163]. La
seconde partie de ce chapitre est dédiée à la description du cadre expérimental original
défini pendant le projet AdaptVNS et des analyses effectuées sur ces données AGS.
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3.2 Base de données du projet PSPC Intense

3.2.1 Contexte et objectifs

Le projet PSPC Intense avait pour objectif de développer un dispositif implantable de
neuro-stimulation innovant pour le traitement de l’insuffisance cardiaque et l’obésité.

Dans ce cadre, le projet visait notamment le développement d’un dispositif combi-
nant stimulation électrique cardiaque et neuromodulation vagale. Une des contributions
de notre laboratoire était de proposer un contrôle en boucle fermée afin d’assurer un
traitement stable, spécifique au patient et permettant une adaptation à l’état de santé au
cours du temps. Clément Gallet, post-doctorant au LTSI, a étudié des signaux ENG, issus
du nerf vague, enregistrés sur des moutons insuffisants cardiaques [8]. L’objectif était de
déterminer les caractéristiques du signal vagal durant une manœuvre de Valsalva, connue
pour induire des modifications sur le système nerveux autonome [164]. Dans cette thèse,
ces premières données enregistrées pendant le projet PSPC Intense serviront de résultats
préliminaires et introductifs à l’enregistrement du nerf vague. Nous nous intéresserons
uniquement à la ligne basale de l’ENG vagal afin de proposer une chaîne de traitement.
L’implication de la manœuvre de Valsalva ne sera pas étudiée. Ce traitement sera par
la suite utilisé sur les signaux physiologiques vagaux enregistrés pendant l’induction de
SUDEP chez la souris.

3.2.2 Protocole

Les expérimentations ont été réalisées sur deux moutons avec un infarctus du myocarde
induit par la ligature des trois artères coronaires marginales. Le protocole expérimental
a été approuvé par le comité d’éthique en expérimentation animale. Six mois après la
ligature, une électrode a été placée, sous anesthésie à l’isoflurane (2%), dans le ventricule
gauche pour enregistrer les électroneurogrammes intracardiaques ainsi que la pression
ventriculaire. L’animal a été placé sous respiration artificielle au rythme de 0.3Hz.

Pour l’enregistrement de l’ENG vagal, une électrode cuff (IMTEK, Freiburg University,
Germany) a été posée pour l’enregistrement du nerf vague. Le signal enregistré a été
amplifié avec un gain 100 000 à l’aide d’un amplificateur fait sur mesure. Tous les signaux
ont été acquis grâce au logiciel Labchart (ADInstruments). L’ENG est échantillonné à 20
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kHz, l’ECG et la pression ventriculaire à 1 kHz. Une fois la pose des électrodes terminée,
un changement d’anesthésiant a été fait, l’isoflurane a été remplacé par de l’étomidate
(avec un débit de 100 µ/kg/min). Une fois les paramètres cardio-vasculaires stabilisés, un
enregistrement de 5 min est lancé pour récupérer le signal basal. Ensuite, une manœuvre
de Valsalva a été effectuée trois fois : une mise en apnée de 15s avec une pression positive
continue de 30cmH2O a été appliquée, suivie d’une autre apnée à pression atmosphérique
de 10s. Entre chacune des manœuvres, l’animal récupère pendant 60s.

3.2.3 Méthodes numériques

Traitement de l’ENG du nerf vague

Le signal ENG est, dans un premier temps, traité avec un filtre passe-bande de Butter-
worth d’ordre 4 avec une bande passante égale à [300-3000Hz]. Pour annuler la distorsion
en phase, le signal a été inversé puis filtré avec les mêmes caractéristiques. Il est en-
suite rectifié puis intégré sur une fenêtre de 10ms. Le spectre de Fourier de l’ENG a été
également estimé.

Traitement de l’ECG

Le signal ECG acquis a été traité par un filtre passe-haut d’ordre 4 de Butterworth à
5Hz et par un filtre "Notch" à 50Hz. À partir du signal traité, les ondes R ont été détectées
par un algorithme de Pan & Thompkins, puis les séries RR ont été estimées (en bpm). À la
suite de l’algorithme, une vérification et correction manuelle ont été faites afin de limiter
les incertitudes à l’aide d’une interface graphique développée par le LTSI permettant
d’annoter les ondes R. L’enveloppe de l’ECG a également été estimée en récupérant
l’enveloppe de la transformée de Hilbert. Les transformées de Fourier de l’enveloppe de
l’ECG et de la série RR ont été estimées.

Calcul de l’ENG moyen sur plusieurs cycles cardiaques

Le signal extrait du filtrage du signal ECG comprend plusieurs cycles cardiaques sur
lesquels l’ENG et l’ECG moyen vont être calculés. L’ECG filtré et l’ENG intégré sont
découpés en N segments de taille égale à la moyenne des intervalles RR. Les ensembles
des cycles sont notés :

ΛECG = {ECGcycle(i)/i ∈ [1, N ]} (3.1)
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ΛENG = {ENGcycle(i)/i ∈ [1, N ]} (3.2)

Afin de sélectionner les cycles correspondants à un état stable, on choisit l’ensemble
des cycles ECG présentant une corrélation supérieure à 80 % avec le premier cycle choisi
comme référence.

La prochaine étape revient à calculer les coefficients de corrélation :

ci,1 = corr(ECGcycle(i), ECGcycle(1)) avec i ∈ [1, N ] (3.3)

puis à sélectionner les indices de cycles tels que :

L = {i, ci,1 ≥ 0, 80} (3.4)

Notons Ns le nombre de cycles restants. La dernière étape consiste à calculer les
moyennes de l’ENG et de l’ECG à partir des cycles restants :

ECGm = 1
Ns

∑
i∈L

ECGcycle(i) (3.5)

ENGm = 1
Ns

∑
i∈L

ENGcycle(i) (3.6)

La figure 3.1 décrit la chaîne de traitement.

3.2.4 Résultats

La figure 3.2 représente l’ENG vagal, l’ECG, la série RR et la dérivée de pression
ventriculaire de deux moutons avant et après traitement. Nous considérons la ligne de base
du signal vagal l’ENG enregistré pendant les 60 premières secondes. Pendant cette ligne
basale, le signal ECG montre une modulation à la fréquence de la respiration artificielle
0.3Hz.

Si ces fluctuations sont peu présentes sur le signal brut, la rectification du signal ENG
permet de mettre en lumière cette respiration artificielle. On observe effectivement après
le traitement une dynamique à une fréquence de 0.3Hz. La 4ème ligne de la figure 3.2
présente la série RR associée. La fréquence moyenne pendant les 100 premières secondes
est estimée à 102 ± 0.6 bpm chez le mouton 1 est 115 ± 4.2 bpm chez le second mouton.
Si le rythme cardiaque est constant de manière globale et physiologique, on observe des
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Figure 3.1 – Description de la chaîne de traitement proposée. L’ENG passe par un filtre
bande passante [300 ;3000]Hz avant d’être rectifié puis intégré sur une fenêtre de 1.5ms.
Le signal résultant est appelé ENG rectifié. L’ECG passe par un filtre passe-haut 5Hz
et un Notch à 50Hz. Le signal résultant est appelé ECG filtré. Les signaux ENG rectifié
et ECG filtré sont synchronisés sur 50 complexes QRS donnant ainsi 50 signaux ENG
et ECG. Ils sont ensuite moyennés pour obtenir l’ENG rectifié moyen (ENG moyen) et
l’ECG filtré moyen (ECG moyen) sur 50 complexes QRS. À partir de l’ECG filtré la série
RR est estimée puis corrigée manuellement.

fluctuations à la même fréquence sur les séries RR.

La moyenne des ENG sur 50 complexes QRS a été calculée et comparée à la moyenne
des segments ECG sélectionnés (voir figure 3.3). L’échelle temporelle est centrée sur l’onde
R. On observe une perte de l’activité vagale moyenne enregistrée au moment du complexe
QRS (Mouton 1 : -6,2 % ; Mouton 2 : -11 %). Cette dynamique de l’activité vagale est
similaire sur les deux moutons. À une échelle globale, sur l’ensemble des moutons, l’activité
vagale est modulée par le rythme respiratoire visible sur le signal rectifié et à l’échelle
locale, on constate une diminution de l’activité vagale avant un battement cardiaque ainsi
qu’une augmentation après le battement.
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Figure 3.2 – Électroneurogramme du nerf vague droit et signal rectifié pendant une
durée de 60s chez les deux moutons. Sur le mouton 2, à 43s une perturbation extérieure
se produit et l’onde R se superpose à un artéfact de bruit rendant difficile sa détection
grâce à l’algorithme et manuelle. Cela explique la fluctuation au niveau de la série RR.

3.2.5 Discussion

Cette première étude préliminaire avait pour objectif d’introduire l’enregistrement de
l’ENG vagal et de déterminer quelques caractéristiques du signal ENG sur la ligne basale
afin d’établir une chaîne de traitement qui pourrait être utilisée pour l’enregistrement et
analyse de ces signaux physiologiques dans le cadre du projet AdaptVNS. Ces premiers
résultats ont permis de montrer plusieurs correspondances :

— Entre les signaux ENG, ECG et la respiration artificielle : on observe des fluctua-
tions à la fréquence de la respiration artificielle. Cette fréquence est aussi récupérée
sur la série RR associée à l’ECG enregistré. Une simple analyse spectrale met en
évidence une fréquence caractéristique à 0.3Hz sur les signaux ENG, sur l’enveloppe
de l’ECG et sur la série RR associée qui correspond à la fréquence respiratoire ar-
tificielle,

— De manière locale, entre l’ENG rectifié et les complexes QRS : diminution de
l’activité vagale avant le complexe et augmentation après le complexe.

Ces différentes caractéristiques vont être utilisées comme marqueurs de contrôle pour
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Figure 3.3 – En noir, moyenne des ENG rectifiés, en rouge, moyenne des ECG. Les
moyennes sont faites sur 50 complexes QRS détectés par un seuil fixe avec correction
manuelle. On observe une diminution de l’activité vagale avant le complexe QRS et une
augmentation après ce complexe chez les 2 moutons observés.

évaluer au bon enregistrement du signal ENG vagal pour la prochaine manipulation. La
même chaîne de traitement va être utilisée (adaptée à l’animal) pour voir si on arrive à
récupérer les mêmes dynamiques.

3.3 Experimentation in vivo AdaptVNS

La chirurgie, la prise en charge de l’animal et la manipulation sont faites par Gabriel
Dieuset, assistant ingénieur en expérimentation et instrumentation au LTSI. J’assiste à la
manipulation et je participe à la définition du protocole, au branchement des électrodes
au système d’acquisition, à l’enregistrement des signaux et la vérification du bon fonction-
nement pendant la manipulation. Dans cette partie, nous allons étudier la SUDEP dans
un cadre expérimental d’induction par AGS. Nous allons utiliser la chaîne de traitement
définie précédemment pour l’analyse de ces signaux inédits. À notre connaissance, il s’agit
de la première fois que l’enregistrement des signaux d’ENG du nerf vague et ECG est fait
pendant une induction de SUDEP par AGS.

Le modèle d’AGS chez la souris permet une induction de la SUDEP de manière non
invasive, sans intervention pharmacologique ou électrique.
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Cependant, les conditions d’enregistrement sont difficiles sur la souris car il s’agit d’un
petit animal qui va être libre de mouvement dans ce cadre expérimental. Il convient donc
d’évaluer la pertinence des acquisitions des signaux obtenus afin de pouvoir déterminer
des marqueurs caractéristiques de la SUDEP.

3.3.1 Préparation des électrodes

Sonde ENG

Les sondes ENG utilisées pour enregistrer le nerf vague de la souris sont des Micro
Nerve Cuff développées par Microprobes (voir figure 3.4). La longueur de la sonde est
de 6mm avec un diamètre interne de 0.3mm. Elle est munie de 3 électrodes cuff d’une
largeur de 50 µm en Platinium/Iridium distante de 1mm. La dernière électrode est placée
à 2mm de l’extrémité de la sonde. Chacune des électrodes est isolée individuellement avec
un câble en inox de 300mm et est ensuite regroupée avec les autres dans une gaine en
silicone.

Figure 3.4 – Sonde Micro Nerve Cuff développé par Microprobes (vue microscope).

Sonde ECG

Les sondes électrodes sont fabriquées au LTSI par Gabriel Dieuset (voir figure 3.5).
Elles sont composées d’une électrode, réalisée à partir d’un tube en argent de diamètre
externe de 1.75mm, d’épaisseur, de paroi de 0.1mm et de longueur 5mm (GoodFellow
AG007150) et d’un câble en inox multibrins (Science Prodicts 3SS-2T) de 150 µm de
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diamètre et 90mm de longueur. Le câble est dénudé sur 8mm avec un nœud plat à son
extrémité. Le nœud est placé dans le tube en argent avec des copeaux d’étain et incorporé
avec une goutte de fluidifiant de soudure. L’électrode est ensuite sertie puis chauffée pour
faire fusionner l’étain dans le tube en argent et ainsi sceller l’ensemble électriquement et
mécaniquement.

Figure 3.5 – Sonde ECG développée par Gabriel Dieuset. L’électrode est positionnée à
gauche et le câble en inox à droite.

Connectique et assemblage.

Les câbles des différentes sondes (nombre variable en fonction des expérimentations)
sont regroupés sur un connecteur 10 positions Minitek127® (ref. 20021321-00010C4LF).
Ce connecteur est fabriqué par Amphenol et est utilisé classiquement pour des montages
en surface de carte électronique. Avant utilisation, le fond du connecteur est étanché
au silicone ou à la paraffine. Cette précaution est nécessaire pour empêcher la résine
dentaire utilisée lors de la chirurgie de remonter par capillarité et d’empêcher le bon
fonctionnement. Chacun des câbles est dénudé sur 2mm puis est équipé d’un petit ressort
de 1mm x 1mm de diamètre interne 0.5mm fabriqué au laboratoire LTSI avec un fil d’acier
non isolé. La présence du ressort permet une stabilité de la fusion de la boule d’étain lors
de la soudure entre les câbles et le connecteur. Cela permet d’obtenir une soudure solide
et fiable. Tous les câbles sont soudés de façon à se diriger vers la gauche du connecteur
pour faciliter son implantation future.
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3.3.2 Protocole chirurgical

Les animaux

Les expérimentations réalisées dans ce projet ont été au préalable soumises à un comité
d’éthique et validées par le ministère de la recherche selon les directives des lois françaises
du 1 février 2013. Nous avons utilisé exclusivement la souris 129/SvTer pour sa sensibilité
à la crise audiogène (90% de crise ; 50% mortalité poste crise)[160]. Les animaux mâles
et femelles ont été élevés au laboratoire et âgés de 2 à 3 mois afin d’avoir une corpulence
suffisante pour la chirurgie. Au total, 8 souris ont été implantées pour le modèle AGS.

Matériel

Nous utilisons un poste d’anesthésie (isoflurane) complet avec boite d’induction, masque
de paillasse et masque pour le cadre stéréotaxique. Durant la totalité de la chirurgie, la
température des animaux est maintenue à 38°C grâce à un tapis chauffant thermo ré-
gulé. La chirurgie d’une durée de 2h à 2h30 est réalisée avec un cadre stéréotaxique
(KOPF modèle 900) et une loupe binoculaire. Nous utilisons des instruments de chirurgie
classique (ciseaux, pinces, pince de précision, agrafe, aiguille et fil de suture) et égale-
ment des instruments en verre fabriqués au laboratoire pour la manipulation du nerf afin
de ne pas l’endommager ni provoquer des décharges électrostatiques, qui sont présentes
lors de la manipulation avec des instruments métalliques. Ces instruments (pointe fine,
pointe ronde, crochet) sont réalisés à partir d’une pipette pasteur étirée pour obtenir les
différentes formes voulues. Tous les instruments, sondes et connecteur sont désinfectés
chimiquement (à base d’acide péracétique) avant la chirurgie.

Anesthésie et analgésie.

La souris est pesée puis elle reçoit 0.05ml de méloxicam concentrée à 0.5 mg/ml, cet
anti-inflammatoire non stéroïdien donné avant la chirurgie va permettre une meilleure
récupération post-chirurgie. Le méloxicam a une durée d’action de 24h. La souris est
ensuite placée dans une boîte d’induction avec un air enrichi en oxygène grâce à un
concentrateur. On induit l’anesthésie par un mélange air/oxygène 0.3 L/min et isoflurane
à 4% durant 1 à 2 minutes pour que la souris tombe en narcose. La souris est ensuite
transférée sur la table de chirurgie avec un masque pour poursuivre l’anesthésie avec une
concentration en isoflurane de 2%. Elle reçoit alors une injection sous cutanée 0.1ml/10g
de buprénorphine concentré à 0.03mg/kg. La buprénorphine est un analgésique puissant
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à action prolongée agissant sur les récepteurs morphiniques du système nerveux central.
Son action débute après 15 à 20 min, atteint son pic après 1h et agit durant 6h. Au réveil
de la souris après la chirurgie, nous aurons une analgésie puissante qui durera encore 4h
post-chirurgie.

Procédure

Durant la stabilisation de l’anesthésie et de l’analgésie, les poils de la souris sont
tondus au niveau de la tête, des flancs et du bas du dos. La souris est ensuite placée
dans le cadre stéréotaxique sur le ventre. On désinfecte le sommet de la tête avec de
la chlorexidine alcoolique 0.5%. Ensuite, on incise la peau du crâne sur 10 mm et l’on
nettoie l’os et les berges afin d’avoir une surface sèche et propre exempte de sang et de
tissu conjonctif. On réalise une rotation à 180° de la souris pour mettre la souris sur le
dos et l’on incise sur 15mm au niveau du cou. On crée ensuite un passage sous la peau
vers la gauche entre le conduit auditif et l’œil pour rejoindre l’incision sur le dessus du
crâne. La souris est placée sur le côté droit et les sondes (ENG, ECG, Ref) sont insérées
dans le passage créé auparavant de la tête vers le cou. La souris est ensuite replacée sur le
ventre, le connecteur est collé à la colle cyanoacrylate. La peau est également collée pour
minimiser au maximum l’espace entre les câbles. On réalise un montage avec une résine
dentaire pour protéger les câbles et sceller le connecteur à l’os du crâne.

Après les 5 min nécessaires au séchage de la résine, la souris est retournée sur le dos.
Trois incisions sont faites (flanc gauche, droit et dos). Les électrodes ECG sont tunnellisées
sous la peau pour ressortir dans les incisions des flans et la référence dans le dos. Chaque
électrode est fixée au muscle sous-conjonctif puis l’incision est nettoyée avec de l’Hibitane
aqueux 0.05% et refermée avec 1 ou 2 agrafes. L’incision du cou est aussi nettoyée avec
de l’Hibitane aqueux et est agrandie de la jonction des clavicules au milieu du cou. La
sonde ENG est descendue sous la peau au niveau du thorax puis remontée en formant
une boucle pour ne pas entraver les mouvements de la souris. Le câble de l’électrode est
fixé au niveau du muscle sous clavière par un point de suture en ajustant la distance
pour atteindre le nerf vague. Si besoin, le thymus est retiré et les muscles sternohyoïdiens
et sternothyroïdiens sont écartés pour attendre le nerf vague. Celui-ci est délicatement
séparé de la carotide sur 10mm à l’aide d’instrument en verre pour ne pas endommager
le nerf. Un film de paraffine est placé sous le nerf pour l’isoler de la carotide et pouvoir le
manipuler correctement. Le nerf vague est guidé dans la gouttière de la sonde puis celle-ci
est refermée par 2 points de suture entre les contacts de la sonde. Le film de paraffine est
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retiré, le câble est calé entre les muscles sternohyoïdiens et sternothyroïdiens qui sont fixés
avec un point de colle chirurgicale. La zone est nettoyée à l’Hibitane aqueux et la peau est
suturée avec du fil de suture non résorbable 4-0 en soie. Si besoin on peut ajouter quelques
points de colle chirurgicale. La souris est sortie du cadre stéréotaxique et placée dans une
cage propre sur une feuille de papier absorbante à 35°C. Elle se réveillera complètement
en 10 à 20 min mais nous attendrons au moins 30min pour la replacer dans la pièce
d’hébergement.

3.3.3 Enregistrement des signaux

Nous réalisons l’acquisition des signaux ECG, ENG à l’aide d’un BioPac MP150 et
un amplificateur AM système modèle 1700 Biopac ou d’un BioPac MP36 en fonction
du nombre de sonde à connecter. Les signaux sont enregistrés à 20kHz. La plupart du
temps les montages sont réalisés en configuration monopolaire en connectant l’électrode
de référence à la masse du système d’enregistrement.

3.3.4 Induction de la crise audiogène

Une période d’attente de 7 jours est nécessaire entre la chirurgie et l’enregistrement de
la crise audiogène. Si l’enregistrement est possible dans cette période, l’isoflurane utilisé
pour la chirurgie bloque les crises audiogènes provoquées. Pour réaliser la crise audiogène
(modèle de SUDEP), on utilise une cuve cylindrique de 30cm de large. La cuve est sur-
montée de deux haut-parleurs connectés à un amplificateur audio. Le système est créé
pour générer un bruit blanc à 110dB SPL. La souris est placée dans la cuve et est connec-
tée au système d’acquisition. Le stimulus sonore est émis pour une minute maximum et
est arrêté pendant la crise tonique de l’animal. Un enregistrement vidéo est effectué pour
pouvoir annoter les signaux en post-traitement. En post-traitement, les signaux sont an-
notés pour indiquer les différentes phases de la crise audiogène. La figure 3.6 illustre le
schéma d’acquisition des signaux pendant la manipulation.

3.3.5 Méthodes numériques

Traitement de l’ENG

Comme dans la section 3.2.3, le signal ENG va être filtré avec un filtre de Butterworth
d’ordre 4 [300 ;3000] Hz puis rectifié et intégré. La fenêtre d’intégration choisie pour l’ENG
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Figure 3.6 – A) Schéma du modèle d’induction de SUDEP par AGS. Le stimulus so-
nore représenté par le haut-parleur à droite va déclencher la crise d’épilepsie létale de
la souris. La souris est instrumentée afin d’enregistrer les signaux ECG et ENG (3 voies
d’enregistrement). Les signaux sont récupérés par le système d’acquisition BIOPAC et
échantillonnée à 20 kHz. B) Photo de la cuve dans laquelle est placée et instrumentée
pendant la manipulation.

de la souris est de 1.5ms. Ce choix a été fait en comparant les dynamiques cardiovasculaires
des deux animaux. Le rythme cardiaque moyen chez le mouton varie entre 65 et 80 bpm
[165] contre 500 à 700 bpm chez la souris [166].

Traitement de l’ECG

L’ECG va être filtré par un filtre de Butterworth d’ordre 4 passe-haut et par un Notch
à 50Hz. À partir de l’ECG filtré les séries RR et PP sont estimées. Concernant la série
RR un algorithme de Pan-Thompkins est d’abord appliqué puis une correction manuelle
est faite pour éliminer/rajouter des ondes R à l’échantillon. Pour estimer la bradycardie
le ratio suivant est calculé :

∆RR = 100 · RRbase − RRP I

RRbase

(3.7)

où RRbase répresente la moyenne de la série RR sur 10s avant la crise et RRP I celle
post-ictale (10s après la crise).

Pour l’estimation des ondes P (présentes uniquement en phase post-ictale) une anno-
tation manuelle est faite. Le LTSI a développé une fonction permettant l’annotation par
une interface graphique. Le signal ECG filtré est envoyé dans cette interface et l’annota-
tion est faite dans la phase post-ictale. Certaines ondes P peuvent parfois se confondre
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avec le bruit ou les ondes QRS. Une interpolation linéaire est alors faite pour diminuer
l’erreur de détection à vue. On estime également le ratio du bloc AV en calculant sur
10s la moyenne du rapport PP

RR
, lorsqu’un bloc est présent. Le ratio est ensuite arrondi à

l’entier le plus proche R et le bloc AV est caractérisé par le ratio R:1.

Calcul de l’ENG moyen sur plusieurs cycles cardiaques

L’ENG rectifié et de l’ECG filtré sont alors découpés en N centré sur les ondes R puis
moyennés avec le même processus que précédemment.

3.3.6 Résultats

Sur l’ensemble des expérimentations de SUDEP induites par AGS, 3 ont abouti à
un résultat exploitable (les souris annotées 1, 2 et 3). L’intégralité des manipulations
effectuées dans le cadre du projet AdaptVNS est résumée dans le tableau 3.1.

Nous avons pu rencontrer plusieurs types de problèmes :
— liés à l’enregistrement : présence de 50 Hz trop importante (pour les souris 2 et

4). Cette présence de 50Hz peut permettre l’étude comme sur la souris 2 mais
détériore la qualité du signal,

— liés à la manipulation : la souris 4 n’a pas fait de SUDEP,
— liés à la manipulation : la souris 4 n’a pas fait de SUDEP, liés à la casse matériel

(confirmé à la fin de la manipulation lors de l’extraction des sondes) : la souris 5
a présenté une sonde ECG cassé, sur la souris 6 les sondes UP et DOWN se sont
cassés pendant la manipulation et la sonde MID en amont de la manipulation et
sur la souris 7, le connecteur s’est décollé,

— liés à l’animal : la souris 8 est morte après la chirurgie au moment du réveil.
La chirurgie et la manipulation étant très complexes, l’un des problèmes majeurs

confrontés a été la casse matérielle. Il faut noter également la modification des sondes ECG
pour les souris 7 et 8 : afin d’améliorer le signal ECG, notamment pendant la crise, une
électrode intrathoracique a été placée. Malheureusement aucun de ces 2 enregistrements
n’a abouti.

Sur 8 expérimentations, 3 jeux de données ont pu être exploités complètement. Cette
section présente : 1) un exemple de données détaillé sur une souris, 2) les résultats globaux
de l’analyse sur les 3 souris.
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Tableau 3.1 – Récapitulatif des différentes expérimentations effectuées dans le cadre de
la thèse et du projet AdaptVNS. On retrouve le numéro de la souris, le nombre de sondes
utilisées. Pour chaque jeu de données, la présence de l’augmentation de l’énergie vagale
pendant la crise est notée (X) dans la colonne Décharge. La colonne Bradycardie indique la
diminution du rythme des ondes R survenue après la crise et la colonne Bloc AV indique
le ratio du bloc survenu. Les trois dernières colonnes répertorient quelques remarques
sur le jeu de données : La colonne Etats donne l’issue de la manipulation ( S=SUDEP ;
NS=No SUDEP ; NA=Non aboutie ; DC=Décés prématuré), la colonne 50Hz indique une
présence trop importante de 50Hz et la colonne Casse répertorie les casses matérielles qui
sont survenues avant ou au cours de la manipulation.
Numéro Sondes Activité

ENG
Activité ECG Remarques

ENG ECG Décharge Bradycardie Bloc AV Etats 50Hz Casse
1 3 1 X -34 % 2:1 S
2 3 1 X -51 % 3:1 S X
3 3 1 X -77 % 2:1 S
4 3 1 X NS X
5 3 0 X S ECG
6 2 1 X -53 % 2:1 S 3 ENG
7 3 3 NA Connectique
8 3 3 DC

Exemple de traitement et analyse de données

Le premier exemple présente une souris 129/SvTer (souris numéro 1) instrumentée
décédée d’une SUDEP induite par AGS. La figure 3.7 présente les résultats d’une SUDEP
chez cette souris induite par AGS. 4 phases sont représentées :

— La phase 1 qui correspond à la mise en place de l’animal et au réglage du moniteur
d’enregistrement ; pendant cette phase le signal est bruité, des contacts physiques
avec les câbles sont effectués afin de faciliter les mouvements de l’animal.

— La phase 2 est l’enregistrement de la ligne basale des signaux
— À 625s d’enregistrement le stimulus sonore est déclenché et la souris entre en crise

d’épilepsie (phase 3). On peut remarquer une forte montée de bruit sur l’enregis-
trement de l’ECG et de l’ENG pendant cette phase provoquée par la course et les
tremblements de la souris pendant la crise. Ce bruit est assimilé à de l’électromyo-
gramme et une modification du contact nerf/électrode lors des mouvements.

— Une fois la crise tonique atteinte, le stimulus sonore est éteint. La souris se relâche
et la crise s’arrête (phase 4)
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Nous allons nous intéresser en détail aux phases 2, 3 et 4. L’étude de la phase 2 nous
permettra de valider ou d’invalider la chaîne de traitement définie. L’étude de la phase 3
restera succincte à cause de la présence non négligeable du bruit.

Figure 3.7 – Résultat d’un enregistrement ECG et de l’ENG vagal avec induction d’une
AGS. La souris décède d’une SUDEP suite à la crise. 4 étapes de la manipulation sont
indiquées : 1) Mise en place de l’animal et réglage du moniteur d’enregistrement ; 2)
Enregistrement de la ligne basale du signal ; 3) Crise d’épilepsie ; 4) Relâchement de
l’animal à la fin de la crise. Les deux droites verticales pointillées représentent le début
et la fin du stimulus sonore.

Phase 2 : Etude de la ligne basale
La ligne basale d’enregistrement correspond à la phase 2 de la figure 3.7. La chaîne de

traitement définie précédemment a été appliquée. Les signaux plus détaillés (échelle de 50s
entre les temps 400s et 450s) sont présentés sur la figure 3.8. L’enregistrement de l’ECG
permet de distinguer les ondes R du signal pendant la ligne basale, le RR moyen sur cette
section est estimé à 657 ± 52 bpm. Cependant, sur cette section les ondes P n’étant pas
visibles il a été impossible d’estimer les intervalles PP. Concernant les enregistrements des
ENG du nerf vague, les décharges présentes sur les signaux sont des artéfacts électriques
de fréquence estimée aux harmoniques du 50Hz. La chaîne de traitement arrive à bien éli-
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miner ces artéfacts. En revanche, après traitement, il est impossible de discerner l’activité
respiratoire à partir du nerf vague.

Figure 3.8 – Enregistrement des signaux pendant la phase 2 pré-AGS. Chacun des blocs
de 2 graphes présente le signal brut et post-traitement. En haut à gauche le bloc ECG,
à sa droite le bloc ENG du nerf vague enregistrée par l’électrode UP, en bas de gauche
à droite les blocs ENG du nerf vague enregistrées respectivement par l’électrode MID et
DOWN. Sur le bloc ECG, l’enregistrement permet de distinguer les ondes R. Sur les blocs
ENG, les décharges présentes sont des artéfacts du 50Hz qui sont traités par la chaîne
de traitement proposée. Sur les signaux ENG filtrés, la fréquence respiratoire n’est pas
distinguable et le bruit est conséquent.

La figure 3.9 représente la synchronisation ENG rectifié moyen avec l’ECG moyen sur
50 artéfacts QRS. De la même façon que précédemment, l’échelle temporelle est centrée
sur l’artéfact. L’amplitude pic à pic du signal rectifié est très faible (5.9 µV pour l’élec-
trode UP ; 5.2 µV pour l’électrode MID ; 5.3 µV pour l’électrode DOWN). De plus, nous
n’observons pas la même dynamique locale présente dans les expérimentations PSPCIn-
tense. Ni la diminution de l’activité avant le battement ni l’augmentation de l’activité
après le battement ne sont présentes. Cette absence de dynamique peut être la consé-
quence d’une prédominance du bruit par rapport au signal vagal utile. Nous estimons
aujourd’hui ne pas avoir réussi à enregistrer correctement le signal utile du nerf vague
vis-à-vis du bruit pour ce modèle expérimental. Nous allons par la suite nous soustraire
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de la synchronisation de l’ENG rectifié moyen avec l’ECG moyen.

Figure 3.9 – Synchronisation ENG rectifié moyen avec l’ECG moyen. En noir, moyenne
des ENG rectifiés, en rouge, moyenne des ECG. Les moyennes sont faites sur 50 artéfacts
QRS détectés par un seuil fixe avec correction manuelle. Pour les signaux enregistrés par
les 3 électrodes, nous n’observons pas la diminution caractéristique avant l’artéfact QRS
ni l’augmentation après l’artéfact.

Phase 3 : Etude de la crise d’epilepsie
Aux environs de 625s d’enregistrement le stimulus sonore est mis en marche déclen-

chant une crise d’épilepsie chez la souris quelques secondes après. La figure 3.10 montre
les différentes étapes de la crise :

— Course folle (CF) : Quelques secondes après l’enclenchement du stimulus la souris
se met à courir de manière frénétique dans la cuve,

— Crise tonicoclonique (CTC) : Pendant sa course la souris finit par chuter et se
raidir au sol pendant de courtes secondes,

— Crise tonique (CT) : La souris commence par être prise de spasme et d’un raidis-
sement musculaire global. Le son est alors arrêté,
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— Relâchement musculaire (phase 3) : après l’arrêt du stimulus, les muscles de la
souris se relâchent progressivement.

La figure 3.10 illustre les étapes de la crise et les enregistrements du nerf vague et
de l’ECG pendant ces différentes étapes. Les périodes de CF, CTC et CT se produisent
pendant la phase 3 définie dans la figure 3.7 et durent 17s. Pendant ces trois périodes il a
été impossible d’estimer la fréquence des ondes R à cause d’un bruit trop important créé
par les mouvements frénétiques de la souris. En revanche, une forte bradycardie est visible
dès le relâchement musculaire par rapport au rythme basal. Il est rassurant d’obtenir la
présence d’une bradycardie à l’issue de la crise, comme le suggère l’une des hypothèses
primordiales du projet AdaptVNS, comme illustré par la figure 1.7 en introduction. La
fréquence cardiaque a chuté de 34% à l’issue de la crise. Cependant, nous ne pouvons
pas affirmer que la bradycardie est déclenchée dès le début de la crise, les dynamiques
pendant la crise ne sont pas non plus estimables.

Figure 3.10 – Enregistrement des signaux ENG rectifiés et ECG pendant une AGS. On
retrouve chez la souris trois phases épileptiques : une course folle (CF), une crise tonico-
clonique (CTC) et une crise tonique (CT). À l’arrêt du stimulus sonore un relâchement
musculaire progressif est observé ainsi qu’un fort épisode bradycardique. La crise est lé-
tale. La fréquence RR n’a pas pu être estimée pendant les phases CF, CTC et CT.
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Concernant l’activité vagale observée, comme il a été illustré avec les résultats précur-
seurs à AdaptVNS (voir figure 1.7), une augmentation significative de l’énergie de l’ENG
vagal est observée pendant chacune des étapes de la crise (+230% pendant la CF, +92%
pendant la CTC et +79% pendant la CT). Cependant, même si l’on soupçonne une acti-
vité vagale importante due à la présence d’une bradycardie post-crise, il est impossible de
déterminer si la nature de la décharge d’activité enregistrée est uniquement vagale ou un
mélange de signaux, notamment du signal myographique. L’une des hypothèses limitantes
à l’enregistrement est la présence très forte d’EMG pendant la crise, l’énergie accrue de
l’ENG enregistré pourrait être causée par cette présence.

Phase 4 : Etude de l’ECG pendant la phase de relâchement

L’un des marqueurs les plus impactants qui semble caractéristique d’une crise d’épi-
lepsie est cette profonde bradycardie. Cependant elle ne semble pas être caractéristique
d’un événement létal comme la SUDEP. Certaines AGS marquées par cette bradycardie
ne sont pas nécessairement létales, c’est effectivement le cas des résultats pré-AdaptVNS
illustrés par la figure 1.7. Il convient donc de déterminer d’autres marqueurs de SUDEP.
La figure 3.11 représente l’ECG filtré après la crise avant l’arrêt cardiaque complet. On
observe à l’œil nu la bradycardie annoncée dans la sous-section précédente. Aux alentours
de 670s, un épisode tachycardique se déclenche spontanément (néanmoins toujours avec
une fréquence cardiaque inférieure à la fréquence basale). Cet épisode précède une nou-
velle bradycardie qui va s’intensifier jusqu’à l’arrêt cardiaque de l’animal.
On note également la présence de plusieurs blocs atrio-ventriculaire (AV), en effet aux
alentours de 676s on observe une régularité des ondes P alors que les ondes R viennent à
manquer. En conséquence les fréquences des ondes P et R ont été estimées et représentées
sur le graphe en bas de la même figure. Les ondes P étant difficiles à discerner, le début du
graphique présente beaucoup d’incertitudes. Dans un premier temps on observe bien une
tachycardie vers 670s avec l’augmentation de la fréquence cardiaque. À partir de 651s les
ondes P deviennent facilement discernables. Vers 676s la fréquence des ondes R décroche
celle des ondes P avec un ratio 2:1. Ce bloc s’atténue vers 695s, les ondes P ralentissent
et reviennent à hauteur de la fréquence des ondes R. Un nouvel épisode de bradycardie
(au sens fréquence des ondes R) arrive vers 702s néanmoins les ondes P restent à la même
fréquence. Un bloc AV est de nouveau présent avec un ratio 2:1. Ce bloc reste présent et
s’accentue jusqu’à l’arrêt cardiaque de l’animal quelques minutes plus tard.
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Figure 3.11 – Enregistrement de l’ECG après la crise d’épilepsie. En haut, le signal
ECG filtré. On peut observer à l’œil nu des disparitions de l’onde R alors que l’onde P
reste présente. Il s’agit de bloc atrio-ventriculaire (AV). En bas, les fréquences des ondes
R et des ondes P. La dissociation entre les fréquences des ondes P et R autour de 676s
illustre bien la présence d’un bloc AV. Les ondes P semblent raccrocher les ondes R à 695s
mais un nouveau bloc s’opère vers 702s. Ce bloc reste présent jusqu’à l’arrêt cardiaque de
l’animal.

Résultats globaux

Les enregistrements de 3 souris sont viables. La figure 3.12 présente les enregistrements
pendant l’AGS des souris 2 et 3. Sur l’enregistrement de la souris numéro 2 on observe une
décharge d’activité enregistrée par la sonde ENG pendant la crise ainsi qu’une bradycardie
avec une diminution de la fréquence des ondes R de 51%. Sur cet enregistrement nous
avons pu estimer sur une faible fenêtre la série RR pendant la phase tonicoclonique. Une
diminution de la fréquence des ondes R de 17%. Concernant les enregistrements de la souris
3 nous avons pu observer la présence de trois courses folles avant les phases tonicoclonique
et tonique. À l’issue des deux premières courses folles, aucune bradycardie n’est observée.
En revanche, une diminution du rythme cardiaque de 77% est constatée après les phases
tonicoclonique et tonique. On remarque aussi également une augmentation de l’activité
vagale pendant les courses et pendant la crise.

Les estimations des séries RR et PP pendant la phase post-ictale chez la souris 2 et
3 sont données en figure 3.13. Si la fréquence des ondes P chez la souris 2 varie autour
de 410 bpm, on constate une diminution importante de la fréquence des ondes R (-75%)
autour des 410s. On observe un bloc AV de ratio 3:1. Concernant la souris 3, nous pouvons
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Figure 3.12 – Enregistrement des signaux ENG et ECG pendant une AGS chez la souris
2 et la souris 3. Souris 2 : À l’issue de la crise un épisode bradycardique est observé. On
remarque également une faible fenêtre d’observabilité pendant la crise tonicoclonique pour
laquelle la série RR a pu être estimée et on observe une légère bradycardie déjà à cette
étape. Souris 3 : cette souris a fait 3 courses folles avant de rentrer dans la CTC puis la
CT. À l’instar des souris 1 et 2 une bradycardie post-ictale est présente. En revanche on
remarque que la bradycardie intervient uniquement avec la présence des phases CTC et
CT.
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aussi observer plusieurs blocs AV. Pendant les 15 premières secondes le rythme des ondes
R (moyenne : 159 ± 52 bpm) est moins élevé que celui des ondes P (moyenne : 261 ±
89 bpm), un premier bloc de ratio 2:1. À 560s les ondes R raccrochent les ondes P avant
un nouveau bloc 2:1 vers 572s de 10s. À la seconde 610 un nouveau bloc définitif 2:1 est
présent. Il reste présent jusqu’à la mort de l’animal.

Figure 3.13 – Estimation des fréquences PP et RR après le relâchement de l’animal.
Souris 2 : à 410s les ondes R décrochent totalement les ondes P avec un ratio de 3:1
présentant un bloc AV. Souris 3 : Les ondes R décrochent les ondes P sur les 15 premières
secondes puis reviennent à la même fréquence que les ondes P. Un nouveau bloc est présent
entre les secondes 572 et 582 et après 609s un bloc définitif est présent avec un ratio 2:1.

3.3.7 Discussion

L’objectif de ce chapitre était de présenter plusieurs enregistrements inédits d’un élec-
troneurogramme du nerf vague pendant une AGS.

Cependant, l’enregistrement du nerf vague chez la souris pour ce modèle d’induction
présente de nombreuses limites : 1) le nerf vague chez la souris est très petit et est donc
très difficile à enregistrer en limitant le bruit, 2) la souris étant libre de mouvement pen-
dant la durée d’expérimentation, l’enregistrement présente une forte sensibilité à l’énergie
de l’électromyogramme, 3) de plus, il y a un risque potentiel de casse pendant et avant
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l’expérimentation, 4) l’isoflurane (anesthésiant utilisé) provoque une désensibilisation à
la SUDEP chez la souris, il faut donc attendre une semaine après la chirurgie pour la
manipulation, dont l’une des conséquences est décrite au point précédent. Pour certaines
de ces raisons, il n’a pas été possible d’enregistrer le nerf vague avec précision dans ce
contexte. En effet, sur les différents enregistrements nous ne retrouvons pas le compor-
tement observé sur les jeux de données du projet PSPC Intense. La différence majeure
entre les deux manipulations est le modèle expérimental. Dans le projet PSPC Intense,
des moutons sont instrumentés et sous anesthésie. Dans le projet AdaptVNS, ce sont
des souris réveillées et libres de mouvement. Le challenge d’enregistrement est bien plus
conséquent chez la souris puisqu’il s’agit d’un plus petit animal libre de mouvement. Il
s’agit de la raison principale du travail préliminaire : pouvoir évaluer la pertinence de
l’enregistrement. En revanche, une activité de l’ENG du nerf vague plus importante est
présente pendant la crise d’épilepsie et en amont de la bradycardie parfois observée lors
d’une crise d’épilepsie [167], [168] sur chacun des jeux de données enregistrés. De même, on
retrouve effectivement une bradycardie post-ictale dans ce contexte d’expérimentations.
Plusieurs blocs atrio-ventriculaire ont aussi été observés. La littérature répertorie déjà
quelques observations de ces blocs chez la souris [152] et chez l’homme [168].

Activité autonomique associée à la SUDEP

L’une des explications majeures proposées de la SUDEP est une inhibition centrale de
la respiration pendant la crise qui provoque une réduction importante de la p02 entraînant
ainsi qu’un ralentissement du rythme cardiaque [169], [170]. Cette inhibition du rythme
cardiaque a été observée par une bradycardie post-ictale récurrente dans le modèle AGS
chez la souris 129/SvTer. On retrouve cette bradycardie chez l’homme mais dans une pro-
portion bien moindre puisqu’elles sont présentes pour 5% des crises d’épilepsie [167]. En
revanche, la bradycardie post-ictale est très fréquente dans les cas de SUDEP. Philippe
Ryvlin répertorie, dans la base de données MORTEMUS des bradycardies durant les 3
minutes suivant la crise chez tous les patients dont la SUDEP a été surveillée [170]. La bra-
dycardie post-ictale semble être un facteur de SUDEP sans être nécessairement présente
pendant une crise d’épilepsie sans SUDEP.

De plus, des dissociations atrio-ventriculaires ont pu être observées à l’issue de la crise.
Nous avons répertorié sur l’ensemble des jeux de données trois souris présentant ces blocs
dans la phase post-ictale. Ces derniers sont peu répertoriés lors d’une SUDEP, Schilling
décrit cette apparition des blocs comme conséquence de l’arrêt brutal de la respiration
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pendant la crise [152]. Toutes ces arythmies possibles qui apparaissent dans la période
post-ictale pourraient être causées par une activité vagale dans l’innervation cardiaque
importante et inattendue [171]-[173]. L’influence du nerf vague sur le nœud AV a été
décrite notamment lors de travaux sur l’influence de la stimulation du nerf vague sur le
nœud atrio-ventriculaire [174], [175]. Cependant, aucun enregistrement présentant l’ENG
vagal et la présence de bloc AV n’est présent dans la littérature. On trouve néanmoins des
rapports de cas [176], [177] de blocs AV présupposant d’une activité vagale importante
(présence de vomissements, toux, difficulté à avaler et hoquet).

Variables de contrôle pour une neuromodulation en boucle fermée

Nous résultats mettent en évidence 1) une augmentation de l’ENG pendant la crise
d’épilepsie 2) une forte bradycardie suivant la crise et 3) des dissociations atrio-ventriculaires.
Ces marqueurs, extraits de nos résultats, sont des variables de contrôles potentielles pour
la neuromodulation en boucle fermée. Dès la détection d’un évènement cité en parallèle
d’une crise, le contrôleur considère un risque de SUDEP et déclenche une stimulation du
nerf vague visant à bloquer les efférences du signal vagal et bloquant ainsi la mort subite.

Même si nos résultats mettent en évidence une augmentation importante du signal
ENG pendant la crise, cette observation doit être prise avec précaution car nous sommes
incapables de discerner si l’activité est relative à l’énergie vagale ou de l’EMG, qui est
particulièrement présent pendant la phase de course folle. Néanmoins, cette augmentation
de l’énergie enregistrée sur le nerf vague conjointe avec la présence d’une bradycardie laisse
fortement penser à une activation vagale importante même si on ne peut aujourd’hui pas
l’affirmer. Ce manque de visibilité pendant la crise d’épilepsie est la limite principale de
la détermination de variable de contrôle.

Les dissociations atrio-ventriculaires, observées chez les trois souris, constituent des
potentielles variables de contrôles pour la neuromodulation en boucle fermée. Cette va-
riable est particulièrement prometteuse car l’ECG peut être plus facilement accessible
que l’ENG dans certains cas. Néanmoins, le problème de non visibilité pendant la crise
peut également s’appliquer. Nos travaux futurs doivent consister à proposer un protocole
utilisant une électrode ECG intrathoracique (et non plus surfacique) afin d’obtenir un
meilleur enregistrement pendant la crise et certains verrous expérimentaux doivent être
encore levés (colle fixant la connectique des électrodes,...).
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Partie , Chapitre 3 – Caractéristiques des signaux ENG et ECG pendant une SUDEP induite
par AGS

Difficultés expérimentales

Il faut noter la complexité de cette expérimentation. Afin d’instrumenter la souris, la
chirurgie nécessaire est très longue et risquée pour l’animal, cependant une seule souris est
décédée suite à la chirurgie. La deuxième grande limitation expérimentale est l’utilisation
de l’anesthésiant, il a été détecté, après plusieurs expérimentations, que l’anesthésiant
utilisé, l’isoflurane, bloque l’AGS, il est nécessaire d’attendre une semaine entre la chirurgie
et la manipulation. Cette limite implique une conséquence qui détériore la qualité de
l’enregistrement, la souris vivant pendant une semaine avec les sondes implantées peut
lors de ses mouvements provoquer un déplacement des électrodes voire les casser. Certaines
expérimentations n’ont pu aboutir à cause de la casse des électrodes.

Limites du modèle expérimental

Comme précisé précédemment, le modèle d’AGS est un des modèles les plus fiables
[160] chez la souris. En effet, chez la souris 129/SvTer, nous avons réussi à engendrer
une lignée répondant à 90% au modèle AGS. Même si la lignée de souris reste précise,
l’instrumentation sur la souris est complexe pour l’enregistrement du nerf vague, puisque
le nerf est bien plus fin que chez le rat par exemple (de 250 à 320 µm chez le rat [131]
contre 110 à 190 µm chez la souris [178]. Nous avons préféré induire la crise par un moyen
non invasif électriquement ou chimiquement chez la souris, la SUDEP n’étant pas induite
par AGS chez le rat [162].

Néanmoins, l’enregistrement du nerf vague chez la souris reste difficile et la technolo-
gie d’électrode doit être capable de fournir un rapport signal sur bruit d’enregistrement
suffisant. C’est pour cette raison que nous avons proposé une technologie d’électrode orga-
nique désignée par l’INS (voir le chapitre 2). Malheureusement, ce design d’électrode n’a
pas donné de résultats dans le cadre d’expérimentations in vivo comme le modèle AGS
proposé. Ces électrodes étaient trop fragiles pour supporter les mouvements de l’animal et
notamment pendant la course folle. Nous avons fait le choix de revenir sur des électrodes
commercialisées MicroProbes. Même si le risque de casse n’est pas nul, ces électrodes
ont pu être utilisées mais n’ont pas permis un enregistrement fiable de l’ENG vagal. En-
suite, un problème d’anesthésiant est survenu. Il s’est avéré que l’isoflurane (anesthésiant
utilisé et annoncé dans les protocoles éthiques) limite très fortement le phénomène de
SUDEP, voire le bloque totalement. L’une des conséquences de cette influence de l’iso-
flurane impose un temps de repos après la chirurgie de l’animal d’une semaine. Pendant
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cette période, l’animal cohabite avec les sondes instrumentées, ce qui augmente la proba-
bilité de casse. Cette conséquence impose des contraintes temporelles et de prévision des
expérimentations, ce qui explique l’impossibilité de multiplier les enregistrements.

À cela s’ajoute la crise COVID-19 qui a frappé le monde des expérimentations ani-
males : l’INS de Marseille, responsable des manipulations in situ a dû mettre fin à ces
expérimentations, consistant en l’enregistrement du nerf vague dans ce cadre in situ. Bien
évidemment, cela a bouleversé tout le planning d’expérimentations animales.

3.4 Conclusion

Une contribution importante de mon travail de thèse est l’analyse des signaux ENG
et ECG obtenus lors de crises suivies d’un arrêt cardiorespiratoire induites par AGS chez
des souris 129/SvTer âgées de 18 à 28 jours. Une chaîne de traitement des signaux a pu
être proposée afin d’analyser 1) l’activité vagale à partir de l’ENG et 2) les modifica-
tions des intervalles RR et PP lors de la SUDEP. Les résultats ont permis d’identifier une
augmentation de l’énergie du signal ENG pendant la crise, même si les signaux restent
difficiles à analyser pendant les crises d’épilepsie. Après détection des intervalles RR et
PP sur l’ECG, une dissociation atrio-ventriculaire a pu être mise en évidence chez cer-
taines souris précédant les événements cardiorespiratoires. Ces marqueurs constituent des
potentielles variables de contrôles pour la neuromodulation en boucle fermée. Ce chapitre
met également en évidence les difficultés expérimentales liées à l’évaluation de l’activité
vagale et des interactions cardiorespiratoires pendant une crise d’épilepsie et pour l’étude
de la SUDEP. Même si ces résultats doivent être consolidés sur une population plus
importante, les travaux proposés dans ce travail de thèse sont prometteurs en particulier
concernant la mesure et le traitement du signal ENG lors d’une SUDEP et pour la pro-
position de variables de contrôle permettant la définition d’une neuromodulation avancée
en boucle fermée.
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CONCLUSION

Même si la VNS est reconnue pour le traitement de nombreuses pathologies, la confi-
guration de cette thérapie, pour un patient spécifique, est un problème complexe, difficile
à vivre par les patients et les neurologues. Il est donc prioritaire de proposer des méthodes
avancées de définition et d’application de la VNS, de façon automatique, personnalisée
et auto-adaptative. Cette thèse s’inscrit dans ce contexte et les contributions principales
sont les suivantes :

— Une chaîne de traitement des ENG a été proposée pour la détection de façon
fiable le début et la fin de « bursts » d’activation neuronale spontanée sur le nerf
phrénique, en utilisant une matrice d’électrodes organiques disposée autour du nerf
[179]. La performance de détection varie en fonction des électrodes utilisées entre
62 et 98 %, en utilisant une électrode de succion comme gold standard. Ce résultat
ouvre la voie à la détection d’une éventuelle décharge massive vagale, qui serait à
l’origine d’épisodes de SUDEP,

— La mise en place d’un protocole expérimental d’induction de SUDEP par un sti-
mulus sonore chez des souris âgées de 18 à 28 jours. Cette mise en place a été faite
tant sur l’aspect expérimental qu’en terme d’instrumentation et d’enregistrement,
que ça soit en amont de la manipulation ou pendant,

— Le traitement des signaux ECG et ENG, obtenus lors de crises suivies d’un arrêt
cardiorespiratoire induites a permis d’identifier une augmentation de l’énergie du
signal ENG pendant la crise, même si ces résultats doivent être consolidés sur
une population plus importante. Après détection des intervalles RR et PP sur
l’ECG, une dissociation atrio-ventriculaire a pu être mise en évidence chez certaines
souris précédant les événements cardiorespiratoires. Ces marqueurs constituent des
potentielles variables de contrôles pour la neuromodulation en boucle fermée.

Lors d’une neuromodulation en boucle fermée on distingue quatre grandes étapes :
l’enregistrement des signaux, la définition de variables de contrôle de la boucle, la correc-
tion et la stimulation.

Des systèmes en boucle fermée ont déjà été utilisés pour contrôler la stimulation du
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nerf vague [6], [82]-[84], [95]. Même si les correcteurs principalement utilisés sont basés sur
des approches PID, ils fonctionnent de manière asynchrone aux battements cardiaques et
ne contrôlent qu’un seul paramètre de stimulation. Notre équipe a proposé un correcteur
original, basé sur des modèles dynamiques de transition d’état, permettant ainsi le contrôle
d’un ensemble de paramètres de VNS [5]. L’optimisation des paramètres de contrôle a été
réalisée in silico, à l’aide d’un modèle mathématique. L’utilisation de ces modèles pour-
rait à la fois définir les paramètres initiaux du correcteur et de valider les paramètres de
contrôle de l’enregistrement. Au sein de l’équipe deux récents modèles ont été proposés. Le
premier modèle défini par Gustavo Guerreo illustre les mécanismes physiologiques cardio-
respiratoires au cours des apnées du sommeil [180]. Dans ce modèle, Gustavo met en avant
l’impact des voies parasympathique et sympathique sur le rythme cardiaque notamment
l’influence de la voie parasympathique à réduire la fréquence (représenté par la variable
de contrôle qu’est la bradycardie). D’un autre côté un second modèle cette fois récursif
a été proposé par Quentin Gillardin pour évaluer les activités parasympathiques et sym-
pathiques pendant une crise avec des événements tachycardiques et bradycardiques [181].
Ce modèle relie les activités sympathiques et parasympathiques au rythme cardiaque. Il
a été évalué sur quatre crises observées sur le même patient. Les résultats montrent une
activation des voies sympathiques et une inhibition des voies parasympathiques au début
de la crise, puis une activité vagale conséquente qui conduit à une bradycardie ictale. Les
deux modèles proposés sont en accord avec les résultats expérimentaux chez l’animal et
permettent : 1) d’amplifier notre hypothèse de décharge massive vagale durant la crise,
2) de valider nos variables de contrôle, 3) de servir de base pour le réglage du correcteur
dans la boucle de stimulation. Cette approche in silico, à base de modèles, reste une dé-
marche indispensable et complémentaire à l’expérimentation animale dans notre domaine.

Cette thèse reprend les étapes d’enregistrement et de définition des variables (repré-
sentées par la figure 3.14). La contribution du travail autour des électrodes organiques est
faite en amont de la boucle pour garantir un bon enregistrement des signaux. L’objectif
du design des électrodes a été de détecter correctement des activités nerveuses massives
tout en permettant d’enregistrer et de stimuler le nerf. Ces électrodes ont été fabriquées
pour le modèle du rat. Une fois les électrodes conformes, l’objectif a été de les tester
en conditions d’enregistrement lors d’une manipulation in vivo d’induction de SUDEP
par AGS. Cette étape permet d’enregistrer les signaux pour les analyser et extraire des
enregistrements des variables permettant de contrôler la boucle fermée. Les résultats ont
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Figure 3.14 – Schéma de stimulation du nerf vague pour la prévention de SUDEP. Le
cadre gris représente le cadre d’étude de la thèse, la partie supérieure à l’intérieur de la
boucle de contrôle. L’étude des électrodes, la mise en place du protocole et le design des
électrodes ne font pas partie intégrante de la boucle mais sont des travaux préliminaires à
l’élaboration de celle-ci. Les paramètres de contrôle sont ici rajoutés avec la bradycardie,
le bloc AV et la décharge d’activité enregistrée.

montré trois marqueurs potentiels : 1) une augmentation de l’énergie du signal ENG va-
gal, 2) une bradycardie conjointe à la crise 3) l’apparition d’un bloc AV en post-ictal. La
combinaison et la détection de ces marqueurs pourraient être le déclencheur de la stimu-
lation du nerf en prévention de l’arrêt cardiorespiratoire.

Pour améliorer nos enregistrements et le traitement, une solution à ce problème est
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d’envisager des méthodes numériques pour traiter le problème de non-visibilité. Des mé-
thodes de séparation de sources aveugles classiques ont été utilisées sur les jeux de données
[182], cependant le nombre faible de voies d’enregistrement utilisées ne permet pas de dis-
criminer les sources. L’utilisation des électrodes organiques pendant les manipulations
pourrait résoudre cette problématique.
Le signal ECG est aussi perturbé par le niveau de bruit trop important pendant cette
phase. Nous avons tenté de remplacer les électrodes ECG par des électrodes intrathora-
ciques pour améliorer le rapport signal sur bruit. Deux tentatives ont été menées : les
souris 8 et 9 du tableau 3.1. En excluant la souris 9 qui est décédée lors de la chirurgie,
nous avons pu observer une amélioration du rapport signal sur bruit pendant le début
de l’enregistrement de la souris 8 avant que la connectique ne se casse. La solution de
l’électrode intrathoracique est à approfondir puisqu’elle semble prometteuse.
Il apparaît de grandes similarités sur l’ensemble des jeux de données. Trois marqueurs
principaux ont été extraits. Des travaux supplémentaires pourraient permettre de préciser
l’impact de ces phénomènes sur le système cardiorespiratoire pendant une crise d’épilepsie,
néanmoins ils peuvent être définis comme bonnes variables de contrôle pour la thérapie en
boucle fermée de la SUDEP. Dès la détection d’un déclenchement individuel ou conjoint
de ces marqueurs nous pourrions envisager de lancer la stimulation pour bloquer les ef-
férences du nerf vague et empêcher l’arrêt cardiorespiratoire. Ces résultats sont un bon
espoir pour la réalisation d’un bon contrôle de la stimulation.
Une fois toutes les étapes de traitement in vivo validées, l’objectif sera de valider l’in-
tégralité de la boucle sur l’animal, de l’enregistrement à la stimulation. Concernant la
stimulation, un système complet et fonctionnel permettant une neuromodulation avancée
en boucle fermée dans la gamme des kHz et capable d’intégrer des méthodes de traitement
du signal en temps réel a été conçu et développé en interne. L’étape cruciale est de relier
les enregistrements et l’extraction des variables de contrôle au correcteur, une fois cela
achevé les tests précliniques pourront valider l’intégralité du dispositif.
La neuromodulation en boucle fermée sur des patients peut contribuer à réduire la morbi-
dité et la mortalité dans les populations cibles, en augmentant l’effet thérapeutique tout
en minimisant les effets secondaires.
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Titre : Traitement du signal et définition de variables de contrôle appliqués à la stimulation du
nerf vague.

Mot clés : Neuromodulation, SUDEP, Nerf vague, ENG

Résumé : La neuromodulation en boucle fer-
mée du nerf vague est une approche théra-
peutique prometteuse pour optimiser la neuro-
modulation d’une manière adaptative et spéci-
fique au patient, afin de minimiser les effets
secondaires, dans le cadre de nombreuses
pathologies dont l’épilepsie. Les objectifs de
la thèse concernent : 1) l’évaluation de nou-
velles technologies d’électrodes pour l’enre-
gistrement de l’activité neurale, 2) la propo-
sition de nouveaux montages expérimentaux
précliniques in situ et in vivo permettant l’enre-
gistrement de l’activité du nerf vague, de l’ac-
tivité cardiaque lors d’un processus de mort
subite et inattendue (SUDEP), 3) la défini-
tion d’une variable de contrôle pertinente pour
la boucle fermée. L’une des hypothèses ex-
plorées durant la thèse est que, suite à une
crise d’épilepsie, l’enchaînement d’un proces-

sus autonomique impliquant une décharge
massive vagale est à l’origine de la SUDEP.
Des méthodes de traitement pour la détec-
tion d’activations neurales massives ont été
proposées et appliquées à un protocole expé-
rimental original d’induction de SUDEP pen-
dant laquelle le nerf vague et l’électrocardio-
gramme (ECG) sont enregistrés. Les résultats
ont permis d’identifier une activité massive im-
portante avec la présence conjointe d’une bra-
dycardie caractéristique. Les séries RR et PP
de l’ECG ont été estimées et un bloc atrio-
ventriculaire a pu être détecté en amont de
l’arrêt cardio-respiratoire. Ces trois marqueurs
observés pourraient être définis comme va-
riable de contrôle d’une boucle fermée lors de
la stimulation du nerf vague pour la prévention
de la SUDEP.

Title: Signal processing and definition of control variables applied to vagus nerve stimulation
vagus nerve stimulation.

Keywords: Neuromodulation, SUDEP, Vagus nerve, ENG

Abstract: Closed-loop neuromodulation of
the vagus nerve is a promising therapeutic
approach to optimize neuromodulation in an
adaptive and patient-specific manner, to min-
imize side effects, in the context of many
pathologies including epilepsy. The objectives
of the thesis concern: 1) the evaluation of
new electrode technologies for the recording
of neural activity, 2) the proposal of new pre-
clinical in situ and in vivo experimental set-ups
allowing the recording of vagus nerve activity,
cardiac activity during a sudden unexpected
death process (SUDEP), 3) the definition of
a relevant control variable for the closed-loop.
One of the hypotheses explored during the
thesis is that, following an epileptic seizure,

the sequencing of an autonomic process in-
volving a massive vagal discharge is at the
origin of SUDEP. Processing methods for the
detection of massive neural activations were
proposed and applied to a novel experimen-
tal protocol for SUDEP induction during which
the vagus nerve and electrocardiogram (ECG)
are recorded. The results identified significant
massive activity with the concomitant pres-
ence of characteristic bradycardia. The RR
and PP series of the ECG were estimated and
an atrioventricular block could be detected up-
stream of the cardiorespiratory arrest. These
three observed markers could be defined as
a closed-loop control variable during vagus
nerve stimulation to prevent SUDEP.
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