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Chapitre 1

Introduction : systéme nerveux et
stimulation électrique fonctionnelle

1.1 Anatomie du systéme nerveux

1.1.1 Systeme nerveux central et systeme nerveux périphérique

Le systeme nerveux est un systeme complexe dont dépendent de nombreuses fonc-

tions de I'organisme. Il se compose de centres nerveux, chargés de recevoir, intégrer et
émettre des informations, ainsi que des voies nerveuses chargées de conduire ces infor-
mations. Anatomiquement, nous pouvons distinguer deux structures : le systeme nerveux
central (SNC), composé de I'encéphale et de la moelle épiniere, et le systétme nerveux
périphérique (SNP), composé des nerfs spinaux (émanants de la moelle épiniére) et cra-
niens (Fig. 1.1). Le SNP est lui-méme divisé en systemes nerveux somatique et autonome
(Fig. 1.2).
Les fibres nerveuses du SNP peuvent étre classées en deux fonctions : les fibres afférentes
qui transmettent les informations percues au SNC et les fibres efférentes, qui acheminent
les informations du SNC aux organes ou muscles. Dans le systéme nerveux somatique,
les fibres afférentes acheminent I'information de la somesthésie tandis que les fibres effé-
rentes innervent les muscles squelettiques. Dans le systeme nerveux autonome, les fibres
afférentes acheminent I'information de la viscéroception tandis que les fibres efférentes
activent ou modulent les glandes, muscles lisses et muscle cardiaque. Le systeme auto-
nome est subdivisé en deux sous-systemes : sympathique et parasympathique. Ces deux
sous-systemes régulent de maniere antagoniste I'activité des organes internes. Ici, seul le
systeme nerveux périphérique est étudié.

1.1.2 Le neurone : unité fonctionnelle nerveuse

ATintérieur du systéme nerveux, le neurone est 'unité fonctionnelle responsable de
I’émission et la transmission des messages nerveux. Le neurone est composé d'un corps
cellulaire, ou soma, comportant le noyau ainsi que plusieurs prolongements composés
de dendrites, et de 'axone (Fig. 1.3). Les dendrites et le soma recoivent des contacts sy-
naptiques venant d’autres neurones et constituent la principale surface de réception du
neurone. Ils integrent les messages afférents et génerent, en réponse a ces messages, des
signaux électriques sous forme d’impulsions appelées potentiels d’action.

L'axone prend généralement son origine au niveau du cone d’émergence du soma. Il peut
se diviser en une ou plusieurs collatérales et peut étre recouvert par une gaine de myé-
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line, formée par les cellules de Schwann, de maniére discontinue. Les zones situées entre
chaque gaine de myéline sont les nceuds de Ranvier. La plupart des corps cellulaires sont
localisés dans le SNC, et les axones dans le SNP, afin d’atteindre les effecteurs et les or-
ganes sensoriels. Les axones peuvent atteindre environ 1m de longueur, c’est le cas des
neurones moteurs partant des racines lombaires de la moelle épiniere jusqu’au muscle
extenseur du gros orteil.

Les fibres du SNP peuvent étre classées selon leur diameétre et vitesse de conduction, [ER-
LANGER et GASSER, 1924] (Tab. 1.1). Plus le diameétre du neurone est grand, plus la gaine
de myéline sera grande et la vitesse de conduction de l'influx nerveux sera rapide. Les
fibres de type C ne sont pas myélinisées.

Dendrites

Bouton synaptique
Corps cellulaire

N Terminaison
Cellule de N
Schwann axonale
Axone N 6774
Noeud de Ranvier

FIGURE 1.3 — Schéma d’un neurone. Image Chantal Proulx.

TABLEAU 1.1 - Classification des fibres du systeme nerveux périphérique selon Erlanger et Gasser
[ERLANGER et GASSER, 1924]

Type de fibre | Diametre (um) | Vitesse de conduction (m/s) | Myéline | Fonction
Aa 13-22 70-120 Oui Afférente et efférente
AP 8-13 40-70 Oui Afférente et efférente
Ay 4-8 15-40 Oui Efférente
Ad 1-4 5-15 Oui Afférente
B 1-3 3-14 Oui Efférente
C 0.1-1 0.2-2 Non Afférente et efférente

1.1.3 Nerfs du systeme périphérique

Les axones sont entourés par un tissu conjonctif appelé endonévre, et peuvent étre re-
groupés en un ou plusieurs faisceaux nommeés fascicules, entourés d'un tissu laminaire,
le perinevre. Les fascicules et les vaisseaux sanguins sont eux méme encapsulés dans un
tissu conjonctif nommeé épinevre. Lensemble de ces structures constitue le nerf (Fig. 1.4).
Une coupe transversale du nerf permet de visualiser clairement 'organisation des fas-
cicules. Un nerf ne présentant qu'un seul fascicule sera qualifié de monofasciculaire et,
a partir de deux fascicules, polyfasciculaire. Le nombre et la taille des fascicules varient
considérablement, non seulement d'un nerf a I’autre, mais également au sein d'un méme
nerf.
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FIGURE 1.4 — Anatomie du nerf périphérique. Image Benjamin Cummings.

Le nerf peut se diviser en plusieurs branches collatérales et terminales pour atteindre
les effecteurs. La fascicularisation longitudinale des fibres change tout le long du nerf.
Le(s) fascicule(s) adresse(nt) une fonction spécifique seulement sur les parties distales,
c’est-a-dire lors de la séparation des branches vers les cibles.

La Fig. 1.5 Aissue de Gustafson et collab. [GUSTAFSON et collab., 2009] illustre la fascicula-
risation du nerf fémoral et la Fig. 1.5 B, les effecteurs du membre inférieur adressés par les
fascicules. La Fig. 1.5 A représente une coupe transversale du nerf fémoral gauche, avant
la séparation de celui-ci en plusieurs branches distales. On remarque une organisation
spatiale des fascicules liée a la topographie musculaire. Létude de Gustafson et collab.
[GUSTAFSON et collab., 2009] a démontré que les branches distales du nerf fémoral sont
représentées comme des fascicules individuels adressant les muscles de facon indépen-
dante. On en déduit qu’activer un ou plusieurs fascicules sélectivement permet d’activer
ou moduler une fonction précise.

Lorganisation longitudinale des fascicules au sein des nerfs périphériques est cependant
un sujet discuté. En effet, sur les membres inférieurs et supérieurs, selon I'’étude de Sun-
derland et Walshe [SUNDERLAND et WALSHE, 1968], les fascicules auraient une organisa-
tion plexiforme (entremélée) sur la partie proximale du membre qui changerait rapide-
ment (quelques mm), et une organisation somatotopique sur la partie distale. Des études
menées a posteriori par Urushidani [URUSHIDANI, 1974] et Jabeley et collab. [JABALEY
et collab., 1980], respectivement sur le membre inférieur et supérieur ont démontré que
le caractere plexiforme était beaucoup moins important que ce qu’avait relevé Sunder-
land. Bien que cet aspect entremélé soit présent dans les parties plus proximales du nerf,
les fibres nerveuses d'un fascicule distal discret, par exemple, dans le nerf fémoral, res-
tent généralement groupées. D’autres études ont confirmé ces résultats [STEWART, 2003].
Lorganisation transversale et longitudinale des fascicules est un élément indispensable a
considérer lors de la conception des systemes de stimulation électrique fonctionnelle. En
effet, une stimulation ciblée d’un fascicule ou d’'un groupe de fascicules proches permet
d’activer des fonctions motrices ou organiques avec précision.
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FIGURE 1.5 — A, Coupe histologique du nerf fémoral gauche et disposition spatiale des fascicules
sur un spécimen de cadavre humain (branches distales) [GUSTAFSON et collab., 2009]. B, Repré-
sentation schématique des muscles du membre inférieur associés aux fascicules du nerf fémoral
(excepté saphéne et vastus intermedialis)
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1.2 Principes et applications de la stimulation électrique
fonctionnelle

1.2.1 Excitabilité neuronale

Le neurone est une cellule excitable qui code I'information par une combinaison de

signaux électriques et chimiques. Ici, nous ne traitons pas du support biochimique de
I'information neuronale. Nous nous focaliserons sur les propriétés électriques concer-
nant |'excitabilité.
La membrane, au niveau des nceuds de Ranvier de I’axone, est composée de deux élé-
ments principaux: une bicouche lipidique ainsi que des protéines membranaires. Le neu-
rone transmet et propage des signaux électriques par l'intermédiaire de ces protéines spé-
cifiques présentes sur la membrane plasmique : les canauxioniques, voltage-dépendants,
ne laissant passer que certaines espeéces d’ions de part et d’autre de la membrane. La na-
ture de ces éléments ioniques sera présentée au chapitre 2.3. La différence d’ions de part
et d’autre de la bicouche crée une différence de potentiel électrique, la tension transmem-
branaire ou tension de membrane définie par :

Vyp=Vi =V, (1.1)

ou V; est la tension intracellulaire et V,, la tension extracellulaire.

Le neurone possede un potentiel membranaire de repos, qui correspond a un état non ex-
cité de la cellule. La stimulation naturelle ou artificielle d'un neurone modifie les conduc-
tances des canaux ioniques voltage-dépendants. Si le stimulus est assez fort, cela pro-
voque une dépolarisation, c’est a dire, le passage transitoire du potentiel transmembra-
naire d’'une valeur négative, dite de repos, vers une valeur positive. Si cette dépolarisation
dépasse une certaine valeur, nommée seuil d’excitation, il y a émission d'un potentiel
d’action (PA). La membrane localement stimulée rentre ensuite en phase de repolari-
sation : le potentiel membranaire passe en dessous de la valeur du potentiel de repos
(hyperpolarisation) puis retrouve sa valeur initiale (Fig. 1.6). Le PA obéit a la loi du tout
ou rien et se propage sans atténuation, de maniere autonome, tout au long de la mem-
brane de I’élément excité. La propagation du potentiel d’action est unidirectionnelle. le
potentiel d’action peut étre produit artificiellement par stimulation électrique intracellu-
laire/extracellulaire ou étre bloqué par celle-ci.

1.2.2 Stimulation électrique fonctionnelle
Principe

La stimulation électrique fonctionnelle (SEF) est une technique qui permet de pro-
voquer, inhiber ou moduler un message nerveux, en utilisant le principe de |'excitabilité
neuronale. Le principe est le suivant : une impulsion électrique génere un champ élec-
trique extracellulaire qui peut provoquer une dépolarisation ou une hyperpolarisation
locale de la membrane de I’axone en agissant sur la variable V., de I'’équation 1.1. Un PA
peut étre ainsi artificiellement produit ou bloqué.

Par convention, nous définirons un stimulus cathodique comme stimulus qui dépolarise
la membrane, et un stimulus anodique un stimulus qui hyperpolarise la membrane. Un
stimulus dépolarisant peut étre utilisé pour induire une contraction des fibres muscu-
laires de I'unité motrice innervé par I’axone (efférence) ou évoquer des sensations (affé-
rence). Un stimulus hyperpolarisant peut induire un blocage des potentiels d’action et
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FIGURE 1.6 — Les phases du potentiel d’action.

peut étre utilisé pour bloquer certains types d’efférences ou inhiber les fibres afférentes,
par exemple, pour atténuer la douleur.

Le matériel nécessaire a la stimulation comprend un stimulateur, qui génere une impul-
sion électrique controlée en tension ou en courant dont la forme, 'amplitude, la durée,
et la fréquence sont ajustables, ainsi que des cables reliés a une ou plusieurs électrodes,
qui constituent l'interface entre le point de stimulation et le systeme nerveux. Dans le
cas de la stimulation dite externe, les électrodes sont placées sur la surface de la peau;
dans le cas de la stimulation dite implantée, les électrodes sont positionnées directement
a l'interface du systéme nerveux.

Applications cliniques

Lutilisation des courants électriques a visée médicale est connue depuis plus de 2000
ans [MCNEAL, 1977]. C’est cependant depuis 1950 que I'ere moderne de la stimulation
électrique a commencé, avec I'invention du pacemaker cardiaque artificiel puis des pro-
théses auditives ou implants cochléaires.

La stimulation électrique fonctionnelle, appliquée au systeme nerveux périphérique pour
la restauration des fonctions motrices ou la neuromodulation, est une technologie en
plein essor. Elle permet de pallier ou suppléer certaines fonctions déficientes de 1'orga-
nisme. De nombreuses applications ont été développées ou sont en cours d’'investiga-
tion. En stimulation externe (cutanée), nous pouvons citer 'aide a la station debout (sti-
mulation pour 'activation des quadriceps et ischio-jambiers) [COSTE et collab., 2015], la
correction du pied tombant chez les patients hémiplégiques par stimulation du nerf pé-
ronéal [BURRIDGE et collab., 1997], le cyclisme assisté par stimulation pour patients para-
plégiques [GUIMARAES et collab., 2016] etc.

Les fonctions évoquées supra sont activées sans difficultés majeures, car |'effet recherché
est global (contraction d'un groupe musculaire). En effet, la stimulation est dans ce cas re-
lativement distale et globale de sorte que les zones stimulées n’évoquent que les contrac-
tions désirées. Mais méme dans ce cas, lorsque de nombreux muscles sont proches, petits
et activent des fonctions différentes (par exemple I’avant bras), la stimulation devient dif-
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ficile a cibler.

La stimulation implantée (nécessitant un acte chirurgical o1 I'électrode est disposée au-
tour ou dans le nerf) permet de se rapprocher de la zone de stimulation visée. Parmi les
études ou applications actuelles sur la restauration fonctionnelle motrice, nous pouvons
citer le contrdle de la vessie [RIJKHOFF et collab., 1997], la restauration de la ventilation et
contractions du diaphragme par stimulation du nerf phénique chez les patients blessés
médullaires [KENNEY et collab., 2002; POSLUSZNY JR et collab., 2014]. 1l existe également
des systemes pour la restauration des mouvements volontaires, concernant le membre
supérieur [PECKHAM et collab., 1988; TIGRA et collab., 2016], la station debout [MARSOLAIS
et KOBETIC, 1988], la correction du pied tombant chez des sujets hémiplégiques [BUR-
RIDGE et collab., 2007] etc.

Les informations transitant par les nerfs sont de natures variées (sensitives, motrices)
et adressent de nombreuses fonctions. L'activation de fonctions spécifiques nécessite une
stimulation ciblée du nerf, notamment s’il transporte des informations mixtes, sensitives
et motrices. A titre d’exemple, le nerf radial est un nerf de 'avant bras polyfasciculaire aux
fonctions mixtes, sensitives et motrices. D'un point de vue moteur, il est responsable de
I'extension (extenseurs ulnaire du carpe et commun des doigts, court et long extenseurs
du pouce, extenseur de I'index...) et de la supination (poignet). D’un point de vue sensi-
tif, il innerve la partie externe du bras, la face postérieure du bras et de ’avant-bras, les
faces dorsales du pouce, et phalanges de certains doigts. La stimulation d'un tel nerf, pour
la restauration de certains mouvements du membre supérieur, nécessite de prendre en
compte a la fois la mixité du nerf (engendrer des mouvements tout en évitant la douleur
par stimulation, restauration des sensations) mais également la variété des fonctions in-
nervées. D’apres les études menées par Sunderland et Walshe [SUNDERLAND et WALSHE,
1968] et Jabaley et collab. [JABALEY et collab., 1980], la stimulation indépendante des fas-
cicules peut assurer en partie 'indépendance des fonctions motrices visées. De ce fait,
il faut se positionner sur un systeme de neuroprotheses capable d’activer indépendam-
ment les fascicules, via par exemple, la conception et la disposition des électrodes.

Certains nerfs innervant des fonctions vitales, les effets indésirables engendrés par
la stimulation deviennent alors un enjeu majeur. Le nerf vague (nerf de la 10éme paire)
ou pneumogastrique est un nerf mixte aux fonctions motrices, sensitives et sensorielles.
Il est une voie majeure de la viscéromotricité des appareils cardio-vasculaire, trachéo-
broncho-pulmonaire et digestif. Il a également un role important dans la régulation des
sécrétions des glandes surrénales et endocriniennes, de la thyroide, du pancréas et du
systeme digestif. Il transmet par ailleurs des informations viscérosensitives (pression san-
guine aortique). D'un point de vue moteur, il innerve les muscles lévateurs du voile du
palais et certains muscles constricteurs du larynx et pharynx. Il assure aussi la transmis-
sion de la sensibilité somatique du pharynx, du larynx, de I'épiglotte ainsi qu'une partie
des informations gustatives. Bien que les mécanismes ne soient pas encore parfaitement
connus, la stimulation du nerfvague dans la partie cervicale gauche a démontré une dimi-
nution de la fréquence des crises d’épilepsie [DEGIORGIO et collab., 2000; RAMSAY et col-
lab., 1994] et des améliorations significatives sur les symptomes de la dépression chez les
patients résistants aux antidépresseurs [MARANGELL et collab., 2002], avec cependant des
effets indésirables tels que la toux, 'enrouement et les modifications de la voix [SACKEIM
et collab., 2001]. La stimulation d’un tel nerf pour agir, par exemple, uniquement sur une
fonction telle que la régulation du rythme cardiaque, doit étre effectuée avec précaution
afin d’éviter d’éventuels déreglements de fonctions vitales et autres effets indésirables
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[GUIRAUD et collab., 2016].

1.3 Enjeux et inconvénient de la SEF

La SEF est une véritable thérapie a part entiere. Son utilité est d’autant plus impor-
tante dans les cas ou il n'existe pas d’alternative thérapeutique ou lorsque les patients
sont résistants aux traitements. Les exemples cités ci-dessus démontrent la complexité
de conception de systemes neuroprothétiques. Lefficacité de la SEF peut étre caracté-
risée par sa capacité a activer/inhiber précisément des structures du systéme nerveusx,
sans déclencher d’excitations/blocages involontaires d’autres structures et des effets in-
désirables.

Afin d’obtenir une stimulation sélective et en comprendre les mécanismes, il faut consi-
dérer a la fois I'aspect biophysique, lié a la physique et a la géométrie du nerf et de I'élec-
trode, et I'aspect électrophysiologique, lié a la réponse des neurones a la stimulation.
Concernant le premier aspect, le choix du site d'implantation est primordial. Par exemple,
il est préférable de stimuler pres des jonctions neuro-musculaires pour atteindre précisé-
ment un effecteur. La stimulation implantée est privilégiée dans ce cas. Les nerfs se di-
visant en plusieurs branches, des systemes sont congus pour stimuler indépendamment
chaque branche, tel que le systeme FreeHand sur le membre supérieur [HOBBY et collab.,
2001]. Ce systeme nécessite plusieurs sites d'implantation, et engendre une procédure
chirurgicale conséquente. L'idéal pour réduire le nombre d’'implants est de se placer sur
le tronc du nerf, avant les ramifications et de considérer des solutions concernant I’aspect
géométrique de I'électrode.

Il est également nécessaire de maitriser le potentiel électrique extracellulaire crée par la
stimulation (V,, Eq. 1.1), en privilégiant plutdt une stimulation en courant qu'une stimu-
lation en tension [DURAND et collab., 2005]. La réponse biologique des structures ner-
veuses sous stimulation artificielle présente quelques particularités.

D’une part, I'effet du stimulus sera plus important sur des neurones situés pres de I’élec-
trode [MCNEAL, 1976]. Schématiquement, le potentiel électrique V, décroit avec le carré
de la distance électrode-axone. En effet, plus le neurone est loin de la cathode, moins il
aura de chance d’étre dépolarisé. Dans le cas de nerfs polyfasiculaires, cela peut se tra-
duire par une difficulté a activer des neurones dans des fascicules situés loin de I'élec-
trode, et donc d’atteindre certaines fonctions.

D’autre part, un stimulus conventionnel (pulse rectangulaire) engendre la propagation
d’un potentiel d’action de maniere bidirectionnelle, dans le sens orthodromique (naturel)
et antidromique [BRONZINO, 1999]. Il est admis que cela n’affecte pas le fonctionnement
de la cellule, mais la propagation unidirectionnelle peut étre utilisée pour bloquer une
activité neuronale non désirée ou créer une activité efférente sans engendrer d’activité
afférente, et inversement.

Enfin, en réponse a un stimulus conventionnel, les neurones ayant un large diametre se-
ront recrutés en premier, suivi des neurones ayant un diametre inférieur [RATTAY, 1986],
comme illustré Fig. 1.7. Cette figure représente un electroneurogramme (ENG) du nerf
sciatique sous stimulation, pour des neurones de différents diameétres. La taille des neu-
rones est distinguable grace a la vitesse de propagation de ceux-ci et la forme de la ré-
ponse électrique enregistrée sous stimulation (potentiels d’action composés, CNAP). Pour
les neurones de faible diametre, la forme du CNAP est allongée, et la vitesse de propaga-
tion est plus lente (Tab. 1.1), inversement avec les neurones de diametre supérieur. Sur la
Fig. 1.7, nous pouvons observer que les fibres Aa (fibres de plus gros diametre) sont recru-
tées avec le seuil d’activation le plus bas. Plus I'intensité de la stimulation augmente, plus



CHAPITRE 1. INTRODUCTION : SYSTEME NERVEUX ET STIMULATION
ELECTRIQUE FONCTIONNELLE

il y a de neurones Aa recrutés; 'amplitude du CNAP augmente, puis se stabilise lorsque
toutes les fibres de méme type sont recrutées dans la région de stimulation. En augmen-
tant I'intensité du stimulus, les autres fibres AP, Ay et les fibres B sont a leur tour recrutées
par ordre de diametre décroissant. Les fibres C, ayant le plus petit diametre et la vitesse de
conduction la plus lente, sont recrutées en dernier avec le plus fort stimulus. Il est donc
difficile d’activer sélectivement les fibres C qui ont un role différent des fibres A ou B. De
plus, 'ordre d’activation des motoneurones est inverse a celle opérée par le SNC dans le
cas d'une commande volontaire [HENNEMAN et MENDELL, 2011]. Cela est d’autant plus
problématique qu’'un neurone au large diametre innerve I'unité motrice la plus large, et
donc les fibres musculaires les moins résistantes a la fatigue [VAN BOLHUIS et collab.,
2001]. En effet, les fibres nerveuses de petit diameétre innervent des fibres musculaires
produisant peu de force mais résistantes a la fatigue, tandis que les fibres nerveuses au
large diameétre innervent des fibres musculaires produisant plus de force mais étant éga-
lement plus fatigable. Par conséquent, pendant une stimulation, la force musculaire se
développe rapidement et le muscle se fatigue vite : la stimulation pour la restauration des
commandes volontaires est difficilement applicable a long terme.

Un dernier facteur a prendre en compte est la modulation de la fréquence de stimulation.
Si la stimulation basse fréquence entre 20Hz et 50Hz est privilégiée pour 'activation des
fonctions motrices [DOUCET et collab., 2012], la stimulation haute fréquence est utilisée
pour induire des blocages des messages nerveux (de 200Hz a 20Khz, [KILGORE et BHADRA,
2004]), mais peut causer des dommages irréversibles [AGNEW et MCCREERY, 1990].

Les enjeux de la SEF sont nombreux et étroitement liés au développement et a I'utili-
sation de I'interface neuroprothétique. Pour toutes ces raisons, une attention particuliere
doit étre apportée a la conception de celle-ci : du nombre d’implants a la forme de I'élec-
trode en passant par la forme d’onde. L'activation sélective des structures nerveuses est
garante de 'efficacité de la stimulation électrique fonctionnelle chronique.
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FIGURE 1.7 — Exemple d’enregistrement ENG issu du nerf sciatique en réponse a une stimulation

1.4 Objectif de la these

Dans cette these, nous nous focaliserons sur la stimulation implantée avec des élec-
trodes Cuff positionnées autour du nerf cible. Nous avons évoqué supra les différents en-
jeux de la stimulation électrique fonctionnelle. Le principal frein au développement de
ces systemes est la difficulté a obtenir la stimulation ou I'inhibition des fonctions cibles
de maniere précise et indépendante, c’est-a-dire, obtenir une sélectivité des fonctions.
De nombreuses études ont été publiées sur ce sujet, nous évoquerons les stratégies mises
en ceuvre au chapitre 2.

Le systeme nerveux étant trés sensible aux caractéristiques des implants (géométrie de
I'électrode) et au stimulus (forme d’onde, amplitude, fréquence), le nombre de degrés
de liberté pour le réglage des neuroprotheses semble infini. Il parait impensable de tes-
ter toutes ces possibilités lors des phases expérimentales. Dans ce contexte, la modélisa-
tion du systéme nerveux périphérique a été développée afin d’explorer des stratégies de
stimulation sélective efficaces et est devenue un outil indispensable pour le réglage des
neuroprotheses. Elle permet d’appréhender toutes les configurations possibles, de pré-
voir les réponses physiologiques des neurones et de trouver celles qui seront optimales
selon 'objectif de stimulation.

Le schéma de modélisation que nous présentons est composé de deux parties. On modé-
lise, d’'une part, la propagation du champ de potentiels électriques générés par les élec-
trodes a I'intérieur d’'un volume conducteur représentant le nerf, et d’autre part I'interac-
tion entre ce champ de potentiels et les neurones.

La premiere partie de cette thése est consacrée a’état de I'art sur la stimulation sélec-
tive. Nous explorerons les stratégies mises en ceuvre pour atteindre les différents types de
sélectivité : types d’électrodes et configurations en courant. Nous établirons également

11



CHAPITRE 1. INTRODUCTION : SYSTEME NERVEUX ET STIMULATION
ELECTRIQUE FONCTIONNELLE

un état de 'art sur les techniques de modélisation du systéme nerveux périphérique et le
contexte dans lequel ces modeéles sont valides.

Dans la seconde partie de cette these, nos deux contributions sur la sélectivité par
I'utilisation de la modélisation seront présentées. Une troisieme étude sera consacrée a
'exploration de formes d’ondes particuliéres pour la stimulation du nerf vague.

— La premiére étude est consacrée a la modélisation et I'optimisation multicritere
de la stimulation sélective (spatiale) avec des électrodes Cuff multipolaires a 12
contacts. Les résultats obtenus lors de ces travaux ont été utilisés lors d’expérimen-
tations in vivo sur le nerf vague de brebis, le nerf sciatique de lapin, ainsi que les
nerfs médian et radial de patients tétraplégiques. Les travaux expérimentaux sur
brebis seront présentés, les travaux sur ’homme et le lapins sont toujours en cours
d’investigation.

— Notre deuxieéme contribution a consisté a définir et modéliser une nouvelle mé-
thode de stimulation, combinant configurations multipolaires et forme d’onde non
rectangulaire, afin d’atteindre a la fois la sélectivité spatiale et la sélectivité au dia-
metre de fibre.

— Enfin, notre derniere contribution concerne 1'utilisation de formes d’ondes com-
plexes afin de limiter la quantité de charge injectée lors de la stimulation de fibres
de petits diametres (type A-0, B).

La these se termine par une discussion critique sur les résultats obtenus et les déve-
loppements futurs possibles.

1.5 Références

AGNEW, W. E. et D. B. MCCREERY. 1990, «Considerations for safety with chronically im-
planted nerve electrodes», Epilepsia, vol. 31, n° s2, p. S27-S32. 10

BRONZINO, J. D. 1999, Biomedical engineering handbook, vol. 2, CRC press. 9

BURRIDGE, J., M. HAUGLAND, B. LARSEN, R. M. PICKERING, N. SVANEBORG, H. K. IVER-
SEN, P. B. CHRISTENSEN, J. HAASE, J. BRENNUM et T. SINKJAER. 2007, «Phase ii trial
to evaluate the actigait implanted drop-foot stimulator in established hemiplegia»,
Journal of rehabilitation medicine, vol. 39, n° 3, p. 212-218. 8

BURRIDGE, J., P. TAYLOR, S. HAGAN, D. E. WooD etI. D. SWAIN. 1997, «The effects of com-
mon peroneal stimulation on the effort and speed of walking : a randomized controlled
trial with chronic hemiplegic patients», Clinical Rehabilitation, vol. 11, n° 3, p. 201-210.
7

CosSTE, C. A., B. SJOBERT, J. FROGER et C. FATTAL. 2015, «Preliminary developments
towards closed-loop fes-assistance of posture and gait», IFAC-PapersOnLine, vol. 48,
n° 20, p. 333-337. 7

DEGIORGIO, C., S. SCHACHTER, A. HANDFORTH, M. SALINSKY, J. THOMPSON, B. UTHMAN,
R. REED, S. COLLIN, E. TECOMA, G. MORRIS et collab.. 2000, «Prospective long-term
study of vagus nerve stimulation for the treatment of refractory seizures», Epilepsia,
vol. 41,n° 9, p. 1195-1200. 8

12



CHAPITRE 1. INTRODUCTION : SYSTEME NERVEUX ET STIMULATION
ELECTRIQUE FONCTIONNELLE

DOUCET, B. M., A. LAM, L. GRIFFIN et collab.. 2012, «Neuromuscular electrical stimula-
tion for skeletal muscle function», Yale ] Biol Med, vol. 85, n° 2, p. 201-215. 10

DURAND, D., W. M. GRILL et R. KIRSCH. 2005, «Electrical stimulation of the neuromus-
cular system», dans Neural Engineering, édité par B. He, chap. 5, Springer Science &
Business Media, p. 157-191. 9

ERLANGER, J. et H. S. GASSER. 1924, «The compound nature of the action current of nerve
as disclosed by the cathode ray oscillograph», American Journal of Physiology-Legacy
Content, vol. 70, n° 3, p. 624-666. 3

GUIMARAES, J. A., L. O. DA FONSECA, C. C. DOS SANTOS-COUTO-PAZ, A. P. L. BO, C. FAT-
TAL, C. AZEVEDO-COSTE et E. FACHIN-MARTINS. 2016, «Towards parameters and proto-
cols to recommend fes-cycling in cases of paraplegia : a preliminary report», European
Journal of Translational Myology, vol. 26, n° 3. 7

GUIRAUD, D., D. ANDREU, S. BONNET, G. CARRAULT, P. COUDERC, A. HAGEGE, C. HENRY,
A. HERNANDEZ, N. KARAM, V. LE ROLLE et collab.. 2016, «Vagus nerve stimulation : state
of the art of stimulation and recording strategies to address autonomic function neuro-
modulation», Journal of Neural Engineering, vol. 13, n° 4, p. 041 002. 9

GUSTAFSON, K. J., G. C. PINAULT, J. J. NEVILLE, I. SYED, J. A. DAVIS JR, J. JEAN-CLAUDE
et R. J. TRIOLO. 2009, «Fascicular anatomy of human femoral nerve : implications for
neural prostheses using nerve cuff electrodes», Journal of rehabilitation research and
development, vol. 46, n° 7, p. 973. 4,5

HENNEMAN, E. et L. M. MENDELL. 2011, «Functional organization of motoneuron pool
and its inputs», Comprehensive Physiology. 10

HOBBY, J., P. TAYLOR et J. ESNOUF. 2001, «Restoration of tetraplegic hand function by use
of the neurocontrol freehand system», Journal of Hand Surgery, vol. 26, n° 5, p. 459-464.
9

JABALEY, M. E., W. H. WALLACE et F. R. HECKLER. 1980, «Internal topography of major
nerves of the forearm and hand : a current view», The Journal of hand surgery, vol. 5,
n° 1,p.1-18. 4,8

KENNEY, L., G. BULTSTRA, R. BUSCHMAN, P. TAYLOR, G. MANN, H. HERMENS, J. HOL-
SHEIMER, A. NENE, M. TENNIGLO, H. VAN DER AA et collab.. 2002, «<An implantable two
channel drop foot stimulator : initial clinical results», Artificial organs, vol. 26, n° 3, p.
267-270. 8

KILGORE, K. L. et N. BHADRA. 2004, «Nerve conduction block utilising high-frequency
alternating current», Medical and Biological Engineering and Computing, vol. 42, n° 3,
p- 394-406. 10

MARANGELL, L. B., A. J. RusH, M. S. GEORGE, H. A. SACKEIM, C. R. JOHNSON, M. M.
HUSAIN, Z. NAHAS et S. H. LISANBY. 2002, «Vagus nerve stimulation (vns) for major
depressive episodes : one year outcomes», Biological psychiatry, vol. 51, n° 4, p. 280-
287. 8

MARSOLAIS, E. et R. KOBETIC. 1988, «Development of a practical electrical stimulation
system for restoring gait in the paralyzed patient.», Clinical orthopaedics and related
research, vol. 233, p. 64-74. 8

13



CHAPITRE 1. INTRODUCTION : SYSTEME NERVEUX ET STIMULATION
ELECTRIQUE FONCTIONNELLE

MCNEAL, D. 1977, «2000 years of electrical stimulation», dans Functional electrical
stimulation - application in neural prostheses, édité par E T. Hambrecht et J. B. Reswick,
Dekkeer Inc. New York, p. 3-33. 7

MCNEAL, D. R. 1976, «Analysis of a model for excitation of myelinated nerve.», IEEE
transactions on bio-medical engineering, vol. 23, n° 4, p. 329-337. 9

PECKHAM, P, M. KEITH et A. FREEHAFER. 1988, «Restoration of functional control by elec-
trical stimulation in the upper extremity of the quadriplegic patient.», JBJS, vol. 70, n° 1,
p.144-148. 8

PoOsLUSZNY R, J. A., R. ONDERS, A. J. KERWIN, M. S. WEINSTEIN, D. M. STEIN, J. KNIGHT,
L. LOTTENBERG, M. L. CHEATHAM, S. KHANSARINIA, S. DAYAL et collab.. 2014, «Multi-
center review of diaphragm pacing in spinal cord injury : successful not only in weaning
from ventilators but also in bridging to independent respiration», Journal of Trauma
and Acute Care Surgery, vol. 76, n° 2, p. 303-310. 8

RAMSAY, R., B. UTHMAN, L. AUGUSTINSSON, A. UPTON, D. NARITOKU, J. WILLIS, T. TREIG,
G. BAROLAT et J. WERNICKE. 1994, «Vagus nerve stimulation for treatment of partial
seizures : 2. safety, side effects, and tolerability», Epilepsia, vol. 35, n° 3, p. 627-636. 8

RATTAY, E 1986, «Analysis of models for external stimulation of axons.», IEEE transactions
on bio-medical engineering, vol. 33, n° 10, p. 974-977. 9

RUKHOFF, N., H. WIJKSTRA, P. VAN KERREBROECK et F. DEBRUYNE. 1997, «Urinary bladder
control by electrical stimulation : review of electrical stimulation techniques in spinal
cord injury», Neurourology and urodynamics, vol. 16, n° 1, p. 39-53. 8

SACKEIM, H. A., A.J. RUSH, M. S. GEORGE, L. B. MARANGELL, M. M. HUSAIN, Z. NAHAS,
C. R.JOHNSON, S. SEIDMAN, C. GILLER, S. HAINES et collab.. 2001, «Vagus nerve stimu-
lation (vns™) for treatment-resistant depression : efficacy, side effects, and predictors
of outcome», Neuropsychopharmacology, vol. 25, n° 5, p. 713-728. 8

STEWART, J. D. 2003, «Peripheral nerve fascicles : anatomy and clinical relevance», Muscle
& nerve, vol. 28, n° 5, p. 525-541. 4

SUNDERLAND, S. et FE. WALSHE. 1968, «Nerves and nerve injuries», . 4, 8

TiGRA, W., D. GUIRAUD, D. ANDREU, B. COULET, A. GELIS, C. FATTAL, P. MACIEJASZ,
C. P1cqQ, O. ROSSEL, J. TEISSIER et collab.. 2016, «Exploring selective neural electrical
stimulation for upper limb function restoration», European Journal of Translational
Myology, vol. 26, n° 2. 8

URUSHIDANI, H. 1974, «The funicular pattern of the sciatic nerve in japanese adults (au-
thor’s transl)», Nihon geka hokan. Archiv fur japanische Chirurgie, vol. 43, n° 4, p. 254—
275. 4

VAN BOLHUIS, A., J. HOLSHEIMER et H. H. SAVELBERG. 2001, «A nerve stimulation
method to selectively recruit smaller motor-units in rat skeletal muscle», Journal of
neuroscience methods, vol. 107, n° 1, p. 87-92. 10

14



Chapitre 2

Etat de Part : Stratégies pour la sélectivité

Ce chapitre est consacré a I'état de I'art sur la sélectivité et la modélisation de I'inter-

face électrode-nerf, dans le cadre de la stimulation implantée. Il est divisé en trois axes :
dans une premiere partie, nous définissons les termes associés a la sélectivité des struc-
tures excitables. Nous évoquons les techniques utilisées pour atteindre les différents types
de sélectivité, en particulier par I'utilisation d'une électrode type Cuff multicontacts. Ce
type d’électrode est choisi car il s’agit d'un parfait compromis entre sélectivité et invasi-
vité. Par ailleurs, I’électrode Cuff multicontacts est utilisée dans toutes nos études concer-
nant la modélisation ainsi que dans nos validations expérimentales.
Dans les seconde et troisieme parties, nous étudions les techniques de modélisation exis-
tantes, employées pour améliorer la sélectivité et 'efficacité de la stimulation implantée.
Plus précisément, la seconde partie est consacrée a la modélisation du champ de poten-
tiels dans le nerf, créés par I'injection de courant dans I'électrode. La troisieme partie est
focalisée sur la réponses des structures nerveuses a ce champ de potentiels.

2.1 Techniques de sélectivité

2.1.1 Définitions

La sélectivité se réfere a la capacité d’activer un groupe de neurones sans activer les
populations voisines [GRILL et MORTIMER, 1995]. On dénombre trois types de sélectivité.

Sélectivité spatiale

La sélectivité spatiale est la capacité a activer des groupes de neurones restreints dans
une région localisée du nerf. Elle se réfere a I’organisation spatiale des fascicules, en par-
ticulier dans les régions distales.

Sélectivité au sens de propagation

La sélectivité au sens de propagation est la capacité a provoquer un potentiel d’ac-
tion (PA) dans un sens privilégié. Il peut également s’agir de sélectionner des neurones
afférents ou efférents.

Sélectivité au diameétre de fibre

La sélectivité au diameétre de fibre est la capacité a activer des neurones ayant des dia-
metres similaires.
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Afin d’atteindre un de ces types de sélectivité, il faut choisir une architecture d’élec-
trode adaptée (forme, nombre et positions des contacts). Dans le cadre de la stimula-
tion extraneurale, il faut paramétrer la forme et 'amplitude du courant traversant chaque
contact, afin d’agir sur le champ de potentiels V, (Eq. 1.1, chapitre 1). La sélectivité au
sens de propagation peut étre atteinte par le choix de I'architecture de I'électrode et/ou
par le choix de la forme du stimulus. Enfin, la sélectivité au diameétre de fibre peut étre
obtenue (en utilisant une électrode Cuff conventionnelle) en paramétrant précisément la
forme du stimulus (propriétés temporelles du stimulus).

2.1.2 Electrodes implantables pour la sélectivité

Plusieurs types d’électrodes sont utilisés pour la stimulation neurale implantable, parmi
elles, les électrodes intraneurales et extraneurales [NAVARRO et collab., 2005]. Les deux
modeles difféerent par leur degré d’invasivité et leur capacité a étre sélectifs.

Electrodes intraneurales

Les électrodes intraneurales sont insérées a l'intérieur du nerf. La proximité du contact

avec les fascicules permet une meilleure sélectivité spatiale de ceux-ci. Le modele LIFE
(Longitudinal IntraFascicular Electrode, [YOSHIDA et HORCH, 1993]) est associé a un unique
fascicule (Fig. 2.1), et permet, quant a lui, la sélectivité de quelques axones proches des
contacts. Le modele TIME (Transverse Intrafascicular Multichannel Electrode, [BORETIUS
et collab., 2010]) permet la sélectivité intra et interfasciluaire (Fig. 2.1). Limplantation de
d’electrode LIFE dans le nerf médian chez des patients amputés a permis la restauration
de sensation (toucher, pression, proprioception) par stimulation des afférences [DHIL-
LON et collab., 2004]. Une étude comparative entre électrodes TIME et LIFE, implantée
sur sur le nerf sciatique du rat, a démontré une meilleure efficacité de 1'électrode TIME
pour I'activation différenciée de trois muscles du membre inférieur : tibial antérieur, gas-
trocnémien et plantaire [BADIA et collab., 2011].
Néanmoins, ce type d’électrode est invasif, et les implants, notamment les LIFE, doivent
étre multipliés pour cibler plusieurs fascicules [GRILL et MORTIMER, 1996a]. A ce jour, les
dispositifs de stimulation utilisant des électrodes LIFE ou TIME ne sont pas encore com-
mercialisés.

LIFE with cable TIME with cable

' 4 )

) '

Fascicle

FIGURE 2.1 — Electrodes LIFE et TIME (SINGAPOURE Institute for Neurotechnology)

Electrodes extraneurales

Les électrodes Cuff ou « gouttieres » multipolaires sont des électrodes extraneurales
composées d'une manchette isolante qui s’enroule autour du nerf ainsi que de plusieurs
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contacts répartis sur la surface interne Fig. 2.2. L'électrode FINE (Flat Interface Nerve
Electrode, [TYLER et DURAND, 2002]) est une variante de I’électrode Cuff. Elle a la par-
ticularité d’aplatir le nerf et provoque la répartition des fascicules, ce qui améliore la sé-
lectivité spatiale. Pour les électrodes multipolaires, chaque contact peut étre activé indé-
pendamment des autres, la répartition du courant est alors tres modulable. L'avantage in-
déniable des électrodes extraneurales est leur invasivité plus limitée, comparée aux élec-
trodes intraneurales. Les applications cliniques émergentes sont nombreuses [HOFFER et
KALLESOE], parmi elles nous pouvons citer la restauration des fonctions du membre su-
périeur [POLASEK et collab., 2009; TIGRA et collab., 2016] et inférieur (transfert et station
debout avec FINE, [SCHIEFER et collab., 2010]), le controle des fonctions cardiaques par
stimulation du nerf vague [KLEIN et FERRARI, 2010] etc.

Electrode Cuff de stimulation |

‘ Electrode Cuff d'enregistrement

FIGURE 2.2 — Electrodes Cuff de stimulation et d’enregistrement, placées sur le nerf sciatique d'un
lapin.(Photo Olivier Rossel, équipe CAMIN)

Bien que les électrodes intraneurales aient un haut degré de sélectivité, elles aug-
mentent le risque de dommages des nerfs [RYDEVIK B L, 1990]. Les électrode Cuff sont
des électrodes fiables pour I'implantation a long terme [CHRISTIE et collab., 2017]. Elles
sont utilisées dans de nombreuses applications commerciales telles que :

— Correction du pied tombant ActiGait® (nstim Services GmbH) et STIMuSTEP® (Fi-
netech Medical).

— Stimulation du nerf vague VNSTherapy® (Livanova).
— Stimulation du nerf phrénique pour la respiration Atrostim® (Atrotech)
— etc.

Dans cette these, nous nous focaliserons sur les techniques de stimulation sélective obte-
nue avec les électrodes Cuff.
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2.1.3 Sélectivité avec une électrode Cuff multipolaire

L'électrode Cuff standard actuellement la plus commercialisée est composée de deux
ou trois contacts en forme d’anneaux (Fig. 2.3). Ce type d’électrode n’est pas sélective car
elle stimule le nerf sur toute la périphérie : il existe trés peu de degrés de liberté.

NEGATIVE ELECTRODE

POSITIVE ELECTRODE

ANCHOR TETHER

FIGURE 2.3 — Electrode Cuff hélicoidale de stimulation a 2 contacts, modéle commercialisé et uti-
lisé pour la stimulation du nerf vague contre les crises d’épilepsie, VNSTherapy® Livanova

i

FIGURE 2.4 — Electrode Cuff de stimulation a 12 contacts, vue de profil (diameétre 6mm), prototype
(MXM)

Nous avons vu dans le chapitre 1 que la stimulation sélective est souhaitable voire in-

dispensable pour améliorer la précision et diminuer les effets indésirables. Pour atteindre
une meilleure sélectivité spatiale, il faut libérer des variables, par exemple, en multipliant
le nombres de contacts indépendants sur le pourtour de I’électrode Cuff. L'électrode Cuff
multicontacts est congue pour limiter le nombre d’implants : elle active le(s) fascicule(s)
cible(s) situé(s) sous le contact actif, ce dernier pouvant étre sélectionné parmi tous ceux
placés sur le pourtour de la Cuff (Fig. 2.4).
A priori, lors de 'implantation des électrodes, la position précise des fascicules au sein
d'un nerf n’est pas connue. En conséquence, les contacts peuvent ne pas étre alignés avec
le fascicule cible. Une premiere solution consiste a implanter une électrode Cuff en multi-
pliant le nombre de contacts autour de la circonférence [CHOI et collab., 2001], ce qui aug-
mente le nombre de fils et 'encombrement de I'implant. Une seconde solution consiste
a utiliser des électrodes Cuff avec un nombre de contacts réduit et a développer des mé-
thodes de stimulation spatialement sélectives, en jouant sur la polarité des contacts.
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Polarité des contacts

La stimulation monopolaire cathodique consiste a sélectionner un contact de I'élec-
trode en tant que cathode avec un retour de courant distant (une référence hors de la
Cuff), (Fig. 2.6, A). Un potentiel négatif est créé sous la cathode : ce potentiel a tendance a
dépolariser le groupe de neurones situés sous le contact et déclencher I'activation. Cette
configuration n’'est pas robuste : lorsque le courant augmente, la zone d’activation aug-
mente drastiquement.

Une stimulation monopolaire anodique a tendance a hyperpolariser les fibres situées
sous 'anode et a bloquer I’émission d'un potentiel d’action. Cependant, a tres fort cou-
rant, un PA peut étre induit sur les nceuds de Ranvier (NDR) voisins a ceux situés sous
I’anode.

La stimulation multipolaire (anodes et cathodes multiples) permet un meilleur controle
du flux de courants entre les contacts. Par exemple, dans une stimulation bipolaire (une
anode et une cathode rapprochées, Fig. 2.6, B), le courant passe entre les deux contacts.
Cela contraint le cheminement du flux de courant et conduit a une stimulation localisée
sous le contact cathodique, dans une région plus superficielle que la stimulation mono-
polaire. Cette configuration peut cependant induire 'apparition de cathodes ou d’anodes
dites "virtuelles" [VAN DEN HONERT et MORTIMER, 1981], c’est a dire, une fuite de courant
hors de la Cuff (Fig. 2.5, A), et ainsi, une stimulation moins bien controlée.

e = e A -’ Nerve Trunk

Nerve Trunk

FIGURE 2.5 — Représentation schématique du flux de courant avec une électrode Cuff entourant
un nerf. A Une configuration bipolaire peut donner naissance a une cathode virtuelle et créer une
fuite de courant hors de la Cuff. B Une configuration tripolaire maintient le flux de courant a I'in-
térieur de la Cuff. [VAN DEN HONERT et MORTIMER, 1981]

Une solution alternative, inspirée de I’enregistrement des ENG [STEIN et collab., 1975]
consiste a utiliser 3 contacts : des contacts adjacents en configuration anodique sont si-
tués en périphérie du contact central, en configuration cathodique. Cela contraint le flux
de courant a l'intérieur de la Cuff (Fig. 2.5, B, Fig. 2.6, D).

La configuration Ring (Fig. 2.6, C) constituée d’'un anneau central en configuration ca-
thodique entourée par deux anneaux en configuration anodique a pour effet de stimu-
ler préférentiellement les fibres situées en périphérie du nerf, les fibres situées au centre
étant moins accessibles. Elle est peu sélective spatialement. Il s’agit d’'une configuration
comparable a I’électrode Cuff standard (Fig. 2.3).

De nombreuses autres solutions multipolaires ont été explorées, en multipliant le nombres
de contacts indépendants sur I’électrode Cuff. Généralement, un seul contact est en confi-
guration cathodique et certains contacts voisins en configuration anodique. L'ajout d’anodes
a proximité de la cathode engendre des hyperpolarisations locales qui contraignent la dé-
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polarisation a une zone plus restreinte. Certaines de ces configurations issues de la litté-
rature sont présentées Fig. 2.6.

Une étude sur la stimulation du nerf sciatique du lapin [NIELSEN et collab., 2011] a dé-
montré que la configuration tripolaire transverse (TT, Fig. 2.6, E) était capable d’activer
plus sélectivement (spatialement) les branches du nerf sciatique par rapport a la confi-
guration tripolaire longitudinale (Fig. 2.6, D), appuyant ainsi des résultats précédemment
démontrés par modélisation [DEURLOO et collab., 1998].

Les configurations dites a "courant de pilotage" (Steering current, Fig. 2.6, F) consistent
en |'utilisation d'une anode opposée ou adjacente a la cathode pour contraindre I’activa-
tion dans une région localisée du nerf.

Ces techniques ont démontré une nette amélioration de la sélectivité spatiale des fasci-
cules [GOODALL et collab., 1996; GRILL et MORTIMER, 1996a; SWEENEY et collab., 1990;
VERAART et collab., 1993].

Stimulus dépolarisant (cathode)

Stimulus hyperpolarisant (anode)

A. Monopolaire référencée

B. Bipolaire

C. Ring

D. Tripolaire longitudinale

E. Tripolaire transverse

F. Tripolaire steering current

RO B e

FIGURE 2.6 — Configurations multipolaires électrode Cuff a 12 contacts (3 rangées de 4 contacts).
Sur cette figure, nous considérons que les pulses sont monophasiques

Influence de la géométrie de I'électrode Cuff sur la sélectivité

Leffet des configurations multipolaires peut étre différent selon la conception géomé-
trique deI’électrode, en jouant notamment sur la distance longitudinale entre les contacts.
Chez les mammiferes, I’espace entre les NDR de I’axone est environ 100 fois supérieur au
diametre de 'axone [HURSH, 1939], cet espace n’excede pas 2mm. Pour des contacts tres
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espacés (bmm), une configuration tripolaire longitudinale présente peu de différences en
terme de sélectivité spatiale comparée a une configuration monopolaire [CHINTALACHA-
RUVU et collab., 1991b; DEURLOO et collab., 2003].

Sur la Fig. 2.7, le champ de potentiels électrique V. est représenté schématiquement le
long d’'un des NDR d’un axone de diametre 10um. L'électrode est située a 0.5mm de I’axone
et le courant appliqué sur la cathode est de -1mA. Trois configurations sont représen-
tées : une configuration tripolaire longitudinale avec une distance intercontacts de 5 mm
(rouge), une configuration tripolaire longitudinale avec une distance intercontacts de 0.5
mm (bleu) et une configuration monopolaire cathodique (noir). La cathode est située
au dessus du NDR central (NDR 0). Pour la configuration tripolaire longitudinale ou les
contacts sont espacés de 5mm, l'influence du champ de potentiels électrique hyperpola-
risant sur les contacts adjacents est trop faible pour altérer le champ de potentiels élec-
trique dépolarisant au niveau de la cathode. Leffet de I'anode est cependant visible sous
les contacts externes (pics de tension positifs). Le champ de potentiels électrique est re-
lativement similaire en terme d’amplitude a celui de la configuration monopolaire au ni-
veau de NDR 0. Pour la configuration tripolaire longitudinale ol1 les contacts sont espacés
de 0.5mm, nous constatons que la forme et 'amplitude du potentiel sont altérées par la
proximité de la cathode et des anodes.

<———Anode (5 mm)

200 Cathode Anode (0.5mm)

(mV)

-200

ext

Vv

-400
Cathode

-600

—— Tripolaire Longitudinale, di=0.5mm| |
—— Tripolaire Longitudinale, di=5mm
—— Monopolaire

_800 | | | | | | | |
-10 -8 -6 -4 -2 0 2 4 6 8 10

FIGURE 2.7 — Représentation schématique du champ électrique le long d'un des nceuds de Ranvier
d’'un axone de diametre 10um. Ce champ électrique est généré respectivement par un une confi-
guration tripolaire longitudinale avec des contacts espacés de 0.5 mm (bleu), une configuration
tripolaire longitudinale avec des contacts espacés de 5 mm (rouge) et une configuration monopo-
laire cathodique (noir)

Lutilisation d’'une électrode Cuff aux contacts tres rapprochés peut induire une sé-
lectivité au diametre de fibre [LERTMANORAT et DURAND, 2004b], en altérant le profil du
champ de potentiels électrique le long des axones.

Des électrodes Cuff sont aussi conc¢ues pour obtenir une sélectivité au sens de propaga-
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tion [RIJKHOFF et collab., 1994; SWEENEY et collab., 1989]. Ce type d’électrode est composé
de 3 rangées de contacts asymétriques (non équidistants). La cathode est située entre les
deux anodes. Le principe est le suivant : 'anode la plus proche de la cathode crée une
forte hyperpolarisation annihilant I'initiation des potentiels d’action. Lhyperpolarisation
crée par I'anode la plus éloignée est trop faible pour arréter les potentiels d’action : la pro-
pagation est unidirectionnelle.

En résumé, la stimulation multipolaire avec une électrode Cuff permet d’activer plusieurs
zones ciblées du nerf en limitant le nombre d'implants : les contacts actifs peuvent étre
choisis sur tout le pourtour de la Cuff. De plus, la disposition longitudinale des contacts
peut induire différents types de sélectivité.

2.1.4 Formes d’onde

La forme d’onde ou forme de pulse délivrée par le stimulateur en courant a une in-
fluence primordiale sur I'excitation neuronale car elle agit sur la dynamique des canaux
ioniques de la membrane de 'axone. L'étude de la forme du pulse revient a considérer
le décours temporel du courant injecté par les électrodes. En fonction de la forme de ce
pulse, les dynamiques des canaux ioniques sont modifiées et différents types de sélecti-
vité peuvent étre atteints. Apres avoir défini le vocabulaire relatif aux formes d’onde, nous
étudierons son influence sur la sélectivité, particulierement au diametre de fibre et au
sens de propagation.

Notions de phases et interphases

Cathode en premier Anode en premier

A. Monophasique L

B. Biphasique —L ’7
symétrique L j
balangé

C. Biphasique ’7
symétrique

balangé avec

interphase

D. Biphasique |_ ’7
asymeétrique L J

balancgé

FIGURE 2.8 — Formes de pulses monophasiques et biphasiques type rectangulaire. La quantité de
charge est équilibrée sur la durée totale du pulse, excepté pour le pulse monophasique.

Une forme de pulse ou forme d’onde peut étre monophasique, c’est-a-dire, é&tre com-
posée d’'une phase unique type cathodique (dépolarisant) ou anodique (hyperpolarisant),
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Fig. 2.8, A. PW est définie comme la durée de cette phase monophasique (durée de stimu-
lation). Le pulse biphasique est quant a lui composé d’'une phase cathodique suivi d'une
phase anodique, ou inversement, toutes deux équilibrées en quantité de charge (Fig. 2.8,
B,C,D).

Dans le cas des pulses monophasiques, un courant est transmis pendant un certaine du-
rée puis le circuit externe du stimulateur est mis en circuit ouvert. Dans le cas des pulses
biphasiques, la premiére phase, ou phase de stimulation, est utilisée pour provoquer I’ef-
fet physiologique souhaité, comme l'initiation d'un PA. La deuxiéme phase, ou phase
d’inversion, est utilisée pour rétablir 'équilibre des processus électrochimiques qui se
produisent pendant la phase de stimulation.

Un pulse biphasique (Fig. 2.8, B) sera privilégié pour équilibrer la quantité de charge dé-
livrée par I'électrode. Cela limite la corrosion de I'électrode et les réactions chimiques
irréversibles entre 1'électrode et le nerf [MERRILL et collab., 2005].

Cependant, cette seconde phase peut influencer la propagation d’'un PA. Des pulses bi-
phasiques asymétriques (Fig. 2.8, C) peuvent étre utilisés pour éviter le blocage anodique :
une phase cathodique suivi d'une phase anodique de durée plus longue et d’'intensité plus
faible, équilibrées en quantité charge injectée [SHEPHERD et JAVEL, 1999]. L'ajout d'une in-
terphase dans un pulse biphasique modifie également I'effet de 1a seconde phase (Fig. 2.8,
D). Une étude de Van De Honert et Mortimer [VAN DEN HONERT et MORTIMER, 1979] surle
nerf sciatique de la Xenopus Laevis a démontré que I’ajout d’'une interphase d'une durée
supérieure a 100us permet d’atténuer voire d’éliminer I'effet de la seconde phase.

Effet de la forme de pulse sur la sélectivité

Rappelons qu’avec un pulse rectangulaire dépolarisant (cathodique), les neurones les
plus proches de I'électrode sont recrutés en premier, par diametre décroissant (ordre non
physiologique), et leur seuil d’activation dépend de la durée de pulse. Ces deux dernieres
observations peuvent étre comprises par I'analyse des courbes courant de seuil-durée de
stimulation (Is-PW). Ces courbes représentent le seuil d’activation en courant d'une fibre
en fonction de la durée de pulse appliqué. Elles sont généralement obtenues a partir d’ex-
périmentations sur neurone isolé.

La Fig. 2.9 représente une simulation numérique de la courbe Is-PW pour des axones de
deux diametres différents : 10pm et 20um soumis a une stimulation extracellulaire mo-
nopolaire, cathodique, monophasique et rectangulaire. Ces axones sont situés a la méme
distance de I'électrode.

Pour des durées de pulse courtes (inférieures a 50us), les seuils d’activation sont élevés.
Concernant les durées de pulse supérieures a 200us, le seuil d’activation tend a devenir
constant : larhéobase (I,;) est définie comme le seuil en courant minimal nécessaire pour
activer I’axone considéré, et est obtenue pour une grande largueur d’'impulsion.
Concernant la taille de I'axone, celui au diametre de 10um a des seuils d’activation plus
hauts que I’axone de diametre 20um. De plus, la différence tend a s’accroitre lorsque les
PW sont courts (sur la Fig. 2.9, inférieur a 50us). En effet, d’apres I'étude de Gorman et
Mortimer [GORMAN et MORTIMER, 1983], les pulses de courtes durées augmentent la dif-
férence en terme de seuils d’activation entre les axones de diametres différents. D’apres
leur expérimentation sur la stimulation du nerf innervant le muscle gastrocnémien sur
des chats, les contractions musculaires produites sont plus graduées avec des pulses courts
(en dessous de 100ps).

Ces courbes ont été obtenues pour un pulse de forme rectangulaire, mais les seuils
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FIGURE 2.9 - Représentation schématique des seuils d’activation de fibres myélininisées de dia-
metres 10um (courbe bleue) et 20um (courbe rouge) en fonction de la durée de stimulation PW

d’activation des fibres sont dépendants de la forme du pulse, c’est a dire, du courant
injecté en fonction du temps. Dans une étude de Wessale et collab.[WESSALE et collab.,
1992], des électrodes externes sont disposées sur le poignet afin d’évoquer des sensations
par stimulation. Deux formes de pulses sont utilisées : une forme rectangulaire classique
et une forme exponentielle croissante. Cette expérimentation a montré que le courant
nécessaire a I’évocation des sensations était supérieur pour la forme exponentielle com-
parée a la forme rectangulaire.

Linfluence de la forme de pulse sur la courbe Is-PW a également été observée lors d'une
étude numérique pour optimiser la quantité de charge injectée [SAHIN et T1E, 2007]. Des
formes de pulses non rectangulaires étaient utilisées telles que les formes exponentielles,
rampes, gaussiennes et sinusoidales. Les courbes Is-PW obtenues, mais également la quan-
tité de charge nécessaire a I'activation, étaient différentes pour chacune de ces formes
d’onde. Bien que cela ne soit pas I'objet de I'article, I'’étude de Sahin et Tie [SAHIN et TIE,
2007] suggere des perspectives de sélectivité au diametre de fibre avec des formes de pulse
non rectangulaires.

Dans leur étude, Fang et Mortimer [FANG et MORTIMER, 1991] utilisent une forme d’onde
quasitrapézoidale, composée d'une phase en plateau suivie d'une exponentielle décrois-
sante. Les expérimentations sont effectuées sur le nerf innervantle muscle gastrocnémien
de 13 chats. Les résultats expérimentaux ont démontré que toutes les fibres Aa pouvaient
étre bloquées a des niveaux de courant inférieurs a ceux des fibres Ay. En conséquence,
en se placant juste au dessus du seuil de blocage des fibres Aq, seules les fibres Ay seront
activées. La forme quasitrapézoidale est également employée dans I'étude de Rijkhoff et
collab. [RIJKHOFF et collab., 1994] pour atteindre la double sélectivité au sens de propaga-
tion et au diametre de fibre.

D’autres techniques impliquant des formes de pulse particulieres ont été développées
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pour atteindre la sélectivité au diametre de fibre, telles que la technique des prépulses
[DEURLOO et collab., 2001; GRILL et MORTIMER, 1997; HENNINGS et collab., 2005]. Cette
forme de pulse est constituée d'un pulse rectangulaire (ou rampe) dépolarisant mais non
actif, le prépulse, qui précede un pulse d’activation. Plusieurs prépulses peuvent étre uti-
lisés. Ces études montrent que le maintien du potentiel de membrane d’une fibre proche
de son seuil d’activation, a pour effet d’accommoder cette fibre a la stimulation, c’est-
a-dire, d’augmenter le seuil de celle-ci jusqu’au prochain pulse. Ainsi, dans une zone
proche du contact actif de I'électrode, sous I'influence des prépulses, les axones les plus
excitables (plus gros diametre) s’Taccommodent a la dépolarisation et leurs seuils d’acti-
vation augmentent. Les seuils d’activation pour les axones les moins excités (plus faible
diameétre), augmentent moins drastiquement. Le pulse dépolarisant déclenche alors I'ac-
tivation des axones de plus faible diametre, avant’activation des axones de gros diameétre,
pour une distance proche du contact actif de I'électrode. Cette technique sera explicitée
en détail au chapitre 3.

Les techniques de sélectivité impliquant la polarité et la forme de pulse citées ci-
dessus ne sont pas exhaustives. La revue de Bhadra et Kilgore [BHADRA et KILGORE, 2004]
fournit une excellent état de I’art sur le blocage par courant direct et celle de Grill et Mor-
timer [GRILL et MORTIMER, 1995] sur les formes de pulses et leur effet sur la sélectivité.

2.1.5 Sélectivité et intérét de la modélisation

Nous pouvons constater que les techniques impliquant différents types de sélectivités
sont nombreuses. La sélectivité dépend de nombreux parametres externes : forme géo-
métrique de I'électrode, nombre de contacts, durée, forme et intensité du pulse, polarité
etc. Le nombre de degrés de liberté est tel qu’il est impossible de tester tous ces para-
metres expérimentalement. La modélisation a priori de I'interface électrode/nerf est un
outil efficace pour choisir les meilleurs parameétres de réglage des neuroprotheses, mais
également pour proposer de nouvelles solutions. La modélisation de cette interface s’ef-
fectue en deux étapes [ALTMAN et PLONSEY, 1986; JOUCLA et YVERT, 2012] :

— On modélise le nerf et I'électrode comme des volumes conducteurs puis on calcule
le champ de potentiels électrique V, générés par la stimulation a l'intérieur de ces
volumes. Ce champ de potentiels peut étre calculé a partir des équations de Max-
well.

— On détermine la réponse de I’axone au stimulus électrique, c’est a dire I'interaction
entre le champ de potentiels électrique et la membrane de ’axone, afin de com-
prendre et évaluer les effets de la stimulation.

Dans cette section, nous nous intéressons a I’état de I’art sur les techniques de modéli-
sation, afin d’atteindre nos objectifs concernant la sélectivité. En effet, nous travaillerons
avec des électrodes Cuff multicontacts, a la fois pour la modélisation et pour les expéri-
mentations. L'objectif est de pouvoir sélectionner plusieurs fonctions indépendamment,
idéalement a partir d'un seul tronc nerveux, afin de limiter le nombre d’implants.

2.2 Modélisation pour la sélectivité : champ de potentiels
Les tissus excitables qui composent le nerf peuvent étre assimilés a des volumes conduc-
teurs, et obéissent ainsi aux lois de la (bio)physique. Les courants évoqués physiologi-

quement par l'activité spontanée ou artificiellement par stimulation sont étudiés avec
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les équations de I'électromagnétisme, en particulier les équations de Maxwell. En fonc-
tion des hypothéses choisies, la solution sera déterminée par la résolution d’équations
de Poisson. La résolution de ces équations va dépendre de la géométrie du milieu consi-
déré, de ses propriétés physiques ainsi que de la description des sources. Dans le cas d'un
modele simple, la solution peut étre trouvée par des méthodes de résolution analytique.
Dans le cas de modeles plus complexes, la solution sera approchée par résolution numé-
rique. Dans cette partie, on considere seulement la modélisation des courants délivrés
par I'électrode au tissu, jusqu’aux nceuds de Ranvier de I’axone. L'activité spontanée des
axones n’est pas prise en compte.

2.2.1 Mise en équation du probléme
Equations de Maxwell dans un volume conducteur.

Dans cette section, nous considérons un volume conducteur infini. Le champ élec-
trique généré par une source en courant est gouverné par les équations de Maxwell :

V-E = P (2.1)
€
V-B = 0 2.2)
VxE OB 2.3)
X = -_—— .
ot
VxB = Wior+He—— (2.4)

ot
Ou
— E estle champ électrique
— € est la permittivité du milieu
— Ble champ magnétique
— p la densité volumique de charge
— p la perméabilité magnétique

— J;or la densité de courant

Hypotheses et contraintes

D’apres’étude de Plonsey et Heppner [PLONSEY et HEPPNER, 1967] le calcul du champ
de potentiels est réalisé sous '’hypotheése de 'approximation quasi-statique et le milieu
est considéré résistif (ohmique), pour des fréquences inférieures a 1kHz. Une étude de
Bossetti et collab.[BOSSETTI et collab., 2008] a démontré que '’hypothése quasi-statique
est valable pour les durées de pulse de 25us a 1ms typiquement utilisées en stimulation
neurale (100ps)

Dans le contexte quasi-statique, plusieurs effets sont négligés :

— Les effets de propagation relatifs a la dimension de I'’onde électrique

— Les effets inductifs dus au couplage magnétique (équations de Maxwell), en consé-
quence de I'ignorance des effets de propagation.

— Les effets capacitifs dus aux propriétés électriques du milieu, dans ce cas, le milieu
est purement résistif (ohmique).
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Le milieu est supposé non chargé (p = 0). Les équations de Maxwell peuvent alors étre
simplifiées :

V-E = 0 (2.5)
V-B = 0 (2.6)
VxE = 0 2.7)
VxB = Jtot (2.8)

Avec]J;y; =0 x E+]J; la densité de courant totale, ] la source primaire du volume conduc-
teur et o le tenseur de conductivité du milieu considéré. J; est une densité de courant non
conservatrice qui provient, par exemple, de I'activité bioélectrique naturelle du nerf. Cette
densité de courant est nulle partout en dehors de la région des cellules actives [PLONSEY,
1969]. _

Par I’équation 2.5, le champ électrique E dérive d'un potentiel électrostatique :

—

E=-VV 2.9)
OuV estle potentiel vecteur. En combinant 2.8 et 2.9 on obtient’équation de Poisson :
V-(@VV)=V-T; (2.10)

L'équation de Poisson est utilisée lorsque le volume considéré contient des sources
bioélectriques spontanées. En absence de source de courant, J; =0, on obtient 'équation
de Laplace:

V- (6VV)=0 2.11)

Cette équation est en fait une formulation particuliere de I’équation de Poisson, qui
enléve toutes les sources du domaine de solution.

Considérations géométriques du milieu

Dans le chapitre 1, nous avons constaté que I'aspect géométrique du nerf était com-

plexe. Celui-ci peut étre modélisé comme un simple volume conducteur, en ignorant les
couches inhomogenes le constituant, ou de maniére plus réaliste, comme un assemblage
de volumes conducteurs aux propriétés électriques différentes.
Les considérations géométriques du nerf, tels que 'épaisseur du périnévre, le diametre
du fascicule et la position des fascicules les uns par rapport aux autres entrainent des mo-
difications dans le recrutements des neurones. Dans I’étude de Grinbger et collab. [GRIN -
BERG et collab., 2008], I'influence de la géométrie du périnevre dans les modeles est étu-
diée. D’apres les résultats, ignorer le perinévre dans un modele de nerf peut résulter en
une sous-estimation des seuils d’activation de 'ordre de 14% a 51% selon le diametre de
I’axone. De méme surestimer I'épaisseur du périnévre (15% au lieu de 3% du diametre du
fascicule) surestime les seuils d’activation des axones de 35% a 78%.

Propriétés électriques du milieu

Un milieu est considéré isotrope si sa conductivité est constante dans toutes les di-
rections; sinon il sera qualifié d’anisotrope. Le volume conducteur qui entoure les tissus
excitables est assimilé a un matériel purement résistif. Cependant, cette résistivité n’est
pas constante dans toutes les directions (anisotropie) et dans I’espace (inhomogénéité).
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La prise en compte ou non de 'anisotropie a une influence non négligeable sur la va-
riation spatiale du champ de potentiels, et par extension, sur le recrutement des axones,
[CHINTALACHARUVU et collab., 1991a; GRILL, 1999].

Sil'on considere le nerf comme un milieu isotrope, o devient un scalaire dans I’équa-

tion 2.10:
VJs

vy == (2.12)
o
L'équation de Laplace (Eqg. 2.13) a alors pour expression :
V2V =0 (2.13)

Soit, dans un repere orthonormé (xyz) :
Pve FVy FV.
ox2  0y?  0z%
Dans le cas anisotrope, considérant un repere orthonormé (xyz), les conductivités
sont exprimées sous forme de tenseur :

(2.14)

_ |O9xx Oxy Oxz
0=[0yx Oyy Oy
Ozx Ozy Ogzz
Dans les modélisations actuelles du nerf périphérique, seul 'endonevre est considéré
comme anisotrope. La conductivité est plus forte dans la direction longitudinale (axe z,
direction de I'axone) que dans la direction transverse (axes x et y) [RANCK et BEMENT,
1965]. Le tenseur des conductivités peut étre alors exprimé sous forme trigonale :

_ |oxx O 0
6: 0 O-xx O
0 0 0y

Nous pouvons alors exprimer I’équation 2.11 comme suit :

PV, PV, PV,
Oxx 2 + O xx Iy? +0,; 2 =0 (2.15)
Les valeurs des conductivités utilisées dans les modeles réalistes actuels [BRILL et TY-
LER, 2011; CHOI et collab., 2001; PELOT et collab., 2017; SCHIEFER et collab., 2008] sont
issues de mesures biologiques effectuées sur plusieurs modeles d’animaux (mammiferes
ou non). La plupart des conductivités des tissus biologiques mesurées de 1900 a 1967 sont
répertoriées dans la revue de Geddes et Baker [GEDDES et BAKER, 1967]. Les conductivités
sont fréquence et température-dépendantes.
Concernant '’endonévre a I'intérieur du fascicule, la conductivité linéique est issue des
mesure de Ranck et BeMent [RANCK et BEMENT, 1965] sur la moelle épiniére de chat (me-
sure a température corporelle). Elle est anisotrope. L'auteur précise que la formule utilisée
dans son étude pour déterminer la conductivité est trés approximative.
La résistivité surfacique du périnevre est issue de I'’étude de Weerasuriya et collab. [WEE-
RASURIYA et collab., 1984] sur le périnévre de grenouille Rana pipiens, a une température
de 21°C. La conductivité linéique du perinevre peut étre calculée en prenant en compte
I’épaisseur du périneévre, égale a 3% du diametre du fascicule [GRINBERG et collab., 2008].
L'étude de Frieswijk et collab. [FRIESWIJK et collab., 1998] propose d’introduire un facteur
de correction de température a 37°C pour la conductivité du périnévre. La valeur pour
I'épinévre n'a pas été déterminée expérimentalement mais est supposée étre égale a la
conductivité transverse de 'endonévre [CHOI et collab., 2001]. La conductivité de la fi-
brose est déterminée sur le modele de chat [GRILL et MORTIMER, 1994] a 38°C.
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Conditions limites

En résumé, le nerf est modélisé par un ou plusieurs volume(s) conducteur(s), avec des
caractéristiques électriques (tenseur de conductivité) et géométriques propres a chaque
volume. Les conditions limites, si elles sont bien posées, permettent d’assurer I'unicité
de la solution. Les sources peuvent étre modélisées par des conditions limites, I'interface
électrode-tissu n’est pas considérée, puisque la stimulation est en courant.

Les équations 2.10,2.11,2.12 et 2.13 peuvent étre résolues en imposant des conditions
limites aux interfaces entre les régions de conductivités différentes. Les conditions de
Neumann et Dirichlet sont les plus communément utilisées [CHOI et LEE, 2006; JOUCLA
et YVERT, 2012]. La condition de Neumann impose la valeur de la composante normale
de la densité de courant en tout point de la surface du volume considéré. La condition de
Dirichlet impose la valeur du potentiel. Les surfaces isolantes, pour lesquelles le courant
ne peut sortir du volume conducteur, sont représentées par la condition homogene de
Neumann :

—

oVV-7 =0 (2.16)

Ot oV représente la densité en courant surfacique locale et 72 le vecteur unitaire nor-
mal a la surface. Cette condition est généralement affectée aux éléments isolants tels que
I'interface nerf/air. Entre deux volumes conducteurs de conductivité différentes, la com-
posante normale du courant est conservée [PLONSEY, 1969] :

01 (V) V-7 =0,(V),V- 70 2.17)

La condition de Dirichlet sert a imposer une tension nulle sur certaines surfaces, comme
par exemple, sur I'électrode de référence.

Résolution des équations

Le calcul du champ de potentiels V, depuis I'électrode jusqu’aux axones nécessite de
résoudre les équations de Poisson pour le probleme du volume conducteur (2.10, 2.11,
2.12, 2.13). Le choix de I’équation a résoudre dépend de la description du probleme et
du degré d’approximation du modele de nerf et d’électrode. Plusieurs parametres sont a
considérer :

— Ladiscrétisation du nerf: le considére-t-on comme un milieu infini ou une suite de
volumes conducteurs imbriqués?

— Lareprésentation de la source (point source, contact surfacique).

— Le choix des propriétés électriques des tissus (isotropie ou anisotropie).

2.2.2 Résolutions analytique et numérique

Lorsque le nerf et les électrodes sont décrits avec des géométries simples, I’équation
de Laplace ou Poisson peut étre résolue analytiquement. Pour des géométries plus com-
plexes et réalistes, un modele et une résolution numériques seront privilégiés.
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FIGURE 2.10 - Représentation schématique d'un axone soumis a une stimulation par une électrode
représentée comme un point source

Résolution analytique

Milieu infini Le modéle le plus simple consiste a considérer une fibre baignant dans un
milieu infini, homogene et de conductivité o isotrope. L'électrode est modélisée comme
un point source, délivrant un courant I (Fig. 2.10). A une distance r = \/x? + y? + z? du
point source, au niveau d'un nceud de Ranvier (NDR) le potentiel a pour expression :

V(x,y,2) = ! (2.18)

Anoy\/x% + Y2 + 22

Avec r la distance du point source au nceud de Ranvier considéré. La valeur du potentiel
est nulle a I'infini. Ce modele simplifié est couramment utilisé en amont de 1'étude de
la réponse des fibres nerveuses [MCNEAL, 1976; RATTAY, 1986, 1989]. Ce modele est éga-
lement employé a titre de comparaison avec des modeles numériques plus complexes,
tenant compte de I'anisotropie et 'hétérogénéité, afin de souligner I'importance des pro-
priétés du milieu : [GRILL, 1999; GRILL et MORTIMER, 1996b; STRUIK et collab., 1991;
WARMAN et collab., 1992]. Il est possible de modéliser un milieu anisotrope dans les di-
rections longitudinale et transverse par un changement de coordonnées [GRILL, 1999] :

Vix,y,2) = : (2.19)

4m \/xzo'xxo'zz +y20x0 + Zz()'ix

Volume conducteur de dimension finie Le nerf peut étre modélisé comme un volume
conducteur ou un ensemble de volumes conducteurs de dimensions finies . Dans ce cas,
la recherche de solutions analytiques est encore possible par méthode de séparation des
variables et transformation de Fourier [PLONSEY, 1974; SWEENEY et collab., 1990; VELTINK
et collab., 1988b]. La structure représentant le nerf est trés simplifiée : il s’agit d'un volume
conducteur de forme cylindrique.

Conclusion Larésolution analytique peut s’appliquer a des modeles constitués de struc-
tures simples, symétriques, sans irrégularités. La solution exacte d'un probleme d’équa-
tions aux dérivées partielles (probleme exact) est une fonction continue. Pour des mo-
deles tenant compte de la topographie réaliste des nerfs, fortement hétérogene, incluant
par exemple de multiples fascicules, des vaisseaux sanguins, et autres irrégularités, il n’existe
pas forcément de solution analytique. Dans ce cas, des méthodes de résolution numé-
rique (solution approchée) sont privilégiées.
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Méthodes numériques

Concernant le passage d'un probléme exact (continu) au probleme approché (dis-
cret), il existe plusieurs techniques de résolutions numériques. Pour le calcul numérique
des solutions, le domaine continu doit étre discrétisé spatialement en une grille d’élé-
ments appelée maillage (Fig. 2.11). Léquation est résolue aux nceuds du maillage, c’est-
a-dire que la solution est calculée en des points donnés (résolution discrete) et non en
chaque point du domaine continu. Autrement dit, les solutions approchées de I'’équation
sont calculées comme un ensemble de valeurs discretes sous la forme de composantes
d’un vecteur solution d’'un probléme matriciel. Nous présentons trois méthodes : les dif-
férences finies, les éléments finis et les éléments finis de frontieres.
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FIGURE 2.11 — Exemple de modeéle continu issu d’'une coupe histologique de nerf vague multifas-
ciculaire de brebis (a gauche) et le maillage obtenu (a droite). La troisieme dimension (en z) est
obtenue par extrusion.

Méthode des différences finies La méthode numérique des différences finies est une
technique de recherche de solutions approchées de problemes a dérivées partielles. Il
s’agit d'un ensemble de points isolés (appelés nceuds) situés dans le domaine de défini-
tion des fonctions assujetties aux équations aux dérivées partielles; c’est-a-dire une grille
sur laquelle sont définies les inconnues correspondant aux valeurs approximatives de ces
fonctions.

Le maillage comprend également des noeuds situés sur la frontiere du domaine afin de
pouvoir imposer les conditions aux limites et/ou la condition initiale.

La méthode des différences finies consiste a remplacer les dérivés apparaissant dans le
probléme continu par des différences divisées en un nombre fini de points discrets ou
nceuds du maillage. L'avantage de la méthode des différences finies est la simplicité de
son implémentation pour un maillage régulier et son faible cotit en calcul. Un maillage
resserré aux zones d’intéréts et des conditions limites complexes requierent des modifi-
cations spéciales et plus lourdes a implémenter. Ses inconvénients sont : la relative sim-
plicité de la géométrie des domaines de calculs, la difficulté de prise en compte des condi-
tions aux limites, et I'absence de résultats de majoration d’erreurs.

Cette méthode est répandue pour la résolutions des problemes bioélectriques en général
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[HERINGA et collab., 1982] et pour la stimulation électrique du nerf périphérique [D’IN-
ZEO et collab., 1992; GOODALL et collab., 1995; SZLAVIK et DE BRUIN, 2000].

Méthode des éléments finis

La méthode des éléments finis consiste a approcher, dans un sous-espace de dimen-
sion finie, un probléme écrit sous forme variationnelle dans un espace de dimension in-
finie. Le maillage des domaines en éléments finis est représenté par des cellules polygo-
nales quelconques (triangles, quadrilateres).

La solution approchée est alors une fonction déterminée par un nombre fini de para-
metres comme par exemple, ses valeurs en certains points (les nceuds du maillage). Les
avantages de cette méthode sont le traitement des géométries complexes, la détermi-
nation plus simple des conditions aux limites (comparée a la méthode des différences
finies), et la possibilité de démonstrations mathématiques de convergence et de majora-
tion d’erreurs. Les inconvénients de cette méthode résident dans la complexité a la mettre
en ceuvre et son coft élevé en temps de calcul. Cette méthode est la technique référence
pour résoudre les problemes bioélectriques de la stimulation électrique.

On retrouve cette méthode dans ’analyse du champ de potentiels générés par une élec-
trode Cuff [CHINTALACHARUVU et collab., 1991a] et FINE [CHOI et collab., 2001; LERT-
MANORAT et DURAND, 2004a,b], notamment pour la recherche de solutions multipolaires
optimales pour améliorer la sélectivité. Elle est tres utilisée pour le calcul du champ dans
des modeéles a géométries réalistes (issues de coupes histologiques) tels que le nerf fémo-
ral [SCHIEFER et collab., 2008], le nerf médian de primate (non-humain) [BRILL et collab.,
2009] ou humain [BRILL et TYLER, 2011], le nerf sciatique de rat [RASPOPOVIC et collab.,
2011] et le nerf vague [HELMERS et collab., 2012].

Méthode des éléments finis de frontieres

La méthode des éléments finis de frontiéres considere les inconnues du probléme aux
interfaces des milieux de conductivités différentes, ce qui réduit les dimensions du pro-
bléme et le nombre d’inconnues. En conséquence, seul un maillage du domaine en sur-
face est requis.

Cette méthode estidéale pour résoudre les probleme dans les milieux homogenes [FRIJNS
et collab., 1995], mais peut gérer des milieux hétérogenes [CLERC et collab., 2008; JACQUIR
et collab., 2007; LAFORET et collab., 2009].

L'avantage de cette méthode est son faible cotit en ressource de calcul car le nombre d’in-
connues est fortement réduit. Cette méthode est aussi la plus précise mais nécessite une
deuxiéme étape pour le calcul des valeurs a I'intérieur d’'un volume. Elle est difficilement
adaptable aux domaines anisotropes.

2.2.3 Conclusion

Les méthodes des éléments finis et des différences finies requierent une discrétisa-
tion entiere du domaine de solution, contrairement a la méthode des éléments finis de
frontieres qui requiert une discrétisation en surface. Pour des simulations précises, on
privilégiera la méthode des éléments finis, bien qu’elle soit la solution la plus cotiteuse en
ressource de calcul. Le tableau 2.2.3 résume les principales caractéristiques des méthodes
présentées.
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Modele Géométrie complexe | Anisotropie | Ressources en calcul
Analytique milieux infinis Non Oui /
Analytique volumes conducteurs Non Oui /
Différences finies Peu hétérogene Possible Faibles
Méthode des élements finis Oui Oui Importantes
Méthode des élements finis de frontiéres Oui Non Moyennes

2.3 Modélisation de la réponse des fibres au champ élec-
trique généré par I’électrode

Dans le chapitre précédent, nous avons étudié différentes méthodes de résolution du
probleme de Poisson électrostatique pour les volumes conducteurs représentant le nerf
et ses structures. En d’autres termes, nous avons étudié le calcul du champ de potentiels
électrique généré par une stimulation depuis une électrode Cuff. La connaissance de ce
potentiel extracellulaire noté V, est essentielle car elle est étroitement liée a la connais-
sance de I'état d’excitation du neurone. Dans cette section, nous nous intéressons a la
réponse du neurone au champ de potentiels électrique calculé. Nous présentons les mo-
deles de membranes passives et actives simulant une excitation locale (au niveau d'un
nceud de Ranvier), puis une généralisation des modeles de membranes a I’axone entier.

2.3.1 Modeles de membranes

Avant de décrire I'’émission d'un potentiel d’action, nous nous focaliserons sur la des-
cription de la membrane d’'un neurone au niveau d'un nceud de Ranvier. La connaissance
de la tension de membrane V,, (Eq. 1.1) permettra de définir I'état d’excitation du neu-
rone.

Modeles passifs

Le comportement de la membrane d’'une cellule excitable peut étre, dans un premier
temps, décrite a 'aide d'un circuit électronique dit RC : une résistance mise en parallele
avec une capacité. La résistance R,, (de I'ordre du G{?) représente les protéines trans-
membranaires qui constituent les canaux ioniques, tandis que la capacité C,, (de 'ordre
du nF) représente la couche lipidique de la membrane. Un tel modele est qualifié de "pas-
sif" car il ne prend pas en compte la dynamique non linéaire des canaux ioniques consti-
tuant la membrane. Cette approximation est donc valable pour I'étude des phénomenes
infraliminaires, juste en dessous du seuil d’excitation [STRUIJK, 2004]. Afin d’étudier 'ef-
fet d'un stimulus artificiel sur une cellule, on considére une électrode de stimulation dé-
livrant un courant Iy pendant une durée PW, placée au centre de la cellule (Fig. 2.12).
L'électrode de référence est située a I’extérieur de la cellule.

Is Ic Ir
— 1 ® =[]
— RN

FIGURE 2.12 - Modele électrique équivalent de la cellule sphérique stimulé par patch clamp
[HORCH et GURPREET, 2004]
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D’apreés la loi de Kirchhoff, on obtient I'équation du circuit :

AvVp(1) +Vm(t)

I,=I.+I,=C 2.20
S c r m dt Rm ( )

Pour un pulse de durée PW, la solution est de la forme :
Vm(t):IsRm(l—e%)Og t<PW (2.21)

Avec 1,, = R;,Cyyy, la constante de temps de la membrane, et R, = r—cz Pour une cellule
sphérique (modele local de NDR), ¢ est une constante et r le rayon de la cellule.

Si on considere que le seuil d’excitation (tension au dessus de laquelle il y a génération
de PA) est une tension constante V,,;;, le courant minimal I,;, pour atteindre Vi est
obtenu pour un pulse de durée infini :

—t
lim V,,,(£) =Vgeuiz = lim IR, (1-e™)=1,R,, (2.22)
t—+o00 t—+o00

I, estnommeé rhéobase, [LAPIQUE, 1907]. 1, dépend de R;,, et donc de la géométrie de la
cellule. En I'occurrence, la rhéobase augmente avec le carré du rayon de la cellule. Cette
variable est utile pour différencier les neurones selon leur diameétre. Pour un pulse de
durée finie PW, la tension de seuil V,,;; sera atteinte a la fin du pulse :

Lrn
Lseuir = — oW (2.23)

l-emm

La chronaxie (T,;) est définie comme étant la durée minimum nécessaire pour atteindre
le seuil si le courant est égal a deux fois la rhéobase :

Ten=1tm*In(2) (2.24)
Une autre formulation de I'équation 2.23 peut étre donnée [WEISS, 1901] :
Tch

PwW

Cette formule est la plus adaptée si on la compare aux résultats obtenus en expérimen-
tation sur les neurones des nerfs périphériques humains [MOGYOROS et collab., 1996]. La
quantité de charge injectée au seuil de stimulation est obtenue en multipliant I'Eq. 2.25
par la durée de stimulation :

Lseuir =1rn(1+ ) (2.25)

Qseuil =L, (PW+T¢p) (2.26)

Cette quantité est proportionnelle a la durée de stimulation. En tracant I,,;; en fonction
de PW (Eq. 2.23 ou Eq. 2.25) on obtient la courbe seuil-durée de stimulation évoquée
précédemment (Fig. 2.9). Sur la Fig. 2.13, la courbe seuil-durée de stimulation Is-PW de
I'Eq. 2.25 est représentée (I), ainsi que la courbe d’energie (U) et la courbe de quantité
de charge (Q), toutes en fonction de la durée du pulse de stimulation (rectangulaire mo-
nophasique). Remarquons que la courbe de quantité de charge injectée pour atteindre
I'activation varie linéairement avec la durée du pulse.

Ces résultats, nécessaires a la compréhension du fonctionnement électrique d'une
cellule, restent cependant approximatifs. Le comportement de la membrane peut étre ap-
proché par un modele linéaire jusqu’a 80% du seuil d’excitation. Au-dela, la dynamique
des canaux ioniques n’est plus linéaire, la résistance R,, n’est pas suffisante pour expli-
quer ces phénomenes [STRUITJK, 2004]. Afin de modéliser plus finement le comportement
de la cellule, il faut ajouter des composants électroniques actifs dans le modele de mem-
brane, représentants le comportement non-linéaire des canaux ioniques.
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Q,(xbc) b=Irh

U, xb2re) c=Tch
r d=PW
18} -

1d]

I= b(l+%)
144 Q=bdl1+ &)
U= b2rd(1+$)2

CURRENT (I), CHARGE (Q), ENERGY (U]}

Current (I}

0 1 ! 1 | I ! J
0 I 2 3 4 5 6 7

DURATION (d/c)

FIGURE 2.13 - Courbes de seuil d’activation et de quantité de charge en fonction de la durée de
stimulation. [GEDDES et BOURLAND, 1985]

Modeles actifs

Hodgkin et Huxley [HODGKIN et HUXLEY, 1952] ont mis en équation les mécanismes

ioniques qui régissent le fonctionnement électrique d’'un neurone. Leur modele est ob-
tenu a partir d’expérimentations en patch clamp (en tension) sur I’axone non myélinisé
du calamar.
Dans ce circuit équivalent (Fig. 2.14), les éléments constitutifs de la membrane sont assi-
milés aux composants électroniques suivants : une capacité C,, pour la couche lipidique
de la membrane, des conductances non-linéaires Gy, et Gg pour les canaux voltage-
dépendants sodium Na™ et potassium K*, et une conductance linéaire G; pour les ca-
naux de fuites. Sur la Fig. 2.14, nous pouvons diviser le courant I en un courant capacitif
I, associé a C,, et un courant ionique I;,,, associé aux canaux ioniques et de fuite.

Les conductances macroscopiques du modele Hodgkin et Huxley (HH) sont considé-
rées comme étant des effets combinés d'un grand nombre de canaux ioniques microsco-
piques intégrés dans la membrane. Chaque canal ionique individuel peut étre considéré
comme contenant une ou plusieurs portes physiques qui régulent le flux d’ions a travers
le canal. Une porte individuelle peut étre dans un état permissif ou non permissif. Lorsque
toutes les portes d'un canal particulier sont dans I'état permissif, les ions peuvent traver-
ser le canal : le canal est ouvert. Sil'une des portes est dans I’état non permissif, les ions ne
peuvent pas circuler et le canal est fermé. Pour éviter toute confusion, on utilise la termi-
nologie permissive et non permissive pour les portes tout en réservant les termes ouverts
et fermés pour les canaux.

La dépendance en tension des conductances ioniques est incorporée dans le modeéle HH
en supposant que la probabilité qu'une porte individuelle soit a I’état permissif ou non
permissif dépend de la valeur de la tension de la membrane. Si I’on considére les portes
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Co—— Gpa Gk g Vi

FIGURE 2.14 - Modele dynamique de la membrane,[HODGKIN et HUXLEY, 1952]

d’un type particulier i, on peut définir une probabilité p; comprise entre 0 et 1, représen-
tant la probabilité qu'une porte individuelle soit dans |’état permissif. Si nous considérons
un grand nombre de canaux, plutét qu'un canal individuel, nous pouvons également in-
terpréter p; comme une fraction de portes dans cette population qui sont dans I’état per-
missif. A un moment donné t, p;(f) représente la fraction de portes qui sont dans I'état
permissif. Par conséquent, 1 — p;(#) doit étre dans I’état non permissif.

Hodgkin et Huxley ont modélisé la conductance sodique Na* avec des portes nommées
m et h, et la conductance potassique K* avec des portes nommeées n. La vitesse a laquelle
les portes passent de |’état non permissif a I’état permissif est désignée par une variable «;
en sec”!, dépendant de la tension de la membrane V,,. De méme, il existe une deuxiéme
constante de vitesse, §; décrivant le taux de transition de I'état permissif a I'état non per-
missif. Les transitions entre les états permissifs et non permissifs dans le modele HH sont
supposées obéir a des équations du premier ordre :

d—'z = (Vi) (= 1) = (V) 1 (2.27)

dm

— = V) (L= m) = P (Vi) (2.28)

dh

E = ah(vm)(l -h) - ﬁh(vm)h (2.29)
n —LetT (Vin) = !

T 4B T (Vi) + B (Vi)

(0§ B 1
mt—»oo=met'fm(vm)——am+ﬁm
= . etty(V,,) = !
T V) Br V) T (Vo) + B (Vi)

Les valeurs de T, 1 €t oo, Moo, hoo SONt déterminées expérimentalement.
La différence de concentration en ions de part et d’autre de la membrane donne lieu a des
différences de potentiels (tensions) Vi, pour les ions sodium, Vk pour les ions potassium,
déterminées a partir de 'équation de Nernst. V; est la tension de fuite. A noter que ces
tensions prennent en compte le potentiel de repos V, dans leur expression. Ing, Ix sont
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les courants ioniques et I; le courant de fuite. En appliquant la loi de Kirchoff (Fig. 2.14),
on trouve |’équation différentielle non-linéaire décrivant le potentiel transmembranaire :

Ie+Tion =1 (2.30)
I est le courant externe appliqué.
Cm? +INa Vi, ) + Ik Vi, 1) + 1;(Vi, 1) =1 (2.31)

Le courant ionique est proportionnel a la conductance multipliée par la différence entre
la tension de membrane et le potentiel d’équilibre, pour un canal i donné :

LieNa i (Vi ) = 8 (Vi) Vi (8) — Ej) (2.32)

I’équation 2.31 devient alors :

av
Cn— =+ Gx(Vim = Vi) + Gxa(Vin = Viva) + Gi(Vin = Vi) =1 (2.33)
Les conductances macroscopiques de chaque ion sont décrites comme étant le produit
de la conductance maximale (conductance si tous les canaux sont ouverts, ou toutes les
portes dans un état permissif) multipliée par la probabilité qu'une porte soit dans un état
permissif (n, m, h).

Gna = Eygmh
GL = g

gng €t gk sont les conductances maximales, g;, la conductance de fuite, est supposée
constante. A partir des expressions précédentes, on obtient I’équation du circuit non li-
néaire :

AV, _

Cn—= G (Vi = Vi) + Bug M Vi — Vi) + 81 (Vi = V) =1 (2.34)

La température a une grande influence sur la conductance de la membrane [RATTAY et
ABERHAM, 1993]. Elle peut étre prise en compte en multipliant les équations 2.27,2.28,2.29

par le facteur k suivant :

k=Qly e (2.35)

Ty estla température expérimentale en degré et T la température corrigée. Q¢ donne l'ac-
célération du comportement de la membrane quand la température augmente de 10°C.
Hodgkin et Huxley ont donné la valeur Q; = 3, mais au dessus de 31°C, le potentiel d’ac-
tion ne se propage plus [RATTAY et ABERHAM, 1993], ce qui peut poser probleme pour
modéliser des axones de mammiferes a une température de 37°C. Concernant le modele
a 31°, les valeurs des constantes utilisées sont disponibles en annexe A.3.

Il existe de nombreux autres modeles dérivés du HH [RATTAY et collab., 2002]. Dans
ces modeles, la formulation des équations d’'Hodgkin Huxley est adaptée au cas des fibres
myélinisées.

Par exemple, le modele de Frankenhaeuser et Huxley (FH) provient d'une étude sur les
axones de grenouilles [FRANKENHAEUSER et HUXLEY, 1964]. Les principales différences
avec le modele HH sont les formulations des courants ioniques faites a partir de I’équa-
tion de Nernst-Planck et I'introduction d’'un quatrieme courant ionique non spécifique.
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Ce modele, élaboré a une température de 20°C, nécessite également une correction ther-
mique pour étre adapté a la température des mammiferes [RATTAY, 1990]. Les dynamiques
sont reportées en annexes A.3.1, A.1 et A.2.

Le modele de Schwarz et collab. [SCHWARZ et collab., 1995] (SRB) est élaboré a par-
tir de données mesurées sur neurones humains, a température ambiante. Deux courants
potassiques sont mesurés : un a dynamique rapide (Ix4s;) et I'autre a dynamique lente
(Ixsiow) D’apres cette étude, Ixrqs; @ une amplitude faible et un effet négligeable sur la
forme du potentiel d’action. De plus, Ix f45: €t Ixsi0 D€ sONt pas impliqués dans la repola-
risation de la membrane, au niveau du nceud de Ranvier. La modélisation d'un seul poten-
tiel d’action n’est pas affecté par 'ajout de courant potassique, pour un stimulus rapide
[SCHWARZ et collab., 1995]. Cependant, pour les stimulus longs (20ms dans I’étude), ’ab-
sence de courant potassique induit une réponse répétitive du modele. L'ajout de Ik, a
donc pour intérét pour limiter les trains de potentiel d’action lors de la modélisation d'un
stimulus prolongé. Les dynamiques sont reportées en annexes A.3.4, A.1 et A.2.

Le modele CRRSS (nommé d’apres les auteurs Chiu, Rithie, Rogert, Stagg , Sweeney
[CHIU et collab., 1979; SWEENEY et collab., 1987]) reprend les équations d’'Hodgkin-Huxley
avec des modifications liées a 'absence des canaux potassium. En effet, le courant so-
dique joue un role prédominant dans la création du potentiel d’action chez les mammi-
feres contrairement aux modeles de calamar et grenouille [CHIU et collab., 1979; SCHWARZ
et EIKHOF, 1987]. Le modele CRRSS inclut la correction de température a 37°C [SWEENEY
et collab., 1987], les mesures originales ayant été effectuées a 14°C [CHIU et collab., 1979].
Les dynamiques sont reportées en annexes A.3.2, A.1 et A.2.

Le modele de Schwarz et Eikhof (SE) [SCHWARZ et EIKHOF, 1987] est obtenu a par-
tir d’expérimentations sur rats. Il est similaire a I’expression mathématique du modele
FH (équations de Nernst-Planck) mais la distribution en courant est équivalente au mo-
dele CRRSS. Létude a été effectuée a température corporelle (37°C) et a également mis
en évidence l'influence négligeable du potassium sur la forme du potentiel d’action. Les
dynamiques sont reportées en annexes A.3.3, A.1 et A.2.

La description des dynamiques pour les modeles présentés supra est disponible en
annexe A.3.
Certains auteurs ne prennent pas en compte les courants potassiques K* dans leur mo-
deéle d’axone de mammifere en raison de leur quantité négligeable. Cependant, il existe
jusqu’a cing types de canaux ioniques K* qui ont une influence notable sur la propa-
gation des potentiels d’action, en particulier dans 'internceud, élément souvent modé-
lisé comme parfait isolant. Les phénomenes tels que les fluctuations d’excitabilité dans
les neurones sensoriels et moteurs nécessitent une modélisation beaucoup plus sophis-
tiquée, notamment de I'internceud [RATTAY, 2005]. La liste des modeéles évoqués n’est pas
exhaustive. Le choix du modéle dépend de multiples parametres tels que le sujet étudié
(mammiferes ou autre), le type de neurone, la présence ou non de myéline, les conditions
d’expérimentations, etc. Le tableau 2.1 résume les principales caractéristiques des mo-
déles de membranes, et la figure 2.15 illustre la réponse de ces modeles pour une méme
stimulation a 37°C :
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Modele Type de neurone | Sujet Présence
de canaux
potassium

HH non myélinisé calamar oui

FH myélinisé grenouille oui

SE myélinisé rat oui

CRRSS myélinisé lapin non

SRB myélinisé humain oui

TABLEAU 2.1 — Résumé des caractéristiques des modéles de membrane d’axone
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FIGURE 2.15 — Réponse des modeles HH, FH, CRRSS, SE a 37°C au seuil d’activation. Sur la pre-
mieére ligne, la tension de membrane est suffisamment dépolarisée pour engendrer un potentiel
d’action. Sur la deuxiéme ligne, les courants ioniques associés a chaque modeéle de membrane en
fonction du temps. Sur la troisiéme ligne, la probabilité des portes al'état permissif et non permis-
sif, en fonction du temps. Issu de Rattay [RATTAY et ABERHAM, 1993]
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2.3.2 Modeles d’axones : propagation du potentiel d’action

Les modeles électriques de membrane de 1'axone évoqués supra sont suffisants pour
étudier la variation locale de la tension de membrane, et la création d'un potentiel d’ac-
tion. Un modele plus complet est nécessaire pour étudier la propagation du potentiel
d’action le long de I’axone. En effet, 'émission d'un potentiel d’action a partir du NDR dit
central (situé sous 'électrode) ne signifie pas que celui-ci se propage sur tout le long de
I'axone : par exemple, il peut étre bloqué par un courant anodique situé sur des nceuds
adjacents. La dynamique des nceuds adjacents a une une influence sur le nceud central :
considérer I’émission d'un potentiel d’action en un seul nceud est une approximation.
Un modele complet d’axone consiste a assembler des tubes de membranes, afin d'induire
la notion de propagation des potentiels le long de la fibre. Dans le cas d'une fibre myéli-
nisée, il faut distinguer les nceuds de Ranvier de la myéline. Ainsi, un axone peut étre
considéré comme un assemblage de tubes de membranes (nceuds de Ranvier) entouré
a intervalles réguliers par une gaine de myéline. Les compartiments composants la fibre
peuvent avoir des propriétés passives ou actives, selon le modele utilisé.

Assemblage de cellules compartimentées

Le modele d’axone est un assemble de compartiments passifs et/ou actifs reliés entre
eux par des "cables" modélisés comme de simples résistances passives ou comme des
structures plus complexes. Sur la figure 2.16 issue de Richardson et collab. [RICHARDSON
et collab., 2000], on peut distinguer trois types de modeles :

— Le modele simple cable, ou la myéline est considéré comme un isolant parfait,
— le modele simple cable ot la myéline a une impédance finie,
— le modele double céble, ot la myéline a une impédance finie.

Prenons I'exemple d'une structure simple cable a impédance infinie ou résistance
nulle (Fig. 2.17). Les nceuds de Ranvier sont reliés entre par une conductance G, qui
dépend de la géométrie de la fibre : G, = lﬂ**pi’ ol p, est la résistivité axoplasmique, / la
longueur entre deux nceuds de Ranvier et d le diametre de la fibre. C,;, est la capacité de la
membrane et G, représente, au choix, un compartiment passif (sans présence de canaux
ioniques) ou un compartiment actif comprenant les canaux ioniques. Dans le cas du mo-
dele de membrane actif, on peut écrire G,,V;, = I;,,. Les potentiels intracellulaire V; et

extracellulaire V, obéissent a I'équation des cables [FITZHUGH, 1966; TAYLOR, 1963] :

I,= Ia,n—l + Ia,n+l (2.36)

AVi(n, O =Ve(, DI | o 0 Vo 8] = GulVi(— 1, £) = Vi, )]
m dt m 1 ] e y - a l y l y (2.37)

+GulVi(n+1,1) =V;(n, )]

En appliquant la définition de la tension de membrane (Eq. 1.1), 'équation 2.37 de-
vient :

AV (n, 1) Gq

————=—[Va(n-1,0-2Vy(n,t) +Vy(n+1,0)]+
G . (2.38)
—~[Ve(n=1,0) = 2Ve(1n, ) + Ve (n+1, 0] = — * G [V (1, 1)]
Cm Cm

La résolution de I'’équation différentielle ci-dessus dépend de la définition de la ten-
sion externe V. qui est le parametre d’entrée du systeme. Cette tension a été préalable-
ment calculée par une des techniques évoquées a la section 2.2.
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FIGURE 2.16 - Principaux types de modeles d’axones myélinisés [RICHARDSON et collab., 2000]
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FIGURE 2.17 - Modele des cables simple
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En stimulation électrique, de nombreux modeles sont issus de cette formulation d’équa-
tion des cables. Le modele de McNeal [MCNEAL, 1976] est utilisé pour évaluer la réponse
d’une fibre myélinisée soumise a une stimulation extracellulaire. La myéline est consi-
dérée comme un isolant parfait : le courant peut seulement traverser la membrane aux
niveaux des nceuds de Ranvier. Ce modele comporte des propriétés actives locales : seul
le nceud central de la fibre, situé juste en dessous de I'électrode de stimulation, a des
propriétés actives et est représenté par une cellule de Frankenhauser Huxley. Les nceuds
adjacents ont des propriétés passives et sont représentés par un circuit RC.

La mise en équation étant similaire a celle du modeéle de cable passif, il y aura deux sys-
temes d’équations : une pour le nceud central (Eq. 2.40) et une pour les nceuds adjacents
(Eqg. 2.39) avec conditions initiales (Eq. 2.41).

av,,(n,t) G,
A WVp(n—1,0) = 2Vy(n, £) + Vi (n+1,1)]
dt Com
FVe(n—1,8) = 2Ve(n, 1) + Ve(n+1,0] - g—m[vm(n, 0] (2.39)
m
pour n #0
dv,,0,1) G
4Vm(©.5) =2 [Vi(=1,8) =2V, (0, 1) + V,u (1, )]
dt Com
wdl (2.40)
Ga[ve(_ly t) _2Ve(0; t) +Ve(1> t)] - C_(INa +IK +Il + IP)
m
Vin(n,0) =0 pour toutn (2.41)

Reilly et collab. [REILLY et collab., 1985] ont développé un modeéle des cables simi-
laire a celui de McNeal mais ont étendu le compartiment actif aux nceuds adjacents (dy-
namique FH), il s’agit du modele "Spatially Extended Non linear Node" (SENN). Une
construction similaire a été élaborée par Frinjs et collab. [FRIJNS et collab., 1995], avec
des données issues de mammiferes sous le nom de "Modified Spatially Extended Non li-
near Node" (MSENN). On retrouve des assemblages similaires pour modéliser la réponse
des axones dans le cas la de stimulation intraneurale et extraneurale [VELTINK et collab.,
1988a,b, 1989].

Enfin, il existe des constructions ou tous les nceuds de Ranvier ont des propriétés actives.
L'hypotheése de la gaine de myéline parfaitement isolante n’est pas validée par les expéri-
mentations [MCNEAL, 1976]. La myéline a une résistance finie et une capacité permettant
le passage d’un flux de courant. Afin d’évaluer I'influence de la myéline sur la création et
la propagation des potentiels d’action, plusieurs études ont incorporé une représentation
de la gaine de myéline non-isolante dans leur modeéles [BLIGHT, 1985; MCINTYRE et col-
lab., 2002; RICHARDSON et collab., 2000].

Le modele MRG [MCINTYRE et collab., 2002] est une référence dans la modélisation de la
stimulation électrique [KILGORE et BHADRA, 2004; SCHIEFER et collab., 2008]. La structure
du modele et ses dynamiques sont fondées sur des données expérimentales obtenues sur
I’homme [SCHWARZ et collab., 1995], le chat et le rat. La dynamique membranaire est ob-
tenue a partir du modele SRB. De part et d’autre de chaque nceud, une structure double
cable représente I’espace periaxonal (entre le nceud et la myéline) : 4 sections paranceuds
(2 MYSA, 2 FLUT) et 6 sections internceuds (STIN). Ce modele est capable de reproduire
des phénomenes complexes, tels que les post potentiels (apres une excitation) qui ont
une influence notoire sur I'excitabilité. La construction géométrique du modele MRG est
visible sur la Fig. 2.18.
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Le tableau 2.2 résume quelques utilisations des modeles d’axones existants et la struc-

ture utilisée.

TABLEAU 2.2 — Caractéristiques et utilisation des modeles d’axones actifs

Application Publication modele de membrane neeuds de Ranvier concernés | modele de myéline | Structure
Techniques de modélisation
[FITZHUGH, 1962] HH Chaque nceud RC Simple cable
[MCNEAL, 1976] FH Nceud central Isolante Simple cable
[REILLY et collab., 1985] SENN base FH Neeud central et adjacents Isolante Simple cable
[FRIJNS et TEN KATE, 1994] MSENN base FH (modifiée) | Nceud central et adjacents Isolante Simple cable
[FRIJNS et collab., 1994] SE Chaque nceud Isolante Simple cable
[RICHARDSON et collab., 2000] base SRB modifiée Chaque nceud Isolante Simple céable
[RICHARDSON et collab., 2000] base SRB modifiée Chaque nceud RC Simple cable
[RICHARDSON et collab., 2000] base SRB modifiée Chaque nceud RC Double cable
[MCINTYRE et collab., 2002] modele MRG Chaque nceud RC Double céble
Effet de la durée du pulse [GRILL et MORTIMER, 1996b] CRRSS Chaque nceud Isolante Simple cable
en stimulation neurale
[VELTINK et collab., 1988a] FH Nceud central et adjacents Isolante Simple cable
Stimulation intraneurale [VELTINK et collab., 1988b] FH Nceeud central et adjacents Isolante Simple cable
[VELTINK et collab., 1989] FH Neeud central et adjacents Isolante Simple cable
Stimulation extraneurale
Cuff [VELTINK et collab., 1989] FH Neeuds central et adjacents Isolante Simple cable
[GOODALL et collab., 1995] CRRSS Chaque nceud Isolante Simple cable
[DEURLOO et collab., 1998] CRRSS Chaque nceud Isolante Simple cable
[LERTMANORAT et DURAND, 2004b] | base SRB modifiée Chaque nceud Isolante Simple cable
[LERTMANORAT et DURAND, 2004a] | SRB-MRG Chaque nceud Isolante Simple cable
[GRINBERG et collab., 2008] MRG Chaque nceud RC Double cable
[SCHIEFER et collab., 2008] MRG Chaque nceud RC Double cable
[BUTSON et collab., 2011] MRG Chaque nceud RC Double cable

Critére de choix Le choix d'un modele de membrane et d’axone dépend de 'objectif de
recherche. Pour des simulations basses fréquences (< 25Hz) ou lorsque le pulse est consi-
déré unique (non répétitif), les modeles dits a simple cable sont suffisants [RICHARDSON
et collab., 2000].

2.3.3 Prédiction d’activation

S’il est aisé de résoudre une équation pour une fibre, les nerfs sont constitués de mil-
liers de fibres. L'estimation du seuil d’activation avec des modeles d’axones actifs est ob-
tenue par une simulation séquentielle pour différents courants, afin d’évaluer le courant
minimal pour lequel le potentiel d’action se propage. Compte-tenu du nombre d’équa-
tions a résoudre, les ressources en calcul peuvent devenir conséquentes. Nous présen-
tons dans cette section trois modeles de prédiction d’activation, qui ont pour intérét de
simplifier les équations, et alléger considérablement le temps de calcul.

Fonction d’activation

La fonction d’activation FA, nommée ainsi par Rattay [RATTAY, 1986, 1989] est issue
de I'équation du modele des cables (équation 2.38). Rattay remarque que 'activation des
axones dépend de la dérivée seconde du potentiel extérieur selon la direction de propa-
gation (fonction d’activation). Pour ’axone non myélinisé, la FA a pour expression :

d®V,

e (2.42)

FANonMyel =
Dans le cas des fibres myélinisées, la FA est évaluée au niveau des nceuds de Ranvier et
exprimée comme une différence seconde spatiale. Pour un nceud n considéré, elle a pour
expression :
AV,  [Ve(n—1)=2Ve(n) +Ve(n+1)]
Ax? Ax?

FAmyer(n) = (2.43)
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Dans cette formulation, Rattay considere que les nceuds immédiatement voisins au nceud
central (situé sous I'électrode) jouent un role prépondérant dans l'activation. En outre,
selon Rattay, la prise en compte des 2 nceuds voisins au nceud central est suffisante pour
prédire I'activation.

Cette formulation contient implicitement I'information a propos du diametre de la fibre
(dans le pas Ax), si on considere que la distance entre les nceuds de Ranvier est pro-
portionnelle au diametre D de la fibre (L;;ye; = 100 x D). FA est utile pour déterminer
'existence de sites de dépolarisation et d’hyperpolarisation, c’est-a-dire respectivement,
le site d’initiation ou de blocage des PA. Cette fonction ne peut pas prédire I'existence de
certains phénomenes d’excitation qui dépendent de I'aspect temporel du pulse et des dy-
namiques temporelles membranaires, par exemple, pour des formes d’onde non rectan-
gulaires. L'utilisation de la fonction d’activation est raisonnable pour simuler des pulses
rectangulaires de courte durée, entre 10 ps et 100us [RUTTEN, 2002]. En somme, bien que
son colt en ressources de calcul soit négligeable, la fonction d’activation est une bonne
description des sources (localisation de la dépolarisation ou de I’hyperpolarisation) mais
pas de laréponse aux sources (estimation limitée du comportement de ’axone) [WARMAN
et collab., 1992]. Les modeles actifs restent nécessaires pour connaitre les seuils d’activa-
tion.

Fonction d’activation pondérée de Warman et collab.

Warman et collab. [WARMAN et collab., 1992] ont développé une méthode pour sim-
plifier le processus de détermination de |'excitation neurale. Cette méthode inclue la des-
cription des sources et la réponse de la fibre a ces sources de courant.

Lext

DN

(a) Ve(n-1) Veln) Ve(n+1)

lint(n-1} lint(n) lint(n+1}

FIGURE 2.19 — Equivalence entre I'application d'un potentiel extérieur et 'application d’'un cou-
rant intracellulaire. (a) Circuit représentant I’axone myélinisé soumis a un courant extracellulaire
Iexs. (b) Circuit représentant I’axone myélinisé soumis a un courant intracellulaire I;;;. issue de
Warman et collab. [WARMAN et collab., 1992]

net
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La premiere étape consiste a déterminer une fonction d’activation pondérée, la dri-
ving function. Celle-ci prenant en compte la source I;,; qui affecte directement le nceud
considéré, (la fonction d’activation telle que décrite par Rattay [RATTAY, 1986]) et égale-
ment un terme ohmique. L'ajout de ce terme ohmique constitue une différence majeure
avec la FA décrite par Rattay. En effet, ce terme prend en compte I'influence de plusieurs
nceuds voisins (sources de courant intracellulaires) en fonction de la durée de stimula-
tion. Le calcul du terme ohmique est obtenu par la résolution de I'équation 2.44, pour un
modele passif (G, constant). D’aprés la Fig. 2.19, cette équation a pour expression :

DD _Sa 01,5 = 2V, 0+ V(14 1, )] + Timg = —— % Gon Vo (71, )]

(2.44)

Ou I;,; est un échelon de courant unitaire sur le nceud considéré et nul partout ailleurs
(réponse a un échelon).

Ala fin de la stimulation, la valeur de V,,, sur chaque nceud j est récupérée (9(j, t)), nor-
malisée avec la valeur de V,, sur le nceud central (©(0, t)). D’apres I'’étude de Warman et
collab. [WARMAN et collab., 1992], la prise en compte de 5 nceuds voisins au nceud d’inté-
rét est suffisant, I'influence des noeuds suivants étant négligeable.

On obtient un matrice contenant les valeurs des coefficients normalisés pour 5 nceuds,
selon la durée du pulse PW, qui constituent les poids de la fonction d’activation pondé-
rée (Tab. 2.3).

TABLEAU 2.3 — Valeur des coefficients normalisés &(|n — j|)/®(0, PW) pour chaque nceud pour 4
durées de stimulation [WARMAN et collab., 1992]

PW [ [njl=L _ [njl=2_ [njl=3  |njl=4__ |nj=5
10 0.248766 0.049559 0.008374 0.001259 0.000174
25 0.379222 0.130118 0.039918 0.01096 0.002718
50 0.429528 0.180076 0.072989 0.028316 0.010439
100 | 0.442054 0.195067 0.085843 0.037606 0.016353

Pour une durée de stimulation PW, la tension de membrane au nceud 7, V,,(n,PW), a
alors pour expression :

~ (ln—jl,PW) _
V. (n, PW) =(0,PW) ndl [FA(n) + ];1 ~ S0 PW) FA(j)] (2.45)
La driving function est définie par :
B P(n—jl,PW) .
T(n,PW)=FA(n)+ )_ 50.PW) FA(j) (2.46)

j#n
d et | sont respectivement le diametre de 'axone et la longueur d'un NDR.

La seconde étape consiste a déterminer les seuils d’activation a I'aide d'un modele
passif. Le potentiel transmembranaire a la fin d'un pulse rectangulaire de durée PW des
fibres est d’abord calculé avec le modéle d’axone actif au seuil d’activation (a partir de
la courbe Is-PW). La dynamique CRRSS est utilisée pour le modéle membrane. En ap-
pliquant le méme courant, un seuil de tension critique V. est calculée pour le modele
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d’axone passif. Puis le courant seuil Iﬁ?ui ;(PW) est déterminé en fonction de cette ten-

sion critique et la fonction d’activation pondérée, dépendant uniquement de la durée du
stimulus :

1" (PW) = Vet 247
seuil ~ @(0,PW) ndl max,[T*(n, PW)] '

Ou T*(n,PW) est la valeur de T (n, PW) pour une unité de courant.

En résumé, une seule utilisation du modele actif est nécessaire pour connaitre les

seuils d’activation. Une fois ceux-ci connus, le calcul est réduit a la multiplication ma-
tricielle, ce qui en fait un méthode trés rapide.
Cette formulation a été utilisée dans le cadre de I'optimisation de la conception d’élec-
trodes FINE [CHOI et LEE, 2006], 'amélioration de la sélectivité spatiale [CHINTALACHA-
RUVU et collab., 1991a; CHOI et collab., 2001] et I'’étude les effets de durée de pulse sur la
sélectivité [GRILL et MORTIMER, 1996b].

La précision de cette méthode, particulierement la deuxieéme étape de calcul, dépend
de la distance électrode-axone [MOFFITT et collab., 2004]. Dans leur étude, Moffit et col-
lab. [MOFFITT et collab., 2004] ont cherché a amélioré la précision des seuils d’activation,
avec la dynamique CRRSS. Par comparaison, la méthode de Warman est également appli-
quée a un modele MRG. Leur résultat indiquent que la tension critique V. est dépendante
de la distance électrode-axone. Le modeéle peut étre amélioré par un choix judicieux de la
conductance passive G,, du modele passif, mais le calcul de cette conductance nécessite
de revenir aux modéles actifs, et en fait une méthode cotiteuse. Pour le modele CRRSS
passif, la conductance qui minimise les erreurs moyennes des seuils est proche de celle
utilisée par Warman et collab. Concernant le modele MRG passif, la conductance opti-
male qui minimise les erreurs est négative, ce qui physiquement, est difficilement inter-
prétable.

Fonction d’activation pondérée de Peterson et collab.

L'étude présentée par Peterson et collab. [PETERSON et collab., 2011] propose deux
méthodes de prédiction d’activation, les Modified Driving Functions, MDF. La premieére
prend en compte la différence spatiale seconde sur un seul nceud de Ranvier (MDF1)[IZAD,
2009], et la seconde prend en compte la somme pondérée des contributions des nceuds
adjacents (MDF2). La méthode d’élaboration de la deuxiéme fonction est la méme que
celle utilisée par Warman et collab. [WARMAN et collab., 1992]. La MDF2 dépend de la du-
rée de stimulation (PW) et, contrairement a celle de Warman et collab., est aussi fonction
du diametre de I'axone considéré. Pour les calculs des poids et des seuils de la MDF2 la
dynamique MRG est utilisée. La valeur de la conductance pour le modele passif est is-
sue de Moffit et collab. [MOFFITT et collab., 2004] (G,, = 0.007mS/cm?), et les erreurs de
prédiction moyennes sont d’environ 10% (minimum 4%, maximum 17%). La valeur cri-
tique pour I’évaluation des seuils prend en considération la valeur de V,, pour s’affranchir
de la distance électrode-axone [MOFFITT et collab., 2004]. Les résultats indiquent que la
MDF1 est moins précise que la MDF2. L'algorithme linéarisé permet des calculs rapides
de I'’excitation neuronale pour des milliers de neurones en quelques secondes, ce qui né-
cessiteraient plusieurs heures (voire jours) pour le modele MRG. Plusieurs études I'ont
utilisé pour améliorer I'optimisation de la sélectivité spatiale avec des électrodes Cuff sur
les membres supérieur et inférieur [BRILL et TYLER, 2011; SCHIEFER et collab., 2012].
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2.4 Conclusion

Dans ce chapitre, aprés avoir défini les notions de sélectivité, nous avons étudié en

premiere partie les différentes techniques mise en ceuvre pour atteindre chacune d’elle.
Les parametres impliqués dans la sélectivité au sens large ne sont pas toujours intuitifs, et
le nombre de degrés de libertés (choix de I'électrode, nombre de contacts, forme du pulse
etc.) est important. Tester toutes ces hypotheéses en expérimentation n’est pas faisable et
inenvisageable dans le réglage a posteriori des neuroprotheses humaines. La modélisa-
tion a priori nous permet d’établir des criteres de choix, de déterminer les stratégies les
plus efficaces et de les optimiser. Par ailleurs, un grand nombre d’études ont pu prévoir
des stratégies de sélectivité inédites grace a la modélisation qui ont été validées a poste-
riori par I'expérimentation.
Dans une seconde et troisieme partie, nous avons étudié les techniques de modélisation
existantes. Le choix d'une technique plutdét qu'une autre dépend de I'objectif de recherche
et des ressources en calcul disponibles. Le choix d'un modele actif sera envisagé pour des
études de sélectivité impliquant une forme de pulse non rectangulaire, tandis que le choix
d’'un modele prédictif linéaire sera plutdot adapté a I'étude de la sélectivité multipolaire
avec une forme de pulse rectangulaire classique.

En utilisant des électrodes Cuff multicontacts, nos contributions consistent a étudier
les parametres de distributions en courant (configurations multipolaires) et les propriétés
temporelles du pulse (forme d’onde) pour atteindre deux types de sélectivité : spatiale et
au diametre de fibre.

Une premiere étude de modélisation propose une méthode originale d’optimisation de la
sélectivité spatiale avec une électrode Cuff, sans connaissance a priori de la topographie
du nerf. Lobjectif est de proposer une méthode générique, quelle que soit la structure
spatiale du nerf. Les résultats de ces travaux ont fait 'objet d’expérimentations in vivo sur
la stimulation du nerf vague pour le traitement des troubles cardiaques.

Dans une deuxieme étude de modélisation, une nouvelle solution combinant I'utilisation
de configurations multipolaires et la méthode des prépulses est proposée afin d’atteindre
un double objectif de sélectivités spatiale et au diametre de fibre.

Enfin, une derniere étude expérimentale et de modélisation concerne 'utilisation de formes
d’onde complexes pour activer les fibres de petits diametres du nerf vague (A-6 ou B) tout
en limitant la quantité de charges délivrée par le stimulateur.
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Chapitre 3

Contributions sur la sélectivité spatiale et
au diametre de fibre

3.1 Contexte et hypotheses générales

3.1.1 Objectifs

Actuellement, les électrodes Cuff multicontacts semblent étre le meilleur compromis
en matieres d’invasivité et de sélectivité. La modélisation d’électrode Cuff multicontacts a
permis d’élaborer de nouvelles configurations pour atteindre les types de sélectivités re-
cherchés (chapitre 2). Bien que le sujet de la sélectivité spatiale soit largement traité dans
la littérature, il n’existe pas d’études complémentaires nous permettant de faire le choix
entre plusieurs configurations, basé sur un compromis entre plusieurs criteres.
Un premiere contribution proposera une méthode originale d’optimisation de la sélec-
tivité spatiale avec une électrode Cuff, sans connaissance a priori de la topographie du
nerf. Partant de ce constat, nous déterminons de nouveaux criteres, 1’efficacité et la ro-
bustesse, complémentaires a la sélectivité, nous permettant de faire un choix entre des
configurations multipolaires concurrentes. Nous étudions d'un point de vue général et
générique les configurations spatialement sélectives issues de la littérature, principale-
ment pour une électrode Cuff a 12 contacts. Pour cela, nous utilisons un modele de nerf
sans connaissance a priori de sa structure fasciculée. Un modele de nerf multifasciculaire
issu d'une coupe histologique est implémenté a titre de comparaison.
Ainsi, en fonction de la pondération de ces critéres, nous avons développé un algorithme
d’optimisation pour déterminer la configuration optimale en fonction de la zone choisie,
du diametre des fibres visées ainsi que de la durée de stimulation, pour un pulse type
rectangulaire. Des expérimentations sur modele animal nous ont permis d’évaluer I'effi-
cacité de la méthode et sa généricité.

La deuxieme contribution consiste a combiner la sélectivité spatiale et la sélectivité au
diameétre de fibre avec un modeéle générique de nerf et une électrode Cuff a 12 contacts.
L'utilisation d'une forme d’onde particuliere (prépulse) combinée avec des configurations
multipolaires permet d’activer des fibres d'un diameétre défini dans un espace restreint.
Cette contribution ouvre de nouvelles perspectives d’utilisation avancée des électrodes
Cuff multipolaires sans nécessiter de modifications de la Cuff elle-méme. La complexité
est en effet reportée sur le stimulateur qui doit étre capable de générer des formes d’ondes
spatialement reconfigurables en temps réel. Mais les technologies numériques les plus
récentes le permettent.
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Tous les calculs sont effectués sur PC portable type HP EliteBook (Intel Core i7vPro
2.7Ghz, 8GB RAM, Windows 7 Professional 64 bits).

3.1.2 Modele de nerf et d’électrode

Tous nos modeles de nerfs et d’électrodes Cuff 3D sont construits comme des mo-
deles a éléments finis FEM dans le logiciel Comsol [V5.3, 2017]. Dans les trois contribu-
tions présentées infra, nous modélisons un nerf générique : les multiples fascicules ne
sont pas représentés. Le choix d'un modele générique de nerf est justifié par I'’expérimen-
tation : lors de I'implantation de I'électrode, nous n’avons aucune connaissance a priori
des dimensions et position des fascicules, non seulement les uns par rapport aux autres
mais également par rapport aux contacts. Cependant, a titre de comparaison avec le mo-
deéle générique, un modele de nerf multifasciculaire est implémenté dans notre premiere
étude. Ce modele de nerf multifasciculaire est créé a partir d'une coupe histologique réa-
liste, issue des expérimentations animales. Ses caractéristiques seront détaillées dans la
section 3.2.3.

Concernant la premiére contribution, les dimensions de notre modele d’électrode Cuff
ont été choisies par rapport au matériel utilisé en expérimentation. En ce qui concerne les
dimensions du nerf, celles-ci ont été déterminées par rapport aux données expérimen-
tales (diametre). Concernant la deuxiéme contribution, les dimensions de 1’électrode,
particulierement la distance entre les contacts, sont déterminées par rapport a la litté-
rature [DEURLOO et collab., 2001].

Le modele de nerf générique est un modéle cylindrique composé de trois couches : un
fascicule entourant '’endonévre, surmonté d'un perinevre d’épaisseur égale a 3% du dia-
metre du fascicule [GRINBERG et collab., 2008] et d'un épinevre. Une couche de liquide
physiologique est modélisée entre I'électrode Cuff et I'épinevre. Les caractéristiques géo-
métriques de I'électrode Cuff seront détaillées dans les sections correspondantes. L'en-
semble du modele de nerf et d’électrode est entouré par un volume conducteur quasi-
infini, composé de liquide physiologique, représentant!’environnement du nerf. Les conduc-
tivités assignées au modele de nerf (Tab. 3.1) sont issues des mesures de Weerasuriya
et collab. [WEERASURIYA et collab., 1984] pour le perinévre (conductivité surfacique), de
Ranck et BeMent [RANCK et BEMENT, 1965] pour '’endonévre (anisotropie), Choi et col-
lab. [CHOI et collab., 2001] pour I'épinévre, et de Geddes et Baker [GEDDES et BAKER, 1967]
pour le liquide physiologique. Les contacts de I'électrode sont composés de platine et
considérés comme conducteurs parfaits. La conductivité du manchon de I'électrode Cuff
est considérée nulle. Le modeéle est ensuite maillé en tétraedres de dimensions adaptées
a la résolution spatiale des domaines.

TABLEAU 3.1 — Parametres physiques du modele de nerf.

Domaine Conductivités (S/m) | Source

Endonevre | Longitudinal : 0.6 [RANCK et BEMENT, 1965]
Transverse : 0.083

Périnevre | 478 ohm.cm”2 [WEERASURIYA et collab., 1984]
20.92 S/mA"2

Epineévre 0.083 [CHOI et collab., 2001]

Saline 2 [GEDDES et BAKER, 1967]
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3.1.3 Paramétrage de 'équation de Laplace et des conditions limites

Le probleme de la stimulation électrique est décrit par I’équation de Laplace pour
le potentiel électrique (hypothese quasi-statique). Les sources sont représentées par des
courants injectés dans!’électrode. Les conditions limites sont les suivantes (Fig. 3.1, [CHOI
et LEE, 2006]) :

— Un condition de Dirichlet imposant un potentiel nul sur le pourtour extérieur du
volume conducteur quasi-infini.

— Une condition de Neumann d’isolation électrique sur les faces avant et arriere du
modele.

— Un courant unitaire de 1mA sur un contact.

Condition de Dirichlet

Y

Condition de Neumann

FIGURE 3.1 — Conditions limites imposées sur le milieu semi-infini entourant le modele de nerf et
d’électrode

3.1.4 Calcul du champ de potentiels

Le calcul numérique des champs de potentiel dans les modeles FEM est effectué avec
le logiciel Comsol [V5.3, 2017]. Les champs de potentiel électrique sont calculés pour
chaque contact indépendamment avec un courant unitaire de 1mA. Le probléme est ré-
solu avec la méthode itérative des gradients conjugués. Les résultats sont interpolés sur
une grille ayant une résolution spatiale de 0.lmm sur x et y et 0.25mm sur z. L'équa-
tion de Laplace étant linéaire, le principe de superposition des solutions s’applique : la
solution globale est la combinaison linéaire des n contacts de I'électrode, pondérée par
I’amplitude du courant imposé sur chacun des contacts.

3.1.5 Modeles de réponse au champ de potentiels

Le résultat des calculs des champs de potentiel sont importés dans Matlab (The Math-
Works Inc. Natick, Massachusetts), puis un modele de réponse est utilisé afin de détermi-
ner |'activation des axones (section 2.3). Le choix des modeles de réponse dépendent de
I'application et sont différents pour chacune des contributions présentées. Ces modeles
sont détaillés dans la section correspondante a chaque étude.
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3.2 Modélisation et optimisation pour la sélectivité spatiale

3.2.1 Avant-propos

Ce travail est partie intégrante d'un projet plus vaste (projet INTENSE) : le travail ex-
périmental sur brebis a été réalisé en collaboration avec I'entreprise LivaNova (C. Henry,
L. Laporte), 'hopital HEGP (A. Hagege, E. Marijon). Le recueil et le traitement des don-
nées brutes ont été réalisés en collaboration avec LivaNova (L. Laporte, JL. Bonnet). Dans
le cadre de I'équipe CAMIN, nous avons participé a I'ensemble de ces activités et nous
nous sommes concentrés en particulier sur la modélisation, I'optimisation, la définition
du protocole expérimental et le traitement statistique des données expérimentales. |'ar-
ticle soumis en seconde révision au Journal of Neural Eng. (plus de 30 pages) rapporte
I'ensemble de ce travail.

3.2.2 Objectifs

Nous présentons un nouveau schéma de calcul des potentiels et de I'activation des
axones ainsi qu'une méthode d’optimisation multicritere pour améliorer la sélectivité
spatiale.

La premiere contribution de cette partie est le calcul explicite des champs de poten-
tiels. En effet, pour un modele de nerf et d’électrode donné, le calcul des champs de po-
tentiels ne sera effectué qu'une seule fois par contact dans Comsol [V5.3, 2017]. Pour cela,
un échelon de courant unitaire (1mA) est appliqué sur chaque contact séparément. En ef-
fet, on exploite la linéarité du modele, ce qui permet d’exprimer la solution comme une
combinaison linéaire des solutions unitaires indépendantes. Il est nécessaire de calculer
autant de solution unitaire que de degré de liberté. Dans le cas présent, 12 solutions se-
ront nécessaires si on ne considere pas a priori les symétries. Une matrice de transfert
est ainsi obtenue, dépendant de la géométrie de I'électrode, des caractéristiques géomé-
triques du nerf, et des conductivités du modele.

Le seconde contribution est le calcul explicite du seuil d’activation des axones simi-
laire a celui défini par Warman et collab. [WARMAN et collab., 1992], adapté a la stimula-
tion multipolaire. Ce calcul permet I'établissement tres rapide de la cartographie d’acti-
vation au sein du nerf.

La troisieme contribution est la formulation originale d’'un probléme d’optimisation
multicritere de la stimulation multipolaire. En plus de la sélectivité spatiale, de nouveaux
indices de qualité liés au contexte clinique sont définis : la robustesse et I'efficacité. En
fonction d’'une cible spatiale définie; 1'algorithme d’optimisation permet de trouver la
distribution multipolaire (en termes de ratios) la plus adaptée aux criteres imposés. En
effet, la formulation algébrique (la matrice de transfert) est posée de telle sorte que I'am-
plitude globale de l'intensité et la distribution du courant sur chaque contact soient ex-
primés séparément, plutot que d’exprimer la solution en fonction de I'amplitude en cou-
rant sur chaque contact. On découple ainsi le concept de répartition du courant sur les
contacts (définissant une configuration), de la mise a I’échelle globale du courant de sti-
mulation.
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3.2.3 Méthode
Modélisation et matrice de transfert

Le schéma global du calcul des champs a été précédemment défini. Dans cette étude,
le modele de nerf générique (Fig. 3.2, A et B) est composé d’'un fascicule de diametre
1.6mm entourant '’endonevre, surmonté d’'un perinevre d’épaisseur égale a 3% du dia-
metre du fascicule et d'un épineévre de diametre 1.8mm. Une couche de liquide physio-
logique est modélisée entre 1'électrode Cuff et I'épinévre. L'électrode Cuff est composée
d’'un manchon en silicone d’épaisseur 450um, ses contacts en platine sont disposés en 3
rangées de 4 contacts (12 contacts en tout), séparés par une distance bord a bord de 4mm.
Chaque contact a une surface de 1.86mm?, leur longueur selon I'axe z est de 1.86mm et
leur largeur 1mm. Les dimensions du modele générique sont résumées dans le Tab. 3.2.
Un modele de nerf multifasciculaire est également généré dans Comsol. Ce modele est
créé a partir d'une coupe histologique de nerf vague de brebis issue de I'expérimentation
(Section 3.3). La coupe histologique (Fig. 3.2, D) est importée dans un logiciel de des-
sin vectoriel (Inkscape), et les contours des fascicules et de I’épinevre sont extraits ma-
nuellement. L'image vectorielle obtenue est importée dans Comsol (Fig. 3.2, C) et mise
a I'’échelle réelle. Le modele est extrudé dans le sens longitudinal (en z) pour donner un
modele 3D de nerf semi-infini. L'épinevre mesure 1.8mm de diametre. Une couche de li-
quide physiologique est modélisée entre I'électrode Cuff et I'épinevre. L'électrode est la
méme que celle modélisée précédemment. Le nerf contient 22 fascicules. Chaque per-
inevre entourant un fascicule est estimé a une épaisseur de 3% du diametre de chaque
fascicule. Les perinevres sont modélisés avec un modele local équivalent surfacique. La
conductivité associée a chaque périnevre est calculée en fonction de I'épaisseur du péri-
nevre et de la conductivité surfacique [WEERASURIYA et collab., 1984]. Les conductivités
de 'endonévre, de I'épinevre et du liquide physiologique sont les mémes que celles défi-
nies précédemment.

TABLEAU 3.2 — Dimensions du modele générique de nerf et d’électrode

Domaine Rayon (mm) Hauteur (mm)
Endonevre 0.8 40
Périnevre Epaisseur : 0.048mm | 40
Epinevre 0.9 40
Liquide physiologique | 0.95 40
Cuff Epaisseur : 0.45mm | 24

Les champs de potentiels sont calculés pour chaque contact séparément, selon la mé-
thode expliquée supra (sous-sections 3.1.3 et 3.1.4). Pour un modele de nerf et d’électrode
donné, le calcul des solutions sur chaque contact n’est effectué qu'une seule fois.

Les valeurs des potentiels sont exportées sous Matlab. La résolution spatiale est adap-
tée pour correspondre a la répartition des nceuds de Ranvier (NDR), pour un diameétre de
fibre considéré. Nous faisons I'hypothese d'une relation linéaire entre le diametre de la
fibre D et la distance internceuds L [HURSH, 1939] par la relation L = 100D.

Nous obtenons une résistance de transfert R aux dimensions rnf, x nc olt ny, = ng x nNDR,
ny étant le nombre total d’axones, nnpr le nombre de NDR et n. le nombre de contacts
de I'électrode Cuff.

Une de nos contributions est de découpler la notion de répartition du courant sur les
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endonevre

liquide physiologique

D

FIGURE 3.2 — Modeéles de nerf génériques et histologiques utilisés pour I’étude de la sélectivité spa-
tiale. Le modéle A est une représentation du modele de nerf générique (non fascicularisé) et des
contacts de I'électrode Cuff. Le manchon en silicone et le milieu environnant ne sont pas repré-
sentés sur le schéma. B, Vue en coupe du modeéle générique. C, Vue en coupe du modele histo-
logique multifasciculaire. D, Coupe histologique issue du nerf vague de brebis, multifasciculaire.
Seulement une partie de I'épinévre est représentée.
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contacts de 'amplitude du courant sur chaque contact. On introduit explicitement la
notion de ratios en courant entre les contacts, nous évitant de calculer plusieurs fois le
champ de potentiel pour différentes configurations multipolaires et amplitudes de cou-
rant. La répartition des courants dans I’électrode (configuration multipolaire) est repré-
sentée par un vecteur D de taille n.. Ce vecteur est normalisé de la facon suivante : la
somme des valeurs de(s) cathode(s) est égale a -1, la somme des valeurs des anodes est
égale a 1. La distribution multipolaire est alors définie sous forme de ratios : si un contact
a une valeur de ratio égale a 0.5 ou 1, cela signifie respectivement que 50% ou 100% du
courant est assigné a ce contact. Le signe + ou - différencie respectivement les courants
anodiques et cathodiques. Le courant total injecté est toujours nul Z?:Cl D(i) = 0. Lampli-
tude du courant est ajusté par un facteur I;;,, : 1a distribution totale de courant est alors
définie par: [=D x I,
On obtient la forme matricielle suivante :

Ve=RxI=RxD xIsim (3.1)
v,(1) Ri(1) Ro(D) - Ry(D) I
Ve(2) : I
. _ Rl.(z) : 2 (3.2)
: : Rnc(nfr -1
Ve(”fr) Rl(nfr) Rnc(nfr) Ine

Modéele d’activation

Afin de déterminer I’état d’activation des axones, nous mettons en place une méthode
de calcul linéaire fondée sur celle de Warman et collab. [IWVARMAN et collab., 1992]. Cette
méthode permet une prédiction des seuils rapide et consiste a calculer la relation directe
entre la driving function Fa" (Section 2.3.3) et les seuils d’activation. Le détail des calculs
est disponible en annexe A.2).

Le seuil d’activation est défini comme suit :

jthew) ndl

1ih .
max{R « ®(PW)D}" G,
n

stim

(PW) =

(3.3)

j™"(PW) est la densité de courant transmembranaire nécessaire pour atteindre seuil
de stimulation avec une durée de pulse PW, G, est la conductance axoplasmique, [ et d
respectivement la longueur et le diametre au niveau d'un NDR.

La distribution de courant a travers les contacts est modulée par la variation du vec-
teur D. Pour une durée de pulse donnée PW, le parametre R? - R« P(pw) est calculé
qu’une fois, et V! h — jt h(PW) (ndl)/ G, dépend seulement du diametre de I’axone.

I’Eq. A.7 peut étre réécrite comme suit :

th
(N 3.4
mr?x{R(pD}

Cette formulation ne nécessite de calculer qu'une fois le champ de potentiel en s’af-
franchissant de la distribution multipolaire. Le numérateur est calculé comme une va-
riable intermédiaire. Pour un courant I, 'activation des axones est déterminée par le
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critere suivant :
If Iyim > I alors lafibre f est activée

If Lgtim < Igtlim alors lafibre f n’est pas activée

(3.5)

Evaluation multicritére

Pour une zone cible de I'endonevre (Fig. 3.5), de nouveaux critéres complémentaires
a la sélectivité sont définis a des fins de pertinence clinique :

— La robustesse, qui évalue la gamme d’amplitude en courant maintenant la sélecti-
vité

— Llefficacité, qui compare 'amplitude du courant d'une configuration multipolaire a
la configuration Ring standard.

Une haute valeur de robustesse signifie que I’amplitude du courant n’a pas besoin d’étre
réglée avec précision : la configuration testée est sélective pour une large gamme de cou-
rants (pour un courant divisé par deux ou multiplié par deux, la sélectivité ne change
pas significativement). Dans un contexte clinique, ce critére est pertinent pour limiter
le temps de réglage des neuroprotheses. Cela signifie également que la sélectivité de la
configuration est plus stable dans le temps.

Une efficacité élevée signifie que la configuration a besoin d’'une amplitude en courant
moindre pour obtenir |'effet désiré, comparée a la configuration de référence Ring (ou les
4 contacts centraux sont les cathodes et les anneaux externes les anodes). La durée de vie
de I'implant est alors améliorée par rapport a une configuration Ring de référence.

L'indice de sélectivité est défini comme suit :

SI= nac — nanc (3.6)

Ou nac est le nombre de fibres ciblées et activées et nanc est le nombre de fibres activées
mais non-ciblées. Ces quantités sont normalisées selon le nombre total de fibres situées
dans chaque groupe (ciblées, non-ciblées). Sl est entre —1 et 1. La configuration optimale
doit maximiser l'indice de sélectivité.

La robustesse quantifie les changements de SI quand la variation de courant varie de
plus ou moins 50% (noté respectivement Sl 5y, Sljp5)). La robustesse est définie par la
formule suivante :

|SI— S5 +1SI— Sy 5)|
2
Si Rob est proche de 1, la sélectivité de la configuration considérée n’est pas sensible a
I’amplitude de stimulation et inversement pour un indice proche de 0.

Rob=1- (3.7)

Lefficacité quantifie la quantité de charge nécessaire pour obtenir I'activation des
fibres ciblées comparée a la configuration standard Ring tripolaire. Elle est définie comme

suit :
Istimring

Eff= (3.8)

Istim”-,,g + Istim
Effest entre 0 et 1. Une efficacité de 0.5 signifie que la configuration considérée est aussi
efficace que la Ring standard (méme quantité de charge injectée). Une efficacité de 1/3
signifie que la quantité de charge injectée double pour la configuration considérée com-
parée a la Ring et enfin une efficacité de 2/3 signifie que la quantité de charge injectée est
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deux fois moins importante pour la configuration considérée que pour la Ring.

Ces trois criteres sont évalués sur une zone cible dans 1’endoneévre.

Configurations multipolaires

Rext/8 Configuration | Adj Opp Rext
Cathode TLR 0 0 100
Rext/8 1T 100 0O 0
- . ST 0 100 0
R ext/8-.j Rext/8 TTR 50 0 50
® . STR 0 50 50
% TTST 50 50 0
' Rext/8s,

Rext/8( |

TABLEAU 3.3 — Configurations multipolaires

— Opp décrites selon la répartition du du courant
Rext/8 dans les anodes (en %). Adj est la somme
du courant dans les deux contacts adja-
cents a la cathode, Opp est le courant sur
FIGURE 3.3 — Représentation schématique de le contact opposé a la cathode et Ring est
I'électrode Cuff multipolaire et des notations uti- la somme du courant dans les contacts ex-
lisées térieurs

>1=8*Rext/8+2*Adj/2+0Opp+Cathode=0

La Fig. 3.3 est une représentation schématique de I'électrode Cuff multipolaire a 12
contacts. Les configurations multipolaires sont décrites selon le ratio en courant (en %)
distribués sur les anodes.

La cathode est toujours située sur I'anneau central, son ratio est égal a -100%. Opp est le
courant sur le contact opposé a la cathode. Les deux contacts adjacents a 'anneau central
sont considérés comme ayant une répartition de courant identique, la somme donne le
courant Ad j.la somme du courant total Rext correspond a la somme des courants sur les
contacts des anneaux externes. Les contacts externes ont également une distribution en
courant symétrique.

Le Tab. 3.3 représente la distribution du courant sur les anodes en fonction de la confi-
guration multipolaire étudiée. Les configurations TLR (Tripolaire Longitudinale Ring),
TT (Tripolaire Transverse) et ST (STeering) sont les configurations standards, issues de
la littérature (voir chapitre 2.1.3, Fig. 2.6). Chacune d’elle a la particularité d’avoir 100%
des anodes reparties soit sur les anneaux externes (TLR), le contact opposé (ST) ou les
contacts adjacents (TT). Outre la STR (STeering Ring), issue de I'étude de Veraart et col-
lab. [VERAART et collab., 1993], nous définissons de nouvelles configurations, TTR (Tripo-
laire Transverse Ring) et TTST (Tripolaire Transverse STeering), comme combinaison des
configurations précédemment citées. A titre d’exemple, la TTR a 50% du courant réparti
sur les anodes adjacentes et 50% du courant réparti sur les anneaux externes.

Nous présentons les indices SI, Eff et Rob pour toutes les configurations, ainsi que pour
la configuration de référence Ring, en considérant les cibles de rayon 0.33mm et 0.66mm
situées sous la cathode, un diameétre d’axone égale a 2.5um et une durée de stimulation
de 100ps. Ce diametre de fibre est choisi pour correspondre aux neurones type Ad/B.

Pour chacune des configurations, et un diametre d’axone fixé a 2.5um, les seuils d’ac-
tivations réels sont calculés pour le modele de nerf monofasciculaire. Le modele d’axone
utilisé est composé de 145 noeuds de Ranvier, les dynamiques membranaires sont de type
actif et utilisent les équations du modele CRRSS a 37°C (Chapitre 2.3.1 et Annexe A.3.2).
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La myéline est considérée parfaitement isolante. Pour une distribution de courant et une
valeur de I;;,, données, le potentiel extracellulaire V, est déterminé par I'Eq. 3.1.

Le seuil d’activation est déterminé par dichotomie. L'activation est considérée effective si
le potentiel d’action se propage sur au moins 5 nceuds.

Les seuils d’activations obtenus par la méthode linéaire décrite section 3.2.3 sont égale-
ment déterminés pour le modele monofasciculaire et le modeéle multifasciculaire.

Algorithme d’optimisation
Nous définissons une fonction de cofit, la performance Per f, comme suit :

Per f =as; x SI+agrop x Rob+agsr xEf f 3.9)

Ou a1, ORrop, O£ sont des poids dont la somme est égale a 1. A partir des poids affec-
tés a SI, Eff et Rob, I'algorithme d’optimisation a pour objectif de déterminer la meilleure
distribution de courant (Ad j, Opp, Ring) en terme de ratios afin de maximiser la perfor-
mance.

A partir d’'une distribution quelconque, le procédé complet évalue I'état d’activation

des axones dans I'endonevre , calcule les indexes définis supra, et optimise la répartition
des ratios pour atteindre une performance maximale.
La matrice R est calculée qu'une seule fois. Pour une distribution donnée des courants,
I’état d’activation est déterminé par I'équation A.8 (Annexe), et nécessite uniquement des
multiplications matricielles. Les indices SI, Rob et Eff sont calculés et Per f est détermi-
née.

Les courants optimaux pour les poids affectés sont déterminés par la méthode du sim-
plexe de Nelder-Mead combinée avec la méthode de recuit-simulé pour éviter les mini-
mas locaux (30 itérations). le processus est répété plusieurs fois afin de vérifier une éven-
tuelle multiplicité des solutions. En effet, en fonction des contraintes, il est probable qu’il
existe plusieurs solutions de répartition de courant pour une méme fonction cofit.
Lorsque cela est possible, nous assimilons les résultats a des configurations connues si les
ratios sont proches de ceux des configurations standard a 15% pres. En cas de solutions
multiples, la configuration indiquée dans les résultats est celle qui apparait le plus sou-
vent.

Nous présentons les résultats d’optimisation pour le modele monofasciculaire. Nous
choisissons deux cibles de rayons respectifs 0.33mm et 0.66mm situées sous la cathode,
pour 4 diametres d’axones : 2.5um, 5um, 10pm et 20pum et 3 durée de stimulation : 10us,
50pus et 100ps.

3.2.4 Résultats
Seuils d’activation des configurations multipolaires

La Fig. 3.4 représente les seuils d’activation (en mA) calculés avec le modéele actif pour
les configurations multipolaires, et un diameétre d’axone fixé a 2.5um, sur la gamme 0.1mA
a3mA, par pas de 0.1mA. Exceptée pour la configuration Ring, la cathode des autres confi-
gurations multipolaires est située au sommet.

La forme de la zone d’activation est dépendante de la configuration testée. Remarquons
en outre que la zone d’activation s’étend lorsque la durée de stimulation augmente. Cette

66



CHAPITRE 3. CONTRIBUTIONS SUR LA SELECTIVITE SPATIALE ET AU
DIAMETRE DE FIBRE

carte d’activation donne une premiere indication sur la robustesse des configurations.
Les configurations dont le courant est majoritairement réparti sur les contacts adjacents
(TT, TTST) et le contact opposé (ST) sont tres sélectives a la zone située sous la cathode
et plus robustes. Plus le courant est reparti sur les anneaux (Rext), moins la configuration
semble sélective a la zone située sous la cathode.
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FIGURE 3.4 — Vue en coupe du modele de nerf monofasciculaire. Seuils d’activation en mA pour
les configurations standards sur la gamme 0.1mA & 3mA. Le diametre d’axone est de 2.5um. La
cathode est située au sommet (exceptée pour la configuration Ring)

Larecherche des seuils réels (modele actif) pour les configurations multipolaires pré-
sentées, en fonction des durées de stimulation de 10us, 25us, 50us et 100us et a diametre
de fibre fixe de 2.5um prend environ 12h de calcul. A titre de comparaison, le calcul des
seuils avec la méthode linéaire prend quelques secondes.

Analyse des configurations multipolaires pour des cibles fixées

Dans cette section, nous considérons que les axones ont un diametre égal a 2.5um, et
que la durée de stimulation est de PW=100ps.
Le tableau 3.4 représente les indices de sélectivité, efficacité et robustesse calculés pour
les configurations multipolaires standards et les configurations nouvellement définies.
Concernant la cible de rayon 0.33mm, la configuration Ring standard est la moins sélec-
tive et la moins robuste de toutes les configurations présentées. Les configurations TT, ST
et TTST sont les plus sélectives mais les moins efficaces. La configuration TLR est la plus
efficace mais est peu robuste. Les configurations TTR et STR représentent un bon com-
pris entre sélectivité, efficacité et robustesse.
Concernant la cible de rayon 0.66mm (Tab. 3.4), la configuration Ring standard est éga-
lement la moins sélective, mais gagne en robustesse. La configuration TLR est la plus
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efficace. Les configurations TT, ST et TTST ne sont pas efficaces mais trés robustes, et
contrairement aux résultats précédents sur une cible plus restreinte, elles sont moins
sélectives que TLR, TTR et STR. Les configurations TTR et STR sont les plus sélectives
compte tenu de la cible visée, et représentent encore un bon compromis entre sélectivité,
efficacité et robustesse. La Fig. 3.5 représente les diagrammes d’activation obtenus avec
la configuration TTR pour les deux cibles.

Cathode Cathode
| ]

®  Contact
O Ciblé
Non ciblé
© Activé
Non activé

0.81

0.6 0.6

04t . . 04t

0.2r 0.2r

Adj/2 B Adj2 Adj2 @ B Adj2
-0.2f -0.2f
-0.4r -0.4r

-0.61 0.6

E 0.‘5 1‘ -1 —015 0 0‘,5 1‘
Opp Opp

-1 70.‘5
FIGURE 3.5 — Carte d’activation obtenue avec la configuration TTR, pour un diametre d’axone de
2.5um et une durée de stimulation PW=100us, pour deux cibles de 0.33mm (a g.) et 0.66mm (a dr.)
situées sous la cathode.

TABLEAU 3.4 — Résultats des indices calculés pour les configurations multipolaires, diameétre 2.5um
et PW=100ps, cibles de rayon 0.33mm et 0.66mm

Configuration Cible rayon 0.33mm | Cible rayon 0.66mm
SI Rob  Eff SI Rob  Eff
TLR 092 0.71 0.55 0.84 0.58 0.54
TT 0.96 091 0.26 0.75 097 0.13
ST 0.95 091 0.32 0.76 092 0.20
TTR 094 089 0.44 0.95 0.79 0.37
STR 093 0.89 0.46 092 0.76 0.38
TTST 0.96 091 0.29 0.79 093 0.11
Ring 0.38 0.62 0.50 0.07 092 0.50

Optimisation

Les résultats présentés Tab. 3.5 correspondent a I'optimisation effectuée pour la cible
située sous la cathode, de rayon 0.33mm.
La configuration TLR est majoritairement optimale en privilégiant I'efficacité et la sélecti-
vité, quel que soit le diametre de I’axone et la durée de stimulation (asy = %, QRop =0,0gff =
£ etasi=%,apop = 0,0/ f = 3).
De méme, la configuration TT ressort quasi systématiquement en privilégiant la sélec-
tivité et la robustesse (asy = 1,0rop = 0,0gff = 0); (asy = %,aRob = %,aEff =0) et (asy =
%!O‘Rob = %)O‘Eff =0).
Les résultats sont plus variables en optimisant les trois criteres (ogy = %, ORob = %, Apff= %),
les optimums sont les configurations nouvellement définies TTR et STR ainsi que des
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configurations inconnues.
En privilégiant uniquement la sélectivité, la configuration TT ressort majoritairement.

TABLEAU 3.5 — Configurations obtenues par optimisation pour une cible de rayon 0.33mm située
sous la cathode

Diam, PW asL Arob AEff | H 05 | 33 350 503 530 1,0,0

Ratios [Adj, Opp, Rext]

2.5um, 10pus TLR TTR Inconnue | Inconnue | Inconnue | Inconnue

[35,24,41] | [27,0, 73] | [57,23,20] | [50, 25, 25]

5um, 10ps TLR Inconnue STR TTR Inconnue TTR
(24, 0, 76] [50, 32, 18]

10pm, 10pus TLR TLR TT TLR TT TLR

20pm, 10pus TLR STR TT TLR TT TT

2.5 pm, 25 ps TLR TLR [71209] [20 0 80] [54 22 24] [74 -127]

5 pm, 25 ps TLR [18 8 74] [57 27 16] TLR [60 30 9] 1T

10 pm, 25 ps TLR [24 4 72] TTST TLR 1T 1T

20 um, 25 ps TLR TTR TT TLR TT TT

2.5um, 50pus TLR Inconnue | Inconnue TLR TTST Inconnue
[23,14,63] | [75,25,0] [79,0,21]

S5um, 50us TLR Inconnue TT TLR TT TT
[25, 15, 60]

10pm, 50us TLR TTR TTST TLR TT TT

20pm, 50ps TLR Inconnue TT TLR TT TT
[23, 41, 36]

2.5um, 100ps TLR Inconnue | Inconnue TTR Inconnue | Inconnue
[28,0,72] | [33, 39, 28] [59,23,18] | [72,7,21]

5um, 100us TLR STR Inconnue TLR TT TT

[77, 32, -9]

10pm, 100pus TLR TTR TT TLR TT TTST

20pm, 100us TLR Inconnue TT TLR TT TT
[8,61,32]

Les résultats présentés Tab. 3.6 correspondent a I'optimisation effectuée pour la cible
située sous la cathode, de rayon 0.66mm.
La configuration TLR est optimale en privilégiant I'efficacité et la sélectivité, quel que soit
le diametre de I’axone et la durée de stimulation (agy = %, Qrop =0,apff = %). La configura-
tion TTR ressort également comme une configuration optimale, dans le cas ou sélectivité
est privilégiée par rapport I'efficacité (as; = %, QRop =0,0gff = %).
Les configurations optimales privilégiant sélectivité et robustesses sont la TTR, TT ainsi
que des configurations inconnues ne pouvant étre assimilées a des configurations clas-
siques (o) = %,(XROb = %,O(Eff =0etag= %,O(Rob = %,(fof =0).
En se focalisant sur le seul critére de sélectivité, de multiples solutions sont possibles.
La configuration TTR ressort particulierement pour les fibres de diametre 2.5um, 5um
et 10um. Enfin, la TTR est une solution majoritairement optimale lorsque les poids sont
équivalents (agy = %,aRob = %,(fof = %).

Comparaison entre modele monofasciculaire et multifasciculaire

La Fig. 3.6 représente l'erreur relative entre les seuils d’activation du modele mono-
fasciculaire et les seuils d’activation du modele multifasciculaire, calculés avec le modele
linéaire. Seuls les axones situés dans les fascicules, ou correspondant a la zone fasciculée
pour le modele générique, sont représentés.
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TABLEAU 3.6 — Configurations obtenues par optimisation pour une cible de rayon 0.66mm située
sous la cathode

Diam, PW asp, QRobs AEff | 30,5 353 550 £,0,3 3,0 1,0,0
Ratios [Adj, Opp, Rext]
2.5um, 10us TLR TTR TTR TTR TTR TTR
5um, 10ps TLR TTR Inconnue TTR TTR TTR
[32, 36, 32]
10pm, 10ps TLR TTR Inconnue | Inconnue | Inconnue TTR
[28, 45, 27] | [10, 20, 70] | [45, 20, 35]
20um, 10us TLR Inconnue | Inconnue TTR Inconnue TT
[31, 33, 36] | [44, 37, 19] [74, 14, 13]
2.5um, 50us TLR TTR TTR TTR TTR TTR
Sum, 50us TLR TTR TTR Inconnue | Inconnue TTR
[27,4,69] | [47, 20, 33]
10pm, 50ps TLR Inconnue | Inconnue | Inconnue | Inconnue TTR
[36, 24, 40] | [25,58,17] | [16,6, 78] | [43, 33, 25]
20um, 50us TLR Inconnue TT TTR Inconnue TTST
[5, 75, 20] [68, 25, 7]
2.5um, 100pus TLR TTR TTR Inconnue TTR TTR
[25, 47, 28]
5um, 100us TLR STR Inconnue TTR Inconnue TTR
[30, 44, 26] [45, 21, 35]
10pm, 100ps TLR TTR Inconnue | Inconnue | Inconnue TTR
30,56, 13] | [25,3,72] | [63, 23, 13]
20um, 100ps TLR Inconnue TT TTR Inconnue TT
(5,71, 24] [65, 29, 6]
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FIGURE 3.6 — Erreur relative entre les seuils d’activation du cas monofasciculaire comparé au cas
multifasciculaire. Diametre de fibre 2.5um.
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Le modele monofasciculaire sous-estime globalement les seuils d’activation, excepté pour
les configurations ST, TT et TTST ol une surestimation des seuils est observée au centre
du nerf. Lerreur moyenne est homogene en fonction de la durée de stimulation pour les
configurations Ring et TLR (-30%) et TTR (-31%). Pour ces mémes configurations, la dif-
férence moyenne entre PW=10ps et PW=100us est inférieure a 1%. L'erreur moyenne di-
minue en fonction de la durée de stimulation pour TT (-27% pour PW=10us, -18% pour
PW=100ps) et TTST (-27% pour PW=10us, -19% pour PW=100us) mais augmente pour ST
(-33% pour PW=10ps, -42% pour PW=100ps). L'erreur est représentée entre -100% et 100%
mais I'erreur maximale observée sur les zones centrales peut atteindre -1746% pour la
configuration ST, -378% pour la configuration TT, -405% pour la configuration TTST. Ces
valeurs peuvent sembler conséquentes mais sont liées a la définition de I'erreur relative
(Voir Chapitre 5, Section 5.1.1).

MOS2SENS

La méthode de calcul des champs de potentiels et I’algorithme d’optimisation ont fait
'objet d'une création d’une suite logiciel nommé MOS2SENS [DALI et collab., 2016], dé-
posé a’APP (Agence pour la Protection des Programmes) sous l'identifiant
IDDN.FR.001.490036.000.S.P.2014.000.31230.

Le premier logiciel "Modélisation" (Annexe, Fig. A.1) est divisé en 7 fonctionnalités :

— Définition des parametres géométriques du modele de nerf

— Définition des parameétres géométriques de la grille représentant les axones
— Définition des conductivités des milieux

— Définitions des parametres géométriques de I'électrode CUFF

— Création du modéele

— Visualisation du modele généré

— Calcul de la matrice de transfert

Lutilisateur peut créer des modeles de nerfs a géométrie cylindrique (3 couches maxi-
mums) et des électrodes Cuff multicontacts a 3 rangées. Il est possible de définir un nombre
quelconque de contacts sur les rangées, et régler leur dimensions. Il est également pos-
sible de modéliser des contacts non uniformément répartis, ce qui correspond par exemple
a une électrode dont le diametre est trop réduit par rapport au nerf (Annexe, Fig. A.1).

Le calcul des champs est effectué avec le logiciel open source OpenMEEG [GRAMFORT
et collab., 2010] avec la méthode BEM. Les milieux sont considérées isotropes.

Dans le second logiciel "Optimisation", les résultats des champs de potentiels obtenus
via OpenMEEG ou Comsol sont importés. L'utilisateur défini une cible dans I'endonevre,
choisi un diametre d’axone, une durée de stimulation, et une configuration multipolaire
(prédéfinie ou non), puis calcule les indices SI, Rob et Eff. 1l est possible de choisir entre 7
diameétres de fibres différents : 5um, 7.5um, 10um, 12.5um, 15um, 17.5um et 20pum, 4 du-
rées de stimulation (10, 25, 50, 100).

L'algorithme d’optimisation de MOS2SENS est une extension de 1’algorithme défini su-
pra.

En effet, dans MOS2SENS, plusieurs degrés de libertés sont possibles. Par défaut, tous les
contacts externes sont considérés courts-circuités, et le courant sur les anodes adjacentes
symétrique. Ces contraintes peuvent étre levées. Des symétries plus faibles peuvent étre
instaurées : court-circuits des contacts externes en ligne, libération de la symétrie en cou-
rant des contacts adjacents. De plus, tous les contacts peuvent étre considérés de maniere
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autonome, la recherche du courant optimal se fait alors sur chaque contact indépendam-
ment. A titre d’exemple, libération des contraintes peut étre utile pour trouver des solu-
tions optimales pour des cibles situées entre deux cathodes.

Conclusion et validation expérimentale

Le schéma global de calcul présenté est une méthode efficace pour déterminer la ré-
partition de courant optimale en fonction d'une cible spatiale, d'une durée de stimula-
tion, et d'un diametre de fibre a privilégier.

Dans le cadre du projet Intense, le travail d’optimisation a été réalisé afin d’amé-
liorer la sélectivité fonctionnelle cardiaque, tout en limitant les effets indésirables. Les
contraintes expérimentales ne nous permettant pas de tester toutes les configurations
décrites supra, nous avons sélectionné celles qui nous paraissaient les plus pertinentes
selon les critéres de sélectivité, efficacité et robustesse. La configuration Ring a été choi-
sie en tant que configuration de référence. En outre, nous avons sélectionné la configura-
tion TLR pour son efficacité et la configuration TT pour sa robustesse, quelle que soit la
taille de la cible. La configuration TTR a été choisie car, pour les deux tailles de cibles tes-
tées, le diametre de 2.5um (correspondant aux fibres A § et B) et la durée de stimulation
choisie, elle semble étre un parfait compromis entre les criteres de sélectivité, efficacité et
robustesse.
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3.3 Validation expérimentale: stimulation sélective du nerf
vague a visée cardiaque

La stimulation du nerf vague est connue pour agir efficacement contre les crises d’épi-
lepsie [DEGIORGIO et collab., 2000; HANDFORTH et collab., 1998], particulierement chez
les patients résistants aux médicaments [MORRIS et collab., 1999]. Mais depuis quelques
années, la stimulation du nerf vague est aussi étudiée pour le traitement des troubles car-
diaques ([DE FERRARI et collab., 2011; KOBAYASHI et collab., 2013; SCHWARTZ et DE FER-
RARI, 2009; TOSATO et collab., 2006]) et 'obésité morbide [GUIRAUD et collab., 2016]. Le
projet INTENSE, dans le cadre de ma these, adresse ces deux applications.

Dans le cas de I'application cardiaque, 'une des raisons du succes mitigé des études
cliniques réside dans I'impossibilité d’appliquer une stimulation de forte amplitude sans
générer d’effets indésirables rédhibitoires. Plus en détails, il existe deux types de fibres
cardio-inhibitrices efférentes dans le nerf vague : les fibres myélinisées B (A d) et les fibres
C non myélinisées ([JONES et collab., 1998]). Mais, il existe également un nombre élevé
d’autres fibres dans le nerf qui peuvent induire des effets secondaires. En particulier, I'ac-
tivation des fibres A afférentes est impliquée dans la suppression des convulsions dans le
cas de crises épileptiques (JANHOLT et collab., 2011]), les fibres A efférentes se ramifient
également vers les nerfs laryngés et peuvent conduire a de 'enrouement ([RAMSAY et col-
lab., 1994]). D’autres effets secondaires ont été rapportés, notamment le changement de
voix, la toux, 'essoufflement, les maux de téte, les douleurs au cou, la dysphagie et la
douleur [SACKEIM et collab., 2001]. Ainsi, il est souhaitable d’activer sélectivement une
population spécifique de fibres nerveuses pour obtenir des effets plus ciblés conduisant
a une thérapie améliorée (amélioration du ratio effet thérapeutique versus effets indési-
rables). Cette tache est complexe, car les seuils d’activation des fibres B et C sont environ
2-3 et 10-100 fois supérieurs, respectivement, que le seuil des fibres A ([CASTORO et col-
lab., 2011]). 1l est tres difficile ([QING et collab., 2015; VUCKOVIC et collab., 2008]), voire
impossible d’éviter 'activation des fibres A dans un contexte clinique; le réglage des pa-
rametres étant bien plus contraint qu’en expérimentation pré-clinique.

R RRI R

P QS T PQS T
PQI

FIGURE 3.7 — Représentation schématique de 'ECG avec les ondes B, Q, R, S, T et définition des
intervalles PQI, RRI.

Plutot qu’utiliser une sélectivité au type de fibre, délicate a régler, une autre approche
consiste a cibler la stimulation a une zone du nerf vague, en partant de I'’hypothése d'une
organisation spatiale des fonctions ciblées. D’apres nos recherches, seuls [ORDELMAN
et collab., 2013] et [PLACHTA et collab., 2014] ont étudié des techniques de stimulation
spatiale pour le nerf vague a visée cardiaque.

Dans 'étude d’Ordelman et collab. [ORDELMAN et collab., 2013], la stimulation est
effectuée sur le nerf vague cervical gauche de modeles porcins anesthésiés. Deux types
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d’électrodes sont utilisées : une électrode Cuff composée de trois anneaux (Configuration
tripolaire Ring) et une électrode Cuff multipolaire (3 rangées de 4 contacts chacune). Les
configurations appliquées sur la Cuff multicontacts sont bipolaires, et appliquées unique-
ment sur les contacts centraux.

Les deux types d’électrodes Cuff ont été comparés par rapport a leurs effets relatifs sur les
intervalles RRI et PQI (Fig. 3.7), ainsi que sur la contractilité ventriculaire gauche (LVC) et
la pression ventriculaire gauche (PLV) chez 7 porcs.

Leur résultats indiquent que la configuration bipolaire optimale affecte significativement
RRI, PQI, LVC et PLV, alors que la stimulation avec I'électrode Cuff tripolaire Ring affecte
seulement RRI et PQI. Les parametres cardiovasculaires qui pourraient étre significative-
ment influencés varient également entre les configurations bipolaires.

Dans une étude ultérieure sur modele porcin éveillé [ORDELMAN, 2012], Ordelman a dé-
montré que le seuil en courant provoquant les d’effets indésirables était environ 10 fois
supérieur avec configurations bipolaires qu’avec avec la configuration Ring. Autrement
dit, I'utilisation d’électrode multipolaire peut drastiquement limiter les effets indésirables
engendrés par la stimulation.

L'étude de Plachta et collab. [PLACHTA et collab., 2014] est réalisée sur le nerf vague
gauche de 5 rats, la stimulation est effectuée avec une électrode Cuff multipolaire compo-
sée de 24 contacts (3 rangées de 8 contacts). L'objectif est d’agir sur la pression sanguine
(hypertension) tout en limitant les effets indésirables. Leurs résultats indiquent que la
configuration tripolaire longitudinale diminue de la pression sanguine jusqu’a 60 % tout
en limitant les effets secondaires sur la bradycardie et 'apnée.

Ces deux études corroborent ’hypothése d'une sélectivité fonctionnelle des fonctions
cardiaques.

3.3.1 Obijectifs

Toutes les expérimentations sont menées sur des brebis implantées sur le nerf vague
cervical droit avec une électrode Cuff multipolaire a 12 contacts. Les trois études expéri-
mentales présentées ont pour objectif d’examiner la pertinence de 'utilisation de confi-
gurations multipolaires dans le contexte de stimulation du nerf vague. Nous souhaitons
également évaluer la pertinence des résultats de modélisation, méme sans la connais-
sance a prioride la structure du nerf, dans un contexte clinique.

Enfin, nous souhaitons déterminer si la configuration TTR montre des caractéristiques
compatibles avec une utilisation clinique.

Les deux premieres séries expérimentales sont réalisées sur sujets anesthésiés, la troi-
sieme série établi le suivi vigile sur sujets éveillés. La premiere série évalue les effets des
configurations Ring, TLR, TTR et TT sur sujets infarctés. La seconde étude évalue 'effet et
la stabilité de la TTR, TT et Ring a 'implant et a '’explant. Enfin, la troisiéme série expéri-
mentale évalue la fréquence des effets indésirables provoquées par la configuration Ring
et TTR. Le nombre de configurations testées est réduit selon les résultats obtenus par les
expérimentions précédentes.
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3.3.2 Méthode
Chirurgie

Les expérimentions sont menées sur des moutons (35 a 45kg, race "{le de France"
sous 'agrément # CEEA34.AB.107.12 et 14-047 du comité d’éthique pour I'expérimenta-
tion animale. Les premiere et seconde expérimentations sont menées sur sujets anesthé-
siés, a’'Hopital Européen Georges Pompidou (HEGP), Université Paris Descartes, France.
La troisieme expérimentation est menée sur sujets conscients, implantés avec un dispo-
sitif de stimulation vagale chronique.

L'anesthésie est initiée avec un bolus de propofol (IV4mg/kg). Une inhalation d’isoflurane
(1,5%) est utilisée pendant la chirurgie de 'implantation de I'électrode puis remplacée par
de I'’étomidate (IV 100ug/kg/min) lors de la stimulation afin de limiter I'impact des médi-
caments sur les systemes nerveux et cardiovasculaire autonomes. En complément,de la
morphine chlorhydrate est injectée (IV 0,1 mg/kg) avant la chirurgie et 4 heures plus tard.
Pendant toute la procédure, les sujets sont placés sous ventilation controlée.

L'électrode a les mémes dimensions et les mémes caractéristiques que celle décrite dans
la partie modélisation (sous-section 3.2.3). Les impédances des contacts sont vérifiées
avant stimulation dans chacune des études.

Les pulses utilisés pour les trois études sont biphasiques, asymétriques et équilibrés en
terme de quantité de charge. Une décharge passive de 3.2ms est appliquée apres le pulse
de stimulation pour assurer un parfait équilibre des charges (Fig. 3.8).

Précharge

anodique
Pulse de Décharge
stimulation passive

FIGURE 3.8 - Pulse biphasique équilibré en quantité de charge, utilisé lors des trois expérimenta-
tions. La premiere phase est une précharge anodique.

Le stimulateur est un prototype développé pour le projet [ANDREU et collab., 2009].
Les détails électroniques sorte du cadre de cette étude. Deux types de stimulateurs sont
utilisés dans ce projet : un stimulateur externe, pour les expérimentations sur sujets anes-
thésiés (Proto 1.2), et un stimulateur implanté, pour ’expérimentation sur sujets éveillés
(Proto 2.3).

Nous définissons une série(s) SNV comme une combinaison d'une configuration d’élec-
trode parmi Ring, TTR, TT, TLR (Fig. 3.9) et des parametres de stimulation (courant, nombre
de pulses)

Premiere série expérimentale : test aigus

Lobjectif de cette étude pilote est de tester différentes configurations multipolaires
sur une population de moutons ayant une insuffisance cardiaque induite. Les deux fe-
melles incluses dans cette étude ont été infarctées afin de créer une insuffisance car-
diaque significative. La stimulation multipolaire sur le nerf vague a été évaluée sous anes-
thésie, juste avant le sacrifice (9 mois apres 'infarctus). Les sujets ont été implantés sur le
nerf vague cervical droit avec une électrode Cuff multipolaire (Livanova, France), décrite
supra.
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@ Cathode
& Anode 90° 270°

180°

TLR: Tripolar Longitudinal Ring cathode 0° to 270°

C=I1C - IC=C =7

TT:. Transverse Tripolar cathode 0° to 270°

(-!!::: - -!!:::0 (-!' o i{) (-!' : -!'.:::0 (-E::: f— -!'0

TTR: Transverse Tripolar Ring cathode 0° to 270°

FIGURE 3.9 — Configurations utilisées lors des trois expérimentations sur modele de brebis. Pour
les configurations TTR, TT et TLR, 4 positions de cathode sont testées : 0°, 90°, 180°, and 270°.

Le stimulateur externe (Proto 1.2) délivre les configurations multipolaires suivantes : TT,
TTR, TLR, Ring (Fig. 3.9). La gamme de courant testée est indiquée Tab. 3.7. Le courant
est ajusté afin de provoquer un effet cardiaque significatif avec la configuration Ring de
référence. La gamme de courant testée peut varier entre les sujets, mais les mémes va-
leurs de courant sont testées pour chaque configuration sur un méme sujet. Par exemple,
4 valeurs de courant ont été testées pour chacune des configurations sur le sujet 30308.
Les parametres de stimulation sont fixés comme suit : le pulse de stimulation a une durée
de 0.24ms, la fréquence de stimulation est de 25.6Hz et 4 pulses par cycle cardiaque sont
envoyés. Chaque série(s) SNV est délivrée durant des période ON de 60s et des périodes
OFF de 30s sont appliquées entre chaque série(s) SNV. Ces parametres sont technologie-
dépendants et choisis pour étre conformes avec d’autres séries expérimentales non dé-
crites ici. 'ECG intracardiaque est mesuré afin d’évaluer 'effet de la stimulation sur la
variation de RRI. Enfin, la pression ventriculaire est enregistrée. Tous les signaux sont re-
cueillis par un systeme d’acquisition ADinstrument (Bella Vista, Australie).

Cette expérimentation préliminaire a permis de sélectionner les configurations que le sti-
mulateur implantable (Proto 2.3) peut gérer.

TABLEAU 3.7 — Configurations et gammes de courant testées en expérimentation aigué : Ring - TTR
- TT - TLR. Sur’anneau central, 4 positions de cathode sont possibles pour les configurations TTR,
TT et TLR

Animal ID Configurations Valeurs de courant (mA)
30308 Ring - TLR- TTR - TT 0.4;0.8;1.2;2
30199 Ring - TTR-TT 0.2;0.4

Deuxiéme série expérimentale : tests implant-explant

Lobjectif de cette étude est d’évaluer les effets des configurations multipolaires TTR,
TT et Ring sur la variation de RRI (ARRI, Eq. 3.10) et la stabilité des effets sur le long terme.
Six moutons sains sont implantés de maniere chronique avec un systeme de neuromodu-
lation incluant les modules suivants :
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— Une sonde cardiaque dans le ventricule droit (SonR, Livanova)
— Une Cuff multipolaire sur le nerf vague cervical droit (prototype, Livanova)

— Une stimulateur implanté, (Proto 2.3)

Le stimulateur est capable de délivrer une stimulation vagale synchronisée avec les
événements ventriculaires détectés par la sonde SonR. Chaque sujet est explanté 3 mois
apres 'implantation. Le stimulateur implantable (Proto 2.3) est utilisé pour les tests éveillés
(troisieme expérimentation).

Pour cette deuxieme expérimentation sous anesthésie, le stimulateur externe (Proto 1.2)
est utilisé a I'implant et a I'explant. Les configurations Ring, TTR et TT sont programmées
dans le stimulateur (Fig. 3.9).

Les parametres de stimulation sont les suivants : 1 pulse est délivré par cycle cardiaque,
la durée de stimulation est de 0.3ms avec un délai de 16ms entre la détection de I'activité
ventriculaire et la stimulation. Chaque série(s) SNV est délivrée pendant une période ON
de 16s et une période OFF de 44s est appliquée entre chaque chaque série(s) SNV.
Comme pour la premiére expérimentation, toutes les valeurs de courant de la Tab. 3.8
sont testées pour chaque configuration. 4 a 7 série(s) SNV sont testées par sujet, pour un
total de 270 tests. Durant ces tests, un mouton (40436) a été stimulé avec 4 pulses par cycle
cardiaque. Nous décidons de ne pas l'inclure dans le reste de I’étude implant-explant.

TABLEAU 3.8 — Configurations testées a I'implant et explant sur brebis : Ring - TTR - TT

Animal ID | Configurations Valeurs de courant testées
pour toutes les configurations (mA)

40270 Ring; TTR; TT 0.4;0.8
40436 résultats non inclus ici
40390 Ring; TTR; TT 0.2;0.4;1
40406 Ring; TTR; TT 0.4;0.6;0.8;1.2
50174 Ring; TTR; TT 0.6;1;1.5
50151 Ring; TTR; TT 0.2;04;1;1.5

Troisieme série d’expérimentation : tests chroniques éveillés

Durant les 3 mois de phase chronique, le dispositif implantable est utilisé sur les 6
moutons (Sujets identiques a la deuxiéme expérimentation). Les effets secondaires sont
évalués chez les sujets éveillés avec les configurations TTR et RING ((Fig. 3.9). Cette troi-
sieme étude a trois objectifs :

— Evaluer les effets de la TTR et de la configuration Ring sur ARRI (Eq. 3.10)
— Identifier les facteurs expérimentaux qui influence la variation de RRI

— FEvaluer la fréquence d’apparition des effets secondaires avec les deux configura-
tions ainsi que le lien entre les effets secondaires et les parametres de stimulation
(courant, nombre de pulses)

Les résultats sont obtenus pour 5 moutons sur 6 (I’enregistrement n’a pas été possible
pour le mouton 50151). 3 a 6 série(s) SNV sont testées par sujet pour un total de 258 tests.
Durant la stimulation, les sujets sont surveillés par des opérateurs qui recensent les effets
secondaires provoqués par la stimulation. Un mode "Scan" implémenté dans le stimula-
teur permet de lancer automatiquement les stimulations pré-programmées.

Durant le Scan, le RRI est enregistré automatiquement dans un format propriétaire. Au
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cours du protocole, tous les moutons ont été stimulés par les mémes parametres de cou-
rant et le méme nombre d’impulsions (Tab. 3.9), les série(s) SNV sont lancées en mode
aléatoire.

Les parametres de stimulation sont programmeés selon les caractéristiques suivantes : la
durée de stimulation est de 0.3ms avec un délai de 16ms entre la détection de 'activité
ventriculaire et la stimulation. Chaque série(s) SNV est délivrée pendant une période ON
de 30s et une période OFF de 30s est appliquée entre deux série(s) SNV.

Au cours de chaque série(s) SNV, la présence ou I'absence d’effets indésirables est noti-
fiée manuellement par I'opérateur. Les effets indésirables sont définis comme suit : toux,
éternuement, démangeaisons et géne dans la région du cou caractérisées par des mouve-
ments anormaux de la téte ou nécessité de se frotter sur les barres de la cage. L'intensité
des effets indésirables n’a pas été quantifiée.

TABLEAU 3.9 — Parametres testés pour toutes les configurations au cours des expérimentations
chroniques sur brebis éveillées

Courant total | Nombre de pulses
délivré (mA)
1
1.5

DN =N

2.5

W NDNDDNDN = =

Indices empiriques et analyse statistique

Le critere de variation du RRI, ARRI, est utilisé dans les trois série expérimentales afin
d’évaluer les effets des configurations multipolaires et de les comparer entre elles. ARRI
est calculé en fonction de la configuration (C) , de 'amplitude du courant de stimulation
(Is¢zim), et de la position de la cathode sur I'anneau central de I'électrode Cuffa 0°, 90°, 180
°, et 270°(angle). ARRI est défini par I'équation 3.10 :

*

m1oRRL(c L,angley = M10RRI, .. (3.10)

mioRRI*

baseline

ARRI(C 1, angle) = 100

avec m1oRRIssimuius 1a moyenne des 10 derniers RRI obtenus durant la période ON et
myoRRL; .. la moyenne des 10 derniers obtenus durant la période OFF précédente.
Afin de comparer les résultats de notre étude théorique et de nos études expérimentales,
nous redéfinissons nos indices de sélectivité et d’efficacité. En effet, 'organisation interne
des fascicules est inconnue dans nos expérimentations, et aucun comptage de fibres n’est
possible. Les index définis dans la section 3.2 doivent étre recalculés de maniere diffé-
rente mais avec une signification similaire. Nous redéfinissons alors les criteres empi-

riques comme suit :

- ARRI (¢ 1,angle) — ARRI(C 1 i2angle)

- (3.11)
(CLangle) Zangle{ARRI(C,I,angle)}
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SIc,y = maXangielSIc 1 angre) (3.12)

La sélectivité (SI) est un bon indicateur pour quantifier la capacité d'une configura-
tion a atteindre une sélectivité fonctionnelle avec une seule conformation angulaire de la
cathode. La sélectivité est maximale lorsqu’elle est égale a 1, c’est a dire qu’'un seul contact
parmi les 4 est capable de modifier significativement la valeur de ARRI.

m QX{ARRI(C,I) }

. _ 3.13
mC,I) ARRI(Ring,D + ma.X{ARRI(C,D} ( )

I'efficacité (Effj est définie comme la capacité d'une configuration multipolaire a gé-
nérer une augmentation de ARRI par rapport a la configuration de référence Ring, a la
méme amplitude de courant. Sila configuration testée a le méme effet que Ring, Eff=0.5.
Sil’effet de la configuration affecte deux fois mois ARRI que Ring a la méme amplitude de
courant, Eff= % Enfin, sil'effet de la configuration affecte deux fois plus ARRI que Ring a
la méme amplitude de courant, Eff= %

Les gammes de courant testées dans chaque série expérimentale étant restreintes, le
critere de robustesse est moins significatif dans ce contexte et ne peut pas étre estimé
avec une formule simplifiée.

Concernant la deuxiéme série expérimentale, une premiere session de tests est effec-
tuée lors de la chirurgie a I'implantation et une deuxiéme session a la fin du protocole
a 'explantation, 3 mois plus tard. Cette étude nous permet de comparer I’évolution des
résultats avec le temps.

Les données sont triées pour 'analyse : pour une configuration multipolaire donnée, la
position 1 (TTR1, TT1) correspond a la position de la cathode ot I'effet sur ARRI est le
plus faible, et la position 4 (TTR4, TT4) correspond a la position de la cathode ol I'effet
sur ARRI est le plus élevé.

L'analyse statistique est réalisée sur ARRI pour les configurations Ring, TT et TTR, pour
chaque sujet et chaque position de cathode. Ces analyses sont fondées sur la méthode
utilisée dans I’étude de Ordelman et collab.[ORDELMAN et collab., 2013].

La normalité des données est évaluée avec un test de Shapiro-Wilk : les données ARRI
testées (implant et explant) n’ayant pas une distribution normale, nous utilisons par la
suite des tests non-paramétriques. De plus, les effets médians seront calculés plutot que
les effets moyens.

Un test de Wilcoxon univarié est appliqué pour évaluer 'effet de la stimulation, c’est-a-
dire une variation significative ARRI. Afin de quantifier la sélectivité, c’est-a-dire la ca-
pacité d’atteindre la valeur la plus élevée de ARRI avec une position cathodique, nous
comparons chaque conformation angulaire pour une configuration multipolaire donnée
avec un test de Wilcoxon apparié.

Nous définissons ensuite TTR optimal (TTR4) et TT optimal (TT4) comme la position de
cathode qui engendre la variation positive la plus importante sur ARRI.

Afin d’évaluer I'efficacité, nous comparons I'effet de TTR4 et TT4 avec I'effet de la confi-
guration Ring sur ARRI. Pour toutes nos analyses statistiques, nous considérons comme
significatif un seuil statistique (p-value) inférieur de 5%. En cas de tests multiples, une
correction de Bonferroni est appliquée. Les p-value présentées dans la section résultat
incluent cette correction et doivent étre comparée au seuil de significativité de 5%. Des
analyses statistiques similaires sont effectuées sur les indices SI et Eff.
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Les données de la troisieme série expérimentale sont triées de la méme maniére que
celles de la seconde série.
La premiére étape consiste a évaluer les effets des configurations sur la variation de ARRI
et de quantifier les différences entre ces configurations. Nous utilisons pour cela les mémes
méthodes statistiques que celles décrites supra.
La seconde étape consiste a identifier les facteurs expérimentaux qui ont une influence
sur ARRI. Cette analyse est réalisée par une Anova sur les données transformées en rangs.
La troisieme étape consiste a évaluer la fréquence d’apparition des effets indésirables
pour Ring et TTR optimale (TTR4). Nous souhaitons également évaluer le lien entre les ef-
fets secondaires, les parameétres de stimulation (amplitude de courant, nombre de pulses)
et les conditions d’expérimentation (variation inter-sujets).
Nous utilisons un test Chi-deux afin d’examiner I'indépendance des variables deux a deux,
ainsi que des tables de contingences pour évaluer le lien entre plusieurs facteurs. En cas
de tests multiples, nous appliquons une correction de Bonferroni. Les p-value présentées
dans la section résultat incluent cette correction et doivent étre comparées au seuil de
significativité de 5%.

3.3.3 Résultats

Premiere série expérimentale : résultats aigus

Les effets de TLR, TTR et TT sont comparés a la configurations Ring pour les sujets
30308 et 30199. SI, Eff sont présentées Tab. 3.10. L'indice de sélectivité maximal est ob-
tenu avec la configuration TT : 1 a 0.4mA pour le sujet 30308, 0.71 a 0.2mA pour le sujet
30199. La configuration TT ne semble pas affecter significativement ARRI comparé a la
configuration Ring pour les deux sujets (0.15 < Ef f < 0.51). SI =1 indique que la confi-
guration TT est capable d’induire un effet notable sur ARRI avec une seule position de
cathode, les autres positions de cathode ne produisant quasiment pas de changement.
TTR semble aussi efficace que Ring (0.43 < Ef f < 0.54) et SI est meilleur aux faibles am-
plitudes de courant : 1 a 0.4mA pour le sujet 30308, 0.71 a 0.2mA pour le sujet 30199.
Concernant le sujet 30308, la stimulation avec la TLR présente un faible indice de sélec-
tivité (0.01 < SI < 0.11) mais cette configuration est aussi efficace sinon plus que la Ring
(0.5<Eff <0.61). Comme S/est relativement bas pour TLR et conformément aux études
numériques 3.2, cette configuration est exclue du reste des expérimentations.

Animal ID 30308 Animal ID 30199
Selectivity Selectivity
I{mA) I{mA)
2.00 1.20 0.80 0.40 0.40 0.20
Conf Conf
TLR 0.02 0.01 0.03 0.11 TTR 0.48 0.41
TTR 0.03 0.06 0.13 0.57 1T 0.26 0.71
T 0.25 0.32 0.64 1.00
Efficacy Efficacy
I(mA) I(mA)
2.00 1.20 0.80 0.40 0.40 0.20
Conf Conf
TIR 0.53 0.50 050 ol |TTR 0.43
TTR 0.54 0.45 0.42 0.51 T 0.17 0.15
T 0.51 0.30 0.31 0.44

TABLEAU 3.10 - Indices SI, Eff déterminés pour |'expérimentation aigué sur brebis.
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Deuxiéme série expérimentale : implant-explant
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FIGURE 3.10 — Effets médians des configurations sur ARRI pour A. la seconde expérimentation
(sujets anesthésiés) et B. la troisiéme expérimentation (sujets conscients). A noter que l'effet de la
configuration Ring sur ARRI est quasi inexistant sur les sujets conscients.

La Fig. 3.10 A représente les effets médians des configurations sur ARRI a I'implant
et a I’explant. Dans le cas de I'implant, les résultats statistiques démontrent que la confi-
guration Ring et la configuration TTR affectent significativement ARRI quelle que soit la
position de la cathode pour TTR (p-value < 0.05). La valeur médiane de ARRI de la confi-
guration Ring est 1.5 a 1.8 fois supérieure a celle de la configuration optimale TTR4 (11.90
% vs 7.73% a 'implant, 12.83% vs 7.09% a l'explant). Ces différences sont significatives
(Test de Wilcoxon apparié, p-value < 0.01).

La configuration TT affecte également significativement ARRI excepté pour une position
de cathode qui n’a pas produit d’effet significatif (TT1). A 'explant, les mémes observa-
tions peuvent étre faites, excepté pour deux positions de cathode de TT (TT1, TT2) qui
n’ont pas produit un changement significatif de ARRI et une position de TTR (TTR1).
Pour toutes les configurations et toutes les positions de cathode, les effets médians sur
ARRI sont restés similaires a I'implant et a I'explant (Tests multiples de Kruskall-Wallis
p-value > 0.1), mais un doute persiste pour TTR1 car la p-value = 0.0951 est proche du
seuil a 5%.

Pour TT et TTR, il existe toujours une position de cathode qui engendre un effet supérieur
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a toutes les autres positions de cathode : TTR4, TT4 (tests multiples de Wilcoxon apparié,
toutes les p-value < 0.01).

Les résultats indiquent que TTR4 est beaucoup plus efficace que TT4 (test de Wilcoxon
apparié, p-value < 0.01). La différence médiane entre TTR4 et TT4 est de 4.40% a I'im-
plant et 4.92% a I'explant.

Ces résultats sont ensuite complétés avec I'étude de la sélectivité et de I'efficacité maxi-
males. La valeur médiane de SI et Eff (pour tous les sujets et amplitudes de courants)
est reportée Tab. 3.11. Pour une configuration donnée, les analyses statistiques ne dé-
montrent pas de différences significatives pour les deux indices a 'implant et a |’explant.
Comme cette différence n’est pas significative, nos analyses statistiques sont effectuées
sur les données implant et explant. TT est 25% plus sélective que TTR (test de Wilcoxon
apparié, p-value =0.04). En revanche TTR est 19% plus efficace que TT (test de Wilcoxon
apparié, p-value < 0.01).

TABLEAU 3.11 — Evaluation de la médiane, 1er et 3éme quartiles de SI et Eff pour les configurations
TTRetTT.

IMPLANT

Sl

Eff

Median

1st quart.

3rd quart.

Median | 1st quart.

3rd quart.

0,43
1,00

0,33
0,33

0,49
1,00

0,45
0,26

0,44
0,20

0,47
0,30

EXPLANT

Sl

Eff

Median

1st quart.

3rd quart.

Median

1st quart.

3rd quart.

T

0,52
1,00

0,33
0,47

1,00
1,00

0,41
0,24

0,40
0,21

0,47
0,25

Troisieme série expérimentale : tests chroniques éveillés

Effets des configurations sur ARRI Les effets des configurations sur ARRI sont repor-
tés Fig. 3.10. Pour cette analyse, les données ne sont pas différenciées selon le nombre de
pulse ou I'amplitude en courant.

Des tests multiples de Wilcoxon univariés ont démontré que 3 positions de cathode de
TTR ont un effet significatif, positif ou négatif, sur ARRI (p-value <0.01).

Deux positions de cathode ont engendré un effet positif : TTR3 (médiane +5%) et TTR4
(médiane +12.5%) tandis qu'une position de cathode a engendré un effet négatif : TTR1
(médiane -6%).

Les résultats statistiques ont démontré que les effets de Ring et TTR1 sur ARRI n’étaient
pas significatifs (p-value=1).

En comparant les configurations les unes par rapport aux autres, on remarque que TTR4
et TTR3 ont plus d’effet sur ARRI que toutes les autres configurations, y compris la confi-
guration Ring. TTR4 est définie comme la configuration optimale.

Influence des facteurs sur ARRI Linfluence des facteurs expérimentaux (variabilité inter-
sujet) et des parametres de stimulation (amplitude du courant, nombre de pulses) sur
ARRI sont analysés pour chaque configuration. Comme les hypothéses de ’Anova ne sont
pas vérifiées (normalité, variance), I’analyse est effectuée sur les données transformées en
rang. Les résultats indiquent une forte dépendance entre la variation de ARRI et le sujet
étudié (p-value < 0.01). Le lien entre la configuration et la variation de ARRI est égale-
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ment confirmé. En revanche, il n'y a pas de preuve statistique sur I'influence du nombre
de pulses et des amplitudes de courant testées sur la variation de ARRI.

100
I Ring
90t I TTR4

80

701

501

Side effects %

401
201

o

1mA 1.5mA 2mA 2.5mA 3mA

FIGURE 3.11 - Effets secondaires obtenus avec la configuration optimale TTR et Ring en fonction
de I'amplitude en courant

Evaluation des effets secondaires, influence des parameétres expérimentaux Dans cette
section, nous évaluons la fréquence d’apparition des effets secondaires entre TTR4 et
Ring, ainsi que le lien entre effets secondaires et parametres de stimulation.

Les résultats indiquent que I’amplitude en courant, la configuration et le nombre de pulses
sont fortement corrélés avec I'apparition d’effets secondaires (p-value < 0.01). Cepen-

dant, un doute subsiste quant au lien entre sujet et effets indésirables, comme la p-value

est proche du seuil a 5% (p-value=0.08).

La fréquence de distribution des effets indésirables est examinée en fonction de sa dépen-

dance factorielle. Pour toute la gamme de courant et nombre de pulse, 44.2% des effets

indésirables apparaissent avec la configuration Ring, tandis que seulement 16.9% appa-

raissent avec la configuration TTR4.

La table de contingence (Tab. 3.12) représente la fréquence de distribution des effets in-

désirables en fonction de la configuration et du nombre de pulses. Les résultats indiquent

que la fréquence des effets secondaires augmente considérablement avec le nombre de

pulses, et sont au moins deux fois plus présents avec la configuration Ring qu’avec la

configuration TTRA4.

La répartition des effets secondaires en fonction de 'amplitude du courant et de la confi-

guration est représentée sur la Fig. 3.11. Globalement, les effets secondaires augmentent

avec I'amplitude en courant, excepté pour TTR4 a 3mA. Pour 1mA, la fréquence des ef-

fets secondaires est identique entre TTR4 et Ring (5.3 %). La différence entre TTR4 et Ring

apparait lorsque le courant augmente.
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TABLEAU 3.12 — Table de contingence entre le nombre de pulses, la configuration et les effets se-
condaires au cours des tests chroniques sur brebis éveillées.

nombre de pulses | nombre d’essais | configuration | effets secondaires
tp 57 T 55
2 & T 20 5%
o 20 T 0%

3.4 Modélisation de la double sélectivité

3.4.1 Contexte et objectif de I'étude

En stimulation électrique conventionnelle, 'utilisation d'un pulse rectangulaire pro-

voque le recrutement des axones (fibres) de large diametre avant ceux de diameétre infé-
rieur (recrutement inverse). Cela peut engendrer des effets indésirables tels que la fatigue
musculaire précoce ou dans le cas de la stimulation du nerf vague, la contraction des
muscles laryngés.
Nous avons évoqués au chapitre 2.1.4 différentes techniques utilisées pour atteindre la
sélectivité au diametre de fibre. Parmi elles, la technique du prépulse [GRILL et MOR-
TIMER, 1997] qui modifient I'excitabilité des fibres nerveuses en augmentant significa-
tivement les seuils des fibres de grands diameétres par rapport aux fibres de diametres
inférieurs. Cette technique a été validée dans les expérimentations sur le nerf sciatique
du chat [GRILL et MORTIMER, 1997] et du rat [VAN BOLHUIS et collab., 2001]. L'étude des
prépulses a été effectuée avec des configuration d’électrodes telles que la cathode ponc-
tuelle [GRILL et MORTIMER, 1997], et en tripolaire longitudinale (TL) [DEURLOO et collab.,
2001]. A notre connaissance, aucune autre configuration multipolaire n'a été associée a
cette technique. Dans ce contexte, I'objectif de la présente étude est d’allier sélectivité
spatiale et sélectivité au diameétre de fibre pour en privilégier la stimulation des fibres
d'un diameétre défini dans une zone cible. La technique des prépulses sera combinée avec
différentes configurations multipolaires spatialement sélectives. L'idée est de tenter d’ex-
ploiter au mieux les capacités de la stimulation neurale utilisant des Cuff multicontacts.
Cette ouverture offrirait en effet des perspectives inédites vers une stimulation plus ci-
blée encore, dans le cas ou les effets secondaires sont trop importants mais induits par
des fibres de diametre différent - des fibres visées pour la thérapie - et localisées a un
endroit différent dans le nerf.

3.4.2 Technique des prépulses
Définition et étude des prépulses dans un milieu infini

La technique des prépulses développée par Grill et Mortimer [GRILL et MORTIMER,
1997] consiste a utiliser des formes de pulse particulieres afin d’activer des fibres ner-
veuses myélinisées loin de I'électrode sans exciter les fibres nerveuses proches de celle-ci.
La forme d’onde est congue pour inverser la courbe courant-distance, en exploitant les
propriétés non linéaires des canaux ioniques de la membrane. Rappelons que pour un
pulse rectangulaire classique, les fibres de petits diametres ont des seuils d’activation plus
hauts que les fibres de larges diametres a méme distance de I’électrode, et que les seuils
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d’activation augmentent lorsque la distance électrode-fibre augmente.

Dans I'étude menée par Grill et Mortimer, une fibre de diametre 10um et une fibre de
diametre 20pm sont modélisées dans un milieu isotrope, infini et homogeéne. 1'électrode
est représentée par un point source, la stimulation est monopolaire cathodique (cathode
ponctuelle). La dynamique utilisée pour représenter les NDR de I’axone est celle du mo-
dele CRRSS (Chapitre 2.3.1). La myéline est considérée comme un isolant parfait. La Fig. 3.12
illustre les trois formes d’onde modélisées, ainsi que les seuils d’activation des fibres en
fonction de leur distance par rapport a I’électrode (cathode).

La Fig. 3.12 A, représente les seuils obtenus avec un pulse rectangulaire classique de du-
rée 500us. Les seuils d’excitation des fibres de diameétre 20um sont plus bas que ceux des
fibres de diametre 10um a distance équivalente de I’électrode.

La Fig. 3.12 B représente une forme composée d'un premier pulse nommé prépulse égal
a 95% du seuil d’activation de la fibre de diametre 20um (positionnée a 0.25mm de la ca-
thode), suivi d'un pulse d’activation. Le prépulse a pour effet d’augmenter les seuils des
deux fibres proches de I'électrode.

Lajout d’'un second prépulse, égal a 95% du seuil d’activation de la fibre de diametre
20pm situé a 0.5mm de 'électrode pour effet d’inverser la courbe courant-distance de
la fibre par rapport al’électrode (Fig. 3.12 C). En effet, 'excitabilité de la fibre de diametre
20pm diminue, le seuil d’activation pour ce diametre de fibre augmente pres de 1'élec-
trode jusqu’a 1mm, tandis que le seuil d’activation augmente moins pour la fibre de dia-
metre 10um et devient inférieur au seuil d’activation de la fibre de diametre 20pum situé
a la méme distance. Cette inversion demeure pour une distance électrode-fibre jusqu’a
1mm. Le recrutement des fibres est donc naturel pour les fibres proches de la cathode.

Mécanismes membranaires

Les mécanismes des prépulses sont relatifs a la dynamique des canaux ioniques de
la membrane de I'axone (Chapitre 2.3.1). Dans le modele CRRSS, utilisé dans I'étude de
Grill et Mortimer, rappelons que seul le canal dynamique sodique est représenté, avec des
portes m (variable d’activation) et & (variable d’inactivation).

La Fig. 3.13 issue de I'étude de Grill et Mortimer [GRILL et MORTIMER, 1995] représente
les dynamiques membranaires lors de I'application d'un pulse dépolarisant de 100us au
dessus du seuil d’activation (Fig. 3.13 Al a F1) et lors de 'application d’'un prépulse de
500us (Fig. 3.13 A2 a F2). Al représente V,, en fonction du temps et la génération d'un
PA. B1 est la dynamique des portes d’activation m et d’inactivation % correspondantes.
C1 représente le comportement des portes m et h sur un canal 100us apres le début de
la stimulation. D1 est le changement de m et i durant la dépolarisation. E1 représente le
comportement des portes m et h sur un canal 300us apres le début de stimulation. F1 est
le changement de m et h durant la repolarisation.

A2 représente V,, en fonction du temps durant I'application du prépulse, le comporte-
ment RC de la membrane est visible en dessous du seuil d’activation (voir chapitre 2.3.1).
B2 est la dynamique des portes d’activation m et d’inactivation h correspondantes. C2
représente le comportement des portes m et h sur un canal 100us apres le début du pré-
pulse. D2 est le changement de m et h, 100us apres le début du prépulse. Durant I'appli-
cation du prépulse court (100us), la valeur de m augmente rapidement (>1000%) mais la
valeur de h n’a pas le temps de diminuer suffisamment (20%) pour créer une augmenta-
tion du seuil d’activation. De ce fait, les petits prépulses, au lieu d’augmenter les seuils
d’activation, favorisent I'excitabilité. E2 représente le comportement des portes m et h
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FIGURE 3.12 — Seuils d’activation en fonction de la distance électrode-fibre. A Seuils d’activation
obtenus avec un pulse rectangulaire de durée 500us. B Seuils d’activation obtenus avec un pré-
pulse de 500us suivi d'un pulse d’activation de 500us. C Seuils d’activation obtenus avec deux
prépulses de durée équivalente (500us) et un pulse d’activation de 500us. [GRILL et MORTIMER,
1997]
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sur un canal 400us apres le début du prépulse. F2 est le changement de m et h durant
I'application d'un prépulse de longue durée (400us). Les prépulses longs (>400us) dimi-
nuent I'excitabilité des fibres sous la cathode : la valeur de i diminue drastiquement et la
valeur de m n’est pas assez élevée pour engendrer un potentiel d’action, provoquant une
augmentation des seuils d’excitations.
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FIGURE 3.13 — Al a F1 Réponse de la membrane d’'un axone a un pulse de courte durée (100us), au
dessus du seuil d’activation. A2 a F2 Réponse de la membrane d'un axone a un prépulse dépola-
risant de durée 500pus (en dessous du seuil d’activation). La description compléte est dans le texte.
[GRILL et MORTIMER, 1995]

E

=

Ftude des prépulses avec une électrode Cuff

L'étude de Deurloo et collab. [DEURLOO et collab., 2001] est une extension du prin-
cipe des prépulses a I'électrode Cuff. Plutdt qu'une analyse temporelle des mécanismes
ioniques comme celle effectuée par Grill et Mortimer, cette étude est une analyse complé-
mentaire sur |'efficacité des prépulses dans un contexte spatial. Contrairement au modeéle
de Grill et Mortimer (milieu homogene isotrope infini), le nerf est représenté de maniere
plus réaliste : un volume conducteur hétérogene (multicouches) et anisotrope, entouré
d’'une électrode Cuff. Le modéle d’axone est le méme que celui utilisé dans I’étude de Grill
et Mortimer, des fibres de diametre 10um et 20pum sont modélisées avec des distances in-
ternoeuds de Ranvier de Imm et 2mm respectivement.

L'analyse porte sur I’émission et la propagation potentiel d’action généré par la stimu-
lation. La tension de membrane est analysée sur le nceud de Ranvier central, situé sous
I’électrode et les nceuds adjacents.

Leurs résultats indiquent que I'effet des prépulses avec une stimulation monopolaire est

87



CHAPITRE 3. CONTRIBUTIONS SUR LA SELECTIVITE SPATIALE ET AU
DIAMETRE DE FIBRE

marginale dans le modele de nerf réaliste. En effet, dans un milieu infini tel que celui re-
présenté par Grill et Mortimer, la présence d’anodes virtuelles proche de la cathode va ar-
réter de la propagation des PA le long de I'axone par hyperpolarisation de la membrane :
la présence de la longue gaine isolante de la Cuff va éloigner les sites d’apparition des
anodes virtuelles. En revanche, l'utilisation de la configuration tripolaire longitudinale,
composée d'une cathode centrale et de deux anodes adjacentes, provoquent une hyper-
polarisation des nceuds adjacents si les contacts sont peu espacés entre eux.

Lorsqu'une distance de 1.125mm entre les contacts est modélisée, I'hyperpolarisation
démarre sur les NDR voisins au nceud central. Le potentiel d’action des fibres proches
de la cathode de diametre 20pum et 10um (distance internceuds de 2mm et 1mm res-
pectivement) ne peuvent se propager. En augmentant I’espacement entre les contacts a
2.125mm, les seuils diminuent considérablement pour les deux fibres. En revanche, I'effet
de blocage des prépulses s’évanouit pour la fibre de diametre 10um car une hyperpolari-
sation se produit sur le deuxieme nceud.

En résumé, selon cette étude, la technique des prépulses avec une électrode Cuff multi-
contacts est possible pour une distance inter-contacts inférieures ou égale a deux fois la
distance internceuds de Ranvier des fibres a bloquer.

3.4.3 Méthode
Modele 3D et modele d’axone

Dans cette étude, le modeéle de nerf générique est composé d'un fascicule de diameétre
2.4mm entourant 'endonevre, entouré d’un perinevre d’épaisseur égale a 3% du diametre
du fascicule et d'un épinévre de diametre 1.8mm. une couche de liquide physiologique est
modélisée entre I'électrode Cuff et I'épinevre. L'électrode Cuff est composée d’'un man-
chon en silicone d’épaisseur 500um, ses contacts en platine sont disposés en 3 rangées de
4 contacts (12 contacts en tout). Chaque contact a une surface de 0.4mm?, leur longueur
selon 'axe z est de 0.3mm et leur largeur 1.32mm. La distance entre les contacts est de
1.5mm [DEURLOO et collab., 2001]. Les conductivités assignées sont les méme que celles
indiquées dans la Tab. 3.1. Le potentiel est calculé selon la méthode explicitée section 3.1.
Sur Matlab, la grille représentant les axones et les NDR est réduite a une forme circulaire
(épousant les contours du fascicule). Elle est composée de 333 fibres et 41 NDR par fibre.
Les champs de potentiel calculés sont interpolés pour correspondre a I’espacement entre
chaque NDR. Quatre diametres de fibres sont modélisés : 5pum, 10um, 15pum, et 20um.
Nous considérons que la distance inter-nceuds de Ranvier est proportionnelle au dia-
metre de 'axone (regle des 100D). La dynamique membranaire utilisée pour modéliser
les NDR est celle du CRRSS a 37 °C et la myéline est considérée parfaitement isolante. Les
seuils d’activation sont déterminés par dichotomie avec une précision de 1pA.

Nouvelle approche de la double sélectivité

Nous proposons une nouvelle méthode de stimulation, combinant I'utilisation de confi-
gurations multipolaires et une nouvelle forme d’onde composée de prépulses, afin d’at-
teindre la double sélectivité spatiale et au diametre de fibre.

Le premier objectif est de limiter 'activation des fibres de diametre 15um et 20pum
tout en favorisant I'activation des fibres de diameétre 10um proches de la cathode. Pour
cela, il faut augmenter les seuils d’activation des fibres de diametre 15um et 20um situées
sous la cathode. On part de I'hypothese qu’augmenter les seuils d’activation des fibres de
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diametre 15um augmentera les seuils des fibres de diametre supérieurs. Nous souhaitons
d’autre part obtenir une stimulation spatialement sélective par |'utilisation de configura-
tions multipolaires.
Pour cela, on choisit deux configurations issues de la littérature : Ring, configuration de
référence, et TT, configuration sélective et robuste.

Deux étapes sont nécessaires pour atteindre notre objectif :

— la premiére est de déterminer le nombre de prépulses nécessaires pour obtenir une
inversion des seuils significative.

— laseconde est de déterminer la configuration ou la combinaisons de configurations
multipolaires la plus efficace pour atteindre cette double sélectivité.

Nombre de prépulses Lobjectif est de déterminer le lien entre le nombre de prépulses
et la profondeur d’augmentation des seuils d’activation des fibres de large diametre. Nous
examinerons si cette profondeur varie entre deux configurations multipolaires.

En premier lieu, on consideére que toutes les fibres du modeéle ont un diametre de 15pm.
Pour une configuration donnée, par exemple, la configuration Ring, et un pulse de durée
500ps, on calcule I'état d’activation de toutes les fibres de diametre 15um en augmentant
progressivement le courant. Le seuil d’activation retenu est celui de la premiere fibre ac-
tivée (généralement la plus proche de la cathode).

On ajoute un deuxieme pulse de durée 200pus. le courant injecté dans le premier pulse
(prépulse) est égal a 95% du seuil d’activation calculé précédemment. On détermine a
nouveau 'état d’activation des fibres de diametre 15um avec le second pulse en augmen-
tant progressivement le courant. On réitere I'opération autant de fois que I'on veut aug-
menter le nombre de prépulses. le dernier pulse est toujours le pulse d’activation.

Dans cette premiere étude, deux configurations sont finalement testées : une configu-

ration contenant des prépulses et un pulse d’activation en TT et une configuration conte-
nant des prépulses et un pulse d’activation en Ring (Fig. 3.14). Sur la figure, PPiouieN
est le nombre de prépulses, ActP est le pulse déclenchant I'activation.
La durée des prépulses est fixée de maniere a rester efficace tout en limitant la quantité
de charge injectée. D’apres I'étude Grill et Mortimer [GRILL et MORTIMER, 1997], le seuil
d’activation augmente de 20% si le prépulse a une durée de 500us et si le pulse d’acti-
vation a une durée au moins égale a 200us. Nous ferons le choix de prendre un premier
prépulse a 500us, la durée des autres prépulses sera fixée a 200us. Ce processus est répété
avec des fibres de diametre 5um, 10pum, et 20pum.

Sélectivité La sélectivité spatiale ayant fait I'objet d'une étude précédente, seule la sé-
lectivité au diametre de fibre et la double sélectivité (spatiale et au diametre de fibre) sont
évaluées. 4 configurations sont testées (Fig. 3.15) :

— Configuration 1 : Tripolaire transverse de durée 500us, sur une gamme de courant
de 0.1mA a 2.3mA. Cette configuration est notre référence.

— Configuration 2 : Tripolaire transverse de durée 500us sur une gamme de courant
de 2.4mA a 4mA. Cette gamme de courant entraine du blocage des fibres ayant un
diametre supérieur a 15um. Elle est présentée a titre de comparaison avec les confi-
gurations prépulses.

— Configuration 3 : 4 prépulses (PP) en tripolaire transverse, suivi d'un pulse d’activa-
tion en tripolaire transverse (ActP). Le premier prépulse a une durée de 500us, les
suivants 200pus. Le pulse d’activation a une durée de 200ps.
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FIGURE 3.14 - Configurations évaluées pour le choix du nombre de prépulses : la premiere est
composée de prépulses et d'un pulse d’activation en TT et la seconde est composée de prépulses
et d'un pulse d’activation en Ring.

— 4 prépulses (PP) en Ring, suivi d'un pulse d’activation en tripolaire transverse (ActP).
Le premier prépulse a une durée de 500us, les suivants 200us. Le pulse d’activation
aune durée de 200ps.

Les prépulses des configurations 3 et 4 sont déterminés par rapport aux seuils d’activation
des fibres de diametre 15um, afin de favoriser I'activation des fibres de diametre inférieur
et spécifiquement des fibres de diametre 10um.
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FIGURE 3.15 — Configurations évaluées pour la double sélectivité

La sélectivité au diametre de fibre est étudiée pour la gamme de courant spécifiée pour
chaque configuration. Le nombre total de fibres activées est évalué pour chaque diameétre.
La double sélectivité est évaluée pour une cible représentant 20% du nombre total fibre
sous la cathode (Fig. 3.16). D’apres les résultats de notre premiere étude sur le nombre de
prépulses, nous ciblons uniquement la zone dans laquelle les prépulses sont effectifs.

Nous définissons I'indice de sélectivité SI suivant :
SID = Nca - Nnca (3.14)
ou N, est le nombre de fibres ciblées et activées, N,,., le nombre de fibres non ciblées et
activées, D le diametre de la fibre considérée. SI est calculé pour chaque configuration et

sa gamme de courant. Nous définissons un indice de sélectivité maximal pour les fibres
de diametres 10um : il s’agit de la valeur maximale de SIy.
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FIGURE 3.16 — Coupe transversale représentant les fibres situées dans '’endoneévre. Les fibres ci-
blées pour la double sélectivité sont représentées en rouge, les fibres non-ciblées en bleu

3.4.4 Résultats
Nombre de prépulses

Les Fig. 3.17 et 3.18 représentent les seuils d’activations du pulse actif (ActP) des fibres
de diametre 10um et 20um en fonction de la distance par rapport a la cathode. La mention
"0 prépulse” indique que la forme de pulse est rectangulaire classique, sans prépulse. Sur
les deux figures, nous pouvons observer que les fibres de gros diametre (20um) ont des
seuils d’activations plus bas que les fibres de plus faible diametre (10um) lors de I'appli-
cation d’'un pulse rectangulaire classique, ce qui est cohérent avec la Fig. 2.9 du chapitre 2.
Nous considérons le changement du seuil (en %) par rapport au seuil obtenu avec le pulse
rectangulaire classique (0 prépulse). Pour la configuration en TT (Fig. 3.17), I'ajout d’'un
prépulse de 200us diminue légérement le seuil d’activation de la fibre de diametre 20pum
(-8.7%) a une distance de 0.6mm de la cathode. Les seuils diminuent de maniére plus pro-
noncée a partir de 0.75mm (de -17 a -100%). De méme, le seuil d’activation de la fibre de
diametre 10um diminue (-20%) a 0.5mm. Linversion est visible a partir de 2 prépulses, le
seuil de la fibre de diameétre 20um augmente de +117% a une distance de 0.5mm, tandis
que le seuil d’activation diminue pour la fibre de 10um (-33%). La profondeur d’inversion
des seuils augmente avec le nombre de prépulse : 0.6mm pour 3 prépulses, 0.75mm pour
4 prépulses.

Concernant la configuration Ring (Fig. 3.18), pour un prépulse, le seuil augmente de
4.5% pour la fibre de 20um et diminue de 21% pour la fibre de diametre 10um a 0.5mm.
Linversion est visible a partir de I'ajout d'un deuxieme prépulse : le seuil de la fibre de
diametre 20pm augmente de 355% a une distance de 0.6mm alors que le seuil de la fibre
de diametre 10um diminue de 32%. A partir de 3 prépulses, I'inversion de I'ordre de re-
crutement est visible jusqu’a 0.75mm et jusqu’a 0.85mm pour 4 prépulses. Les seuils de
la fibre de diametre 10um diminuent jusqu’a 3 prépulses puis augmentent a partir de 4
prépulses. A noter que le seuil d’activation de la fibre de diametre 20um pour une dis-
tance treés proche de la cathode (0.4mm) diminue drastiquement quelque soit le nombre
de prépulses et la configuration (88.9%).

En résumé, I'inversion est possible a partir de 2 prépulses pour la configuration Ring
et 3 prépulses pour la configuration tripolaire transverse. Le nombre de prépulses permet
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FIGURE 3.17 — Seuils d’activation en fonction de la distance par rapport a la cathode obtenus avec
des prépulses et pulse d’activation en TT

d’augmenter la profondeur sur laquelle les seuils sont inversés : jusqu’a 0.85mm pour la
configuration Ring a 4 prépulses et 0.75mm pour la configuration tripolaire transverse a 4

prépulses. Pour les fibres de diameétre 20um a proximité immédiate des cathodes, 'inver-
sion n’est pas possible.
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FIGURE 3.18 — Seuils d’activation en fonction de la distance par rapport a la cathode obtenus avec
des prépulses et pulse d’activation en Ring

Sélectivité

Dans cette partie, les configurations 1 a 4 définies précédemment sont comparées en
termes de double sélectivité. En nous fondant sur les résultats précédents, les configu-
rations 3 et 4 contiennent chacune 4 prépulses pour obtenir une inversion de recrute-
ment profonde. Les seuils d’activation des fibres (en mA) de diamétre 5um, 10um, 15um et
20pum pour la gamme de courant spécifique a chaque configuration sont représentés sur
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les Fig. 3.19, 3.20, 3.21, 3.22. Seul I'’endonevre est représenté. Dans le texte les distances
sont données par rapport a la cathode (non représentée sur les figures).

La Fig. 3.19 représente la carte d’activation de la configuration numéro 1 sur une
gamme de courant de 0.1 a 2.3mA. Nous pouvons observer que les seuils d’activation
augmentent lorsque le diametre des fibres diminue. Pour un courant donné, le nombre
de fibre activées croit avec le diametre. Par exemple, pour 1.5mA, 1.5% des fibres de de
diameétre 5um sont activées, 10.8% des fibres de 10um, 15.9% des fibres de 15um et 18.6%
des fibres de 20um.

15um 20um
2 2
1 A 1 B
-1 -1
0 0
-1.5 -15
-1 -1
-2 -2
-2 -2
-2 0 2 -2 0 2

FIGURE 3.19 - Seuils d’activation de la configuration 1, pour la gamme de courant de 1 a 2.3mA et
les 4 diametres de fibre étudiés.

La configuration 2 est identique a a configuration 1 mais les seuils sont représentés de
2.4mA a4mA. (Fig. 3.20). Sur cette gamme de courant, les fibres de diametre 15um et 20um
proches de la cathode sont bloquées, ce qui donne lieu a une inversion de recrutement
jusqu’a 0.85mm de la cathode. Les seuils d’activation des fibres augmentent peu avec la
distance de la cathode : 'activation des fibres de diametre 15 et 20pum est repoussée loin de
la cathode, vers le centre du nerf. Pour un courant de 3mA, 8.1% des fibres de de diametre
5um sont activées, 19.2% des fibres de 10um, 19.8% des fibres de 15um et 19.8% des fibres
de 20um.

La Fig. 3.21 représente les seuils en courant pour le pulse ActP de la configuration 3.
Nous pouvons observer un blocage des fibres de diametre 15um et 20um proches de la
cathode. Les seuils d’activations augmentent drastiquement pour les fibres éloignées de
la cathode : a un courant donné, il est possible d’activer des fibres de diametre 10um en
limitant I'activation des fibres de diametre supérieurs. Pour 3mA, 8.1% des fibres de de
diameétre 5um sont activées, 17.1% des fibres de 10um, 16.8% des fibres de 15um et 18.9%
des fibres de 20um.

La Fig. 3.21 représente les seuils en courant pour le pulse ActP de la configuration 4.
Nous pouvons observer un blocage des fibres de diametre 15um et 20um proches de la
cathode donnant lieu a une inversion de recrutement. Contrairement a la configuration
3, 'activation des fibres de diametre 15um et 20um diminue de maniere conséquente : A
partir de 1.9mA, il y a plus de fibres de diameétre 10um activées que des fibres de diameétres
supérieurs. Pour 3maA, 8.1% des fibres de de diametre 5um sont activées, 15.9% des fibres
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5um 10pm

FIGURE 3.20 — Seuils d’activation de la configuration 2, pour la gamme de courant de 2.4 a 4mA.
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FIGURE 3.21 - Seuils d’activation de la configuration 3, pour la gamme de courant de 0.1 a4mA. Le
courant est indiqué pour le pulse d’activation.
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de 10um, 10.2% des fibres de 15um et 13.8% des fibres de 20um. A noter que les fibres de
diameétre 20um tres proches des cathodes ont un seuil d’activation bas (inférieur a 1mA).

5um 10pum
2 2
1 -1
1 1 a—
0 0
-1 -3 1 -3
2 -2
-2 0 2 -2 0 2
15um 20um

O ‘
1

FIGURE 3.22 - Seuils d’activation de la configuration 4, pour la gamme de courant de 0.1 a 4mA. Le
courant est indiqué pour le pulse d’activation.

La Fig. 3.23 représente le pourcentage d’activation total des fibres pour les configura-
tions 2,3 et 4, pour un méme courant appliqué au pulse d’activation. Pour la configura-
tion 2, nous observons un pourcentage d’activation quasiment identique entre les fibres
de diametre 10um, 15um et 20pum. La méme observation peut étre faite pour la configura-
tion 3. Cependant, pour un pulse d’activation égal a 3.9mA, on observe une diminution de
la proportion de fibres de diametre 15um et 20um au profit des fibres de diamétre 10pum.
Pour les gammes de courant présentées, la configuration 4 active préférentiellement les
fibres de diametre 10um. Il y a cependant légerement plus d’activation pour les fibres de
diameétre 20pm comparée aux fibres de diametre 15um.

Afin d’étudier a la fois la sélectivité spatiale et la sélectivité au diametre de fibre, I'in-
dice de sélectivité est calculé pour une cible située sous la cathode du pulse actif, équiva-
lente a 20% de I’endonevre. La Fig. 3.24 représente les indices de sélectivité SIp pour un
courant d’activation qui maximise SIo. La configuration 1 recrutent les fibres ciblées dans
I'ordre non-naturel. Les fibres de diametre 15um et 20um sont majoritaires. Les configura-
tions 2, 3 et 4 activent majoritairement des fibres de 10um. La configuration 2 recrute 1.3
fois moins de fibres de diametre 15um que de diametre 10um et 1.8 fois moins de fibres de
diameétre 20um. La configuration 3 recrute 1.8 fois moins de fibres de diametre 15um que
de diametre 10um et 2.8 fois moins de fibres de diametre 20um. Enfin, la configuration 4
est la plus sélective au diametre de fibre : elle active 2.4 fois moins de fibres de diametre
15um que de fibres de diametre 10um et 16.8 fois moins de fibres de diametre 20pum.

La configuration 1, qui recrutent les fibres ciblées dans I'ordre non naturel, a la plus
faible quantité de charge (0.79uC). La quantité de charge totale injectée (prépulses et
pulse) est plus faible pour la configuration 3 (1.38uC) que pour la configuration 2 (1.52uC).
La configuration 4 est la plus consommatrice : la quantité de charge nécessaire pour ob-
tenir une sélectivité maximum des fibres de diametre 10um est de 2.25uC.
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FIGURE 3.23 — Pourcentage d’activation des fibres en fonction de la configuration et du courant

appliqué au pulse d’activation

Diagramme de sélectivité ciblant 20% de I’endonévree
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FIGURE 3.24 — Diagramme de sélectivité maximale pour la gamme de courant testée.
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La configuration 4 est le meilleur compromis pour obtenir une double sélectivité spa-
tiale et au type de fibre.
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Chapitre 4

Efficacité de la forme d’onde de
stimulation

4.1 Avant-propos

Dans le cadre du projet INTENSE, la seconde application liée a la stimulation du nerf
vague vise le probleme de I'obésité morbide. Ce travail a la fois théorique et expérimental
a été mené en collaboration avec 'INRA de Rennes (C.H. Malbert) responsable des expé-
rimentations chez le porc et la société MXM (C. Picq, J.L. Divoux) pour la réalisation des
stimulateurs et une contribution a I'analyse des données. Le travail préliminaire sur les
lombrics est une étude interne de I’équipe CAMIN (P. Maciejasc, T. Guiho). Dans ce cadre,
nous avons mené I'étude théorique, I'analyse des résultats globaux et nous avons égale-
ment participé aux campagnes sur les porcs. Les campagnes de mesure sur lombrics ont
entierement été concues et menées dans notre équipe.

4.2 Objectifs

Pour I'application cardiaque il s’agissait d’augmenter les bénéfices de la thérapie tout
en diminuant les effets secondaires. La stimulation sélective a montré une voie possible
pour y parvenir. Dans le cadre de I'application pour I’obésité morbide, le nerf vague est
stimulé de maniere beaucoup plus distale sur une branche quasiment uniquement dé-
diée au systeme digestif. La problématique n’est pas la stimulation sélective mais la sti-
mulation efficace de fibres afférentes de petits diametres en I'occurrence Ad voire C [GUI-
RAUD et collab., 2016]. La contribution consiste a se servir, la aussi, d'un modele générique
qui permette de qualifier les solutions proposées par la littérature et d’éventuellement en
trouver de nouvelles. En effet, les fibres de plus petits diametres ont des seuils de déclen-
chement plus élevés et les technologies implantables peuvent trés vite se trouver limi-
tées soit par le courant que le stimulateur peut fournir, soit par la tension compliante
avec le courant demandé. Optimiser la forme de I'onde de stimulation pour diminuer les
contraintes sur les stimulateurs et préserver le nerf représentent un enjeu considérable.

Plusieurs études suggerent que les formes de pulse non rectangulaires peuvent acti-
ver les axones du systeme nerveux périphérique avec une quantité de charges moindre
que les formes de pulse rectangulaires [JEZERNIK et collab., 2010; SAHIN et T1E, 2007]. La
réduction de la quantité de charges améliore la durée de vie des implants, réduit les spé-
cifications en tension et courant et limite les dommages potentiels aux tissus [MERRILL
et collab., 2005].
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Parmi ces formes d’onde particulieres, nous pouvons citer les pulses hachés [QING et col-
lab., 2015; SHEPHERD et JAVEL, 1999]. Ils sont définis comme suit : n pulsons en phase
cathodiques de durée T, sont séparés par n— 1 pulsons non stimulants de durée T, ¢, le
tout est suivi par une interphase puis une phase anodique et/ou de décharge passive, et
équilibré en quantité de charges (Fig. 4.1, D). PW,; est définie comme la durée totale du
pulse actif (sans la phase anodique ni la décharge passive, voir Eq. 4.3 infra) et PW,,,, est
définie comme la durée totale des pulsons actifs (voir Eq. 4.2 infra).

Ces dernieres semblent trés prometteuses mais encore peu documentées. En effet,
I’étude récente de Qing et collab. [QING et collab., 2015], réalisée sur le nerf vague cervi-
cal gauche de rat, teste la capacité des pulses rectangulaires hachés a activer les fibres C
et A comparé au pulse rectangulaire classique. Le pulse haché est comparé au pulse rec-
tangulaire 8 méme durée PW,,;,; = 200us. Le nombre de pulsons est variable (de 2 a 10),
impliquant différentes valeurs de T,,, et de T, fr. Leurs résultats indiquent qu’en mainte-
nant 50% des fibres C actives, on obtient en moyenne 11% moins d’activation des fibres
A en utilisant les pulses hachés plutdt que le pulse rectangulaire classique. De plus, les
pulses hachés requierent 45% de quantité de charges en moins que le pulse rectangulaire
classique pour maintenir 50% d’activation des fibres C. En somme, les pulses rectangu-
laires de courte durée (40us) et les pulses rectangulaires hachés ont besoin de moins de
quantité de charges que le pulse rectangulaire de durée 200us pour maintenir un méme
niveau d’activation des fibres C.

Dans une seconde étude,[SHEPHERD et JAVEL, 1999], différentes formes de pulse sont
étudiées pour I'activation des fibres du nerf auditif. Parmi les formes d’onde, les pulses
hachés sont étudiés pour une méme durée de PWy,,,,, = 60ps et comparés a un pulse rec-
tangulaire de durée 60ps. Le nombre de pulses est de 2,3 et 6, avec des durées T, respec-
tives de 30us, 20ps et 10ps. Les durées de T, ¢ sont ajustées de telle sorte que PW;44 soit
de 120us. Leurs résultats indiquent que les pulses hachés ont des seuils d’activation infé-
rieurs au pulse rectangulaire biphasique sans interphase, mais supérieurs a ceux du pulse
rectangulaire biphasique avec une interphase 60us ([SHEPHERD et JAVEL, 1999], Fig. 8).

Ces deux études soulévent le questionnement suivant : dans quelle mesure nous pou-

vons comparer un pulse haché a un pulse non haché? Est-ce par rapport a la durée de sti-
mulation effective, c’est-a-dire PWy,,;,;, ou a la durée de stimulation totale, incluant les in-
terpulses PW,; ? Ces interrogations ont une implication directe sur I'intérét du hachage.
Dans la suite de ce chapitre nous allons proposer des expérimentations sur modele por-
cin appuyées par des simulations numériques dans le but de mieux comprendre si les
formes d’onde, qu’elles soient hachées ou pas, apportent un réel bénéfice et dans quelles
conditions. En effet nous montrerons en particulier qu’il n’est pas simple de comparer les
efficacités des formes d’onde entre elles. Les modeles apportent un point de vue différent
mais qui demande des précautions d’interprétation, notamment parce que I’on sort des
domaines pour lesquels ils ont été concus et testés. Cela permet néanmoins d’en exami-
ner indirectement certaines de leurs limites.
La premiere série expérimentale est menée sur le sujet Lumbricus terrestris et la seconde,
sur le nerf vague de modeles porcins. Lobjectif est d’évaluer, pour différentes formes
d’onde, hachées ou non, leurs différences et efficacité d’activation ou d’évaluer I'impact
sur I’économie de la quantité de charges injectée.
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4.3 Méthode

4.3.1 Définition des pulses hachés

La Fig. 4.1 représente les formes d’onde utilisées dans les études expérimentales et la
modélisation.
Les pulses non hachés sont composés d'une phase active de forme rectangulaire (Fig. 4.1,
A), rampe (Fig. 4.1, B) ou quart de sinus(Fig. 4.1, C). Les pulses hachés sont composés de
multiples pulsons de durée T,,. Chaque pulson est séparé par une phase non stimula-
trice de durée T, r¢. Les formes des pulses hachés sont de type rectangulaire (Fig. 4.1, D),
rampe (Fig. 4.1, E) ou quart de sinus (Fig. 4.1, F).
Les pulses hachés different de la stimulation haute fréquence car les phases anodiques
ou de décharge passive viennent apres les pulsons.
Dans la partie modélisation, afin de se rapprocher du comportement du stimulateur, les
formes non hachées de quart de sinus et rampe sont modélisées comme des pulsons ac-
colés : ces pulses sont composés de n pulsons de durée T,, identique (T,7r = Ous). La
phase anodique et la décharge passive, utilisées lors des études expérimentales, ne sont
pas modélisées.

Pulses non hachés

A Rectangulaire

-
PW total décharge

passive
B Rampe i
C Quart sinus #_,J"f

L—

Pulses hachés

—

== il
o= 1111
FQuart sinus nnﬂﬂﬂﬂﬂﬂﬂﬂmmw

FIGURE 4.1 — Phase d’activation des formes d’onde utilisées dans les études expérimentales et de
modélisation

Pour toutes les formes d’onde, la quantité de charges a l’activation est calculée comme
suit :
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n
Qin=Tonx )_Lin(k) (4.1)
k=1
I;5,(k) est 'amplitude de courant du pulson k au seuil d’activation et n est le nombre
total de pulsons. Nous définissons PWy,,,;,, comme la durée cumulée des pulsons :

PWgum= Tonxn (4.2)

Nous définissons PW;,; comme la durée totale du pulse :

PWior= Tonxn +Toff x(n—1) (4.3)

Pour un pulse rectangulaire, n=1 et Ty,, = PWo; = PW .

4.3.2 Ftude expérimentale sur lombrics

Deux études sur des lombrics (Lumbricus terrestris) anesthésiés sont effectuées afin
d’évaluer I'effet des formes de pulse décrites précédemment. Le Lumbricus terrestris est
un modele animal simple, récemment utilisé pour des études sur la stimulation et I’enre-
gistrement ([MACIEJASZ et collab., 2011; YOSHIDA et collab., 2009]). Le Lumbricus terres-
trispossede trois fibres nerveuses géantes : une MGF (Medial Giant Fiber) d’environ 80um
de diametre et deux LGF (Lateral Giant Fiber) d’environ 50um de diametre chacune. En
outre, MGF et LGF ont des vitesses de conductions différentes.

La stimulation est effectuée avec un stimulateur programmable (Stim’'ND, [ANDREU et col-
lab., 2009]) a 2Hz. Des électrodes bipolaires faites sur mesure sont utilisées pour la stimu-
lation et 'enregistrement, composées de deux anneaux de distance inter-contact 7mm.
Un amplificateur EMG 100C (Biopac System) est utilisé pour 'amplification des signaux
avec un gain de 5000. L'acquisition des signaux est réalisée en différentiel avec une carte
d’acquisition NI USB-6218 (National Instrument).

Les lombrics sont anesthésiés dans une solution aqueuse composée de 10% d’éthanol,
pendant 10min. La température de la piece est maintenue entre 17° C et 19° C. Les seuils
d’activation sont relevés pour la MGF et la LGE La charge délivrée par le stimulateur au
seuil d’activation est calculée avec la formule 4.1.

L'objectif des deux études est d’évaluer la quantité de charges nécessaire a 'activation
pour les fibres MGF et LGE en fonction de la forme d’onde délivrée.

La premiere étude est réalisée sur trois spécimens. Deux types de formes d’onde sont utili-
sées : rectangulaire haché (Fig. 4.1, D) et rampe hachée (Fig. 4.1, E). Chaque forme d’onde
est composée de 6 pulsons. Les parametres utilisés sont résumés dans la Tab. 4.1.

La seconde étude est réalisée sur 14 spécimens. Les formes rectangulaire haché (Fig. 4.1,
D) et quart de sinus haché (Fig. 4.1, F) sont utilisées. PW;,; est fixé a 900us, avec deux
différents PWy,,,, respectivement de 300pus et 600ps.

TABLEAU 4.1 — Parametres des pulses hachés utilisés dans la premiére étude sur lombrics

PWior (US) | PWgysm (US) | Topn (us) Toff (ps)
160 60 10 20

320 120 20 40

640 240 40 80

880 330 55 110
1280 480 80 160
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4.3.3 Ftude expérimentale sur modéle porcin
Déclaration éthique

La procédure expérimentale est réalisée sur 5 modeles porcins anesthésiés (agés de
3mois, race Large White), en accord avec les standards éthiques européens et la législa-
tion francaise (autorisation R-2012-CHM-03 et 00341.01). L'expérimentation consiste a
stimuler le nerf vague au niveau thoracique tout en enregistrant simultanément I'activité
neuronale au niveau des fibres cervicales. Pour des raisons chirurgicales et parce que les
afférences abdominales sont plus nombreuses sur le nerf vague cervical gauche, I'enre-
gistrement des afférences est effectué uniquement sur le nerf vague cervical gauche.

Procédure chirurgicale

Une injection intramusculaire de kétamine (5 mg.kg-1) est utilisée comme pré-anesthésie.
L'anesthésie est induite par inhalation d’isoflurane (5% v/v). Une fois anesthésiés, les
porcs sont intubés puis ventilés artificiellement, les données SpO2 et SpCO2 sont constam-
ment monitorées. La préparation chirurgicale de I’animal comprend I'implantation de
I'électrode de stimulation sur les branches abdominales du nerf vague, l'insertion dis-
tante du ballon dans '’estomac et la dissection du nerf vague cervical gauche sous anes-
thésie. Lanesthésie est par la suite modifiée par une injection de pentobarbital, puisque
ce composé préserve la génération de potentiel d’action. Par conséquent, la dissection,
I'enregistrement et la stimulation de la fibre unique sont réalisés a I'aide de pentobar-
bital (20 mg.kg.hr-1, IV), le seul agent anesthésique injecté par voie intraveineuse. De la
D-tubocurarine (0,2 mg.kg-1, Sigma) est utilisée pour supprimer les artefacts de mouve-
ment. La température corporelle a été maintenue a 38,5 +/- 0,5 deg C par une couverture
chauffante auto-régulante placée autour de I'animal. A la fin de I'expérience, sous anes-
thésie, les animaux ont été euthanasiés par une injection intraveineuse de chlorure de
potassium (3M)

FIGURE 4.2 - Implantation de I'électrode Cuff de stimulation sur une des branches du nerf vague
gastrique porcin.
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Implantation du dispositif de stimulation

Des électrodes Cuff (MXM, Sophia Antipolis, France) sont placées autour des nerfs
vagues dorsal et ventral, aussi prés possible du diaphragme (Fig. 4.2). Chaque électrode
a un diametre de 3 + 0,1 mm et est composée d'un manchon en silicone d’épaisseur
850pm. Ses contacts Pt-Ir 10% sont disposés en 2 rangées de 2 contacts (4 contacts en
tout). Chaque contact a une surface de 7.56mm?, leur longueur est de 3mm et leur lar-
geur 2.52mm. Les contacts d'une méme rangée sont courts-circuités ensemble. La dis-
tance entre deux rangées de contacts bord a bord est de 7mm.

Enregistrement

Electrode d'enregistrement

FIGURE 4.3 — Nerf vague cervical porcin microdisséqué avec le groupe d’axones isolés placés sur
I'électrode d’enregistrement (50um de diametre). Image Olivier Rossel, Charles-Henri Malbert

Les potentiels d’action évoqués par stimulation sont enregistrés au niveau cervical en
utilisant la méthode de la «fibre unique». Le nerf est coupé puis microdisséqué afin d’iso-
ler quelques axones, voire un seul. Les axones isolés sont placés sur une électrode d’en-
registrement (tungstene, 50 um, WPI USA, Fig. 4.3). Les électrodes sont connectées a un
amplificateur différentiel sur-mesure a haute impédance associé a un filtre passe-bande
spécialement concu (300-6000Hz). Les données brutes ont été stockées sur un disque dur
suite a une conversion analogique numérique a 20 kHz effectuée a’aide d'un logiciel per-
sonnalisé écrit sous Labview 2011 (National Instruments, USA). Un ballon en silicone de
2 litres est inséré dans I’estomac. Chaque fois que des axones sont isolés, la présence de
fibres afférentes gastriques est préalablement vérifiée en exercant une distension rapide
du ballon et en visualisant en temps réel 'ENG. La procédure de distension est controlée
par ordinateur afin de maintenir une pression de 20 mmHg dans le ballon.
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Protocole de stimulation

La stimulation est effectuée avec un stimulateur AXIS (MXM, Sophia-Antipolis, France).
Ce stimulateur est une version simplifiée du Stim'ND ([ANDREU et collab., 2009]) et contient
seulement 4 canaux. Les amplitudes de stimulation peuvent atteindre 30mA (20V max,
pas de 10pA). Avant de démarrer le protocole de stimulation, les impédances des contacts
sont préalablement vérifiées afin de déterminer 'amplitude de stimulation maximale qui
n’'excéde pas la tension de conformité du stimulateur.
Un script de stimulation est lancé pour chaque groupe de neurones isolés. Seulement un
nerf (antérieur ou postérieur) est stimulé la fois. Le script de stimulation génere automa-
tiquement une succession de formes d’onde, avec une quantité de charges croissante. La
charge la plus basse délivrée est de 1.5nC. Lamplitude en courant augmente de maniere
exponentielle (taux d’augmentation de 10%). Pour chaque amplitude, 6 pulses (formes
d’onde) sont générés avec une fréquence de 2 Hz. Chaque pulse est suivi d'une décharge
active rectangulaire de 2800us et de quantité de charges identique a celle du pulse de sti-
mulation, puis d'une décharge passive. 1s de pause est appliquée entre chaque série de 6
pulses.
Dans une étude préliminaire, toutes les formes d’onde ont été testées, a I’exception des
pulses rectangulaires hachés, éliminés a la suite des résultats expérimentaux sur lombrics
et des études de modélisation. Les résultats sur la forme d’onde rampe hachée ne sont pas
mentionnés car elle n'a jamais pu engendrer I'activation des fibres gastriques (atteinte de
la quantité charge maximale délivrée par le stimulateur). Concernant la présente étude
expérimentale, 4 formes d’'onde ont été testées avec les caractéristiques suivantes :

— Pulse non haché rectangulaire, PW;,; = 350us (Fig. 4.1, A).

— Pulse non haché rampe, PW;,; = 350us, composé de 14 T, de durée 25 ps, sans
Toff (Fig. 4.1, B).

— Pulse non haché quart de sinus, PW;,; = 350us, composé de 14 T,,,, de durée 25 ps,
sans Tyry (Fig. 4.1, Q).

— Pulse haché quart de sinus, PW;,; = 1000pus, PWg,,;,, =350us composé de 14 T,,, de
durée 25 ps alterné avec 13 T, ¢ ¢ de durée 50 ps (Fig. 4.1, F) .

— Pulse haché quart de sinus, PW;,; = 325us, PWgy,,, = 125us composé de 5 T,,, de
durée 25 ps alterné avec 4 Ty de durée 50 s (Fig. 4.1, F).

4.3.4 Analyses des données expérimentales

Les enregistrements ENG obtenus sont importés dans Matlab, et les PA évoqués détec-
tés et comptés. Pour chaque fibre, le seuil d’activation est déterminé. Ce seuil d’activation
est défini comme I'amplitude minimale pour lesquels les PA sont évoqués au moins 3 fois
sur les 6 stimulations (critére de stabilité des seuils). La charge délivrée par le stimulateur
au seuil d’activation est calculée avec la formule 4.1.

Statistiques

Tous les tests statistiques sont effectués avec le logiciel R (R Core Team, Austria). La
normalité des données est vérifiée avec le test de Shapiro-Wilk. Pour les tests multiples,
une correction de Bonferroni est appliquée, les p-values présentées incluent cette correc-
tion. Un seuil de significativité a 5% est choisi.
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Données issues des lombrics Nous analysons la quantité de charges nécessaire a I’acti-
vation pour MGF et LGE pour chaque forme d’onde et chaque durée de stimulation. Nous
comparons ensuite chaque forme d’onde entre elles, a la méme durée de stimulation. Le
nombre de sujets étudiés lors de la premiere étude n’est pas assez conséquent pour réali-
ser une analyse statistique. Concernant les données de la seconde étude, nous comparons
la différence de quantité de charges nécessaire al’activation pour des formes d’onde deux
a deux avec un t-test (distribution normale) ou un test de Wilcoxon apparié (distribution
non paramétrique).

Données porcines Lesrésultats obtenus avec les différentes formes d’onde sont compa-
rés deux a deux avec un t-test pour données appariées (distribution normale) ou Wilcoxon
apparié (distribution non paramétrique).

4.3.5 Modélisation
Modélisation du nerf et de I'électrode, et réponse de 'axone

Dans cette étude, le modeéle de nerf générique est composé d'un fascicule de diameétre
2.7mm entourant I’endonevre, surmonté d'un perinévre d’épaisseur égale a 3% du dia-
metre du fascicule et d'un épinevre de diametre 2.9mm. une couche de liquide physiolo-
gique est modélisée entre I'électrode Cuff et I'épinévre. L'électrode Cuff est modélisée se-
lon les mémes caractéristiques que celle décrite dans la partie expérimentale sur modele
porcin (section 4.3.3). Une fois le champ de potentiels calculé, les résultats sont importés
sous Matlab. Afin de correspondre a la taille des fibres types B et A §, nous modélisons
une fibre de diameétre 2um composée de 71 NDR, située a 1mm de la cathode.

Le premier modeéle d’axone utilisé comprend une myéline parfaitement isolante, et la dy-
namique membranaire CRRSS est appliquée sur les NDR (Chapitre 2.3.1 et Annexe A.3.2).
le deuxieme modele d’axone utilisé est a structure double cable type MRG (Chapitre 2.3.1
[MCINTYRE et collab., 2002], [MCINTYRE et collab., 2004]).

Lactivation d'un axone est définie comme la création et la propagation d’'un potentiel
d’action le long du nceud de Ranvier, au moins sur un co6té de la cathode. Les seuils d’ac-
tivation sont calculés par dichotomie, a 1pA pres.

Ftudes des formes d’onde

Les formes d’onde modélisées sont celles décrites tableau 4.4. En premier lieu, les
différences en terme de quantité de charges entre les formes d’onde non rectangulaires
(hachées ou non) et rectangulaires sont comparées en utilisant le modéle a dynamique
CRRSS. Les analyses sont les suivantes :

— Formes d’onde non hachées de durée PW = 350us vs forme d’onde rectangulaire
non haché de durée PW =350us

— Formes d’onde hachées de durée PWy,,;,, = 350us vs forme d’onde rectangulaire non
haché de durée PW =350us

— Formes d’onde hachées de durée PW;,; = 1000us vs forme d’onde rectangulaire non
haché de durée PW =1000ps

— Formes d’onde hachées de durée PW,,; = 325us vs forme d’onde rectangulaire non
haché de durée PW =350us

En second lieu, nous confrontons qualitativement les résultats expérimentaux obte-
nus sur modeles porcins avec les résultats obtenus par modélisation, avec deux types de
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dynamiques CRRSS et MRG. Les quantités de charges normalisées par rapport a la forme
rectangulaire non haché de durée 350us seront présentées.

4.4 Résultats

4.4.1 Résultats sur données lombrics
1ére étude : rampe hachée vs. rectangulaire haché

Pour les formes rampe hachée et rectangulaire haché, la quantité de charges au seuil
d’activation en fonction de la durée de stimulation est présentée Fig. 4.4. Le gain moyen
dela forme rampe hachée par rapport a la forme rectangulaire haché est présenté Tab. 4.2.
Il n’a pas été possible d’activer les LGF a PWg,,;,, = 60us.
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FIGURE 4.4 — Quantité de charges nécessaire a I’activation pour les pulses rampe hachée et rectan-
gulaire haché en fonction de PWy,, ;. A g. : charge nécessaire pour activer les MGE a dr. : charge
nécessaire pour activer LGE

Les résultats indiquent que la quantité de charges nécessaire a I'activation est infé-

rieure avec la forme rampe hachée par rapport a la forme rectangulaire haché, quel que
soit le type de fibre et la durée de stimulation.
Par ailleurs, le gain en terme de quantité de charges augmente globalement avec la durée
de stimulation, excepté a PWy,,,, = 240us pour LGE De plus, a partir de PWy,,,,, =330us, le
gain plafonne pour les deux types de fibre. Le gain est environ 1.5 a 2 fois supérieur pour
les fibres MGF que pour les LGE
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TABLEAU 4.2 — Gain moyen de la quantité de charges pour la forme d’onde rampe hachée vs. rec-
tangulaire haché.

PWgym us | Gain moyen MGF (%) | Gain moyen LGF (%)
60 11.7 /

120 18.5 12.2

240 29.7 10.2

330 33.5 17.1

450 33.9 17.8

MGF PWtot=900us, PWsum=300us MGF PWtot=900us, PWsum=600us

350 350

300 1 3001
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FIGURE 4.5 — Comparaison des quantités de charges nécessaires a I’activation pour quart de sinus
haché et rectangulaire haché a PWy,,;,, =300us et PW,,, =600us
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2eme étude : quart de sinus haché vs rectangulaire haché

La Fig. 4.5 est une représentation de la quantité de charges au seuil d’activation de la
forme quart de sinus haché en fonction de la quantité de charges au seuil d’activation de
la forme rectangulaire haché. Les analyses statistiques révelent que la forme sinus haché
de durée PWj,,,,,=300us requiert moins de charge a l’activation que la forme rectangulaire
haché de durée effective PWyg,,,,,=300us (p-value << 0.01). La différence moyenne est de
41.5nC pour MGF (gain de 22.8%) et de 57.9nC pour la LGF (gain de 18.1%). Nous obte-
nons des résultats similaires en comparant la forme sinus haché de durée PWy,,,,,=600ps
avec la forme rectangulaire haché de durée effective PWy,,,,=600us (p-value << 0.01)
avec une différence moyenne de 39.9nC pour la MGF (gain de 22.2%) et 37.7 nC pour la
LGF (gain de 7.1%).

4.4.2 Résultats sur données porcines

Au total, 110 seuils d’activation ont pu étre déterminés durant les 5 sessions expéri-
mentales. Un exemple d’'ENG des potentiels évoqués (moyennés sur 6 essais) est visible
Fig. 4.6. Un filtre passe bas de Butterworth (2nd ordre, fréquence de coupure 2Khz) est
appliqué pour réduire le bruit. L'artefact de stimulation est visible en début d’enregistre-
ment.

Evoked potential

Amplitude V
°
° &
T I

|
259 25.95 26 26.05 26.1 26.15 26.2 26.25 26.3
time s

FIGURE 4.6 — Exemple d’ENG obtenu pour les potentiels évoqués avec une forme rectangulaire
non hachée de durée PW =350pus

Sur les 110 fibres testées, 36 n’ont pas passé le critere de stabilité des seuils, tout pulses
confondus.

Il est possible de distinguer les fibres entre elles grace au retard entre la stimulation
et 'enregistrement. En moyenne, celui-ci est égal a 118ms (écart moyen : 84ms). La dis-
tance entre I'électrode de stimulation et I'électrode d’enregistrement est estimée a 60cm
+10%. La vitesse de propagation des fibres est en moyenne de 9.4m.s™! (écart moyen :
10.1m.s™ Y, ce qui correspond a la vitesse de conduction des fibres type B. Une analyse
plus fine de la vitesse de conduction est discutée section 5.1.1.

En premier lieu, les formes rampe (Fig. 4.1, B) et rectangulaire (Fig. 4.1, A) sont com-
parées (Fig 4.7, A). 49 fibres ont passé le critere de stabilité des seuils commun aux deux
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formes d’onde. Les résultats statistiques indiquent que la quantité de charges nécessaire
a l'activation des fibres gastriques est moins importante avec la forme d’onde rampe
qu’avec la forme rectangulaire (t-test, p-value << 0.01). En moyenne, I’économie réa-
lisée est de 485nC soit 19% de charge en moins avec la rampe qu’avec la forme rectangu-
laire.

En second lieu, les formes quart de sinus (Fig. 4.1, C) et rectangulaire (Fig. 4.1, A) sont
comparées (Fig 4.7, B). 68 fibres ont passé le critere de stabilité des seuils commun aux
deux formes d’onde. La forme quart de sinus permet d’activer les fibres avec une quantité
de charges significativement inférieure a celle de la forme rectangulaire (Wilcoxon test,
p-value << 0.01). Laréduction moyenne est de 421 nC, ce qui correspond a 14.5% d’éco-
nomie par rapport a la forme rectangulaire.

Troisiéemement, la forme rampe (Fig. 4.1, B) et quart de sinus (Fig. 4.1, C) sont analy-
sées (Fig 4.7, C). 47 fibres ont passé le critere de stabilité des seuils commun aux deux
formes d’onde. La forme d’onde rampe active les fibres avec moins de charges que la
forme quart de sinus (t-test, p-value << 0.01). La réduction moyenne de la quantité de
charges est de 108 nC avec la forme rampe, ce qui correspond a 4,2% d’économie par rap-
port a la forme quart de sinus.

Par la suite, les formes rectangulaire PW = 350 (Fig. 4.1, A) et quart de sinus haché
PW;y; = 1000us, PWgy,,, = 350us (Fig. 4.1, F) sont comparées (Fig 4.7, D). 23 fibres ont
passé le critere de stabilité des seuils commun aux deux formes d’onde. La différence en
terme de quantité de charges est significative (t-test, p-value << 0.01) : 'augmentation
est de 825nC en moyenne, soit 33.6% de consommation supplémentaire avec la forme
quart de sinus haché comparée a la forme rectangulaire .

Enfin, la forme quart de sinus haché PW,; = 325us, PWy,,,,, = 125us est comparée avec
la forme rectangulaire PW = 350ps. 6 fibres ont passé le critére de stabilité des seuils com-
mun aux deux formes d’onde. La réduction moyenne de charge avec la forme quart de
sinus haché est de 156nC (8.8% d’économie), mais un doute subsiste quant a la significa-
tivité des résultats. En effet, avec le test de Wilcoxon, la p-value corrigée avec la méthode
de Bonferroni est 0,1. (Valeur non corrigée a 0,02).

En résumé, parmi les formes de pulse testées, les analyses statistiques montrent que
larampe est la plus efficace pour activer les fibres gastriques avec une quantité de charges
moindre. En terme d’efficacité, La forme quart de sinus est proche de la forme rampe (5%
d’écart). La forme rectangulaire est moins efficace que la forme quart de sinus et rampe.
Le quart de sinus haché (PWg,;,, =350us, PW,; = 1000s) est la moins efficace de toutes.

4.4.3 Résultats de modélisation
Comparaison des formes d’onde

Nous présentons les résultats de la quantité de charges nécessaire a ’activation pour
les formes d’onde rectangulaires et non rectangulaires (Tab. 4.4). La quantité de charges
nécessaire a 'activation est moindre pour les formes quart de sinus non haché (-23.2%)
et rampe non hachée (-30.1%) comparée a la forme rectangulaire non haché, pour une
méme durée de stimulation. Ces résultats sont cohérents avec I’étude de Sahin et collab.
[SAHIN et TIE, 2007].
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FIGURE 4.7 — Quantité de charges nécessaire a I'activation des fibres gastriques pour : A Rampe
350us vs Rectangulaire 350us, B Quart sinus 350us vs Rectangulaire 350ps, C Rampe 350pus vs Quart
sinus 350ps, D Rectangulaire 350us vs Quart sinus haché (PWgy,;,, =350us, PW;o; = 1000s).
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Les formes d’onde hachées a PWy,,;,, = 350s sont comparées a la forme d’onde rectan-
gulaire non haché de durée PW =350pus. Les résultats indiquent une forte augmentation
de la quantité de charges nécessaire a I'activation entre la forme rectangulaire haché et
la forme rectangulaire non haché (+128.3%) et une augmentation également significative
pour les formes rampe hachée (+39.5%) et quart sinus haché (+71.1%).

Les formes d’onde hachées a PW;,; = 1000us sont comparées a la forme d’onde rectangu-
laire non haché de durée PW = 1000us. Les résultats indiquent une nette diminution de
la quantité de charges nécessaire a ’activation pour toutes les formes d’onde.

La méme observation peut étre faite sur les formes d’onde hachées a PW;,; =325us com-
parée a la forme d’onde rectangulaire non haché de durée PW = 350ps.

TABLEAU 4.3 - Différence en terme de quantité de charges entre les formes d’onde non rectangu-
laires et les formes d’onde rectangulaires pour PW =3501s et PW = 1000us.

, Différence relative a la forme rectangulaire (%)

Forme d'onde | PWsum | PWior 52 pw=350 | Rect PW=1000

Rampe 350 350 -30.1 /

Quart sin 350 350 -23.2 /

RectH 350 1000 128.3 -20.0

Rampe H 350 1000 39.5 -51.1

SinH 350 1000 71.1 -40.0

RectH 125 325 -18.5 /

Rampe H 125 325 -45.8 /

Sin H 125 325 -35.7 /

Comparaison avec les formes d’onde utilisées en expérimentation.

Le Tab. 4.4 indique les quantités de charges normalisées nécessaire a I'activation obte-
nues par modélisation et par expérimentation sur modele porcin. La quantité de charges
est normalisée par rapport a la quantité de charges nécessaire a 'activation de la forme
rectangulaire non haché de durée PW = 350ps.

Pour le modele porcin, la quantité de charges indiquée pour la forme rectangulaire est une
moyenne obtenue en considérant les fibres ayant passé le critere de stabilité des seuils
uniquement avec la forme rectangulaire.

Quantitativement les résultats ne sont pas comparables, les deux modeles sous estiment
les seuils d’activation. Qualitativement, en comparant les formes d’onde hachées et non
hachées a PWg,,,,,, les résultats de modélisation corroborent les observations expérimen-
tales. En effet, a méme PW la rampe est la forme d’onde la moins consommatrice compa-
rée au créneau ou quart de sinus. A PWg,,,, la quantité de charges nécessaire a |’activa-
tion est moins importante pour la forme quart de sinus haché que pour le créneau, mais
aPW,,,, la tendance est inversée.

Concernant le modéle a dynamique MRG, le gain pour les formes rampe et quart de si-
nus non hachés est du méme ordre de grandeur que celui obtenu expérimentalement. Le
gain est globalement sous-estimé par le modele a dynamique CRRSS. Cependant, pour
les deux modeles, le gain en terme de quantité de charges est surestimé pour la forme
quart de sinus haché de durée PWg,,;,, = 350us, PWg,,;,, = 1000ps.
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TABLEAU 4.4 — Comparaison de la quantité de charges nécessaire a I'activation pour les pulses
hachés et les pulses non hachés, de type rectangulaire, rampe et quart de sinus. Les valeurs de
PWior, PWym, Ton €t Torp sonten ps

Exp Nombre de Charge Charge Charge
Forme d’onde poréines pulsons PWior | PWsum | Ton | Tory | normalisée normalisée normalisée
(Ton) rect 350us (%) | rect 350us (%) | rect 350us

modele modele exp.porc (%)
CRRSS MRG

Rectangulaire (A) Oui 1 350 350 350 |0 100 100 100

Rectangulaire (A) Non 1 1000 1000 1000 | O 285 205 /

Rampe (B) Oui 14 350 350 25 0 70 85 84

Quart sinus (C) Oui 14 350 350 25 0 77 88 87

Rectangulaire haché (D) | Non 14 1000 350 25 50 228 193 /

Rampe hachée (E) Non 14 1000 350 25 50 139 142 /

Quart sinus haché (F) Oui 14 1000 350 25 50 171 154 134

Rectangulaire haché (D) | Non 5 325 125 25 50 82 89 /

Rampe hachée (E) Non 5 325 125 25 50 54 74 /

Quart sinus haché (F) Oui 5 325 125 25 50 64 79 91
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Chapitre 5

Discussion et conclusion générale

5.1 Discussion

5.1.1 Remarques sur les résultats liés aux applications visées
Modélisation et optimisation multicritére pour la sélectivité spatiale

Nous avons proposé un schéma de calcul original pour la modélisation et 'optimisa-
tion de la sélectivité spatiale avec une électrode Cuff a 12 contacts, sans connaissance a
prioride la topographie du nerf. Ce schéma de calcul a été développé dans le but de faci-
liter les réglages des électrodes Cuff de stimulation dans un contexte clinique.

Différentes méthodes d’obtention de la sélectivité spatiale ont été exposées dans la lit-
térature. Cependant, aucune d’entre elles n’est optimale car elles dépendent de nombreux
parametres (en particulier des taille et position de la cible ainsi que du type de fibre). Par
ailleurs une solution peut étre optimale mais difficile a utiliser, car elle demande un ré-
glage précis ou impose des contraintes énergétiques trop importantes. Nous avons donc
défini de nouveaux critéres complémentaires a la sélectivité, 1'efficacité et la robustesse,
afin de caractériser plus en détail les configurations multipolaires. Les valeurs de ces cri-
teres différent selon le type de configuration multipolaire et la zone du nerf visée. Ce-
pendant, nous avons observé que les caractéristiques de certaines configurations restent
stables pour les deux cibles étudiées. Ainsi, La configuration TLR a été déterminée comme
la plus efficace, et les configurations TT, ST et TTST comme étant les plus robustes. Les
configurations TTR et STR semblent étre le meilleur compromis entre les trois criteres
pour les deux cibles étudiées. En privilégiant un (ou plusieurs) de ces trois criteres sui-
vant I’application visée, il sera donc possible de choisir la configuration la plus adéquate.
Les travaux présentés dans les chapitres précédents ont consisté a comprendre précisé-
ment la nature des compromis inhérents a chaque solution et ainsi de rationaliser nos
choix.

L'algorithme d’optimisation présenté nous permet d’appréhender les configurations
optimales en terme de sélectivité, efficacité et robustesse; en fonction de la cible, du dia-
metre, de la durée de stimulation et de la pondération que I'on place sur chacun des cri-
teres. La majorité des solutions trouvées se rapprochent des configurations issues de la
littérature mais de nouvelles configurations sont apparues : elles offrent des compromis
répartis entre sélectivité, robustesse et efficacité. L'algorithme d’optimisation est plus ef-
ficace si on lui impose des contraintes de symétrie, ce que I'on peut faire sur un nerf gé-
nérique qui, par définition, présente plusieurs symétries. Il est néanmoins possible de se
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soustraire des contraintes de symétrie des anodes, ou d’augmenter le nombre de cathodes
de stimulation, notamment dans le cas ou une cible est située entre deux contacts. En ef-
fet, le déséquilibre des ratios des anodes permet de limiter I'activation des zones non dé-
sirées et répartir 'activation sur la zone cible (Annexe, Fig A.3). Un résultat similaire peut
étre obtenu avec l'utilisation de plusieurs cathodes (Annexe, Fig A.4). Encore une fois, la
solution optimale dépendra de la position et de I’étendue de la zone visée.

Le logiciel MOS2SENS que nous avons développé est une généralisation du schéma de
calcul comprenant I'optimisation et la modélisation. Il met en ceuvre I’approche originale
que nous venons de décrire.

Lalgorithme d’optimisation ne peut fonctionner qu’avec le modeéle linéarisé basé sur
la calcul des fonctions d’activation et non le calcul des seuils a partir d'un modele d’axone
actif (le temps de calcul est rédhibitoire). Nous avons donc qualifié ces résultats en les
comparant avec le calcul, pour chaque configuration obtenue par I'optimisation ou issue
de la littérature. Pour cela, nous avons utilisé un modele dynamique complet d’axone
(CRRSS) et un modele de nerf reconstruit a partir d'une coupe histologique d'un nerf
vague issu de nos expérimentations animales. Nos résultats indiquent une différence re-
lativement homogene entre le modele histologique et le modéle générique pour les confi-
gurations Ring, TLR, TTR et STR. Globalement, le modele générique sous-estime les seuils
d’activation mais les résultats qualitatifs ne sont pas modifiés. Les erreurs relatives peuvent
paraitre conséquentes a certains endroits, compte tenu de la construction du modele.
En effet, le modele générique possede des symétries : pour certaines configurations, le
champ de potentiels V, est nul au centre du nerf. Cela n’est pas le cas pour le modeéle
de nerf réaliste, dont la géométrie n’est pas symétrique. Ainsi, entre les deux modeles,
I'erreur relative sur les zones correspondant aux symétries du modele générique est tres
forte, particulierement au centre du nerf pour les configurations TT, ST et TTST. Les zones
ciblées étant focalisées sous la cathode, 'erreur sur les zones centrales a peu d’influence
sur les résultats de nos études. Quant al’erreur d’échelle, celle-ci n’est pas problématique.
En effet, on peut s’affranchir de cette erreur en réglant le niveau global de la stimulation
lors des expérimentations cliniques, sans changer les répartitions de courants. Lerreur
d’échelle dépend également d’autres facteurs liés a la pose de I'électrode, il n’est donc pas
pertinent que le modéle soit quantitativement précis sur ce point.

L'approche générique, malgré ses imprécisions (liées a un modele de nerf non réaliste
et a la construction des modéles électrophysiologiques prédictifs) a montré tout son in-
térét puisque qu’elle a permis d’apporter des critéres objectifs et partiellement quantifiés
pour choisir la configuration optimale sous les contraintes liées a I'application. Cette mé-
thode semble étre robuste et intéressante pour le paramétrage clinique efficace et a priori
des neuroprothéses. Sans les travaux de modélisation et d’optimisation a priori, le réglage
de la stimulation expérimentale du nerf vague aurait été difficile, compte tenu des nom-
breux parametres a considérer, sachant que I'optimisation a fait apparaitre de nouvelles
configurations venant compléter la panoplie des configurations possibles et offrant des
compromis différents mais quantifiables.

Nous pouvons désormais qualifier les configurations multipolaires selon plusieurs
critéres qui, a notre connaissance, n’'ont jamais été définis dans la littérature.

118



CHAPITRE 5. DISCUSSION ET CONCLUSION GENERALE

Stimulation sélective du nerf vague a visée cardiaque

Dans le cas du nerf vague, dont on cherche a neuromoduler les informations car-
diaques, I'objectif est d’améliorer significativement la balance thérapie/effets indésirables.
Le contexte clinique nécessite une solution robuste, I'efficacité étant le critére le moins
important. Suite a I’étude de modélisation, les configurations TTR, TT, TLR et Ring ont
été sélectionnées pour les études expérimentales. A partir des résultats de modélisation,
I'objectif de la partie expérimentale sur le nerf vague de brebis était d’évaluer la perti-
nence de 'utilisation de ces configurations multipolaires sur la variation de ARRI, tout
en limitant les effets indésirables, mais aussi de valider notre approche globale basée sur
la modélisation générique.

La position et la taille de la zone cible n’étant pas connues, nous avons évalué la sé-
lectivité des configurations comme la capacité a modifier un parametre cardiaque avec
un seul contact parmi les 4 conformations possibles de la cathode pour chaque configu-
ration. Les résultats ont indiqué que la configuration TTR semble étre le meilleur com-
promis en termes d’efficacité et de sélectivité comparée a TT et TLR, et limitait les effets
indésirables comparée a la configuration de référence Ring.

Dans la premiere série expérimentale, la configuration TT a un indice d’efficacité glo-

balement faible mais un meilleur indice de sélectivité comparée aux configurations TLR
et TTR. Cela implique que la configuration TT est capable d’agir sur ARRI avec une seule
position de cathode mais que ces changements sont minimes pour la gamme de cou-
rant testée. On trouve des résultats qualitativement conformes aux prédictions du mo-
dele. La configuration TLR est la configuration la plus efficace parmi celles testées, corro-
borant a nouveau les résultats de modélisation. La configuration TTR est moins efficace
mais plus sélective que TLR, et inversement comparée a TT. La aussi, ces résultats sont
conformes aux prédictions du modele. Les résultats de cette étude préliminaire n’étaient
pas en nombre suffisant pour réaliser une analyse statistique, mais combinés avec les
résultats de modélisation, les configurations les plus pertinentes pour les seconde et troi-
sieme expérimentations ont pu étre déterminées. C’était I'objectif principal.
On peut ainsi conclure que la recherche préliminaire en simulation est confirmée, confor-
tant nos choix et confortant la capacité, certes non confirmée expérimentalement, que les
autres solutions issues de la modélisation nous donneraient des résultats qualitativement
justes. Lintérét de la modélisation est clairement visible, il était en effet impossible d’ex-
plorer toutes les configurations possibles sur des brebis fragiles (infarctées), en un temps
raisonnable d’anesthésie.

Dans la seconde série expérimentale sur brebis anesthésiées, seules les configurations
TT, TTR et Ring ont été étudiées. En effet, il était nécessaire de choisir un nombre plus ré-
duit de configurations en vue de I'utilisation d'un stimulateur implanté pendant les tests
éveillés. Les résultats sont équivalents a ceux obtenus lors de la premiére expérimenta-
tion, en outre la TT est une configuration sélective mais peu efficace, la configuration
TTR est moins sélective que TT mais plus efficace. Les analyses statistiques n’ont pas ré-
vélé de différence significative sur ARRI entre les résultats a I'implant et a I’explant. De
méme, I'analyse des indices empiriques a indiqué que !'efficacité de la stimulation et la
sélectivité étaient stables a I'implant et a I'’explant. Ces résultats indiquent une stabilité de
I'effet des configurations dans le temps et ouvre les perspectives d'une utilisation chro-
nique stable.
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La troisieme expérimentation a confirmé les résultats précédents sur la sélectivité de
la configuration TTR. Contrairement aux expérimentations précédentes sur sujets anes-
thésiés, la configuration Ring n’a pas induit de changement significatif sur ARRI et a sou-
vent engendré des effets indésirables. Comparativement a la configuration Ring, la confi-
guration optimale de TTR a induit une augmentation significative de ARRI en produisant
en moyenne 2.6 fois moins d’effets indésirables. Il a également été observé que la fré-
quence des effets indésirables augmentait avec le nombre de pulses et I'amplitude du
courant, paramétrage qui sort du cadre strict de notre étude. Contrairement a ce qui a
été observé au cours des expérimentations sur sujets anesthésiés, une des positions de
la cathode de la configuration TTR a engendré une variation négative de ARRI sur sujets
éveillés. Ce constat souligne la difficulté d’extrapolation des résultats entre sujets anes-
thésiés et sujets éveillés. A notre connaissance, tres peu d’études rapportent des résultats
de sélectivité sur des essais anesthésiés d'une part et éveillés d’autre part.

La différence d’effet entre sujets anesthésiés et sujets conscients ne peut étre expli-
quée simplement. Nous pouvons cependant émettre 'hypothése que les parametres de
stimulation ont pu influencer les résultats obtenus. Le courant délivré lors des expérimen-
tations sous anesthésie était de 0.2 a 1.5mA, avec une stimulation par cycle cardiaque. La
gamme de courant utilisée sur sujets conscients variait de 1 a 3mA, avec 1 a 3 pulses par
cycle cardiaque. D’aprés I'étude de [OJEDA et collab., 2016], le nombre de pulse influence
peu la variation de ARRI jusqu’a 0.9mA. Au dela de cette valeur, ARRI augmente avec
le nombre de pulse. Une seconde hypothese serait liée a I'utilisation des produits anes-
thésiants. Enfin, I'activité évoquée par la stimulation vagale se superpose a une activité
spontanée qui peut étre assez différente entre une anesthésie et une phase éveillée.

Néanmoins, nos résultats montrent que la sélectivité demeure méme si ’lampleur des
effets change. Enfin, nous avons observé que la position du contact optimal (qui engendre
la variation positive la plus importante sur ARRI) peut varier dans le temps sur un méme
sujet. Une des raisons possibles est que I'implant a pu légérement tourner autour du nerf.
Le fait d’avoir rendu la configuration de répartition indépendante du profil de stimula-
tion, permet de "tourner" I'électrode de maniere virtuelle en changeant la répartition des
courants. c’est aussi un des points forts de I'approche multipolaire générique qui renforce
'utilisabilité clinique.

Contrairement a I’étude d’Ordelman et collab.[ORDELMAN et collab., 2013], I'effet sur
I'intervalle RR était différent entre nos configurations multipolaires optimales et la confi-
guration Ring. Cette différence pourrait étre expliquée par I'utilisation de configurations
tripolaires dans notre étude contrairement a I'utilisation de configurations bipolaires dans
I’étude d’'Ordelman et collab. Lors de I'analyse des données que nous n’avons pas publiées
ni présentées dans cette thése, nous avons constaté que les configurations bipolaires pou-
vaient induire des activations sous les deux podles selon les courants utilisés. Cet effet est
lié a la phase de récupération de charge (visible sur les ENG évoqués). Ces configurations
ont été exclues car elle ne permettaient pas un controle précis de la stimulation.

Enfin, nous nous sommes focalisés sur une seule sortie, ARRI, sachant que les effets
inotrope et dromotrope pouvaient étre partiellement controlés en jouant sur les para-
metres du train de stimulus et non sur le stimulus lui-méme. Ces effets, liés a nos expé-
rimentations, sont décrits dans la publication d’Ojeda et collab. [OJEDA et collab., 2016].
Ainsi, une combinaison entre la sélectivité spatiale et la définition d'un train de stimu-
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lation (nombre de pulse successifs, délai post ECG, et période de répétition des stimuli
individuels) peut conduire a un réglage complexe, et dans une certaine mesure, a un effet
distinct sur les parametres cardiovasculaires.

Modélisation pour la double sélectivité spatiale et au diametre de fibre

Notre deuxiéme contribution a consisté a définir et modéliser une nouvelle méthode
de stimulation, combinant configurations multipolaires et méthode des prépulses. L'ob-
jectif était d’obtenir une sélectivité spatiale tout en favorisant |’activation des fibres d'un
diameétre donné. Dans un contexte clinique, la double sélectivité est un enjeu majeur
qui ouvrirait des perspectives encore plus larges de l'utilisation des Cuff multipolaires
et pourraient rendre encore plus ténue la frontiere, en termes de sélectivité, avec les élec-
trodes intrafasciculaires. La stimulation gagnerait en précision quant a la cible thérapeu-
tique et limiterait davantage les effets secondaires.

Nos résultats indiquent que la forme d’onde composée de 4 prépulses en configura-
tion Ring suivi d'un pulse d’activation en configuration TT (conf 4) est la plus adaptée
pour atteindre une double sélectivité. En effet, cette configuration est capable de limiter
I'activation des fibres de diametres 15um et 20um et de privilégier I'activation des fibres
de diameétre 10um dans ’endonévre entier. En ciblant 20% de I'endonevre, cette configu-
ration s’est révélée la plus discriminante au diametre de fibre.

La configuration TT avec forme d’onde rectangulaire sans prépulses (conf 2) est égale-
ment capable de bloquer I'activation des fibres de diameétres supérieurs a 10pum mais né-
cessitent des hautes valeurs en courant. Pour une zone ciblant 20% de I'’endoneévre, cette
configuration est celle qui active le plus de fibres de diametre 10um, en limitant I'acti-
vation des fibres de diametres supérieurs. Cependant, la proportion de fibres activées de
diameétre 10um, 15um et 20um reste similaire en considérant ’endonévre entier, il s’agit
donc de la configuration la moins discriminante.

La forme d’onde composée de 4 prépulses en TT et d'un pulse d’activation en TT (conf 3)
est capable de limiter I'activation des fibres de diameétre supérieurs a 10um mais I'inver-
sion de recrutement est visible seulement a fort courant. En ciblant 20% de I'’endonevre,
cette configuration s’est révélée moins consommatrice en termes en quantité de charges
que les confs. 2 et 4 avec une discrimination intermédiaire.

A partir des travaux de Deurloo et collab. [DEURLOO et collab., 2001], nous avons mo-
délisé une électrode dont I'’espacement intercontacts est inférieur a deux fois la distance
internceuds des fibres a bloquer. Cette condition devait assurer I'inversion de 1'ordre de
recrutement dans le cas d'une stimulation tripolaire longitudinale. Selon Deurloo et col-
lab. [DEURLOO et collab., 2001] I'efficacité des prépulses est lié aux sites de dépolarisation
et d’hyperpolarisation des NDR. Considérant une longue électrode Cuff (10mm), Deur-
loo et collab. ont constaté que !'effet d’inversion des seuils n’était pas possible avec une
stimulation monopolaire, compte tenu du lieu d’apparition sites d’hyperpolarisation et
de dépolarisation. Dans notre étude, nous avons néanmoins remarqué que l'inversion
de recrutement était possible avec la configuration composée de prépulses TT et pulse
d’activation en TT. Or ces configurations utilisent uniquement les contacts de la rangée
centrale et donc sont indifférentes a I'espacement intercontacts. Il serait nécessaire d’étu-
dier plus en détail les mécanismes qui induisent cette sélectivité afin de comprendre ce
phénomene qui semble purement local. Nous avons également constaté un blocage des
fibres de diametre 10pm sous la cathode pour les confs. 2, 3 et 4. Cela peut étre expliqué
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par une forte hyperpolarisation des nceuds adjacents au site de dépolarisation, empeé-
chant la propagation du PA. Nous avons par ailleurs observé une activation des fibres de
diametre 20pum situées a proximité immédiate des cathodes pour la conf. 4. Une explica-
tion possible est que le premier prépulse, bien qu’augmentant les seuils d’activation des
fibres de diametre 15um, active les fibres de diamétre 20um dont les seuils d’activation
est inférieur. Ce phénomene est restreint aux fibres situées a proximité immeédiate des ca-
thodes.

Plus généralement, nous avons constaté une variation de I'excitabilité des fibres en
fonction de la configuration appliquée et du nombre de prépulses. Pour une forme d’onde
composée uniquement de prépulses TT et de pulse d’activation TT (conf. 3), les seuils
d’activation pour les fibres de diametre 20pm augmentent globalement (sauf a proximité
immédiate de la cathode), tandis que les seuils d’activation pour les fibres de diametre
10pm diminuent. Pour le méme objectif de double sélectivité, cela explique le fait que
la conf. 3 soit moins consommatrice en terme de quantité de charges que la conf. 2. La
méme variabilité des seuils est observée pour une forme d’onde composée de prépulses
en Ring et pulse d’activation en TT (conf. 4), mais seulement jusqu’a 3 prépulses. A partir
de 4 prepulses Ring, notre modele a révélé que les seuils d’activation des fibres de dia-
metre 10um avaient tendance a augmenter, ce qui explique que la quantité de charges
nécessaire a ’activation des fibres 10um soit plus importante pour la conf. 4. Nous avons
également constaté que plus le nombre de prépulses augmente, plus la zone d’'inversion
des seuils s’élargit.

Nous avons modélisé des prépulses équivalents a 95% du seuil d’activation de la fibre
de 15um la plus excitable. Un réglage expérimental aussi fin semble difficile a obtenir.
Afin d’évaluer les conséquences d’une variation de ce pourcentage, nous avons modélisé
une forme d’onde contenant des prepulses et un pulse d’activation en configuration Ring.
Les prépulses sont réglés a différents pourcentages du seuil d’activation de la fibre de dia-
metre 15um : Fig .5.1 A 95% du seuil, B 90% du seuil, C 80% du seuil et D 70% du seuil.
Bien que la diminution du pourcentage réduit spatialement l'inversion des seuils, 1'ef-
fet des prépulses reste visible jusqu’a 80% du seuil. Enfin, remarquons également que la
forme d’onde présentée est susceptible d’activer des fibres situées uniquement au centre
du nerf (Fig .5.1, A).

Compte tenu de la dimension des contacts de I'électrode, la quantité de charges injec-
tée est supérieure a celle préconisée dans I'étude de Merrill et collab. [MERRILL et collab.,
2005]. Cependant, cette observation peut étre nuancée, sachant que les seuils d’activation
sont modele-dépendants et que les valeurs absolues sont donc a relativiser. Seule une ex-
périmentation in vivo pourra infirmer ou confirmer ce résultat. Les principaux verrous de
cette méthode sont d’ordre technique : pour la conf. 4 par exemple, le stimulateur doit
étre capable de changer rapidement de configuration multipolaire entre les prepulses et
le pulse d’activation. La technologie du stimulateur développée par notre équipe a été
améliorée en ce sens [ANDREU et collab., 2009; GUIHO et collab., 2017].

Si les études expérimentales corroborent les prédictions du modéle, cette nouvelle
approche de la double sélectivité pourrait déverrouiller de nombreux enjeux de la stimu-
lation. En outre, nous avons souhaité privilégier ’activation des fibres de diametre 10um
mais la méthode est généralisable aux fibres de diametre inférieurs.
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Efficacité de la forme d’onde de stimulation

Lobjectif des études expérimentales était de déterminer une forme d’onde capable

d’activer les fibres de petits diametres tout en limitant la quantité de charges injectée par
les électrodes. Sur le modele porcin, il s’agissait d’activer les fibres gastriques de type A5/B
et éventuellement les fibres C.
Plusieurs types de pulses ont été étudiées : rectangulaire, rampe et quart de sinus, sous
forme hachée ou non. Ces études étaient complétées par la modélisation générique du
nerf vague et de I'électrode de stimulation utilisée sur modele porcin. De la méme ma-
niere que pour la sélectivité spatiale, la modélisation avait pour objectif d’aider au choix
entre les différentes formes d’onde, car il est quasiment impossible de comparer les ré-
sultats expérimentaux d'un article a I’autre tant les contextes expérimentaux different.

Sur modele de lombric, qui a I’avantage de ne posséder que 3 fibres (1 MGF et 2 LGF),
les résultats indiquent que les formes quart de sinus haché et rampe hachée nécessitent le
moins de quantité de charges pour activer les deux types de fibres MGF et LGF comparée
ala forme rectangulaire haché, a PWy,,,,, et PW,,; identiques. Le gain en terme de quantité
de charges est plus important pour la fibre de plus gros diametre MGF que pour les fibres
de plus petit diametre LGE

Concernant le modele porcin, toutes les formes d’ondes n'ont pas pu étre testées en
expérimentation, pour des raisons techniques (limite en quantité de charges délivré par le
stimulateur pour la rampe hachée) ou des contraintes de temps (la mesure d'un PA n’était
plus possible plus au bout de quelques minutes). La distance entre I'électrode de stimu-
lation et I'électrode d’enregistrement a été estimée a 60cm +10%, le nerf étant partielle-
ment enfoui. L'activation de quelques fibres rapides ont été observées, cela a engendré
une surestimation de la vitesse de conduction moyenne des fibres, ainsi que I’écart type.
La Fig. 5.2 représente le pourcentage des fibres ayant passé le critére de stabilité des seuils
pour chaque type d’onde, en fonction de leur vitesse. Ce pourcentage est normalisé par
rapport au nombre de fibres total enregistrées (110). Moins de 5% de fibres ayant des vi-
tesses de propagation élevées (supérieur a 40m/s) sont observées. La vitesse de propaga-
tion de ces fibres correspond a des neurones type AP. La vitesse de propagation moyenne
calculée en éliminant les fibres AP est de 7.54m/s, avec un écart-type 4.43m/s. Dans les
limites de cette estimation, il semble que les fibres étudiées soient celles attendues (A5 /
B).

Parmi les formes d’ondes testées, comparée a la forme rectangulaire de durée 350ps,
la forme rampe non hachée semble la plus efficace pour activer les fibres gastriques avec
une quantité de charges moindre, suivi par la forme quart de sinus non haché, et la forme
quart de sinus haché de durée PWy,,,,, = 125us, PWy,; = 325us. La forme quart de sinus
haché PW,,,,, = 350us, PW;,; = 1000us est moins efficace que la forme rectangulaire de
durée 350pus et en I'occurrence, la moins efficace de toutes les formes testées.

Les travaux de modélisation utilisant les dynamiques CRRSS et MRG ont confirmé
qualitativement les résultats expérimentaux sur porcs mais également sur lombrics. Bien
qu’il existe des différences quantitatives sur les seuils d’activation entre expérimentations
porcines et les deux modeles, la prédiction qualitative est juste. Les gains en terme de
quantité de charges prédits par le modele MRG sont particulierement proches des résul-
tats expérimentaux. Ces résultats appuient la robustesse qualitative des modeles actifs,
méme pour des parameétres de stimulation pour lesquels ils n’ont pas été concgus, a savoir
une succession de pulsons, et sur un modele animal comme le lombric qui a une structure
d’axone tres particuliere. Remarquons cependant une exception dans I’étude porcine sur
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FIGURE 5.2 - Pourcentage de fibres gastriques activées (et normalisées), en fonction de leur vitesse
de propagation. Les fibres rapides AP sont entourées.

la forme quart de sinus haché PWy,,,,, = 125us, PW;,; = 325us, ou les modeles prédisent
une quantité de charges nécessaire a |’activation moins importante comparée aux formes
rampe et quart de sinus non hachés. Cette différence doit étre nuancée compte tenu de
la fragilité de ce dernier résultat expérimental. En effet, pour la forme quart de sinus ha-
ché PWg,,,, = 125us, PWy,; = 325us, le nombre d’échantillon exploitable est faible, et un
doute subsiste quant a la significativité des résultats statistiques. L'ordre de grandeur est
respecté mais les valeurs relatives entre certaines formes d’onde sont si proche qu'’il est
impossible de valider expérimentalement ce résultat sans un échantillon de grande taille.
Cela a peu d’'impact dans le contexte clinique puisque les performances sont proches.

Une des questions essentielle concernait la pertinence de la comparaison entre les
pulses hachés et les pulses non hachés. En effet, deux points de vue s’affrontent dans
les rares articles sur le sujet et parfois les auteurs ne semble pas en avoir conscience.
Faut-il comparer des pulses hachés et non hachés a durée de stimulation effective égale
(méme PWy,;,) ou a durée de stimulation totale égale (méme PW;,,)? Nous arrivons a
des conclusions strictement opposées. Pour une méme durée de stimulation PWy,,,, les
pulses hachés sont moins efficaces que les pulses non hachés. En revanche, la comparai-
son a PW;,; indique que la quantité de charges nécessaire a ’activation est moindre pour
les pulses hachés comparés aux pulses rectangulaires non hachés. La difficulté provient
de I'impossibilité de définir de maniére unique un PW. Nous pouvons conclure que les
pulses non hachés courts sont les plus efficaces, cette information étant déja connue si
I'on considere les courbes de chronaxie classiques. Enfin, la dynamique du pulse (rampe
vs. rectangulaire) joue un role crucial, déja décrit dans la littérature et que nous avons pu
vérifier.

Au dela de ce résultat, confirmé ala fois par les modeles et par I'’expérimentation, I'ex-
ploration des mécanismes des pulses hachés d'un point de vue de la dynamique mem-
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branaire de I’axone semble indispensable pour répondre a cette question d'une maniere
plus argumentée. Cette analyse a été effectuée avec les modeles MRG, FH et CRRSS a
37°C. Pour une fibre de diametre fixe de 2jum, nous avons déterminé son seuil d’activa-
tion en utilisant la forme de pulse rectangulaire haché, avec des parametres Ty, Torr €t
un nombre de pulsons variables. Les seuils d’activation sont également déterminés avec
une forme rectangulaire non haché de durée PW variable (on obtient une courbe Is-PW).
Nous notons Tcpg, la valeur de la chronaxie de cette fibre pour le pulse rectangulaire non
haché.

Une premiere constatation indique un effet "d’intégration" de la membrane lorsque T,,
et Tyfr sont inférieurs ou du méme ordre de grandeur que la valeur de Tcug. En effet, la
valeur de la tension de membrane augmente durant la stimulation sans jamais retomber
a la valeur de repos (Fig. 5.3, A). Cela signifie que '’ensemble des pulses hachés agit sur la
dynamique membranaire, et non pas un pulson individuel. Dans ce cas, un pulse haché
de durée PW,,; pourrait étre comparé a un pulse rectangulaire de méme durée.

Leffet des pulses hachés semble s’évanouir lorsque les valeurs T, , et T, s r augmentent de
maniere significative par rapport a Tcyg : la valeur de la tension de membrane chute jus-
qu’a la tension de repos entre deux pulsons (Fig. 5.3, C). Il n'y a plus d’effet d’intégration.
Dans ce cas la comparaison avec un pulse non haché n’est pas vraiment pertinente.

Pour des valeurs T, , et T, ¢ fixes, nous avons également constaté qu'il existait un nombre
de pulsons au dela duquel I'effet d'intégration se stabilise : le PA se déclenche toujours au
bout d'un nombre de pulsons fixe, quelque soit le nombre de pulsons envoyés par le sti-
mulateur (Fig. 5.3, B). En définitive, cela signifie que 'effet des pulses hachés est limité
par les valeurs T,,, et T, ¢ ¢ et le nombre de pulsons. Dans ce cas, un pulse haché de durée
PW,,; n'est plus comparable a un pulse rectangulaire de méme durée.

Ces résultats sont préliminaires et doivent faire I’objet d’'une analyse quantitative plus
approfondie mais, en comparant les formes d’ondes a PWy,;;,, du point de vue du sti-
mulateur, les résultats indiquent que le hachage n’est pas nécessaire pour obtenir une
réduction significative de la quantité de charges injectée.

Enfin, une autre interrogation est soulevée dans I'étude de Qing et collab. [QING et col-
lab., 2015] : les pulses hachés discriminent davantage I'activation des fibres en privilégiant
I'activation des fibres de C et en limitant I’activation des fibres A. Ils associent cette obser-
vation au mécanisme des prépulses sur les fibres de gros diameétre. Cette remarque est a
nuancer, compte tenu du fait que I’étude de Grill et Mortimer [GRILL et MORTIMER, 1997]
suggere qu'il existe une durée minimale pour que les prépulses agissent sur la diminution
de l'excitabilité (augmentation du seuil d’activation). Dans I'étude de Grill et Mortimer,
les prépulses de durée inférieure a 200us engendraient une augmentation de |’excitabi-
lité plutot qu'une diminution. De plus, 'ajout d'un interpulse entre le prépulse et le pulse
d’activation (a comparer avec la durée T,rf) change I'effet sur I'excitabilité; celle-ci di-
minue lorsque la durée de I'interpulse augmente. Il devient tres difficile de comprendre
la contribution de chaque phénomeéne au résultat final. Concernant les résultats de Qing
et collab., on peut émettre I'hypothese suivante : le courant nécessaire a 'activation des
fibres C étant 10 a 100 fois supérieur a celui nécessaire a I’activation des fibres A, il est pos-
sible que les fibres de larges diameétres aient atteint leur seuil de blocage. En effet, pour
des fortes valeurs de courant, des anodes virtuelles peuvent étre observées pres de la ca-
thode, provoquant une hyperpolarisation de la membrane et empéchant la propagation
des PA.

Un derniére remarque concerne la pertinence de 'utilisation de la forme d’onde rampe
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FIGURE 5.3 — A, Effet d’intégration de la tension de membrane avec un pulse rectangulaire haché
(14 pulsons) pour Ty, et T, rf de méme ordre de grandeur que la chronaxie, B, Stabilisation de
Ieffet du pulse rectangulaire haché (30 pulsons) pour T, et T, rr de méme ordre de grandeur que
Tcur, C, Effet du pulse rectangulaire haché (10 pulsons) sur la tension de membrane pour T, et
T, r 4 fois supérieurs a Tcur. Les résultats sont présentés en utilisant la dynamique CRRSS
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non hachée. Celle-ci est légerement moins consommatrice en quantité de charges que la
forme quart de sinus non haché (4.2%). Cependant, le seuil d’activation en courant de
la forme rampe est supérieur a celui de la forme quart de sinus. En outre, il est possible
d’atteindre le courant maximal délivré par le stimulateur (qui dépend de la tension maxi-
male du stimulateur ainsi que de I'impédance des contacts de I'électrode). La différence
entre les deux formes étant faible, il serait plus judicieux d’utiliser la forme d’onde quart
de sinus plutot que la forme rampe car elle est moins exigeante pour la conception d'un
implant.

5.1.2 Remarques générales sur la modélisation
Biophysique

Champ de potentiels Nous avons fait’hypothese de I'approximation quasi-statique pour
le calcul du champ de potentiels. Cette approximation est valable pour des durées de
pulse au dessus de 25us [BOSSETTI et collab., 2008]. Dans le cas d'une stimulation haute
fréquence, I'équation d'Helmotz devrait étre privilégiée mais cette prise en compte modi-
fie les résultats dans une proportion qui reste raisonnable par rapport a toutes les autres
approximations.

Les deux hypotheses clés utilisées pour I'élaboration des modéles sont de considé-
rer les domaines comme purement résistifs et de considérer comme absentes les sources
dues al’activité naturelle des neurones. En conséquence, pour un modele de nerfet d’élec-
trode donné, nous avons besoin de résoudre I'’équation de Laplace qu’'une seule fois par
contact, pour un courant unitaire de 1mA. D’apres le principe de superposition, toute
combinaison linéaire de la solution obtenue est solution de I’équation. Le champ de po-
tentiels obtenu pour des configurations multipolaires est alors une combinaison linéaire
des solutions du champ de potentiels obtenu pour chaque contact isolé. Comme le mi-
lieu est purement résistif, le champ de potentiels varie linéairement avec 'amplitude du
courant appliqué. Il n’est pas nécessaire de définir un modele plus complexe sachant que
d’autres sources d’incertitudes peuvent apparaitre, liées a la détermination des nouveaux
parametres.

Considérations géométriques Nous avons utilisé dans les trois études un modele de
nerf générique, sans prise en compte des multiples fascicules. Ce choix est conforté a
posteriori par I'expérimentation : lors de 'implantation de I’électrode, notamment sur le
nerf vague, nous n’avons pas de connaissance a priori du nombre ou de la position des
fascicules.

Dans la premiere étude, nous avons cependant modélisé un nerf multifasciculaire a
titre de comparaison avec le modele générique. Le modéle multifasciculaire est construit
par extrusion a partir d'une coupe histologique. Un modeéle plus réaliste serait de prendre
en compte la variation du nombre de fascicules, leur taille et leur position le long du nerf.
Dans I'étude d’'Helmers et collab. [HELMERS et collab., 2012], le nerf vague multifascicu-
laire est modélisé par extrusion a partir d'une coupe histologique humaine. Dans leur
article, la Fig. 2 suggere que la variation du champ de potentiels est fortement influencée
par la présence des multiples fascicules. Aucune information concernant les dimensions
géométriques des structures n’est disponible dans cet article. Nous avons constaté que
la variation du champ de potentiels au sein de notre modele de nerf multifasciculaire
est peu influencée par la présence de multiples fascicules. Rappelons que chaque per-
inevre entourant un fascicule est estimé a une épaisseur de 3% du diametre de chaque
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fascicule [GRINBERG et collab., 2008]. La modélisation d'un périnévre dont I'épaisseur est
supérieure a 3% du diametre du fascicule engendre une augmentation significative des
seuils d’activation [GRINBERG et collab., 2008], particulierement pour les fibres de petits
diametres (5um dans 'étude). Cela signifie que, plus le périnévre est épais, plus il agit
comme une "barriere" au flux de courant [CHINTALACHARUVU et collab., 1991]. En outre,
la variation du champ de potentiels est plus forte. Cela pourrait en partie expliquer la
différence sur la variation de potentiel entre notre modele et celui d’'Helmers et collab.
[HELMERS et collab., 2012].

Enfin, nous avons inclus une couche de liquide physiologique entre I'électrode et
I'épinevre, ce qui correspond aux conditions expérimentales lors de 'implantation de
I'électrode, notamment en aigu. Nous n'avons pas inclus de couche de fibrose : il s’agit
d’'une réponse inflammatoire qui se produit lors d'une implantation chronique, générant
un tissu d’encapsulation autour de I’électrode. La fibrose étant un tissu trés résistif [GRILL
et MORTIMER, 1994], I'inclusion de cette couche modifierait certainement les seuils d’ac-
tivation.

Conductivités Méme si un modele géométrique de nerf issu de coupe histologique se
rapproche des conditions réalistes, il sera limité par la précision sur les propriétés élec-
triques des tissus composant le nerf. En effet, celles-ci sont issues de mesures effectuées
sur différentes especes d’animaux, sont fréquence-dépendantes et température-dépendantes.
Elle ne refletent donc pas la réalité. Par ailleurs, la valeur de la conductivité choisie pour
I’épinévre est estimée [CHOI et collab., 2001]. A notre connaissance, il n’existe pas de don-
nées expérimentales sur la conductivité de 1'épinevre. 1l est 1égitime de se demander si
le choix des conductivités issues de différentes especes influence le résultat de modéli-
sation. De plus, si ces conductivités sont tres différentes de celle de I’étre humain, dans
quelle mesure restent-elles acceptables? Il n’existe pas de réponse idéale dans le sens ol
iln'y a pas de mesure comparatives effectuées in vivo sur des tissus humains.

Quelques études peuvent nous apporter des éléments de réponse. Premierement, 1'ar-
ticle de [BOSSETTI et collab., 2008] sur I’évaluation de la quasi-staticité a démontré que le
potentiel est plus sensible au choix des conductivités que 'inclusion des phénomeénes di-
électriques [BOSSETTI et collab., 2008] pour des durées de pulses supérieures a 25us. Grill
[GRILL, 1999] a démontré que les différences sur les seuils d’activation sont a un facteur
d’échelle pres dans le cas d'un domaine isotrope et homogeéne. Cependant, dans le cas
d'un domaine anisotrope homogene, la pente de courbe de recrutement des axones en
fonction de la distance de I'électrode dépend du ratio —=. Pour un ratio supérieur a 1,
cette pente diminue par rapport au cas isotrope, et 1nversernent si le ratio est inférieur a
1. Sl de plus, la ﬁbre n’est pas ahgnee en z (décalée d'un angle par rapport axy), dans les
ordre de recru-

tement entre les fibres de dlfferents dlametres et a différentes distances de I’électrode, qui
peuvent conduire a des erreurs d’interprétation. La conductivité anisotrope issue de de
Ranck et BeMent [RANCK et BEMENT 1965] utilisée dans la plupart des modéles actuels
(dont les notres) a un ratlo o Z supérieur a 7. En résumé, la prise en compte de I'anisotro-

pie est indispensable dans la modélisation de I’endonevre, compte-tenu de son impact
majeur, mais il faut rester conscients que les valeurs exactes de tous les parameétres de
conductivités ne sont pas connues.
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Modeéles électrophysiologiques

Prédiction d’activation Les modeles de prédiction linéaires sont des approximations
des modeles dynamiques actifs et sont limités aux parametres pour lesquels ils ont été
validés. Leur domaine de validité est restreint aux pulses rectangulaires monophasiques
classiques [MOFFITT et collab., 2004]. Rappelons que la courbe des seuils d’activation en
fonction de la distance dépend de la forme du pulse appliqué. Pour des formes de pulses
complexes, I'utilisation de modeles actifs s’avére nécessaire pour comprendre les méca-
nismes sous-jacents, mais le comportement de ces modeles hors du cadre rectangulaire
n’a pas été validé expérimentalement.

L'avantage des modeles de prédiction linéaires réside dans leur cott de calcul tres faible.
IIs sont pertinents si on ne s’intéresse pas au décours temporel des PA ou a la modélisa-
tion de I'effet d'un train de stimulation puisqu’ils ne rende pas compte de certains phéno-
menes comme la période réfractaire. L'utilisation d'un modele linéaire est justifiée si on
ne s’intéresse qu’au déclenchement d'un PA en considérant I'effet isolé de chaque pulse.

Le modele de prédiction linéaire utilisé dans notre premiere contribution (section 3.2)
est défini par la formulation Eq. A.7). Cette formule contient au numérateur I’expression
d’'une tension de membrane critique et au dénominateur I’expression de la contribution
des nceuds adjacents au nceud d’intérét (fonction d’activation pondérée). 1l existe plu-
sieurs facons de calculer cette pondération, de la méme maniére qu'’il existe plusieurs
formules reliant tension ou courant de seuil a la largeur d'impulsion pour une fibre don-
née. Ces choix dépendent du degré de précision que I'on souhaite et impactent peu le
temps de calcul. Encore un fois, il s’agit de rester cohérent entre complexité du modéle,
valeurs réalistes de ses parametres et complexité du contexte expérimental.

Modeles actifs Nous avons pris soin de vérifier les implémentations des modeéles actifs
(CRRSS MRG, FH) avec un modele de point source, dans les mémes conditions que celles
décrites dans les publications originales [MCINTYRE et collab., 2002; RATTAY, 2005]. On
retrouve exactement les mémes résultats.

En fonction du modéle considéré, a température identique, les seuils d’activation et la
forme du potentiel d’action varient, et en 'occurrence, les caractéristiques inhérentes a
la dynamique membranaire (rhéobase, chronaxie) sont différentes pour une méme fibre.
Cela illustre la limite de ces familles de modeles.

Par ailleurs, les modeles actifs type HH prennent en compte I'aspect temporel du
pulse mais la complexité des équations requiert des ressources en calcul conséquentes. A
titre d’exemple, I'étude de Schiefer et collab. [SCHIEFER et collab., 2008] utilisant le mo-
deéle MRG pour calculer 'activation de 24 millions d’axones a nécessité 90 jours de calcul.
Bien que le modéle MRG soit le modele de référence en modélisation, la description des
NDR n’est pas complete [MCINTYRE et collab., 2002]. 11 existe plusieurs types de canaux
potassiques et sodiques voltage-dépendants. Prendre en compte ces différents types de
canaux augmenterait drastiquement le temps de calcul. Un modele plus complexe ne ga-
rantit pas toujours la précision, il est plus précis si les parameétres supplémentaires sont
correctement identifiés.

Pour les modeles d’axones a dynamique CRRSS et FH, nous avons fait 'hypothése
d’une relation de linéarité entre la distance internceuds et le diametre de fibre. Concer-
nant le modele MRG [MCINTYRE et collab., 2002], 'espace entre les nceuds de Ranvier
n’'est pas proportionnel et les parametres sont issus de [MCINTYRE et collab., 2004]. De

130



CHAPITRE 5. DISCUSSION ET CONCLUSION GENERALE

plus, les NDR sont supposés alignés les uns par rapport aux autres, et les axones paralleles
entre eux. Il s’agit d'une limitation de notre modéle car les seuils sont sensibles a I’aligne-
ment des NDR et de I'électrode, ainsi qu’a I'orientation des fibres dans le nerf [GRILL,
1999]. Concernant la deuxieme contribution sur la double sélectivité, cette approxima-
tion n’affecte pas le mécanismes des prépulses [DEURLOO et collab., 2001].

Dans la majorité de nos contributions, nous avons fait le choix du modéle de mem-
brane CRRSS pour représenter les NDR. Le critere principal était la simplicité de représen-
tation des canaux et la rapidité de convergence du modele, notamment pour |'évaluation
des seuils d’activation de plusieurs centaines de fibres. Nos résultats indiquent que les
dynamiques du canal sodique sont suffisantes pour obtenir des résultats qualitatifs com-
parables aux résultats expérimentaux. En effet, les modeles a simple cable sont suffisants
pour étudier des stimulations basse fréquence (< 25Hz) et a pulse unique, [RICHARDSON
et collab., 2000]. En outre, La dynamique CRRSS suffit pour modéliser des comportements
membranaires a basse fréquence, ce qui est le cas dans nos contributions sur la sélecti-
vité spatiale et la sélectivité au diametre de fibre. L'étude haute fréquence est néanmoins
plus précise avec le modele de membrane MRG (étude sur l'efficacité des formes d’ondes
hachées), confirmant ainsi I'intérét du MRG pour les pulses courts.

En conclusion, les erreurs quantitatives observées sur les seuils d’activation sont liées
au choix des parametres de calcul du champ de potentiels (aspect géométrique du mo-
dele, choix des conductivités) et a la description des dynamiques (choix des modéles),
mais n'impacte pas les résultats qualitatifs pour les objectifs que nous nous étions fixés.
Il est néanmoins essentiel de comprendre les forces et faiblesses de chaque approche en
modélisation afin de sélectionner, paramétrer et implémenter la plus pertinente en fonc-
tion de l'objectif. C’est ce qui a été réalisé dans ce travail de these.

Lintérét des modeles est dans les résultats qualitatifs et non quantitatifs, bien que ra-
mené a des comparaisons, on peut revenir a une étude semi-quantitative relative. Cela
est d’autant moins génant que de nombreuses variables peuvent influencer la prédiction
quantitative lors des expérimentations, variables qui ne sont pas controlables ni mesu-
rables (position exacte des électrodes, structure exacte du nerf, etc...). En fin de compte,
I’approche modele, bien maitrisée et tout en connaissant ses limites, apporte une analyse
pertinente et méme indispensable.

5.2 Perspectives cliniques

Les principaux objectifs des travaux de modélisation sont de faciliter et d’améliorer le
réglages des neuroprotheses dans un contexte clinique.
Dans les études expérimentales présentées, les résultats d’optimisation de I’approche gé-
nérique ont été exploités sur le nerf vague mixte, dans le cadre de la neuromodulation.
Lobjectif a présent est d’évaluer le caractere générique de notre approche dans le cadre
de la stimulation électrique de nerfs mixtes mais essentiellement moteurs.
La stimulation sélective multicritére, fondée sur nos travaux de modélisation et d’optimi-
sation, a été explorée dans une étude pré-clinique sur le nerf sciatique de lapin [TIGRA,
2016] et visait a présélectionner les configurations multipolaires les plus pertinentes pour
une étude clinique sur '’homme [T1GRA, 2016; TIGRA et collab., 2016]. L'étude clinique sur
patients blessés médullaires complets (= C7) est réalisée dans le cadre d’'une chirurgie
de transfert musculaire et a inclus a ce jour 6 patients. Ce protocole a recu I'autorisation
du Comité de Protection des Personnes (CPP) Sud méditerranée IV le 10 février 2015, et
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de I’Agence Nationale de Sécurité du Médicament et des produits de santé (ANSM) le
13 juillet 2015. L'objectif est de restaurer la préhension chez ces patients par stimulation
sélective des nerfs radial et médian a I'aide d’électrodes Cuff multicontacts [TIGRA et col-
lab., 2016]. La stimulation des nerfs radial et médian doit provoquer des mouvements
fonctionnels tels que la flexion des doigts, la flexion du poignet, I'’extension des doigts, et
extension du poignet. L'objectif a long terme est d’améliorer la qualité de vie des patients
en leur permettant d’assurer des mouvements indispensables telle que la saisie ou la libé-
ration d’objets, sans assistance externe autre que la stimulation. L'activation alternative
de muscles agonistes pourrait permettre de réduire la fatigue musculaire et de fournir un
meilleur contréle du mouvement désiré. De plus, le controle de multiples fonctions via
une seule électrode pourrait réduire le nombre d'implants et donc I’encombrement. Les
données des études pré-cliniques et cliniques sont toujours en cours d’analyse mais les
premiers résultats semblent trés prometteurs [TIGRA et collab., 2016].
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A.1 Figures annexes
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A.2 Premiere contribution : Modele d’activation

Cette section est issue de I'article journal en révision majeure : Rossel, O., Dali, M., La-
forét, J., Clerc, Guiraud, D. (2017). Model Based Optimal Multipolar Stimulation Without
a priori knowledge on nerve structure : Part 1, Journal of Neural Engineering.

A.2.1 Axon model: determination of activation threshold
Driving function

We implement a fast way to predict the activation to get an effective optimization pro-
cess. The simplified computation consists in computing the direct relationship between
the activation function and the current thresholds. Indeed, we are not interested in the
detailed time course of the PA, we only need to know if each axon fires or not. Moreo-
ver, our simulations are limited to low frequency and rectangular pulses so that complex
active models, such as MRG, is not needed as stated by [MCINTYRE et collab., 2002]. We
thus based our driving function on the method of [WARMAN et collab., 1992] that we fully
implemented. We reformulate the equations so that the computation could be explicitly
split in several elements to optimize the computation time and ease the adaptation of
modeling parts to the needs of the application.

Using an equivalent circuit, with the same fiber response, the extracellular voltage
profile can be transformed into equivalent intracellular currents that are injected at each
node. This intracellular current at node n, 1;,,;(n) is equal to :

Lini(n)=(V(n—-1)-2V(n)+V(n+1)) G, (A.1)

the activation function is then equal to :
fan) =lin )/ (ndl) = jint(n) (A.2)

where G, is axoplasmic conductance, d and [ are the diameter and the length of a
NDR. The transmembrane equivalent current density j;,;(n) is then independent from
the fiber diameter contrary to I;,;(n). Actually the activation function fa(n) represents
the equivalent current density passing trough the membrane at one NDR. However War-
man et al. [WARMAN et collab., 1992] found that the fiber response also depends on the
adjacent NDR’s currents in particular for large pulse widths greater than about 50us. The
prediction of activation is then more accurate when the contributions of neighboring
NDR are taken into account. We re-arranged equations to separate contributions of elec-
trode and nerve’s geometry from axon’s properties. First, the Equ. A.1 can be written with
a convolution product :

Iil‘lt:‘]>l< [1)_2)1] Ga (A3)

The weighted driving function, is then written as follows :

Lint =V ([1,-2,1] * b(pw)) G4 =V * P(pw) G, (A4)

The convolution products generalize the activation considering neighboring weigh-
ted contributions ¢(pw) = [...,b_1(pw), do(pw), b1 (pw),...] where pw is the pulse width.
More sophisticated models can be used as the formula is completely general [PETERSON
et collab., 2011]. The simple case exposed in Equ. A.3 can be recovered with ¢(pw) being

\Y
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the unitary function at the considered NDR.

Let’s define the normalized maximum of the activation function along the axon Fa" =
max(fa(n)) for a unitary current I;;;,, = 1. Note that this computation is performed at
n

each point of interest so that shift of a NDR absolute position along the axon axis is asses-
sed. From Equ. A.2 and A.3 the needed current threshold can be written :

ith(pw
1 (PW) = %a”) (A5)

where j*(pw) is the threshold transmembrane current density needed for activation
that depends mainly on the pulse width : the so called strength duration relationship.
This formula is also completely general and several formulae for j*(PW) can be set de-
pending on the accuracy needed. To keep consistency with choose the one used by [WAR-
MAN et collab., 1992] i.e. j*"(pw) = j,,(1+Tcn/ pw), jr1 being the rheobase current density
and T, the chronaxy. Other equations can be used instead, such as the ones defined by
[LAPIQUE, 1907] or more recently [MOFFITT et collab., 2004] who introduced the depen-
dence to the fiber diameter and the use of MRG to estimate this threshold.

Our main contribution concerns the way Fa" is computed. Indeed, this function de-
pends on the distribution of current over contacts the fiber diameter and the pulsewidth.
We can write :

Fa“ = mr?x{V* DPPW)IG,/ Tstimmdl)

= mnax{R x D« P(PW)}G,/ (ndl) (A.6)
We get :
ith
(PW) ndl
' pw)=—2 . A7
stim(PW) m’?x{R*qb(PW)D} Ga a7
I ﬁ?l . (PW) is the threshold computed given the fiber position, pulse width, current dis-

tribution and fiber diameter.

The aim is to quantify the effect of spreading the current over the contacts (multipolar
configurations) thus varying matrix D. For a given pulse width and fiber diameter, all the
other parameters have to be computed once : R? =R+« d(PW) and V" = j™" (pw)(nd 1)/ G,.

It is then written :

th
e a.8)
mnax{R@D}

A.3 Modeles dynamiques

A.3.1 Dynamiques FH

Courants membranaires : 15, =Ing + Ix + Ip + 1/
Courant sodique :
EF? [Na], — [Nal]; exp(EF/RT)

Ing = Pnam?h A9
Na = ENa o e ™ 1 _exp(EF/RT) (A.9)

Courant potassique :

5 EF? [K], — [K]; exp(EF/RT)

(A.10)
RT 1 —exp(EF/RT)

Ix =Pxn
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Courant non spécifique :

2 EF? [Nal, — [Nal; exp(EF/RT)
RT 1 —exp(EF/RT)

Ip=Ppp

Courant de fuite :
I.=g1(Vin— VL)

A.3.2 Dynamiques CRRSS

Courants membranaires : I;,, = Ing + 1/
Courant sodique :
INg = &Na mzh(vm —Vna)

Courant de fuite :
I.=g/(Vi — VL)

A.3.3 Dynamiques SE

Courants membranaires : I;4;, = Ing + Ix + 11
Courant sodique :

EF? [Nal, — [Nal; exp(EF/RT)
RT 1 -exp(EF/RT)

INa =PNa m*h

Courant potassique :

, EF? [K], — [K]; exp(EF/RT)
RT  1-exp(EF/RT)

IK :PKI’l

Courant de fuite :
Il =g (Vm - VL)

A.3.4 Dynamiques SRB

Courants membranaires : I;o, = Ing + Ik, fase + Ik stow + 11
Courant sodique :

EF? [Nal, — [Nal; exp(EF/RT)
RT 1 —exp(EF/RT)

INa =PNa m*h

Courant potassique dynamique rapide :
Ik, fast = Ik fast = gK,fastn4(Vm - Vi)
Courant potassique dynamique lente :

Ik, stow = 8K,stowP (Vi — Vi)

Courant de fuite :
Il =8 (Vm - VL)

vl

(A.11)

(A.12)

(A.13)

(A.14)

(A.15)

(A.16)

(A.17)

(A.18)

(A.19)

(A.20)

(A.21)
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| Variable HH FH SE SRB
o 2.5-0.1V, 0.36(V,,—22) 1.87(V,,—25.41) 4.6(V,,—65.6) )
m exp(2.5—0.1Vm)—1 1— exp(22 Vm) 1—exp(25 zéloevm) 1—e p(—VylnoJrSGSG
0.4(13-Vy,) 3.97(21-Vy,) 0.33(61.3—V;;,)
4 ex ( ) m 7m _ m
Pm P 1- EXP(Vm 2) 1—exp(v’§f4121) 1_eXp(VWsl).1%L3)
o 0.1-0.01V,, 0.02(V;;;,—35) 0.13(V;;,—35) 0.0517(V,;,+9.2)
n exp(1-0.1V,,)-1 1— exp(35 Vm) - exp(35 Vm) - exp(M)
0.05(10-V,,) 0.32(10—-Vy,) 0.092(8—V,)
0.125ex; o o 2
Pn p( ) 1—exp(V-10) I—exp(Y2-10) T oxp( V292
0.1(10+V,,) __ 0.55(V,,+27.74) _ 021V +27)
a 0.07ex n = 1
h p(= 2 ") 1 exp(v’"“O) - exp(vm+2774) 1 exp(v”’+27)
ﬁh 1 4.5 22.6 14.1
exp3-0.1V,) +1 1+exp(45 V’") 1+exp(561_2\_gm) 1+exp(55'123:X’")
o 0.006(V,,—40) 0.0079(V,,,—71.5)
p 40—V, 71.5-V,
1-exp(—p2) 1-exp(—535™)
f) 0.09(V;,;, +25) _0.00478(V,,—3.9)
P - exp(vm+25) l—eXp(Vle_.Ss‘g)

TABLEAU A.1 — Taux de transition en sec™
tay, [RATTAY, 2005]).
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Constante HH FH CRRSS SE SRB
VNa 115 115

Vi -12 0
VL, 10.6 0.026 -0.01 0 0
V, -70 -70 -80 -78 -84
gna (k271 em™2) 120 1445

8k fast (k27 em™2) | 36 30
8k,stow (k127 1cm™2) 60
gr. (k7Y em™) 0.3 30.3 128 86 60
cm (WE/cm™2) 1 2 2.5 2.8 2.8
V(0) 0 0 0 0 0

T (°C) 6.3 20 37 37 37
Qlo((xm) 3 1.8 3 2.2 2.2
Q10Bm) 3 1.7 3 2.2 2.2
Qio(aty) 3 3.2 3 3 3
Q1o0(Pn) 3 2.8 3 3 3
Qo) 3 2.8 3 2.9 2.9
QuoPBr) 3 2.9 3 2.9 2.9
Pna (cmls) 0.008 0.00328 0.00704
Px (cmls) 0.0012 0.000134

Pp (cm/s) 0.00054

[Nal, (mmol/l) 114.5 154 154
[Nal; (mmol/l) 13.7 8.71 30
K], (mmolll) 2.5 5.9

[K]; (mmol/l) 120 155

TABLEAU A.2 — Constantes utilisées dans les modeéles de membranes (d’apres Rattay, [RATTAY,
2005]).
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Annexe B

Liste des acronymes

BEM Boundary Element Method (Méthode des éléments finis de frontiéres). 71

CNAP Compound Nerve Action Potential. 9, 10

CRRSS modele dynamique de membrane d’axone myélinisé de lapin, Chiu, Ritchie, Ro-
gart et Stagg (1979), corrigé en température par Sweeney et al. (1987). 38, 39, 46, 47,
65, 85, 88, 108, 109, 114, 118, 124, 126, 127, 130, 131, VIII, IX

ECG Electrocardiogramme. viii, 73, 76
ENG Electroneurogramme. 9, 19, 106, 107, 111

FA Fonction d’activation (Rattay). 44, 46
FEM Finite Element Method (Méthode des éléments finis). 58, 59

FH modéle dynamique de membrane d’axone myélinisé de grenouille, Frankenhaeuser
et Huxley, (1964). 37-39, 42, 126, 130, VIII, IX

FINE Flat Interface Nerve Electrode. 17, 47

HH modéle dynamique de membrane d’axone non myélinisé de calamar géant, Hodgkin
et Huxley (1952). 35-37, 39, 130, VIII, IX

Is-PW Courbe de courant de seuil (Is) en fonction de la durée du pulse de stimulation
(PW). 23, 34, 46, 126

LIFE Longitudinal IntraFascicular Electrode. 16

MRG modele dynamique de membrane double cable de McIntyre, Richardson et Grill
(2000/2002) reprenant les dynamiques SRB. 42, 47, 108, 109, 114, 124, 126, 130, 131,
VI

NDR Nceuds de Ranvier. 19-21, 34, 40, 46, 61, 63, 85, 88, 108, 121, 130, 131, V, VI

PA Potentiel d’action. 6, 15, 19, 23, 34, 45, 85, 88, 107, 122, 124, 126, 130,V
PW Durée de stimulation (Pulse Width). 33, 34

Ring Configuration multipolaire standard Ring. viii, 19, 64-68, 71, 72, 74-77, 79-83, 89—
92,118-122

RRI Intervalle R-R, intervalle entre deux contractions cardiaques. 73, 74

XI



Liste des acronymes

SE modeéle dynamique de membrane d’axone myélinisé de rat, Schwarz, Eikhof (1987).
38, 39, VIII, IX

SEF Stimulation électrique fonctionelle. 6, 9, 10
série(s) SNV Série de Stimulation du Nerf Vague. 75-78
SNC Systéme nerveux central, composé de 'encéphale et la moelle épiniére. 1, 3, 10

SNP Systeme nerveux périphérique, partie du systeme nerveux formée des ganglions et
des nerfs a I'extérieur de I'encéphale et de la moelle épiniére.. 1, 3

SRB modele dynamique de membrane d’axone myélinisé d’humain, Schwarz, Reid et
Bostock (1995). 38, 39, 42, VIII, IX

ST Configuration multipolaire Steering. 65, 67, 68, 71, 117, 118
STR Configuration multipolaire Steering Ring. 65, 67-70, 117, 118

TIME Transverse Intrafascicular Multichannel FElectrode. 16

TLR Configuration multipolaire Tripolaire Longitudinale Ring. 65, 67-72, 74-76, 80, 117-
119

TT Configuration multipolaire Tripolaire Transverse. viii, xi, 20, 65, 67-72, 74-77, 79-82,
89-92,117-119, 121, 122

TTR Configuration multipolaire Tripolaire Transverse Ring. viii, xi, 65, 67-72, 74-77, 79—
83,117-120

TTST Configuration multipolaire Tripolaire Transverse Steering. 65, 67-71, 117, 118

XII



Annexe C

Glossaire

fibrose La fibrose est la transformation fibreuse de certains tissus a 1'origine d'une aug-
mentation du tissu conjonctif (tissu de soutien et de remplissage) Dans le cas de le
stimulation, elle se forme progressivement autour de I'électrode lors de 'utilisation
chronique. 28

somesthésie Sensibilité générale du corps, constituée de I'extéroréception et de la pro-
prioception. Lextéroréception est 'ensemble des récepteurs de la surface du corps
et des sensations distales comme la vue ou I'ouie. La proprioception se réféere a la
posture du corps dans I'espace (oreille interne, muscle, articulation, etc).. 1

unité motrice Une unité motrice est constituée par un neurone moteur (ou motoneu-
rone) situé dans la moelle épiniere, son prolongement (axone) qui chemine dans le
nerf périphérique et 'ensemble des fibres musculaires qu'’il innerve. 6, 10

viscéroception Les viscéroceptions sont les récepteurs sensoriels des visceres et des sen-
sations internes du corps: muscles lisses, systeme digestif, etc.. 1

XIII



Titre
Modélisation de l'interface entre une électrode multipolaire et un nerf périphérique. Optimisation des courants pour la stimu-
lation neurale sélective.

Résumé

La stimulation électrique neurale, appliquée au systeme nerveux périphérique pour la restauration des fonctions motrices ou
la neuromodulation, est une technologie en plein essor, en particulier la stimulation implantée avec des électrodes Cuff po-
sitionnées autour d'un nerf périphérique. Le principal frein au développement des systemes de stimulation est la difficulté a
obtenir la stimulation ou I'inhibition des fonctions cibles de maniére précise et indépendante, c’est-a-dire, obtenir une sélec-
tivité des fonctions. Les parametres impliqués dans la sélectivité au sens large ne sont pas toujours intuitifs, et le nombre de
degrés de libertés (choix de I'électrode, nombre de contacts, forme du pulse etc.) est important. Tester toutes ces hypotheses
en expérimentation n’est pas faisable et inenvisageable dans le réglage des neuroprothéeses en contexte clinique. La modéli-
sation a priori nous permet d’établir des critéres de choix, de déterminer les stratégies les plus efficaces et de les optimiser.
Par ailleurs, un grand nombre d’études ont pu prévoir des stratégies de sélectivité inédites grace a la modélisation, et validées
a posteriori par 'expérimentation. Le schéma de calcul scientifique est composé de deux parties. On modélise, d'une part, la
propagation du champ de potentiels électriques générés par les électrodes a I'intérieur d'un volume conducteur représentant
le nerf (étude biophysique), et d’autre part I'interaction entre ce champ de potentiels et les neurones (réponse électrophy-
siologique). Notre premiere contribution propose une méthode originale de modélisation et d’optimisation de la sélectivité
spatiale avec une électrode Cuff, sans connaissance a priori de la topographie de nerf. Partant de ce constat, nous déterminons
de nouveaux criteres, 'efficacité et la robustesse, complémentaires a la sélectivité, nous permettant de faire un choix entre des
configurations multipolaires concurrentes. Ainsi, en fonction de la pondération de ces criteres, nous avons développé un algo-
rithme d’optimisation pour déterminer la configuration optimale en fonction de la zone choisie, du diameétre des fibres visées
ainsi que de la durée de stimulation, pour un pulse type rectangulaire de référence. Des expérimentations sur modele animal
nous ont permis d’évaluer I'efficacité de la méthode et sa généricité. Ce travail est partie intégrante d’'un projet plus vaste de
stimulation du nerf vague (projet INTENSE), ou1 I'une des applications concerne le traitement des troubles cardiaques. L'ob-
jectif est d’activer sélectivement une population spécifique de fibres nerveuses pour obtenir des effets plus ciblés conduisant a
une thérapie améliorée, tout en diminuant les effets secondaires. La deuxiéme contribution consiste a combiner la sélectivité
spatiale et la sélectivité au diametre de fibre avec un modele générique de nerf et une électrode Cuff a 12 contacts. Lutilisation
d’'une forme d’onde particuliére (prépulse) combinée avec des configurations multipolaires permet d’activer des fibres d’'un
diametre défini dans un espace ciblé. Les perspectives cliniques sont nombreuses, notamment sur la réduction de la fatigue
liée a I'utilisation prolongée de la stimulation ou la diminution des effets secondaires. Dans le cadre du projet INTENSE, la
seconde application liée a la stimulation du nerf vague vise le probleme de 1'obésité morbide. L'activation des axones cibles
liés aux fonctions gastriques nécessite une quantité de charges conséquente. Plusieurs études suggerent que les formes de
pulse non rectangulaires peuvent activer les axones du systéme nerveux périphérique avec une quantité de charges réduite
comparée a la forme de pulse rectangulaire de référence. Notre derniére contribution concerne I'étude expérimentale et de
modélisation de ces formes d’ondes complexes. Lapproche par modélisation, si elle est bien maitrisée, apporte une analyse
pertinente voire méme indispensable au réglage clinique des neuroprotheéses.

Mots clés : Stimulation des nerfs périphériques, Sélectivité, Modélisation, Calcul scientifique, Bioélectromagnétisme, Méthode
des éléments finis, Modeéles d’axones compartimentés, Electrode Cuff, Stimulation du nerf vague.

Title
Modeling the interface between a multipolar electrode and a peripheral nerve. Optimization of currents for selective neural
stimulation.

Abstract

Neural electrical stimulation, applied to the peripheral nervous system for motor functions restoration or neuromodulation,
is a thriving technology, especially implanted stimulation using Cuff electrodes positioned around a peripheral nerve. The
main obstacle to the development of stimulation systems is the difficulty in obtaining the independent stimulation or inhi-
bition of specific target functions (i.e. functional selectivity). The parameters involved in selectivity are not always intuitive
and the number of degrees of freedom (choice of electrode, number of contacts, pulse shape etc.) is substantial. Thus, testing
all these hypotheses in a clinical context is not conceivable. This choice of parameters can be guided using prior numerical
simulations predicting the effect of electrical stimulation on the neural tissue. Numerous studies developed new strategies to
achieve selectivity based on modeling results that have been validated a posteriori by experimental works. The computation
scheme is composed of two parts : the modeling of the potential field generated by the electrodes inside a conductive medium
representing the nerve on the one hand; and the determination of the interaction between this field of potentials and neurons
on the other. Our first contribution is an original method of modeling and optimization of the spatial selectivity with a Cuff
electrode, without prior knowledge of the nerve topography. Based on this observation, we determined new criteria, efficiency
and robustness, complementary to selectivity, allowing us to choose between multipolar configurations. Thus, according to
the weighting applied to these criteria, we developed an optimization algorithm to determine the optimal configuration as a
function of the target zone, fiber diameter and the stimulation duration for a typical rectangular pulse. Experiments on animal
model allowed us to evaluate the effectiveness and genericness of the method. This work was performed as part of a larger
project on vagus nerve stimulation (INTENSE project) in which one of the applications focused on the treatment of cardiac
disorders. The main objective was to selectively activate a specific population of nerve fibers to improve therapy and decrease
side effects. In a second contribution, numerical simulations were used to investigate the combination of multipolar configu-
rations and the prepulses technique, in order to obtain fiber recruitment in a spatially reverse order. The main objective was
to achieve both spatial and fiber diameter selectivity. Expected clinical perspectives of this work are the reduction of fatigue
related to a prolonged use of stimulation and the reduction of side effects. Within the framework of the INTENSE project, the
second application investigated vagus nerve stimulation as a therapy for morbid obesity. Activation of target axons related to
gastric functions requires a significant amount of charge injection. Several studies suggest that non-rectangular waveforms
can activate axons of the peripheral nervous system with a reduced amount of charge compared to the reference rectangu-
lar pulse shape. Our last contribution focuses on the experimental study and the modeling of these complex waveforms. The
modeling approach, if performed properly and while bearing in mind its limits, provides a relevant and even indispensable
analysis tool for the clinical adjustment of neuroprostheses.

Keywords : Peripheral nerve stimulation, Bioelectromagnetism, Finite element method, Compartmentalized neuron models,
Cuff electrode, Selectivity, Vagus nerve stimulation.
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