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Résumé : L'implant cochléaire, qui restaure l'audition en
cas de surdité sévere ou profonde, est la neuroprothése la
plus utilisée actuellement dans le monde. On peut prévoir
une augmentation des sujets implantés dans le futur a
cause du vieillissement de la population et des nuisances
sonores de plus en plus importantes. Bien que les sujets
implantés puissent avoir une bonne compréhension de la
parole dans le silence, leur compréhension reste moindre
dans un milieu bruité. Des améliorations techniques
considérables et la recherche d'indices objectifs sont donc
nécessaires, rendant les modeles animaux indispensables a
cette fin.

Le but de cette thése est d'étudier les réponses des
neurones corticaux lors de l'utilisation de différentes
formes de pulses électrique le pulse biphasique
rectangulaire, classiquement utilisé en clinique, est
comparé a quatre formes de pulse biphasique en rampe, la
premiére phase de tous ces pulses est soit anodique soit
cathodique.

Quel que soit le pulse en rampe, nous avons pu
observer : (i) une augmentation du taux de décharges
maximal des neurones corticaux, (ii) une diminution du
seuil de réponse, (i) un niveau de charge injectée plus
bas pour atteindre le taux de décharge maximal, (iv)
aucun changement significatif concernant la gamme
dynamique, (v) une diminution des latences des réponses
en fonction de la charge injecté et (vi) une
reproductibilité plus grande en comparaison avec un
pulse rectangulaire. De plus, en comparant les réponses
évoquées par la stimulation électrique et par la
stimulation acoustique, nous avons montré que (vii) le
taux de décharges neurones est inchangé, (viii) les
latences sont plus basses avec la stimulation électrique
et (viii) il n'y a aucune différence sur la reproductibilité
temporelle.

L'utilisation d'un pulse en rampe par I'implant cochléaire
demeure donc une piste prometteuse a explorer pour les
prochaines années.

Title: Investigating the evoked responses in the primary auditory cortex obtained by electrical stimulations through a

cochlear implant.

Keywords: Cochlear implant; auditory cortex; in vivo electrophysiology; guinea pig; ramped pulse

Abstract: Cochlear implant, which restores hearing in cases
of severe or profound deafness, is the most widely used
neuroprosthesis in the world today. An increase in the
number of implanted subjects should be expected in the
future due to general aging and increase in noise pollution.
Although the implanted subjects can have a good
understanding of speech in silence, their understanding is
usually poor in noisy environments. Considerable technical
improvements and the search for objective measures are
therefore necessary, making animal models mandatory for
this purpose.

This thesis aims at studying the responses of cortical
neurons during the use of different shapes of electrical
pulses: the rectangular biphasic pulse, classically used in
clinic and four shapes of biphasic ramped pulses, the first
phase of these pulse was either anodic or cathodic.

With each ramped pulse, we observed: (i) an increase in
the cortical neurons maximum firing rate, (ii) a decrease
in response threshold, (iii) a lower level of injected charge
to reach the maximum firing rate, (iv) no significant
change in dynamic range, (v) a decrease in response
latencies as a function of the increase in injected charge
and (vi) a higher reproducibility compared to a
rectangular pulse. Furthermore, when comparing the
response to electrical stimulations and to acoustic
stimulations, we showed that (vii) neuronal firing rate was
unchanged, (viii) latencies were lower with electrical
stimulation and (viii) there was no difference in temporal
reproducibility.

The use of ramped pulses in cochlear implants will be a
promising strategy to explore in the incoming years.
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CHAPITRE I

INTRODUCTION



1. Généralités sur les systémes sensoriels

Issu du latin sensus, le mot sens se définit par « le fait de s'apercevoir ou de
percevoir ». Dés l'antiquité le philosophe grec Aristote exposa sa réflexion sur les cing sens
externes — |'odorat, le go(it, le toucher, l'ouie et la vue — et leurs organes récepteurs qui nous
permettent de percevoir notre environnement. L'intégration de ces signaux extérieurs,
indispensable a la survie, incombe aux organismes vivants des plus simple aux plus complexes.
Ces cing modalités sensorielles s‘articulent autour de la détection d'un signal physique ou
chimique par leur organe récepteur spécialisé et de la transduction que ce dernier génere afin
d'intégrer linformation externe sous la forme d‘un signal physiologiquement invariant : le
potentiel d'action. Les trains de potentiels d'action produits par ces organes sont ensuite traités
de maniere indépendante et paralléle par le systeme nerveux central. Exception faite du bulbe
olfactif et de la rétine, les organes récepteurs des différentes modalités sensorielles envoient
des projections nerveuses vers des noyaux du tronc cérébral. Ces noyaux projettent ensuite
vers le thalamus, qui est la structure cérébrale centralisant les entrées vers le cortex. Les
noyaux thalamiques des différentes modalités sensorielles projettent chacune vers une région
dédiée du néocortex. Les régions corticales recevant une majorité d’entrées sensorielles du
thalamus sont appelées cortex sensoriels primaires. Il existe également des régions corticales
attenantes qui regoivent des projections en provenance du cortex sensoriel primaire et du
thalamus. Ces régions sont appelées cortex sensoriels secondaires. Dans le systéme visuel,
auditif et somesthésique, il existe une organisation similaire du systeme thalamo-cortical. Les
neurones du noyau thalamique au sein desquels la topographie de la périphérie est préservée
(le LGN, le MGy, le VB) projettent sur l'aire corticale primaire, alors que les noyaux thalamiques
ou cette topographie n'est pas préservée (le pulvinar, le MGd) projettent sur des aires
corticales secondaires (pour revue Lee & Sherman, 2008, 2011; Sherman & Guillery, 1996,
2002). Une revue exhaustive des aires auditives primaires sera proposée dans la partie 2.3.
Par son caractére archaique, le systeme olfactif constitue une exception a ce schéma
d’organisation. Les neurones olfactifs projettent vers les glomérules du bulbe olfactif, qui est
une structure indépendante du cortex mais faisant également partie du télencéphale. Les
projections efférentes du bulbe olfactif se séparent en deux catégories : (i) les projections
directes vers le cortex olfactif et des régions avoisinantes du lobe temporal puis (ii) un tractus
a deux relais passant par les neurones du tubercule olfactif puis par le noyau médiodorsal du
thalamus avant d’innerver le cortex orbitofrontal. Cette configuration anatomique unique place
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le systéme olfactif a part des autres systemes sensoriels. Pour cloturer cette bréeve introduction,
notons que le systeme auditif possede dans son architecture sous-corticale plus de relais
— le noyau cochléaire, le complexe olivaire supérieur, le lemnisque latéral, le colliculus inférieur
et le corps genouillé médian — que les quatre autres. A titre d’exemple le systéme visuel n'utilise
qu’un seul relais, le corps genouillé latéral, entre la rétine et le cortex visuel primaire. De plus,
le cortex auditif projette sur un grand nombre de structures auditives sous-corticales depuis le
thalamus auditif, le colliculus inférieur, jusqu'au noyau cochléaire (Jacomme et al., 2003).
Néanmoins pour la suite de mon exposé, seule la voie ascendante du systéeme auditif sera

détaillée.

2. Organisation anatomique et physiologie du systéeme auditif: de la

périphérie au centre

2.1 — Anatomie du systéeme auditif périphérigue

Les différentes vibrations de lair, plus communément appelés sons, survenant
continuellement dans notre environnement sont captées en premier lieu par l'oreille. Cette

derniére est divisée en trois parties : externe, moyenne et interne (figure 1).

Oreille

moyenne )
Oreille Oreille
- externe - " interne ™"

Osselets Fenétre

/ ovale Figure 1. Anatomie de l'oreille. Schéma

illustrant respectivement de gauche a droite

I'oreille externe, moyenne et interne. Issue

’ ‘ %
' A de Neuroscience: Exploring the brain,
\ F. Bear, W. Connors, and A. Paradiso, 2020,
fourth edition.
\ Cochlée
/ : ‘Canal .Membrane
Pavillon 3 auditif tympanique

L'oreille externe se compose du pavillon et du conduit auditif, tous deux permettant la bonne
convergence des sons vers l'oreille moyenne. Cette deuxieme partie, ou l'on trouve la
membrane tympanique sur laquelle vient s’ancrer et s'articuler les osselets (respectivement le
marteau, l'enclume et I'étrier), permet de transmettre et d'amplifier le signal sonore. Notons
gue chez 'Homme, le spectre de I'audible s'étend de 20 Hz a 20 kHz avec une préférence pour
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les sons ayant une fréquence comprise entre 1-5 kHz (gamme fréquentiel associé au langage,
voir par exemple Varnet et al., 2013). L'oreille interne quant a elle, contient la cochlée —
I'organe responsable de la mécano-transduction — phénomeéne traduisant le passage d’une
énergie mécanique (vibration de I'air) en énergie électrique (potentiel d'action).

La cochlée est un canal osseux enroulé en spirale (figure 2). Elle se divise en trois
canalicules : la rampe tympanique, la rampe vestibulaire et le canal cochléaire. Cet organe en
colimacon possede a sa base deux orifices fermées par des membranes, (i) la fenétre ovale
qui limite la base de la rampe vestibulaire et sur laquelle vient s'insérer I'étrier et (ii) la fenétre
ronde qui clot la base de la rampe tympanique, tout en servant de régulateur de la pression.
Ces deux rampes sont remplies d'un liquide conducteur nommé périlymphe et communiquent
entre elles en un point — I'hélicotreme — situé au sommet de la cochlée, I'apex. Au centre, le
troisieme canalicule baigne dans un liquide appelé endolymphe. Dans la partie basale du canal
cochléaire, reposant sur la membrane basilaire se trouve l'organe de corti. C'est précisément
au sein de ce dernier que s'effectue la transduction du message acoustique en message
électrique. Il contient deux types de cellules sensorielles disposées le long de la membrane
basilaire : une rangé de cellules ciliées internes (CCIs) jouant le réle principal pour transduire
le signal et trois rangées de cellule ciliées externes (CCEs) contribuant a amplifier la déflection
que subit la membrane basilaire lors de la propagation d'un son (Ashmore & Kolston, 1994;
Ashmore, 2008; Ashmore et al., 2010). Chez 'Homme, on estime la présence d’environ 3 500
CCIs et 12 500 CCEs (Bear et al., 2020; Kandel et al., 2021). Ces cellules sont fragiles et, chez
les mammiferes, elles ne peuvent se renouveler en cas de Iésion, ce malgré les avancées en
termes de thérapie génique. Donc, a ce jour tout dommage au niveau de ces cellules est
irréversible. Au-dessus des cellules sensorielles se trouve la membrane tectoriale. Lors de
déflections de la membrane basilaire, les stéréocils présents sur la partie apicale des cellules
ciliées internes vont se plier, en direction de la strie vasculaire, d{i au contact avec la membrane
tectoriale. Les canaux sensibles a ce phénoméne mécanique provoquent une entrée massive
dans la cellule d'ion K*. Remarquons que les CCIs ont la particularité d’avoir un gradient de
potassium inversé par rapport a la plupart des cellules de notre organisme (Bear et al., 2020).
De fait la présence importante de potassium dans le cytoplasme va provoquer une
dépolarisation aboutissant a l'activation de canaux calcique situés sur la partie basale de la
CCI. Ce calcium entrant va favoriser la libération de glutamate au niveau d'une synapse —
qualifiée de synapse en ruban — entre les cellules ciliées internes et les dendrites des neurones
du ganglion spiral. De plus, il a été montré que la quantité de neurotransmetteur libérée a la



synapse est proportionnelle a I'amplitude du mouvement de la membrane basilaire (Nobili et
al., 1998).
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Figure 2. Organisation de la cochlée. (A.) Coupe transversale de la cochlée.
(B.) Schéma détaillé de I'organe de Corti. (C.) Propagation d’une onde sonore de 3kHz le long de
la membrane basilaire. Fleches vertes : mouvement de la périlymphe induit par I'étrier. Tracé noir :
oscillation de la membrane basilaire agrandi de 106 fois. Adapté d‘aprés Bear et al., 2020.

Nous pouvons résumer brievement la mécano-transduction s‘opérant dans la cochlée selon
ces différentes étapes : L'oreille externe capte un son, ce qui va provoquer la vibration de la
membrane tympanique engendrant la mise en mouvement des osselets. L'étrier étant relié a
la cochlée via la fenétre ronde, I'onde sonore va se propager dans la périlymphe et donc mettre
en mouvement la membrane basilaire. Les cellules ciliées internes de I'organe de corti reposant
sur cette derniere vont se retrouver dépolariser. Du glutamate va étre libéré et ce dernier
allant se fixer sur les récepteurs AMPA et NMDA localisés sur les terminaisons des fibres du
nerf auditif va permettre I'émission de potentiels d’action par les axones des neurones du
ganglion spiral, formant le nerf auditif, et ainsi propager le message vers les différents relais
du tronc cérébral (Puel et al., 1991; Safieddine & Eybalin, 1995; Zhang-Hooks et al., 2016).
Pour conclure ce paragraphe, intéressons-nous a une propriété inhérente du systeme auditif

agissant depuis la périphérie jusqu’au relais le plus intégré. En effet, du fait des propriétés

-5-



biomécaniques de la membrane basilaire — rigide a la base et souple a I'apex — les ondes
sonores de hautes fréquences provoque une déflection maximale de cette membrane des le
premier tour de la cochlée, a l'inverse des ondes sonores de basses fréquences qui produisent
une déflection maximale a l'apex (Békésy, 1960; Greenwood, 1961). Cette organisation

fréquentielle se reflétant depuis la cochlée jusqu’au cortex auditif est appelée : tonotopie
(figure 3).

cerebral
cortex

Figure 3. Représentation
du gradient tonotopique
ascendant de la cochlée au
cortex auditif. Chaque relais
du systéeme auditif présente
thalamus  Une organisation fréquentielle.
CN = Noyaux cochléaires, SOC
= Complexe Olivaire
p— Supérieur, IC = Colliculus
inférieur et MGN = Corps
genouillé médian. Rappelons
que les aires «belt et
holmguancy parabelt » forment le cortex
auditif secondaire. Saenz &

Langers, 2013.

low-frequency

La jonction entre le systeme auditif périphérique et central est assurée par le nerf
vestibulo-cochléaire — plus communément nommé nerf auditif ou nerf VIII — composé de la
fusion entre les axones des neurones situé dans le ganglion spiral et ceux des neurones se
trouvant dans le ganglion vestibulaire. Rappelons que les neurones auditifs afférent ont leurs
dendrites au contact des cellules ciliées et que leurs axones se projettent vers les noyaux
cochléaires, premier étage du tronc cérébral auditif. Chez I’'Homme, environ 35 000 neurones
sont présents dans le ganglion spiral (Bear et al., 2020). Concernant les fibres contactant les
cellules sensorielles, I'existence de deux catégories morphologiquement distinctes a été
identifié : (i) les fibres de type 1 — représentant 90-95% — qui sont myélinisées et innervent
les CCIs et a contrario (ii) les fibres de type 2 — 5 a 10% - ne sont pas myélinisées et font
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seulement contacte sur les CCEs (Kiang et al., 1982; Spoendlin, 1972, 1979; Spoendlin &
Schrott, 1989). Chaque fibre composant le nerf auditif produit une série de potentiel d’action
en fonction des caractéristiques comme la fréquence, l'intensité et la durée du stimulus. Dés
la fin des années 50, Katsuki et collegues ont décrit ce qu'ils ont qualifiés de courbe d‘accord
caractéristique en forme de V, démontrant I'existence d'une fréquence optimale — nommée
fréquence caractéristique — déterminé par la position de la cellule ciliée qu’elle innerve (figure
4; Katsuki et al., 1958).

100 ¥ T 1T 17771 1 T LR

P —
Figure 4. Courbes d'accord de fibres du nerf
auditif chez le chat. Chaque courbe représente

1

- le seuil (en dB SPL) d’une fibre du nerf en fonction
de la fréquence des sons (basé sur Katsuki et al.,

Intensity (dB SPL)

1958, voir aussi pour revue Suga, 1995)

Frequency (kHz)

En effet, les fibres apicales du nerf codant les basses fréquences sont localisées dans la région
centrale du nerf a linverse des plus hautes fréquences dont les fibres se retrouvent en
périphérie (Kimura et al., 1964). Précisons qu’une fibre d’'un neurone du ganglion spiral
n'innerve gu’une seule cellule ciliée mais que plusieurs neurones peuvent contacter la méme
cellule ciliée (Kiang et al., 1982; Liberman et al., 2015; Liberman, 1982; Wu et al., 2016).
Néanmoins, toutes les fibres du nerf auditif n‘ont pas les mémes seuils d'activation. En 1978,
Liberman démontra I'existence de trois classes de fibres du nerf basée sur les différences en
termes d'activités spontanées. Il proposa la classification suivante : (i) les fibres possédant un
taux de décharge spontanée élevé — supérieur a 20 potentiels d‘actions par seconde (PA/s) —
ont un seuil bas en termes d'intensité sonore, (ii) celles dont le taux de décharge spontanée
est compris entre 0,5 et 20 PA/s, sont des fibres dont les seuils sont atteints avec une intensité
sonore moyenne et (iii) les fibres dont I'activité spontanée est inférieure a 0.5 PA/s sont
activées par des intensités de stimulation élevée. Les fibres a bas seuil, moyen et haut seuil
se répartissent respectivement a hauteur de 60%, 25% et 15% sur I'ensemble des fibres du
nerf auditif (Liberman, 1978). Le systeme auditif est donc capable d’encoder dés la périphérie,
I'information fréquentielle sur une large gamme d'intensité. L'hypothése sous-jacente a ces
différences en seuil a été attribuée initialement a une différence morphologique : plus les seuils
sont hauts plus le diamétre de la fibre est grand (Liberman, 1982). Elle fit précisée quelques
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années apres lors de I'enregistrement de fibres de petit diamétre ayant un taux de décharge
élevées (Merchan-Perez & Liberman, 1996). Par la suite du fait de la présence de nombreux
contacts — quelques dizaines — de dendrites sur une seule et méme cellule cilié interne, il a été
suspecté que l'origine des différences entre les trois types de fibre trouverait son explication
par la synapse en ruban qui se forme entre la cellule ciliée interne et la fibre du neurone du
ganglion spiral. Ajoutons qu'il a été démontré que les fibres a moyen et haut seuil contactent
la CCI sur le c6té le proche du modiolus tandis que celles a haut seuil se localisent sur coté
proche des cellules pilaires internes (Liberman et al., 2015; Liberman, 1982; Niwa et al., 2021).

Figure 5. Deux types de fibres partent des
9\1 cellules ciliées internes. Représentation
schématique d'une cellule ciliée interne d’'ou part

deux populations de fibres correspondant a deux

Modiolarside ({{% Pl <ide différents types de synapses. Les points rouges
/(\7»/’ indiquent les différences de densité en canaux
4 calciques, et le bleu foncé en post-synaptique

représente la distribution et densité des
récepteurs au glutamate. D'aprés la figure 5 de
| Niwa et al., 2021.

Des analyses en microscopie électronique ont permis d‘identifier deux types de
synapses qualifiés de plaques synaptiques (i) simples et (ii) complexes. De plus, I'étendu de la
fente synaptique est plus grande et contient plus de vésicule pour les fibres a haut et moyen
seuil par rapport aux fibres a bas seuil (Merchan-Perez & Liberman, 1996). Il a également été
proposé que la différence d'activité spontanée des fibres pourrait s'expliquer par des facteurs
affectant la composante pré- ou post-synaptique, voire les deux. Parmi la pléthore
d’hypotheses pour expliquer ces différences, nous pouvons citer : des différences dans le
nombre et l'arrangement spatial des canaux Cav 1.3 — qui sous-tendent le signal calcique
requis pour |'exocytose des neurotransmetteurs — ou encore la taille des amas de récepteurs
AMPA, au niveau post-synaptique, qui differe selon les fibres (voir pour revue Heil & Peterson,
2015). Pour cloturer ce paragraphe et plus généralement, cette partie consacrée au systeme
auditif périphérique, détaillons une derniére particularité associée au nerf auditif lors d’une
stimulation avec un son pur : le principe de « calage de phase » ou « phase-locking ». Dans

les cas de stimuli trés simples comme des sons purs, les neurones du ganglion spiral sont
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capables de se synchroniser sur la périodicité du stimulus (figure 6). Pour des stimuli sonores
de basses fréquences, les fibres du nerf auditif vont émettre des potentiels d’actions de
maniéere synchrone avec la fréquence du stimulus. Cependant, pour les sons de hautes
fréquences, les réponses observées (en termes de taux de décharge) montrent un pic des le
début du stimulus puis une diminution rapide. Ce phénomene de calage de phase perdure le
long des voies auditives ascendantes mais devient limité a des fréquences de plus en plus
basses a mesure qu’on s'éloigne de la périphérie. Notons que chez les mammiferes — dont
I'Homme — cela peut aller jusqu’a des fréquences de stimulation de 4-5 kHz au niveau du nerf
auditif (Joris & Yin, 1992) mais que cela descend a des fréquences inférieures a quelques
dizaines de hertz dans le cortex auditif (Eggermont, 1998; pour revue Joris et al., 2004; Liang
et al., 2002; Miller et al., 2002; Schreiner & Urbas, 1988). Bien que controversé, il a été montré
que ce phénomeéne de « phase locking » — forme la plus simple de code temporel — sous-tend
I'utilisation des indices intérauraux pour la localisation d’une source sonore, mais servirait
également pour le codage de la périodicité associé au stimulus et par conséquent, de la
hauteur tonale (Oxenham, 2012).

0.9 1 L1 a1l [ A
° ° %‘zﬁ:f ;
. g,:: o w% 3% Figure 6. Synchronisation des fibres du nerf
-3 ooQ ° % o - -
; 0.8- o%&% - auditif en fonction de la fréquence d'un son
s %o 4o booPEl pur. L'indice utilisé a été défini pour quantifier le
= 071 ;% ° [T phénomeéne de calage de phase. Plus sa valeur se
,g 0.6 ° B rapproche de 1, plus la fibre enregistrée est
oY | °
% i - synchronisée avec la fréquence. A linverse,
0.4+ =
0.3 Ei L I'asynchronie se traduit par une valeur proche de
0.2 % = .
0.1 %o 0. Extrait de Johnson, 1980.
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Ajoutons qu’une tres grande majorité de fibres du nerf auditif présente des courbes d'intensité
fonction (aussi appelées « rate-level function ») qui sont monotoniques c’est a dire que le taux
de décharge évoqué augmente progressivement avec l'intensité des sons jusqu’a un plateau

de saturation (voir par exemple Schalk & Sachs, 1980).



2.2 — Les relais sous-corticaux

Poursuivons a présent cet exposé avec le premier relais du systéeme auditif central
ascendant — le noyau cochléaire (NC) — premier centre de traitement et d‘intégration des
messages véhiculés dans le nerf auditif. Les axones du nerf vestibulo-cochléaire propagent
I'information au tronc cérébral en innervant le noyau cochléaire ipsilatéral. Ce dernier se divise
en deux régions distinctes : (i) le noyau cochléaire ventral et (ii) le noyau cochléaire dorsal. La
division du NC en sous-régions n'est pas seulement due aux projections des fibres du nerf
auditif. En effet, ce dernier se caractérise principalement par la présence de différentes
populations morphologiques de neurones dont la distribution spatiale délimite son organisation
(Hackney et al., 1990; Winter & Palmer, 1991). De plus, ces neurones possédent des profils
temporels de réponses tres différents les uns des autres quand ils sont activés par des sons
purs (Friauf & Ostwald, 1988; Goldberg & Brownell, 1973; Kiang et al., 1975; MgLLER, 1969;
Pfeiffer, 1966). La tonotopie créée au niveau de la membrane basilaire est conservée dans les
deux régions du noyau cochléaire grace aux projections des neurones situés a la base de la
cochlée sur le noyau cochléaire dorsal et celles des neurones localisés a I'apex sur la partie
ventrale du noyau cochléaire. Récemment il a été montré que le NC est également innervé par
des projections centrifuges venant de noyaux supérieurs, du noyau cochléaire controlatéral et
méme du cortex auditif primaire (Davis, 2005; Doucet et al., 2009; Jacomme et al., 2003).

L'ensemble des neurones du NC vont contacter — principalement de maniére
controlatérale, la minorité restante le fait ipsilatéralement — le second relais du systeme
auditif a savoir le complexe olivaire supérieur (COS). Il s'organise en trois noyaux principaux,
respectivement (i) le noyau olivaire supérieur latéral, (ii) le noyau olivaire supérieur médian et
(iii) le noyau médian du corps trapézoide. Ces relais regoivent les afférences binaurales. De
fait, les neurones du COS auraient pour fonction de détecter la position des sources sonores
en recoupant les indices fournis par les interactions entre les complexes ipsi et controlatéraux
(pour revue, (Grothe et al., 2010). Pour ce faire les neurones de ce relais utilise @ minima deux
parametres différents selon les fréquences du stimulus percu. Succinctement, pour une onde
sonore inférieur a 3 kHz, les neurones du COS sont encore capables d'utiliser les informations
sur le calage de phase qui différent entre les informations ipsi et controlatérales ; au-dessus
de 3kHz, ils utilisent les différences d'intensité des sons entre les entrées ipsi et controlatérales
(Pollak et al., 2003).

Le troisieme relais de cette voie auditive ascendante — le lemnisque latéral (LL) — est

traversé par un faisceau de fibre formé par les axones issus du complexe olivaire supérieur. II
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se compose d'un noyau ventral et d'un noyau dorsal, tous deux organisés de maniéres
tonotopiques (Bajo et al., 1999; Malmierca et al., 1998). Anatomiquement, sa partie dorsale
recoit des projections du COS et sa partie ventrale est innervée par le noyau cochléaire
controlatéral et le noyau médian du corps trapézoide ipsilatéral. Les neurones du LL ont été
décrit comme étant sensible a des indices comme la modulation d’amplitude d’une onde sonore
(Recio-Spinoso & Joris, 2014). A partir de ce relais du systéeme auditif, les différentes
projections des noyaux composant la voie auditive ascendante se séparent en deux, l'une est
qualifiée de voie lemniscale et I'autre de voie non-lemniscale. La premiere est composée du
noyau central du colliculus inférieur, de la partie ventrale du corps genouillé médian et du
cortex auditif primaire. La deuxieme est composée du cortex externe et dorsal du colliculus
inférieur, des parties dorsale et médiale du corps genouillé médian et du cortex auditif
secondaire. Nous reviendrons brievement par la suite sur le colliculus inférieur et sur le corps
genouillé médian tandis que la partie 2.3 s'organisera autour du cortex auditif. La voie
lemniscale implique des structures qui vont traiter les informations auditives avec des
caractéristiques communes — tonotopie stricte, latence courtes, sélectivité fréquentielle élevée,
axones myélinisés — afin de les transmettre le plus rapidement possible au relais le plus intégré,
le cortex auditif. A l'inverse la voie non lemniscale qui se caractérise par des propriétés
opposées a celles énoncées précédemment, est non seulement plus lente mais elle n’est pas
exclusivement consacrée au traitement des signaux acoustiques. En effet, le traitement
d’information somesthésique et visuel y a été décrit (Love & Scott, 1969; Wepsic, 1966).
Au-dela des noyaux cochléaires, les voies auditives présentent plusieurs voies
divergentes. Cependant, elles convergent pour former des synapses sur les neurones relais de
la derniere structure du tronc cérébrale auditif : le colliculus inférieur (CI). Le CI se divise en
trois régions : (i) le noyau central, (ii) le cortex dorsal et (iii) le cortex latéral. La région du
noyau central est innervée par des prolongements venant du lemnisque latéral — ventral et
dorsal — et aussi du complexe olivaire supérieur. Une des particularités du cortex latéral du
colliculus inférieur, est de recevoir des prolongations du lemnisque dorsal mais aussi d’une
autre région du CI, le noyau central. Le cortex dorsal est seulement contacté par le LL dorsal.
La position stratégique du colliculus inférieur au sein du systeme auditif central lui permet de
recevoir une dizaine d’entrées excitatrices et inhibitrices provenant des autres structures du
tronc cérébral (voir pour revue Malmierca, 2003). Ajoutons également d'importante
innervation de fibres efférentes issues du cortex auditif. Chez la chauve-souris, certains
neurones du CI vont répondre spécifiguement et précisément a une gamme de durées des
stimuli auditifs (Brand et al., 2000; Casseday et al., 1994; G. D. Chen, 1998). Il a également

été montré chez cette espéce, qu'un grand nombre de neurone de cette structure vont
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répondre sélectivement au retard temporel — de quelques microsecondes — entre deux sons
purs (Yan & Suga, 1996b, 1996a). Cette propriété émerge probablement du fait de
I'importance de I'écholocalisation chez la chauve-souris. Pour conclure en faisant écho a la
propriété du calage de phase énoncé précédemment, la revue de littérature de Joris, Schreiner
et Rees (2004) pointe clairement que les neurones du CI sont capables de suivre
temporellement des modulations de fréquences jusqu’a des cadences de 200 Hz.

Relais obligatoire entre le tronc cérébral et le cortex auditif, le corps genouillé médian
(CGM) — ou thalamus auditif — comprend plusieurs noyaux bien définis du fait de leur densité
et morphologie cellulaire mais aussi par les projections, afférentes et efférentes qu'ils recoivent
et envoient (pour revue Edeline, 2011). Ces subdivisions — ventrale, dorsale et médiale — ne
conservent pas toute la tonotopie initiée a la périphérie. En effet, seule la partie ventrale du
thalamus auditif présente clairement cette propriété (Anderson & Linden, 2011; Bordi &
LeDoux, 1994; Hackett et al., 2011; Imig & Morel, 1985). Les deux autres régions semblent
peu ou pas l'exprimer (Calford, 1983; Edeline et al., 1999; Jacomme et al., 2003). Chaque
région du CI va innerver une région du CGM : (i) les neurones du noyau central vont projeter
leurs axones au niveau du corps genouillé médian ventral, (ii) ceux du cortex dorsal sur la
partie dorsale et (iii) le cortex latéral projette sur le corps genouillé médial. La figure 7 ci-
dessous illustre I'ensemble des différents étages et connexions de la voie auditive ascendante

depuis la périphérie jusqu’au cortex auditif primaire.

A B. Figure 7. Schéma de la voie auditive
ascendante principale allant de la cochlée
au cortex auditif primaire chez 'Homme.
(A.) Détail des projections des noyaux auditifs
du tronc cérébral. (B.) Les noyaux tonotopiques
de cette voie sont représentés en dégradé de
couleur, le noir correspondant aux régions
répondant aux basses fréquences, le violet aux
hautes fréquences. Fleéches noires : projections
excitatrices, fleches roses:  projections
inhibitrices. SOL : Olive Supérieure Latérale.
SOM : Olive supérieure Médiale. NTB : Noyau
du corps trapézoidal. LLd : Lemnisque Latéral
dorsal. LLv : Lemnisque Latéral ventral. D'apres

Nieuwenhuys et al., 2008.
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2.3 — Le cortex auditif

Détaillons maintenant le dernier relais de la voie ascendante du systéeme auditif
central : le cortex auditif. Il est localisé au niveau temporal et se trouve subdivisé en plusieurs
aires sur la base de critéres anatomiques et physiologiques. Néanmoins, selon les especes le
nombre d'aires auditives décrites est variable. A titre d’exemple, chez le rat il en a été décrit
entre trois a cing, six pour la gerbille, treize chez le chat ou encore jusqu’a douze voire plus
pour le macaque (rat : Polley et al., 2007; Shi & Cassell, 1997; gerbille : Thomas & Lopez,
2003; chat : Lee & Winer, 2005; macaque : Kaas & Hackett, 1998). De maniére général
I'ensemble des mammiféres possede une organisation anatomique similaire. En effet, le cortex
est divisé en un centre d'aires primaires tonotopiques, entouré d’'une ceinture d‘aires
secondaires. Notons que chez les mammiferes possédant un cortex développé comme le
macaque, les aires secondaires peuvent former jusqu'a deux ceintures concentriques —
respectivement appelées la belt et la parabelt — enveloppant les aires primaires. D’un point de
vue anatomique ces régions corticales ont clairement été identifiées grace aux afférences
provenant du thalamus auditif. La partie ventrale de ce dernier se projette sur le cortex auditif
primaire, alors que les aires auditives secondaires regoivent les projections des parties dorsale
et médiale du thalamus auditif. De plus, alors que la partie primaire généralement composée
d’une a trois aires conservant une tonotopie stricte, la partie secondaire est, selon I'espéece,
organisée en trois a huit aires présentant une tonotopie plus diffuse voire non détectable
(Doron et al., 2002; Grimsley et al., 2012; Romanski & Averbeck, 2009; Rutkowski et al., 2003;
Stiebler et al., 1997). Historiquement les premieres expériences visant a cartographier les
réponses corticales — au travers du recueil des potentiels évoquées — utiliserent des
stimulations électriques de la cochlée (Walzl & Woolsey, 1946) puis des stimuli auditif (Rose
& Woolsey, 1948) chez le chat. Par la suite, I'enregistrement unitaire et multi-unitaire du taux
de décharges des neurones corticaux ont permis de préciser ces cartes auditives (Evans &
Whitfield, 1964; Merzenich et al., 1975). Cependant, 'avenement de méthodes d'imageries
optiques telle que les colorants sensibles au voltage, le signal intrinseque cortical ou I'imagerie
calcigue bi-photonique ont parfois remis en question les cartes obtenues par
I'’électrophysiologie (Nelken et al., 2004, 2008). Il semble que si I'organisation tonotopique soit
confirmée au niveau macroscopique, elle soit moins stricte au niveau microscopique
(Bandyopadhyay et al., 2010; Gaucher et al., 2020; Rothschild et al., 2010). En d’autres
termes, l'existence d'un gradient tonotopique globale n’est pas remise en cause par ces
nouvelles techniques d'imagerie, mais au sein d'une méme colonne corticale les neurones

peuvent avoir des fréquences préférés (BFs) trés différentes, ce qui n'est pas surprenant
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puisque les épines dendritiques d'un méme neurone ne présentent pas la méme sélectivité
fréquentielle (Chen et al., 2011). Par ailleurs, des études électrophysiologiques concernant les
aires corticales primaires ont montré que les neurones du cortex auditif émettent des potentiels
d’actions (PAs) avec une latence courte aprés la présentation d'un stimulus auditif — allant de
10 a 15 ms — de maniére phasique, correspondant a de bréves bouffées de PAs (Rutkowski et
al., 2003; Wallace & Palmer, 2008). D’autres études menées sur les aires secondaires ont
également caractérisé la réponse des neurones corticaux : la latence de la réponse est plus
longue — elle varie entre 15 et 25 ms — et les réponses neuronales sont de type tonique, terme
employé pour définir une activité maintenue réguliere durant la durée de la stimulation (Redies
et al., 1989; Wallace et al., 1999). Il est souvent suggéré dans la littérature que les aires
secondaires sont capables d'effectuer des traitements plus complexes et présentent une
meilleure sélectivité pour des catégories de sons voire répondent de maniere sélective a une
vocalisation de I'espece (Rauschecker et al., 1995).

Attachons-nous maintenant a présenter succinctement les études concernant le cobaye
(Cavia Porcellus), modéle animal sur lequel I'ensemble de mes travaux de thése ont été
réalisés. A l'origine, par analogie avec les cartographies réalisées chez le chat, deux aires
corticales primaires — en miroir I'une de I'autre — entourées par une ceinture d'aires secondaires
ont été caractérisées : (i) l'aire la plus postérieur a été nommé Al et la plus antérieur, AAF
(Hellweg et al., 1977; Kayser & Legouix, 1963; Robertson & Irvine, 1989). Notons que I'étude
de Redies et collegues en 1989 changea la nomenclature proposée précédemment, Al
devenant DC et AAF étant renommée Al A la suite de ces travaux, d'autres études ont permis
d’identifier six aires auditives secondaires : |'aire ventro-rostrale (VRB), la zone de transition
(T), l'aire ventro-caudale (VCB), l'aire dorso-caudale (DCB), I'aire dorso-rostrale et le petit
champ (S) (Grimsley et al., 2012; Wallace et al., 1999, 2000, 2002). Quatre des aires citées
précédemment — AI, DC, VRB et S — présentent une organisation tonotopique et de fortes
différences dans les latences et le décours temporel des réponses neuronale aux sons, ce qui
permet de clairement les identifier. Des études par imagerie optique utilisant des colorants
sensibles au voltage ont permis de valider et préciser la cartographie électrophysiologique de
ces différentes aires. En outre, elles ont confirmé la fusion au niveau des hautes fréquences
de deux aires corticales — AI et DC — mais également une latence de réponse neuronale plus
courte pour les aires primaires en comparaison aux aires secondaires (Horikawa et al., 2001;
Nishimura et al., 2007). Pour le reste de mon exposé, les résultats qui y seront présentés
suivent la nomenclature proposée par Wallace et collaborateurs en 2000 (figure 8), ou les
propriétés des réponses des neurones corticaux dans l'aire Al et I'aire DC sont équivalentes.

Précisons qu’a l'instar des autres cortex sensoriels, le cortex auditif est divisé en six couches
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cellulaires différentes chacune recevant des afférences et envoyant des efférences qui lui est
propre (voir pour revue Winer 1991, 1992). De fait, mes enregistrements électrophysiologiques
ont été réalisés dans les couches III et IV du cortex auditif, qui ont été décrites comme étant
innervées par les afférences de la partie ventrale, tonotopique, du thalamus auditif (Wallace
& He, 2011).

Figure 8. Cartographie des

Bl o.1-1kHz

différentes aires du cortex auditif

Bl -2 chez le cobaye. Le gradient de gris
71 e dans les structures Al et DC représent
[ 4.1-8kHz ans les structures Al e représente
D8.1—16kHz l'organisation  fréquentielle  stricte,

[ ]16.1-32kHz délimité par les bandes d'isofréquences.

Modifié d’apres Wallace et al., 2000.

Intéressons-nous maintenant au codage des stimuli auditifs effectué par les neurones
corticaux. Pour évaluer la réponse d'un neurone cortical a des stimuli acoustiques, la notion
de champ récepteur (ChR) proposé par Hartline en 1938 a été reprise. Par définition il s'agit
de la partie de I'espace sensoriel qui est capable d’activer un neurone dans le systéme nerveux
central, et dans le cas du systeme auditif cela correspond a une gamme de fréquence.
Initialement pour identifier le champ récepteur d’'un neurone, une large gamme fréquentielle
est utilisée pour déterminer la fréquence caractéristique (CF), définie comme étant la
fréquence pour laquelle le neurone va émettre des potentiels d’actions a l'intensité la plus
basse. Grace a la détermination du seuil de réponse pour I'ensemble des fréquences testées,
on peut tracer les courbes d'accord aux fréquences (Figure 9A). Dans le systéeme auditif central,
les champs récepteurs sont donc appelés « courbe d’accord » — ou encore « aire de réponse
fréquentielle » — comme nous I'avons vu en figure 4 pour les fibres du nerf auditif. Par la suite,
certaines études ont cherché a quantifier plus précisément la force des réponses en fonction
de la fréquence du stimulus a une seule intensité donnée, ce qui génére des courbes de
réponses d'iso-intensité (Figure 9B). De ces courbes on extrait la fréquence préférée (BF),
définie comme la fréquence qui va provoquer, a une intensité donnée, le taux de décharge le
plus élevé en termes de nombre de potentiels d'action. Notons que la valeur en fréquence de

la CF et la BF d'un neurone n’est pas nécessairement la méme, c'est a dire que la fréquence
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qui géneére le taux de décharge le plus élevé a 75dB n’est pas nécessairement la CF (ceci est
une propriété générale qui a été rapportée des 1963 par Hind et collégues dans le colliculus
inférieur). Actuellement ces ChRs et les courbes de réponses d'iso-intensité classiques ont été
remplacées par des champs récepteurs spatio-temporel (STRFs), ajoutant une dimension
temporelle a la réponse aux différentes fréquences (Figure 9C-D). L'avantage des STRF est de
pouvoir étre déterminés avec des sons purs plus ou moins denses (voir pour revue Eggermont,
2011) mais également avec des bruits dynamiques de type Dynamic Moving Ripples (Depireux
et al., 2001; L. M. Miller & Schreiner, 2000) ou des stimuli naturels (Theunissen et al., 2000;
Woolley et al., 2006). Le principal désavantage du STRF réside dans la perte de la dimension

liée a l'intensité des stimuli utilisés.
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Figure 9. Différentes représentations de la sélectivité fréquentielle des neurones
auditifs. (A.) Courbes d’accord aux fréquences représentant le seuil de réponses d’'un neurone en
fonction de la fréquence (extrait de Edeline et al., 2000). (B.) Courbes de sélectivité aux fréquences
a une intensité donnée (ici a 70dB) qui présente le taux de décharges des neurones en fonction de
la fréquence (extrait de Edeline et al., 2000). (C.) et (D.) Champs récepteurs spectro-temporels
obtenus par la méthode de « corrélation inverse en utilisant un jeu de stimuli artificiels (C.) ou de
stimuli naturels (D.). Extrait de Laudanski et al., 2012
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Il est important de préciser que, depuis les études initiales, les différentes cartographies du
cortex auditif ont été établies grace a I'étude des champs récepteurs des neurones corticaux
en reportant les valeurs des CFs des neurones obtenus avec des sons purs. De nombreux
travaux ont montré que la connaissance de la CF au seuil, et de la BF a une intensité donnée,
ne permet pas de prédire comment un neurone du systéme auditif central va répondre a un
stimulus naturel comme une vocalisation hétérospécifique ou conspécifique. Concrétement si
une vocalisation a un spectre entre 0,5-2 kHz, on constate que des neurones corticaux ayant
leurs BF — déterminée avec des sons purs — dans des fréquences bien plus élevées peuvent
aussi y répondre (voir par exemple la figure 1 de Gaucher et al., 2013b). Ce phénomene
s’explique par le fait que les neurones corticaux seraient peu sensibles au contenu spectral
d’un stimulus naturel. Une étude du laboratoire d’Anthony Zador a montré que seulement 11%
des réponses des neurones corticaux pouvaient s’expliquer par une intégration linéaire du
contenu spectral des stimuli naturels (Machens et al., 2004). Il est possible que les neurones
corticaux (et peut-étre aussi les neurones sous-corticaux) soient plus sensibles a des
paramétres tels que les modulations d’amplitude (Joris et al., 2004) et l'accélération de la
pression sonore (Heil & Irving, 1997) plutdt que le contenu spectral des stimuli naturels.
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Initialement, les courbes d'intensité fonctions (c'est-a-dire I'évolution du taux de
décharge au travers des intensités sonores) étant monotoniques au niveau des fibres du nerf
auditif (Costalupes et al., 1984; Frisina et al., 1996; Geisler & Sinex, 1980; Katsuki et al., 1958;
Palmer & Evans, 1982; Young & Barta, 1986), il a été supposé qu'il en allat de méme dans les
structures auditives centrales. Pourtant les champs récepteurs de forme circulaire (en O au
lieu de la forme en V traditionnelle présentées précédemment en figure 4 et 9A) observés au
niveau du noyau cochléaire pouvait faire suspecter, que des le premier relais, une certaine
proportion de neurones répondaient de fagcon non-monotonique a l'intensité sonore, c'est-a-
dire avaient leur maximum de réponses évoquées (en termes de nombre de PAs) atteint pour
une intensité particuliere puis par la suite leurs réponses diminuaient. A tous les étages du
systeme auditif, la non-monotonicité pourrait s’expliquer par le fait que localement les sons les
plus forts recrutent plus d‘inhibitions que d’excitation dans les entrées convergeant sur le
neurone enregistré. Au niveau cortical, plusieurs travaux ont montré que les neurones
corticaux regoivent des courants excitateurs et inhibiteurs en proportion similaire, mais la
précession des courants excitateurs semble étre a l'origine des réponses phasiques a la
présentation de sons purs (Tan et al., 2004; Wehr & Zador, 2003; L. I. Zhang et al., 2003).
Certains auteurs ont donc proposé de classer les neurones selon leur degré de
« monotonicité » (Phillips, 1988; Phillips & Irvine, 1981; Schreiner et al., 1992; Watkins &
Barbour, 2011). De ce fait, dans la trés grande majorité des cas, il est classiquement considéré
que c’est le taux de décharges des neurones qui permet aux neurones des différents étages
du systeme auditif de coder l'intensité sonore (Sun et al., 2017; Watkins & Barbour, 2011).
Pourtant, dés les années 60, des observations effectuées lors d’enregistrements neuronaux
dans le colliculus inférieur ont montré trés clairement que la latence du premier PA a la
présentation de sons purs diminuait monotoniquement lorsque I'intensité des sons augmentait,
ce qui suggere que la latence peut aussi étre un paramétre des réponses neuronales qui
permet de coder les intensités sonores. Qu'en est-il au niveau des populations de neurones
dans une structure du systéeme auditif central ? L'étude de Ehret & Merzenich (1988a, 1988b)
dans le colliculus inférieur laisse penser que si I'on se fie seulement au taux de décharge des
neurones, il est tres difficile de reconnaitre l'intensité sonore des stimuli. En effet, I'existence
de neurones présentant des intensité-fonctions non-monotoniques en proportion équivalente
aux neurones ayant des intensités-fonctions monotoniques fait que globalement sur I'ensemble
de la population enregistrée, le taux de décharge augmente trés peu quand lintensité des
sons passe de 25 a 95 dB. Au niveau cortical, I'étude de Watkins et Barbour (2011) a confirmé
que dans le cortex auditif d'un animal vigile (le marmoset dans leur cas) la proportion de

neurones présentant des intensité-fonctions non-monotoniques sur la base du taux de
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décharge, dépasse largement la proportion de neurones ayant des intensité-fonctions
monotoniques, en particulier entre 4-8kHz, la ou les vocalisations de marmoset contiennent le
plus d'énergie (voir figure 3 dans Watkins & Barbour 2011). Rares ont été les études a prendre
en compte la non-monotonicité des réponses corticales pour déterminer I'activation de
I'ensemble de la carte corticale lorsque l'intensité sonore augmente. L'une de ces études dans
le cortex auditif a été réalisée par Phillips et collegues en 1994. IIs ont montré que la zone
corticale activée par un son pur d'une fréquence donnée dont on fait varier l'intensité pouvait
s'étendre jusqu'a trois octaves autour de la zone activée a faible intensité (figure 11, gauche).
Cependant, dans certains cas, des neurones activés a une fréquence donnée a de basses
intensités deviennent inactifs pour des intensités plus fortes (figure 11, droite). La encore, cela
peut s'expliquer par le fait quaux basses intensités sonores les neurones — dont la courbe
d'intensité fonction est non-monotonique — s'activent sur la ligne d'iso-fréquence représentant
la fréquence du stimulus. Aux fortes intensités, la forte diminution des réponses de ces
neurones ne laisse comme zone d‘activation sur la carte corticale que les réponses des
neurones ayant des réponses monotoniques dont les fréquences préférées sont parfois tres
distantes de la CF des neurones ayant générés |'activation de la carte tonotopique aux faibles
intensités (voir figure 11 ci-dessous).

Figure 11. Représentation de la carte
02L.001

1.6 kHz gskH:  d’activation spatiale du cortex auditif

primaire en fonction de Iintensité

1.0 mm

= sonore. (A-D). Pour un animal, les points du
cortex ou les neurones ont répondu a 20, 40,
60 et 80dB sont représentés par les zones en
» grisé avec le taux de décharge évoqué codé
par l'intensité du gris (le noir étant le taux de

& décharge maximal). (E-H). Idem pour un

autre animal. Nous pouvons clairement

observer sur ces deux exemples que l‘aire

corticale activée sur carte tonotopique

n‘augmente pas linéairement avec l'intensité
sonore, probablement en conséquence de
I'existence de neurones non-monotoniques.
Phillips et al., 1994.

-19-



D’autres parameétres des stimuli acoustiques sont aussi codés des le premier relais du systeme
auditif central jusqu’au dernier comme (i) la modulation d'amplitude (pour revue voire Joris et
al., 2004) ou (ii) la modulation de la fréquence. Ces paramétres sont également codés jusqu’au
niveau des aires auditives secondaires. Néanmoins ils ne seront pas abordés dans cette
introduction bien qu'ils soient aussi trés importants pour coder les signaux de communication

(voir par exemple Aponte et al., 2021).

3. Pathologies et troubles auditifs

Une perte ou une diminution notable de I'audition est communément appelée surdité
ou encore hypoacousie. Selon I'organisation mondiale de la santé, ce serait 1,5 milliard de
personnes qui seraient atteintes par une déficience auditive plus ou moins prononcée dans le
monde. Nous pouvons distinguer deux types de surdités: (i) les surdités dites de
transmissions, provenant d’'un probléme au niveau de |'oreille externe ou de l'oreille moyenne
et (ii) les surdités de perception, qui sont liées a des problémes touchant I'oreille interne. Pour
la suite, je vais dresser un bref catalogue non-exhaustif des causes liées aux différentes
surdités. En outre, les surdités de transmissions peuvent étre dues a une malformation
congénitale de I'oreille — absence de conduit auditif ou de la caisse du tympan —, un blocage
mécanique avec la présence d'un bouchon de cérumen dans le conduit, la présence de liquide
suite a de nombreuses otites, une répétition de traumatismes au niveau des osselets ou encore
a une otospongiose, une maladie affectant les osselets entrainant un blocage de ces derniers.
Concernant les surdités de perception — qualifié également de neuro-sensorielles —, elles sont
généralement associées a un dysfonctionnement des cellules ciliées présentes dans la cochlée
ou bien des fibres du nerf auditif (voir pour revue Kujawa & Liberman, 2019). Elles sont
principalement causées par : une malformation d’origine génétique, un vieillissement accéléré
d( a un traumatise sonore, une infection bactérienne ou virale, une prise de médicament
ototoxiques, la maladie de Méniere affectant le labyrinthe présent dans le systéme vestibulaire,
des traumatismes de l'oreille interne ou encore un neurinome. Notons qu’un trouble auditif
— I'acouphéne, qui se traduit par une perception auditive en I'absence de tout stimulus externe
— accompagne souvent les surdités neuro-sensorielles (voir pour revue Norefia, 2011, 2015).
Indépendamment du type de surdité, une acuité auditive altérée se caractérise par un seuil
acoustique situé 20dB au-dessus de la moyenne de sujets sains. En effet, nous parlerons de
perte légére s'il se trouve entre 21 et 40 dB au-dessus de la moyenne, de perte moyenne pour
une augmentation du seuil entre 41 et 70 dB, de perte sévere pour une augmentation du seuil

-20 -



entre 70 et 90 dB et enfin de surdité profonde ou totale si I'augmentation du seuil est
supérieure a 90 dB. Les surdités séveres ou profondes sont majoritairement dues a la
dégénérescence ou l'absence des CCIs, et malgré les avancées considérables en matiére de
thérapie génique les dommages sont toujours irréversibles puisqu'il n'y a pas de possibilité de
faire régénérer des cellules ciliées fonctionnelles dans I'organe de Corti (revue Kleinlogel et al.,
2020; Lee & Waldhaus, 2022). A ce jour, seul un traitement prévaut pour tenter de pallier ces

surdités : la mise en place d’un I'implant cochléaire.

4. L'avénement de la premiére neuroprothése fonctionnelle: I'implant

cochléaire

4.1 — Neuroprothese . définition et exemples

Cela fait maintenant bien des années que I'Homme utilise des prothéses — dispositif
capable de remplacer ou d’améliorer un organe défectueux voire une partie manquante du
corps — en tout genre : dentaire, oculaire, orthopédique, etc. Les avancés dans le domaine
des sciences des matériaux ont permis |'utilisation de ce qui a été qualifié de biomatériaux,
comme le titane ou encore la silice, en combinaison avec les prothéses déja existantes afin de
les améliorer. Avec ces améliorations est née une nouvelle catégorie de protheses : les
neuroprothéses. Elles sont reliées au systéme nerveux central ou périphérique, visant a pallier
un déficit sensoriel. En d'autres termes, elles fournissent directement les informations
nécessaires a la perception de notre environnement au systéme nerveux en contournant
I'organe sensoriel défaillant. Malgré les progrés au cours de la derniére décennie, seules trois
sont commercialisés chez I'Homme : (i) lIimplant cochléaire, (ii) I'implant rétinien et (iii) les
myoprothéses. Seules les neuroprothéses pouvant restaurer une perception vont étre aborder
ici (pour les neuroprotheses motrices voir pour revue (Bougrain & Golvan, 2016). Les implants
de la rétine permettent a des personnes malvoyantes de pouvoir distinguer a basse intensité
lumineuse les contrastes de noirs et blancs qu'ils peuvent ensuite interpréter grace a un
entrainement suffisant (Chander, 2019), de lire des mots avec une police grossit (Fornos et
al., 2011) et également de se déplacer dans une piece (Dagnelie et al., 2007). Néanmoins les
risques liés a I'implantation, les effets de la stimulation a long terme et les problémes de vision
résiduelle demeurent. A l'inverse I'implant cochléaire — développé depuis les années 1970 et
commercialisé depuis 1980 — est la neuroprothése la plus utilisée avec plus de 200 000
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implantés dans le monde dont 15 000 en France (voir le site https://www.cisic.fr/). Indiqué en
cas de surdité sévéere ou profonde, il permet de restaurer partiellement I'audition. Bien que les
performances soient variables en fonction des patients, I'implant permet de restaurer, au
moins partiellement, la compréhension du langage et de I'environnement dans des conditions
silencieuses. Cependant certains facteurs comme la compréhension du langage dans des
milieux bruitées, 'dge au moment de I'implantation ou encore I'étiologie de la surdité restent
des facteurs limitant pour certains les patients implantés (Blamey et al., 1996; Holden et al.,
2013).

4.2 — Historigue

En 1800, Alessandro Volta réalisa — en reliant les deux bornes d’une pile de 50 volts a
ses oreilles — sans doute I'une des premiéres expériences de stimulation électrique auditive
(cité dans Zeng, 2004). Plus tard en 1855, Duchenne mis en évidence la relation entre le
courant électrique et la contraction musculaire mais surtout qu’une stimulation du conduit
auditif pouvait amener une perception auditive équivalente a bruit blanc (cité dans Dupouy,
2010). Par la suite Wever & Bray (1930) ont démontré que la réponse du nerf auditif, chez le
chat, est semblable a la fréquence et I'amplitude du stimulus électrique délivré. Dix ans aprés
Jones, Stevens et Lurie ont mis en évidence chez des patients ayant un défaut de l'oreille
moyenne, qu’une stimulation électrique est capable de provoquer une perception auditive. Ces
deux derniers résultats donnérent I'idée a André Djourno et Charles Eyriés d'implanter une
électrode directement au niveau du nerf auditif pour le stimuler (Djourno & Eyries, 1957). A la
suite de cette expérience, William House proposera le premier implant cochléaire mono-
électrode. En effet, il consiste en une seule électrode implantée a demeure via la fenétre ronde
de la cochlée. House démontrera ainsi une amélioration dans la reconnaissance des mots chez
les patients implantés, requérant néanmoins de s’aider de la lecture labiale (House, 1987). En
paralléle, L'équipe de Blair Simmons implantérent plusieurs électrodes a différents endroits de
la cochlée chez le chat (Lusted et al., 1984). Ils découvrirent que la stimulation de chaque
électrode provoque une réponse différente au niveau du colliculus inférieur. Ces résultats
seront répliqués et confirmés chez le macaque quelques années aprés (Merzenich et al., 1973).
La méme année, Michelson et collaborateurs réaliseront et implanteront chez 'Homme le
premier implant cochléaire multi-électrodes, composé de 4 électrodes. Finalement un probleme
demeure, celui du processeur audio relié aux électrodes par des prises transcutanées
entrainant trés souvent des infections. A la suite d’avancées technologiques considérables —

miniaturisation du processeur, transmission électro-magnétique des informations au
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stimulateur et algorithmes robustes de traitements des signaux — Patrick MacLeod et Claude-
Henri Chouard posérent les bases de I'implant cochléaire actuel dés 1977 (voir pour revue,
Chouard, 2015).

4.3 — Description et fonctionnement

L'implant cochléaire est composé de deux parties, a savoir (i) une partie externe et (ii)
une partie interne (figure 12).
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Battery Middie ear

Currart. Biology

La premiére comprend le contour d'oreille équipé d'une batterie, d'un (ou plusieurs)
microphone(s) et d'un processeur audio. Les signaux acoustiques vont étre captés par le(s)
microphone(s) pour ensuite étre découpés en plusieurs bandes de fréquences par le
processeur audio. Il a été défini jusqu’a 24 bandes fréquentielles sur la base d’expériences de
psychoacoustiques (Fletcher, 1940; Zwicker et al., 1957; Zwicker & Terhardt, 1980). Ces
bandes critiques correspondraient aux fréquences naturellement réparties le long de la
membrane basilaire de la cochlée. Chaque bande de fréquence définie par le processeur audio
va étre traitée par une série de filtres qui vont extraire plusieurs caractéristiques — comme
I'enveloppe temporelle — du stimulus acoustique pour coder le plus fidélement possible
I'information percue. Au final aprés décomposition, trois parametres sont obtenus : (i) le
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contenu fréquentiel par le nombre de bandes actives, (ii) I'intensité et (iii) le décours temporel
de cette intensité par I'enveloppe. L'information circule entre les deux parties de l'implant
cochléaire grace a une antenne situé de part et d’autre de la boite cranienne, ancrée par
aimantation. La deuxieme partie se compose d'un stimulateur électrique et d’un faisceau de
plusieurs électrodes — aussi appelé porte-électrode en clinique - qui est inséré dans la rampe
tympanique de la cochlée. En fonction des modeéles, nous pouvons trouver de douze a
vingt-deux électrodes, chacune d’elle étant allouée a une bande fréquentielle du processeur
audio. Ainsi lors d’'un stimulus auditif, le stimulateur électrique activera une ou plusieurs
électrodes en fonction des informations fournies par le processeur audio qui est la partie
externe. Rappelons que le faisceau d'électrodes baigne dans la périlymphe. Ce liquide étant
conducteur, il va permettre la diffusion des charges localement autour de(s) électrode(s)
activée(s) vers le modiolus jusqu'a atteindre les fibres composant le nerf auditif (figure 13A).
De fait, si l'intensité de stimulation électrique est suffisamment élevée, alors cela entrainera la
dépolarisation des fibres et I'émissions de potentiels d’actions (figure 13B). L'implant cochléaire
contourne ainsi la perte, ou le dysfonctionnement, des CCIs de la cochlée en allant stimuler
directement les dendrites des neurones du ganglion spiral.

APEX

Fluid-filled
chambers

Unstimulated
fibers

Rosenthal's Peripheral
canal processes

Electrode

Fibers lacking peripheral processes

Auditory nerve fibers

Figure 13. Localisation d'un porte-électrodes au sein de la cochlée. (A.) Coupe transversale d'une
cochlée. Le porte-électrode est inséré — apres cochléostomie — dans la rampe tympanique, au plus prés
possible du modiolus. (B.) Visualisation d'une électrode. Son emplacement en regard des fibres du nerf
auditif permet d'atteindre les dendrites et soma des neurones du ganglion spiral situé dans le canal de
Rosenthal. D'apres Macherey et Carlyon., 2014.
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5. Enjeux actuels de I'implant cochléaire

5.1 — Limplant comme outil d’investigation

Gardons a l'esprit que la stimulation électrique du nerf auditif via un implant cochléaire
est global. En d'autres termes, cela va activer les fibres nerveuses peu importe leur nature ou
caractéristique (cf la partie 2.1). Il existe donc un certain nombre de biais pouvant nuire a une
perception optimale des sons. A titre d’exemple, nous pouvons citer le fait que la stimulation
va toucher aussi bien les fibres afférentes que efférentes, les fibres a bas, moyen ou haut
seuil, ou encore que létat du nerf — a savoir sl y a plus ou moins de perte de
fibres — va influer sur I'efficacité de la stimulation électrique (Bierer, 2010). Nous reviendrons
sur ce dernier point dans la suite de mon exposé. Il apparait donc nécessaire de trouver un
ensemble de parameétres de stimulation modulables pour permettre de fournir le maximum
d'informations au systeme auditif. C'est ainsi qu’est née la notion de stratégie de stimulation.
Pour évaluer l'efficacité de certains changements de parametres par rapport a d‘autres, il a
fallu s’assurer qu'ils ne soient pas déléteres dans le temps. Bien que les expériences de
psychoacoustiques permettent de suivre les performances de sujets implantés au cours du
temps, trouver l'origine physiologique d’une dégradation demeurent plus complexe (Pfingst et
al., 1985; Shannon, 1985). Parmi les indices électrophysiologiques non invasives qui ont été
proposés, le premier f(t la réponse évoquée du tronc cérébrale (ABR). Il représente la réponse
globale des premiers étages du systeme auditif depuis la volée afférente du nerf auditif
jusqu’au colliculus inférieur et peut étre obtenu chroniquement (figure 14A). De fait, 'ABR a
été utilisé pour étudier les conséquences de stimulations électriques chroniques de la cochlée
(Leake-Jones et al., 1981; Miller et al., 1983; Walsh et al., 1981). Notons que dans ce cadre,
le terme de eABR — c'est-a-dire une réponse évoquée électriquement — a été proposé et adopté
(van den Honert & Stypulkowski, 1986). L'utilisation de I'eABR permit d’étudier la relation entre
les réponses électrophysiologiques observées, le comportement et I'histologie chez I'animal
(Maslan & Miller, 1987; Miller et al., 1995a; Miller et al., 1995b) puis 'Homme (Shallop et al.,
1991). Cette technique présente également un véritable avantage dans la rééducation de
jeunes enfants implantés n‘ayant pas ou peu acquis le langage verbal (Bordure et al., 1996;
Kileny, 1991; Kileny et al., 1994, 1997). Certaines équipes ont utilisés cette technique pour
caractériser sans risques les gammes de stimulations efficaces (Brown et al., 1994; Kasper et
al., 1992; Shallop et al., 1991), définir un indice fiable de la future performance d'un patient
implanté (Aubert & Clarke, 1994; Gallégo et al., 1998; Groenen et al., 1996; Makhdoum et al.,
1997) ou encore comme un outil de sélection péri-opératoire (Mason et al., 1997). De nos
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jours, I'eABR permet aussi d'établir de nouveaux protocoles de mesure de performance et de
pronostic (Guevara et al., 2016; Lammers et al., 2015; Lundin et al., 2015; Michel, 2016).
Néanmoins |'artefact électrique généré par la stimulation provoque trés souvent le masquage
de la premiére onde. De fait un deuxieme indice a été proposé, détourné encore une fois des
études acoustiques classiques. En effet, pour accéder a la quantification du potentiel d'action
composite du nerf auditif (CAP), plusieurs équipes ont essayé de I'enregistrer directement via
la cochlée ou de sa fenétre ronde (Aran et al., 1983; Cazals et al., 1983; Charlet de Sauvage,
1985; Stypulkowski & van den Honert, 1984). En 1990 Brown et collegues eurent l'idée
d'utiliser le porte-électrode inséré dans la rampe tympanique pour recueillir des potentiels
d’action composites évoqué électriguement chez I’'Homme (eCAP). En outre, ils réutilisérent un
protocole mis en place par I'équipe de Charlet de Sauvage en 1983 — le forward masking,
résultant de I'alternance sur une méme électrode entre le mode stimulation et enregistrement
— afin de soustraire 'artéfact électrique. Cette technique permettant de mesurer I'impact direct
d’une stimulation sur la réponse physiologique du nerf auditif est encore utilisée a ce jour et a
été améliorée (Akhoun et al., 2015; Dillier et al., 2002). Gardons a |'esprit que I'eCAP n’est pas
le reflet exact de I'activité du nerf. Potentiellement, la stimulation électrique touchant une
proportion inconnue de fibres générant des PAs ortho- et antidromiques, cela va légerement
biaiser la réponse obtenue puisque que seuls les PAs orthodromiques portent I'information
(Briaire & Frijns, 2005; McKay et al., 2013; Miller et al., 2004).

A. B.
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Figure 14. Exemple d'un ABR et d'un eABR. Comparaison entre les potentiels évoqués du tronc
cérébral (ABR) obtenus chez le chat a la présentation de stimuli acoustiques (A., clics de 100ps) et de
stimuli électriques (B., pulse de 50us par phase délivrés en monopolaire). Notons que les latences de
toutes les ondes sont plus courtes sur les eABR que sur les ABR. Modifié d'aprés Van den Honert &
Stypulkowski 1986.
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Intéressons-nous brievement a un troisieme indice électrophysiologique également largement
utilisé : I'électrocochléographie (ECochG). En fonction de la position des électrodes
d’enregistrements — extra- ou intra-cochléaire, parfois les deux — il permet d'investiguer les
réponses des CCEs, CCIs, des dendrites mais aussi les axones des neurones du ganglion spiral
dans le but de pouvoir identifier I'origine de la surdité neurosensorielle (Valenzuela et al.,
2021). Aussi bien en recherche fondamentale qu’en clinique cette technique peut étre mise en
place avant ou aprés l'insertion de I'implant et est utilisée pour quantifier les réponses suites
a des pertes en cellules ciliées apres I'utilisation d’'une drogue, la détection de neuropathie
auditives, la prédictibilité de la performance chez un patient, la reconnaissance du langage
dans le silence ou le bruit et bien d'autres (voir pour revue Pienkowski et al., 2018). Malgré
une variabilité de paramétres pouvant influencer I'enregistrement d’'un ECochG, son
amélioration demeure essentielle pour les cliniciens (Chertoff et al., 2012; Forgues et al., 2014;
Lichtenhan et al., 2014). A titre d’exemple, les avancées en traitement du signal et de la
télémétrie ont permis I'enregistrement intracochléaire d'un ECochG via un implant cochléaire
(Kim et al., 2018; Koka & Litvak, 2017) ouvrant la voie a des mesures objectives qui pourraient

permettre de meilleurs réglages de I'implant.

5.2 — Comment améliorer limplant cochléaire ?

5.2.1 — La clef de vodte de limplant cochléaire : Le processeur audio

Avec la mise en place des outils cités précédemment — eABR, eCAP et ECochG - les
recherches pour améliorer I'implant cochléaire se sont organisées en trois axes majeurs : (i)
le processeur audio, (ii) le stimulateur électrique et (iii) le nerf auditif. Le premier étudie dans
un premier temps l'impact de stratégies simples de vocoding chez des sujets ayant une audition
saine. Il a été démontré que 4 a 6 bandes fréquentielles suffisent pour comprendre la parole
dans le silence (Dorman et al., 1997; Loizou et al., 1999; Z. M. Smith et al., 2002). Avec I'ajout
de bruit, il faut dix bandes de fréquences pour retrouver une compréhension parfaite de la
parole (Friesen et al., 2001; Shannon et al., 2004). Pour des taches jugées difficiles pour un
sujet sain, 30 a 64 bandes sont nécessaires pour atteindre un score de réponses satisfaisantes
(Smith et al., 2002). Dues a des considérations anatomiques il est — encore actuellement —
impossible d‘insérer le porte électrode jusqu’au bout de la cochlée, limitant donc le nombre
d’électrodes physiqguement présentes dans la cochlée et /n fine le nombre de canaux
fréquentielles utilisable par le processeur audio. De fait le découpage en différentes bandes
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fréquentielles effectué par le processeur audio va conditionner une perception plus ou moins
bonne chez le patient sain comme implanté. A l'origine I'une des premieres stratégies de
découpage du son par le processeur audio d’un limplant f(t proposé par Schindler et
collaborateurs en 1986. Elle consistait en un systeme qui identifiait en temps réel les
caractéristiques de la fréquence fondamentale FO et des deux premiers formant F1 et F2. Les
électrodes associées a ces fréquences étaient alors activées simultanément en continu avec
une cadence de stimulation basée sur FO. Cependant les résultats obtenus furent considérés
comme peu satisfaisant et variables d’'un patient a I'autre (Schindler et al., 1987). En outre,
I'activation simultanée de plusieurs électrodes provoquent des effets d'interactions rendant la
perception confuse. En 1988, Wilson et collegues proposerent une nouvelle méthode —
I'interleaved pulse, qui limite les interactions en ayant a un instant t qu’une seule électrode
d’active — démontrant une augmentation des performances chez deux patients pour lesquels
la stratégie compressed-analog (CA, REF) n’avaient aucun impact. Par la suite, une autre
stratégie de découpage par le processeur audio vu le jour appelées Continuous interleaved
sampling (CIS). En effet, des 1991 Wilson et collaborateurs proposérent cette méthode qui
repose sur une analyse spectrale du stimulus percu. Le signal est décomposé a I'aide d’'une
transformée de Fourier ou d’'un banc de filtre passe-bande afin de pouvoir séparer le spectre
du signal d’origine (figure 15). De plus pour s’affranchir des effets d'interactions survenant
avec une activation simultanée de plusieurs électrodes, les trains de pulses sont entrelacés.
Malgré des biais importants comme le décalage entre la fréquence assignée a une électrode
par le processeur audio et la fréquence tonotopique réelle présente au niveau de la membrane
basilaire (Reiss et al., 2014), la stratégie CIS demeure I'une des stratégies les plus utilisées en
clinigue. Actuellement les efforts pour améliorer le processeur audio sont tournés vers les
problémes liées a la perception de stimuli auditifs dans un environnement bruité, la hauteur
d’un son, le timbre de la voix ou encore la perception musicale. Le défaut majeur de la stratégie
CIS réside dans la perte de la structure fine des signaux acoustiques, qui dans certaines
conditions serait responsable de la compréhension de la parole.
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Figure 15. Décomposition d'un son par la méthode CIS. Ce diagramme représente les étapes majeures
s'opérant avec la stratégie CIS. Elle utilise dans un premier temps un filtre de préaccentuation (Preemp.) pour
atténuer certaines basses fréquences présentes, qui pourrait masquer des composants a haute-fréquence
important. Par la suite cing a six électrodes (EL-1 — EL-6) vont traiter le signal. Chaque électrode va suivre le méme
cheminement : Filtrage passe-bande (BPF), détection de I'enveloppe, compression et modulation. Adapté de Wilson
etal., 1991.

Une étude de psychoacoustique a démontré chez des patients ayant une audition saine, que

la présentation de la structure fine seule permet une bonne compréhension de mots et de

phrases (Lorenzi et al., 2006). Par la suite d'autres études ont confirmé le lien de causalité

entre I'absence de structure fine et des performances médiocres chez des sujets implantés

(Dincer D’Alessandro et al., 2018; Prentiss et al., 2016). D’autres équipes avancérent une

hypothése alternative supposant que les informations données par la structure fine permettent

au systeme auditif de ségréger le bruit de la parole, et son absence expliquerait les chutes de

performances dans le bruit lors de test psychoacoustique (Apoux & Healy, 2011, 2013; Hopkins

& Moore, 2010; Qin & Oxenham, 2003). Néanmoins peu de stratégies de décodage intégrant

la structure fine sont utilisées en clinique (Magnusson, 2011; Muller et al., 2012; Riss et al.,

2011). Cependant une récente étude nuance la nécessité de réintroduire la structure fine. En

effet, selon eux les mauvaises performances d'un sujet implanté sont surtout dues au

processeur audio en lui-méme, il mélange les différents stimuli sonores en les traitant comme

un seul signal. Avec un prototype fournissant deux signaux distinct — les stimuli acoustiques

et le bruit de fond — les patients ont réussi a accroitre leur performance dans un milieu bruitée

avec des signaux de communications dépourvu de structure fine (Apoux et al., 2015). Notons

également l'existence d'autres stratégies qualifiées de sélectives tel que la advanced

combinaison encoder (ACE) ou encore le n-of-m. Ces stratégies vont sélectionner les bandes

de fréquences contenant le plus d’information — par la détection des pics spectraux — et

n‘activer que les électrodes reliées a ces derniéres (Skinner et al., 2002). Le domaine de
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recherche concernant I'amélioration du processeur audio de I'implant est toujours en pleine
expansion, la revue écrite par Wouters et collaborateurs (2015) fait un inventaire exhaustif
des stratégies développées. Pour finir cette partie, développons le lien entre les différentes
stratégies existantes et les performances des patients. Il a été observé une augmentation des
scores des sujets implantés suivant le nombre de bandes de fréquences alloué par le
processeur audio (Fishman et al., 1997). Dans une autre étude, Friesen et collegues (2001)
ont comparé des sujets normo-entendants et implantés sur une méme tache. Ces derniers ont
une performances maximale équivalente a une personne saine limitée a quatre bandes
fréguentielles. La revue de Wilson & Dorman en 2008 fait I'état des lieux en dressant un tableau
comparatif des performances obtenus entre sujets implantés et sujets sains. De fait, il
semblerait que les implantés cochléaires soient incapable d'utiliser toutes les informations
fournies par le processeur audio. Cela abouti a d'autres réflexions au tour notamment, du

stimulateur de l'implant et de la stimulation électrique en elle-méme.

Rappelons-nous qu‘aprés le traitement d’'un stimulus acoustique par le processeur
audio de l'implant cochléaire, le stimulateur va activer certaines électrodes afin de pouvoir
dépolariser les dendrites des neurones du ganglion spiral et ainsi propager l'information sonore
dans le systeme auditif central. Le porte électrodes étant inséré dans la rampe tympanique de
la cochlée, il baigne dans la périlymphe chargée en électrolytes. Lors d’'une stimulation
électrique dans ce milieu conducteur le courant va diffuser le long de la rampe, engendrant
un défaut de sélectivité spatiale (Shannon, 1983). Par la suite les lignes de courant dans la
cochlée ont été analysées afin d'espérer amoindrir cette diffusion, pouvant parfois étre
responsable d'une contraction involontaire des muscles faciaux bien que la majorité du courant
passe par le modiolus (pour revue voir Micco & Richter, 2006). De fait, les tentatives
d’améliorations concernant le stimulateur électrique de l'implant ont été majoritairement
orientés sur deux parametres : (i) le mode de stimulation, c’est-a-dire la maniére dont les
électrodes vont générer des lignes de courant qui vont diffuser plus ou moins de leur site

d’émission et (ii) la forme du pulse électrique délivrée.

-30-



5.2.2 — Le mode de stimulation

Le premier mode de stimulation — ou configuration — qui a été proposé est qualifié de
mode monopolaire. Il consiste en l'activation d’'une seule électrode intra-cochléaire tout en
ayant un retour du courant électrique par une masse situé a la base du porte-électrodes (figure
16A). 1l a été démontré que cette méthode efficace comporte cependant un défaut majeur.
En effet I'étalement du courant autour du site de stimulation est important et provoque, de
fait, des superpositions au niveau de zone d'électrodes adjacentes engendrant une sélectivité
spatiale médiocre (Townshend & White, 1987). Une amélioration de ce mode a été proposé
ou cette fois I'ensemble des électrodes inactives lors d'une stimulation servent de retour pour
le courant. Il a été envisagé que la taille théorique et la proximité des électrodes entres elles
permettraient un meilleur contréle de la diffusion du courant. Néanmoins Friesen et collegues
(2001, 2005) démontrerent des avantages limités de ce mode de stimulation ot un manque
d'indépendance entre électrodes de I'implant demeure. A la suite de cela, un second mode de
stimulation fit son apparition, le mode bipolaire (figure 16B). Il permet d'utiliser deux
électrodes voisines pour stimuler en miroir — c’est a dire en polarité opposée — ce qui
permettrait de réduire I'étalement du courant dans la cochlée (Patrick & Clark, 1991; Schindler
et al., 1977). Cependant les résultats concernant son utilisation restent mitigés. En effet, des
études psychoacoustiques ont montrés que les performances des sujets implantés sont
identiques voire parfois inférieures en comparaison avec le mode monopolaire (Lehnhardt et
al., 1992; Pfingst et al., 1997; Zwolan et al., 1996). Par la suite, des modes de stimulation
qualifiés de multipolaires furent proposés comme le tripolaire, aussi appelé quadripolaire en
premier lieu (Jolly et al., 1996). Ils s‘appuient sur l'utilisation de courant latéraux dits
« inhibiteur » vis-a-vis de |'électrode stimulatrice, tout en ayant une polarité inversée, et ce
toujours dans le but de réduire la diffusion des courants électriques (Figure 16C). Les résultats
obtenus ont montré une augmentation de la sélectivité spatiale au niveau du nerf auditif (Kral
et al., 1998; Miller et al., 2003), du colliculus inférieur (Bierer & Middlebrooks, 2002; Snyder
et al., 2008) et du cortex auditif (Bonham & Litvak, 2008; Middlebrooks & Bierer, 2002). Notons
également I'existence du mode tripolaire partiel qui permet de controler la zone de stimulation
en jouant sur le rapport des « courants inhibiteurs » a I'aide d’un facteur sigma (Bierer et al.,
2010; C.-C. Wu & Luo, 2013). Néanmoins I'utilisation chez 'Homme des modes multipolaires
n‘ont pas apporté les résultats escomptés par rapport au monopolaire (Berenstein et al., 2008;
Donaldson et al., 2011; Pfingst et al., 2001). Ils sont d‘ailleurs peu implémentés dans les
implants cochléaires actuels, a cause d'une faible durée de vie de la batterie pour arriver a des
seuils perceptifs équivalent a ceux obtenus en mode monopolaire (Berenstein et al., 2010;
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Pfingst & Xu, 2005). Le mode de stimulation monopolaire reste donc le plus utilisé malgré la
forte diffusion des courant qu'il génere.

A.
Monopolar (MP) ¥ i ~~ Figure 16. Principaux modes de stimulation électrique avec
EEEEN -l mEN E] un implant cochléaire. (A.) La stimulation monopolaire nécessite
B. Y 2 I'activation d’'une électrode. (B.) En mode bipolaire, des deux
Bipolar (BP) 27 électrodes adjacentes sont utilisées en stimulant avec une polarité
7:1:[—71:[&-—[[[1—7 0 opposée pour limiter la diffusion des courants électriques. (C.) Le
C. T i tripolaire requiert I'utilisation de deux électrodes adjacentes avec
Tripolar (TP) o~ une polarité opposé a I'électrode de stimulation. (A-C) Quel que soit
—D—D-L:]j—[:LEL O le mode de stimulation, le retour du courant se fera sur une
WL:;“ | électrode de masse extracochléaire. Extrait de Zhu

Baseq — ,Apex Extracochlear et g, 2012.
Electrode

5.2.3 — La forme des pulses

En plus du schéma de stimulation utilisé par I'implant, la forme des pulses électriques
délivrées est aussi un parameétre largement étudier pour améliorer la stimulation cochléaire. I
a d’abord été démontré que lors de stimulation intra-cochléaire il est préférable d’utiliser un
train de pulses plutot qu’une stimulation continue, qui provoque des dommages tissulaires
pouvant aller méme jusqu’a I'apparition d’os autour de I'électrode de stimulation (J. M. Miller
et al., 1983; Sutton, 1984). En se basant sur les stimulations du tissu cérébrale (Pudenz et al.,
1977), Loeb et son équipe (1983) proposérent en premier lieu l'utilisation de pulse
monophasique (figure 17A). Cependant ils observerent que son utilisation a long terme
provoque des déséquilibres osmotiques intra- et extracellulaire pouvant endommager le tissu
sollicité. Notons que des études précédentes avaient déja montrés que de tels changements
pouvez a terme dégrader des électrodes par électrolyses (Brummer et al., 1977; McHardy et
al., 1980). Il f(t donc proposé d'utiliser non plus une forme de pulse monophasique mais
biphasique (figure 17B). Ce dernier composé de deux phases symétriques de polarités
alternées permettant une conservation de I'osmose cellulaire et de fait une préservation du
tissu lors de stimulation chronique. Partant de ce postulat une étude a testé plusieurs formes
de pulses, montrant que les pulses sinusoidaux et carrées étaient ceux qui permettaient
d’obtenir des seuils d’activations des fibres les plus bas (van den Honert & Stypulkowski, 1987).
Le pulse carré f(t pris comme la référence et décomposé en plusieurs paramétres facilement
modulable — 'amplitude du pulse, la durée de chaque phase et la cadence de stimulation —
pour observer I'impact de leurs modifications sur la réponse du nerf auditif (Parkins & Colombo,
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1987). Par exemple il a rapidement été démontré qu’en augmentant I'amplitude du pulse, le
taux de décharge évoqué des fibres s'en trouvaient augmenté (Shepherd & Javel, 1997).
Précisions qu‘actuellement le pulse biphasique carré — qualifié également de rectangulaire —
symétrique est la forme la plus employée chez les patients implantés.

A Figure 17. Schéma de différentes formes de
, m pulses électrique. (A.) Le pulse monophasique
MOﬂOphOSIC U7 n'est pas utilisé en recherche clinique du fait des
pulses dommages tissulaire sur le long terme qu'l
B. provoque. (B.) L'ajout d’'une deuxiéme phase pour
équilibrer la charge injectée par la premiere

Biphqsic ’—]J— ‘J_L permet au pulse biphasique une stimulation sans
pulses danger pour les patients implantés. D’aprés

Shepherd & Javel, 1999.

Bien que non utilisés a long terme, certaines expériences aigués chez I'animal — sous
anesthésie et sans réveil — ont permis de montrer qu’un pulse monophasique permet une
activation des fibres nerveuses a un seuil plus bas qu’un pulse biphasique (Miller et al., 2001;
Rubinstein et al., 2001). Certaines équipes ont donc essayé de définir de nouvelles formes de
pulses en se rapprochant du plus possible d'un pulse monophasique. Il y e(it d'abord des essais
avec des pulses biphasiques ou la durée entre les deux phases (IPG) fit modulée de 10us a
100us montrant une réduction des seuils d’activations des fibres du nerf auditif proche de celle
obtenue avec un pulse monophasique (McKay & Henshall, 2003; Shepherd & Javel, 1999).
Une autre forme consista a utiliser des pulses monophasiques espacé de 5 ms et s'alternant
en polarité (Figure 18 ; van Wieringen et al., 2005). Néanmoins ces deux propositions posent
divers problemes. En effet, augmenter le temps entre les deux phases va intrinsequement
limiter la cadence de stimulation. De plus les deux phases étant symétriques une instabilité
des latences peut apparaitre dans les réponses évoquées due a la sensibilité des fibres a la
polarité de la premiére phase, nous reviendrons également sur ce point en discussion. Par la
suite un pulse triphasique a été proposé (Bonnet et al., 2004; Eddington et al., 2004). Il a été
développé dans I'espoir d'obtenir de bons résultats a une cadence de stimulation trés hautes
tout en gardant une activation des fibres proche de celle obtenus avec un pulse monophasique
sans lésions a long terme. Cependant les résultats de Bahmer & Baumann (2013) montrent
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des réponses neuronales faibles et des seuils plus haut par rapport au pulse biphasique
classique. En paralléle, un pulse qualifié de pseudo-monophasique — ou pulse asymétrique — a
été développé et étudié (Van Wieringen et al., 2005). Il est constitué d’'une premiére phase
courte en durée mais d’amplitude élevée puis d'une seconde phase de durée longue et
d’amplitude courte. Carlyon et collaborateurs (2005) reprenant le principe du pulse pseudo-
monophasique et en y implémentant un IPG, proposérent le pulse pseudo-monophasique
retardé (Fig 18). Succinctement, la seconde phase du pulse nest pas délivrée a la suite de la
premiére mais a la moitié du temps séparant deux trains de pulse. Une étude exhaustive
menée par Macherey et collégues (2006) a rapporté que l'utilisation de pulses pseudo-
monophasiques retardés permet une amélioration substantielle des seuils perceptifs et donc
des performances chez des patients implantés en comparaison avec le pulse biphasique ou

encore le pulse monophasique alternée.

A. ALT-M B. PS-A C. DPS-A

8 PW PW
-

4—p
1/rate

Figure 18. Nouvelles formes de pulses électrique. (A.) Succession de pulse monophasique
avec une alternance de polarité, la présence d’'une durée variable entre deux pulses limiterait les
problémes sur le long terme. (B.) Pulse pseudo-monophasique dont la seconde phase posséde une
amplitude réduite et une durée allongée proportionnellement par rapport a la premiére phase. (C.)
Pulse pseudo-monophasique retardé, lI'ajout d'un IPG permettrait de s‘affranchir des effets
indésirables potentiellement généré par la deuxieme phase d'un pulse biphasique classiquement
utilisé. Adapté de Macherey et al., 2006.
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Pour finir, détaillons I'étude princeps sur laquelle mon projet de theése se base. Dans cette
étude in vitro Ballestero et collaborateurs (2015) ont proposés une nouvelle forme : le pulse
en rampe (figure 19). Cette étude effectuée sur des cultures de neurones du ganglion spiral
de souris propose que le pulse en rampe prendrait en compte les propriétés biophysiques des
neurones du ganglion spiral et permettrait de réduire la diffusion du courant électrique dans
la cochlée. Grace a des enregistrements électrophysiologiques en patch clamp, les auteurs ont
montrés que pour émettre un PA, un pulse en rampe doit atteindre une amplitude pic — en
d’autres termes, une charge injectée — plus élevée par rapport a un pulse biphasique
rectangulaire (respectivement 7nA pour le premier et 5nA pour le deuxieme, voir figure 6
Ballestero et al., 2015). Ce pic étant théoriquement atteint plus lentement avec un pulse en
rampe, les auteurs ont alors émis I'hypothése que l'introduction d’une pente dans le pulse de
stimulation jouerait sur I'activation des canaux potassique et donc, sur la sensibilité qu’auraient
les neurones du ganglion spiral a cette pente. De plus, cela pourrait permettre une moindre
diffusion électrique lors de stimulation avec des pulses en rampes. Cette réduction théorique
de I'étalement pourrait potentiellement aider a améliorer la sélectivité d’activation des fibres
du nerf auditif et ainsi, dans ces conditions la sélectivité fréquentielle des implants serait

améliorée.

(a) (b)

Intensity Intensity

. _EPD

PA

Time Time

DPD

Figure 19. Description d'un pulse en rampe. Basé sur un pulse biphasique rectangulaire symétrique,
plusieurs paraméetres ont été défini afin de créer le pulse en rampe : le front de monté (FA), la durée d'une
phase (EPD/DPD), I'angle de la pente (a), I'amplitude du pulse (PA) et la durée entre les deux phases du pulse
(IPI). De fait, la modulation d'un ou plusieurs de ses parameétres permet d’obtenir tout un panel de pulse en
rampe. Extrait de Ballestero et al., 2015.

Plus récemment, sur la base de ces résultats deux études réalisées respectivement chez
I'animal puis I'Homme ont pu vérifier I'impact réel de cette forme de pulse. En premier lieu,

Navntoft et collaborateurs (2020) ont réalisé chez la souris des stimulations électriques avec
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des pulses biphasiques et des pulses en rampes dans le but de comparer les résultats eABR
obtenus (figure 20A). Ils ont rapporté que quelle que soit la forme de pulses en rampe utilisées,
elles générent des eABR avec des seuils plus bas (figure 20B) et des courbes de croissance
plus pentues (figure 20C) en comparaison avec un pulse biphasique rectangulaire. Notons
gu’une des formes de pulse en rampe utilisée présente des latences de réponses plus courtes
(figure 20D) par rapport aux pulses biphasiques rectangulaires. Plus précisément, ces résultats
indiquent qu'il faut injecter moins de charge pour obtenir un eABR mais aussi pour atteindre
la réponse maximale de I'onde. Cela apparait clairement en contradiction avec les résultats
obtenus dans I'étude de Ballesteros et collegues en 2015 qui ont rapporté qu'il fallait
augmenter la charge injectée pour I'émission d’'un potentiel d’action par les neurones du
ganglion spiral. Nous reviendrons en discussion sur ce point. Par la suite, Navntoft et collegues
(2021) ont réalisé une étude psychoacoustique en sélectionnant de leur étude précédente
deux formes particuliéres de pulses en rampes. Les résultats qu'ils ont obtenus dans une tache
de discrimination montrent que les patients atteignent un seuil de réponse équivalent, que la
stimulation électrique comporte des pulses en rampes ou des pulses rectangulaires. De plus
parmi les sept sujets implantés dans cette étude, seulement un a pu distinguer les différentes
formes utilisées pour les stimulations électriques.

A. rampUP rampDOWN rampLONG
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Figure 20. Etude de I'impact des pulses en rampe. (A.) Pulses rampés utilisées dans I'étude de
Navntoft et collaborateur en 2020. (B.) Quantification du seuil de I'onde II. Peu importe la forme du
pulses en rampe, le seuil diminue de maniéere significative en comparaison avec le pulse
rectangulaire. (C.) Quantification de la pente de la courbe de croissance issue I'onde II. L'ensemble
des pulses en rampe provoquent une augmentation significative de la pente par rapport au pulse
rectangulaire. (D.) Quantification de la latence des réponses trois décibels au-dessus du seuil. Seule
une forme de pulse en rampe a une latence de réponse plus courte (en orange) que le pulse
biphasique rectangulaire. Adapté de Navntoft et al., 2020.
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5.3 — Le codage de lintensité avec limplant cochléaire

Nous avons vu précédemment — dans le chapitre 2.3 — comment s'effectue le codage
des stimuli sonores par le cortex auditif en situation physiologique mais qu’en est-il pour les
patients implantés ? Chez ces derniers il a rapidement été possible d'étudier les paramétres
sous-tendant la perception de lintensité sonore percue dans des protocoles de
psychoacoustique. En effet, (Zeng & Shannon, 1994, 1995) ont comparé les intensités percues
lors de stimulations électriques de la cochlée ou du tronc cérébral. Ils ont observé que lors de
stimulations du tronc cérébral, I'intensité percue suit une loi exponentielle quelle que soit la
fréquence utilisée. Cependant lorsqu’ils stimulent via le nerf auditif, deux cas de figures se
présentent : (i) pour une fréquence supérieure a 300 Hertz (Hz) lintensité percue suit
également une loi exponentielle mais (ii) pour une fréquence inférieure a 300 Hz, cette fois
I'intensité semble suivre une fonction de puissance comme il a été classiquement décrit par
MacKay en 1963. Les auteurs proposerent donc un systeme en deux étapes, qui serait
dépendant de la fréquence et mettrait en jeu deux structures au moins du systéeme auditif.
Notons que ces résultats ont été obtenus au travers des expériences de psychoacoustique, il
serait donc important d’obtenir des résultats électrophysiologiques pour confirmer ou infirmer
ces données. Une autre étude viendra corroborer les résultats décrits précédemment en
précisant que ce systeme de compression du signal est fonction de lintensité sonore du
stimulus (Zhang & Zeng, 1997). Concernant le codage de l'intensité sonore par le stimulateur,
il @ toujours été associé a la charge injectée par unité de temps (Eddington et al., 1978). De
plus dans cette étude il a été proposé que trois parametres — I'amplitude du pulse, sa durée
et la fréquence de stimulation — pouvaient étre modulés afin de mimer les changements de
I'intensité sonore. Plus tard, il a été proposé que les variations d'intensités pouvaient étre
codées de maniere équivalente par des variations de I'amplitude ou de la durée d'un pulse
électrique (Clark et al., 1987). Cette théorie — equal charge, equal loudness — postule que si
la charge injectée par un implant cochléaire reste constante alors, de fait I'intensité sonore
percue l'est également et ce, peu importe le parametre utilisé. Néanmoins cette théorie sera
vivement mise a mal dans un premier temps par des études chez I’Animal (Pfingst et al., 1995;
Smith & Finley, 1997) puis par les résultats psychoacoustiques de Zheng et collegues (1998),
I'ensemble de ces études montrant que pour une méme augmentation de charge injectée,
I'augmentation de l'intensité percue par un patient implanté est plus forte lorsqu'ils font varier
I'amplitude du pulse au lieu de sa durée. L'origine de cette différence de perception et les
mécanismes physiologiques sous-jacents demeurent encore a ce jour inconnu. Pourtant il a

été récemment montré que l'utilisation de la durée pour coder l'intensité n‘est pas encore
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totalement a bannir (Bonne et al., 2015; Bonnet et al., 2012). Soulignons que chez I’Animal
une étude basé sur des courbes de croissance d’eCAPs a également montré que méme si d’'un
animal a l'autre, 'amplitude ou la durée est plus efficace, il demeure que la stratégie la plus
efficace au niveau du nerf auditif le sera également au niveau du cortex (voir figure 7, Adenis
et al., 2018). En d'autres termes, I'activité des neurones du cortex auditif est potentiellement
un reflet direct des effets qui s'observent au niveau du nerf auditif. En théorie le troisieme
parametre proposé par Eddington et ses collegues (1978) — la cadence ou fréquence de
stimulation — peut étre également utiliser pour coder l'intensité sonore. Mais augmenter la
fréquence de stimulation va se faire au détriment de la durée des stimuli utilisés. De plus cela
entrainera une maodification dans le décours temporel de I'enveloppe du signal électrique
provoquant une imprécision temporelle dans les informations transmises. Ce parameétre qui
n‘a donc jamais été exploré pour améliorer les stratégies de codage avec un implant cochléaire,
est néanmoins utilisé pour suivre plus finement I'enveloppe d'un stimulus. Plusieurs études ont
observé un abaissement élevée des seuils perceptifs et un abaissement moindre des niveaux
d'intensités supportables lors de stimulation avec des hautes fréquences généralement
supérieures a 500 Hz (Carlyon et al., 2015; Mitchell et al., 1997; Pfingst et al., 1995; Shannon,
1989; Skinner et al., 2000; Vandali et al., 2000). En d’autres termes, la gamme dynamique est
augmentée. Cet effet est a tempérer, puisque Kreft et collaborateurs (2004a) ont démontrés
qu‘au-dela de 3250 pulses par seconde I'élargissement de la gamme dynamique atteint un
plateau de saturation. De plus, le nombre de pas d'intensité détectable — traduisant la
sensibilité d’'un patient implanté aux variations d'intensités — se réduirait a mesure que la
fréquence de stimulation augmente, réduisant les performances du patient (Kreft et al.,
2004a). Ajoutons que des études ont montré que l'utilisation de hautes fréquences de
stimulation peut également modifier d'autres aspects de la perception sonore. Par exemple,
comme les trains de pulses délivrés par I'implant sont généralement modulés en amplitude
pour suivre lI'enveloppe du signal percu, Middlebrooks (2008) a montré qu‘augmenter la
cadence de stimulation finit par altérer la capacité des neurones du cortex auditifs a suivre ces
modulations d’amplitudes. Galvin & Fu (2009) sont arrivés aux mémes conclusions dans une
étude de psychoacoustique. Enfin citons une série d'article de I'équipe de Colette Mckay qui
défend l'idée que la fréquence de stimulation influe sur la perception de la modulation
d’amplitude et des variations de I'enveloppe d'un stimulus (Azadpour et al., 2018; McKay et
al., 2001, 2003; McKay & Henshall, 2003). A ce jour seul deux parametres semblent réellement
intéressants pour coder les variations d'intensités sonores : (i) 'amplitude et (ii) la durée du

pulse électrique. Le premier est sans doute le moins contraignant, ne limitant pas la gamme

-38-



dynamique pergue tandis que l'utilisation du second peut limiter la cadence de stimulation si
elle atteint des valeurs trop grandes.

6. Objectifs de la these

L'étude de Ballestero et collegues (2015) avait été réalisée en collaboration avec une
entreprise d'implant cochléaire, Neurelec, qui a été ultérieurement rachetée par Oticon
Medical. Pour éprouver plus directement I'hypothése que les pulses a rampe peuvent /7 vivo
réduire la diffusion des courants dans la cochlée, une collaboration entre notre équipe et cette
entreprise a été initiée. Dans le cadre de sa these, Victor Adenis — ancien doctorant de I'équipe
(2014-2018) — a effectué des enregistrements électrophysiologiques dans le cortex auditif
primaire du cobaye. Notre idée était que si un type de pulses génére une moindre grande
diffusion des courants dans la cochlée, nous devions en avoir le reflet au niveau (1) de la force
des réponses évoquées corticales et (2) de l'étendue corticale activée. Les résultats
préliminaires qu'il a obtenus en utilisant différents pulses en simple rampe conforte I'hypothése
que cette forme pourrait réduire I'étalement des courants lors de la stimulation électrique. En
effet, il a observé que le taux de décharge moyen des neurones corticaux diminuait
progressivement avec des pulses en simple rampe présentant une pente dont I'angle est de
plus en plus réduit (figure 21A). Par la suite, Victor a pu mettre en évidence une réduction de
I'étendue corticale activée avec des pulses en simple rampe par rapport au pulse biphasique
rectangulaire (figure 21B). Ces résultats préliminaires ont été réalisés avec une charge injectée
constante (24nC) afin de n'étudier que I'effet de la forme du pulse en lui-méme.
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Figure 21. Comparaison entre pulses en rampes et pulse rectangulaire. (A.) Taux de décharge
moyen des neurones corticaux. A charge constante (i.e. 24nC), nous pouvons observer une diminution
significative avec les pulses en rampe par rapport au pulse rectangulaire. Cette diminue est d’autant
plus grande lors que I'angle de la pente diminue également. Soulignons que les formes de pulses en
rampe utilisée dans cette expérience posséde une premiére phase avec une pente et une deuxiéme
phase rectangulaire de polarité alternée. (B.) Etendue corticale d'activation. Sur la base
d’enregistrements simultanés en huit positions corticales, une interpolation mathématique a été utilisé
pour générer une carte d’activation du cortex auditif primaire selon I'axe rostro-caudale. Le taux de
décharge y a été reporté a l'aide d’'un code couleur. En comparaison avec un pulse rectangulaire, les
pulses en rampe diminue I'étendu d‘activation corticale. Notons que plus I'angle de la rampe baisse,

plus I'activation est focalisée.

C'est donc dans ce contexte que s’est développé mon projet de these. A la différence de Victor,
j'ai utilisé plusieurs formes de pulses en doubles rampes — ou j‘ai fait varier soit 'amplitude du
pulse, soit 'angle de la pente — mais surtout nous avons réalisés des stimulations électriques
avec des charges injectées croissantes allant de 3 a 31nC. Le but de mon projet se découpe
en deux axes principaux : (i) Comparer les réponses obtenues avec un pulse en double rampes
et un pulse biphasique rectangulaire au niveau des neurones du cortex auditif primaire du
cobaye et (ii) déterminer si les réponses évoquées obtenues par I'implant sont similaires a
celles obtenues lors de stimulations acoustiques avec des sons purs. Un troisieme point visait
a définir un modéle animal de vieillissement accéléré par injection d'une drogue — I'oxaliplatine,
un anticancéreux connu pour provoquer des neuropathies — et observer I'impact de différents
niveaux de dégénérescence des fibres du nerf auditif sur les stratégies de stimulations utilisées
(c’est a dire un pulse en rampe ou rectangulaire). Ce troisieme point n‘a pas abouti d(i a des

problémes techniques.
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CHAPITRE I1

MATERIELS ET METHODES
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Nous allons a présent détailler dans cette partie les matériels et méthodes utilisés dans
le cadre de ma thése. Pour simplifier mon discours, seule la partie électrophysiologique sera
abordée précisément. Vous trouverez dans l'article ci-joint apres ce chapitre, des matériels et
méthodes concernant (i) le modele animal utilisé, (ii) la procédure d'insertion de limplant
cochléaire, (iii) les formes de pulses électriques testées et, (iv) les protocoles de stimulations

utilisés.

7. Audiogramme

Les audiogrammes des animaux sont déterminés deux a trois jours avant I'expérience
en testant les réponses du tronc cérébral auditif (ABR) sous anesthésie a l'isoflurane (2,5%).
Trois électrodes (SC25, Neuro-Services) placées en sous cutanées, I'une au niveau du vertex,
I'autre a coté de I'os mastoide tandis que la derniére servant de masse se situe dans le cou,
permettent d’enregistrer les variations de potentiel reflétant I'activité des structures auditives
du tronc cérébral. A I'aide d’'un hardware et son logiciel dédié (Otophylab/RTLab, Echodia
France) nous avons pu présenter (i) des sons a des fréquences spécifiques délivrées dans une
seule oreille via un embout de 17mm en polyéthyléne placé dans le conduit de I'animal, relié
a un haut-parleur miniature (Knowles Electronics, Itasca, IL, USA) et (ii) enregistrer le voltage
entre nos deux électrodes d'enregistrements. Le signal a été filtré (0,2 — 3,2 kHz, taux
d’échantillonnage : 100 kHz) et les courbes de réponses ont été moyennées (500 traces brutes
par intensité). Les seuils ABRs (dB SPL) ont été déterminés comme étant le niveau le plus bas
(0 dB SPL = 20 pPA) ou l'onde III est encore observable. Les animaux ont été testés avec des
sons purs allant de 0,5 a 32 kHz avec une progression d’octave en octave, présentés a des
intensités variant de 80 a -10 dB SPL. A chaque fréquence, le stimulus consistait en 6 cycles
au niveau du plateau et 2 cycles pour la pente montante et descendante. Pour étre inclus dans
I'expérience, chaque animal devait avoir au seuil minimum 35 dB SPL a 16 kHz.

8. Chirurgie cortical et implantation cochléaire

L'ensemble des chirurgies aigué ont été réalisées sous anesthésie a l'uréthane
(1,2g/kg, i.p) avec de faibles doses de rappels (0,4-0,6g/kg, i.p) quand des mouvements
réflexes ont été visibles lors de la vérification de la profondeur d’anesthésie. L'animal est
disposé dans un cadre stéréotaxique, sur une couverture chauffante afin de maintenir sa

température corporelle proche de 37°C. Apres linjection locale d'analgésiant sur le crane
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(xylocaine 2%, s.c), une incision est pratiquée pour ouvrir la peau et repousser les muscles
temporaux. Le crane est alors nettoyé puis fraisé afin d'y insérer trois vis en acier inoxydable
au niveau du cavarium, sur lesquelles un socket miniature est placé et ancré avec une résine
dentaire en acrylique. Une craniotomie est ensuite réalisée au niveau de l'os temporal.
L'ouverture est faite dans I'axe rostro-caudale, plus précisément 5 mm en dessous du Bregma
et d’'une largeur allant de 8-10 mm. Succinctement, la mise en place de I'implant cochléaire
est réalisé apres ouverture de la bulle tympanique, donnant acces a la partie basal de la
cochlée. A l'aide d’une loupe binoculaire, une cochléostomie est effectuée manuellement —
avec une tréphine de 0,4 mm de diamétre — a 1-1,5 mm en dessous de la fenétre ronde.
L'insertion du faisceau d'électrodes (faisant 0,3 mm de diamétre total) dans la rampe
tympanique se fait sous la loupe binoculaire afin de confirmer visuellement le nombre
d’électrode mis en place dans la cochlée. Pour plus de détails concernant la procédure
d’implantation cochléaire, se referrer aux matériels et méthodes des deux articles présenter
apres ce chapitre. Pour conclure, a la fin de la collecte de données, les animaux ont été
euthanasiés par une injection intracardiaque léthale d’uréthane. Sur la plupart des animaux
(n=35/40), les os temporaux ont été rapidement isolés afin de prélever les cochlées pour des

analyses histologiques.

Figure 22. Photographies de la craniotomie et de la cochléostomie.
(A.) Positionnement de la matrice de 16 électrodes au niveau du cortex auditif primaire du cobaye,
identifiable dans un premier temps grace au pattern de vascularisation. (B.) Apres ouverture de la
bulle tympanique, la cochléostomie a la base de la cochlée est réalisée pour y insérer le faisceau
d’électrodes de I'implant cochléaire. Précisons que la premiére électrode du faisceau (EO), la plus
apicale, est celle qui nous a servis d’électrode de stimulation durant nos expériences.
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9. Enregistrements des neurones du cortex auditif primaire

Nous avons enregistré |'activité multi-unitaire au niveau du cortex auditif primaire Al,
en utilisant les mémes techniques et le méme matériel que précédemment dans I'équipe
(Adenis et al., 2018; Gaucher et al., 2013a; Gaucher et al., 2013b; Occelli et al., 2019; Souffi
et al., 2020, 2021, 2023). Une matrice corticale, constitué de 16 électrodes (@ : 33 um, <1
MQ) disposé en deux rangés de huit électrodes séparées par 1000 um et 350 um entre les
électrodes d'une méme rangée, a été insérée perpendiculairement a la surface du cortex auditif
pour enregistrer l'activité multi-unitaire des couches III/IV se situant a une profondeur de
500/600 pum. Un cable en argent (g : 200 pm) a été utilisé comme masse et a été disposé
entre l'os temporal et la dure-mére du c6té ipsilatéral. La position relative du cortex auditif
primaire a d’abord été estimée grace a sa vascularisation (Aushana et al., 2018; Souffi et al.,
2020; Wallace et al., 2000). Le signal brut a été amplifié 10 000 fois (TDT Medusa) puis traité
par un systeme d’acquisition de données multicanaux (RX5, TDT). Le signal enregistré par
chaque électrode a été filtré (610-10000 Hz) pour extraire I'activité multi-unitaire. Le niveau
de détection des potentiels d’action (PA) a été méticuleusement réglé pour chaque électrode
afin de sélectionner les potentiels d‘action les plus larges émanant du signal. La visualisation
en direct des formes des PAs a montré que les enregistrements de I'activité multi-unitaire sont
composés de plusieurs formes de PAs provenant d'un petit groupe de neurones — entre 2 et 6
— proches d'une électrode. A chaque expérience, la matrice est placée pour acquérir les

réponses des neurones corticaux depuis les basses jusqu’au hautes fréquences en progressant

selon I'axe rostro-caudale.

Figure 23. Visualisation des réponses corticales durant I'expérience. Au cours d'une expérience, les
PAs collectés sous chaque électrode apparaissent sous forme de points dans une fenétre de 100ms aprés le
début des sons, avec en ordonnées les fréquences. La densité de point permet d'avoir une estimation du champ
récepteur et de la fréquence préférée des neurones sous chaque électrode. Ici nous avons I'exemple du gradient
tonotopique obtenu dans I'axe rostro-caudal sur une rangée de huit électrodes corticales. Cette progression des
fréquences préférées des neurones du cortex depuis les basses vers les hautes fréquences, nous permet de

confirmer I'emplacement de la matrice d'électrodes au niveau du cortex auditif primaire.

=45 -



10. Détermination des réponses corticales évoquées par des sons purs

Les champs récepteurs spectro-temporels — ou STRFs — sous chaque électrode corticale
sont déterminés avec des sons purs de 50 ms (dont I'enveloppe est une fonction gamma)
présentés a 75 dB SPL et 129 fréquences différentes allant de 0,14 a 36 kHz. Il y a 16
fréquences par octave et chacune d’elles est présentée pseudo-aléatoirement huit fois a 4 Hz.
Le champ récepteur d’'un neurone est représenté par le taux de décharge avec des classes de
1 ms en fonction de la fréquence et du temps post-stimulus. Chaque classe est considérée
comme significatif lorsque le taux de décharge évoqué qui lui est associé est supérieur a la
valeur moyenne de l'activité spontanée plus six fois I'écart-type de l'activité spontanée
(Gaucher et al., 2013a). Pour faciliter la visualisation lors de I'expérience, un lissage par une
fenétre de 5x5 classes est appliqué. De plus, l'aire de réponse aux fréquences (appelé en
anglais FRA pour Frequency-Response Area) est également déterminée, ce qui permet de
déterminer le seuil auditif des neurones corticaux sous chaque électrode. Pour cela, des sons
purs de 32 ms sont utilisés a différentes intensités variant de 5 a 75 dB SPL par pas de dix dB
SPL pour un total de 33 fréquences. Les fréquences sont également comprises entre 0,14 et
36 kHz (quatre fréquences par octave). Les couples d'intensités-fréquences sont présentés
huit fois a 2,5 Hz de maniére pseudo-aléatoire. A partir de ces FRAs, on peut établir la
progression du taux de décharge en fonction de l'intensité sonore pour chaque fréquence. Ces

courbes sont appelées « intensity-function » ou « rate-level functions » dans la littérature.
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Figure 24. Représentation d'un STRF et d'un FRA. (A) Exemple d'un champ récepteur spectro-temporel
enregistré sous une électrode cortical. On représente le taux de décharge évoqué sur une fenétre de 100ms
avec les fréquences en ordonnées. (B) Représentation de I'aire de réponse aux fréquences (FRA) obtenue en
présentant les fréquences de 0.14 kHz a 36kHz entre 75 dB et 5 dB. Dans les deux cas, le code couleur indique

le taux de décharge évoqué (spike/sec).

-46 -



11. Protocole de stimulation électrique

Nos stratégies de stimulation électrique ont été définies a I'aide d’un logiciel fourni par
I'entreprise Oticon Medical. Elles ont été établies en utilisant mémes critéres pour toutes les
formes de pulses, a savoir : (i) 20 niveaux de charges injectées allant de 3 a 31 nC par pas de
1,5nC et (ii) chaque niveau de charge est répété 32 fois. Pour une forme de pulse (i.e.,
rectangulaire ou en rampe, pour détails voire article 2) la présentation des 20 niveaux de
charge répétés 32 fois dure 180 secondes. Pour chaque expérience notre protocole de
stimulation électrique était le suivant : Pour une polarité donnée, nous présentons d‘abord le
pulse rectangulaire puis les quatre formes de rampes présentées aléatoirement. La durée de
I'ensemble de notre protocole, c'est-a-dire la présentation des pulses rectangulaire et des 4
formes de rampes avec les deux polarités dure 30min. Quand un protocole est achevé, le pulse
rectangulaire est utilisé pour vérifier les réponses sont toujours présentes et similaires a celle
obtenues avec le pulse rectangulaire précédent. Si ce n‘est pas le cas, les réponses évoquées
acoustiques sont de nouveau testées afin de retrouver des réponses évoquées robustes (la
plupart du temps en se déplacant en profondeurs au sein des mémes colonnes corticales ou,
si cela est nécessaire, en changeant la position de la matrice d'électrodes sur la carte corticale).
Sur un méme animal, 1 a 6 protocoles ont pu étre réalisés successivement. A l'instar des
réponses acoustiques enregistrées, les réponses évoquées électriquement ont été qualifiées
de « pseudo-STRFs ». En effet, les STRF acoustiques représentent les réponses évoquées a
une gamme de fréquences en fonction du temps apres les stimulations. Les « pseudo-STRFs »
représentent les réponses évoquées a une gamme de niveau de charge en fonction du temps
apres les stimulations. Dans les deux cas le code de couleur indique le taux de décharge en
PA/sec.

Figure 25. Exemple de visualisation d'un pseudo-STRF.
Réponse évoquée des neurones corticaux présents sous une
électrode avec des stimulations électriques délivrées par un
implant cochléaire, au travers des 20 niveaux de charges en

fonction du temps. Le code couleur représente le taux de

Niveau de charge
(nC)

décharge évoqué (spike/sec).

0

Temps (ms)
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12. Analyse des données

Une fois les données collectées, nous avons utilisés plusieurs scripts MatLab (réalisés
par Chloé Huetz) afin d'extraire les parameétres et réaliser les quantifications les plus
pertinentes (figure 26). Dans un premier temps, une analyse niveau par niveau (i.e., aux 20
niveaux de charge injectées) est effectuée pour déterminer le taux de décharge évoqué —
soustrait du spontané — et la latence du pic de la réponse (msec) a chaque niveau. Puis dans
un second temps, pour chaque enregistrement plusieurs mesures sont quantifiées
automatiquement : (i) le taux de décharge évoqué maximum (MaxFR, spike/sec) calculé sur
les 20 niveaux de charges répétés 32 fois, (ii) le niveau de charge provoquant le MaxFR, (iii)
le seuil (nC) définit comme le niveau d'intensité électrique le plus bas produisant une réponse
au-dessus du spontané plus trois écart-types de I'activité spontanée. Notons que nous avons
décidé d'un critere supplémentaire qui requiert que les deux niveaux de charge suivants soient
aussi significatifs pour que le seuil soit considéré comme valable. Enfin, (iv) le dynamique
range (nC) représente la différence en termes de charge injectée entre le niveau évoquant le

MaxFR et le seuil.
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Figure 26. Représentation schématique des différents paramétres quantifiés dans I'analyse des
réponses évoquées corticales aux pulses électriques. Grace aux scripts Matlab, une analyse niveau
par niveau des réponses corticales est effectuée afin de pouvoir construire la courbe de croissance du taux
de décharge évoqué (spike/sec) en fonction de la charge injectée (nC). Sur cette derniére, plusieurs
parameétres sont extraits et quantifiés. Le taux de décharge évoqué est quantifié sur une fenétre temporelle
de 0-45ms post stimulation. La latence des réponses évoquées est prise au pic du taux de décharge a chaque

niveau de courant.
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13. Statistiques

Dans un premier temps, la normalité des données a été testé a l'aide d'un test de
Shapiro-Wilk. Dans la majorité des cas, elles ne suivaient pas une distribution normale. Pour
effectuer nos analyses, basé sur la comparaison entre les réponses obtenues avec le pulse
rectangulaire et celles obtenues avec chacune des formes de pulse en rampe nous avons
utilisés un test non-paramétrique. Toutes les quantifications des paramétres ont été faite avec
un test bilatéral de rangs signés de Wilcoxon avec un niveau de p < 0,05 (alpha=5%) comme
seuil pour la valeur de significativité. Tous les tests statistiques ont été réalisés avec Graphpad

Prism (version 9).
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CHAPITRE III

RESULTATS EXPERIMENTAUX
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Ce chapitre sera composé de trois sous-parties. Dans une premiére partie, nous
présenterons des résultats initiaux a l'origine de mon sujet de these. Ces derniers ont été
obtenus en comparant les réponses des neurones corticaux enregistrés lors d’'une stimulation
électrique utilisant soit des pulses biphasiques rectangulaires soit des pulses en rampes, avec
pour chaque forme une premiére phase cathodique ou anodique. Précisons que dans ces
expériences, la rampe se situe uniqguement sur la premiére phase du pulse tandis que la
seconde reste rectangulaire — Ces pulses sont qualifiés de simple rampe. Ces résultats
préliminaires font I'objet d'un article en préparation a ce jour, inséré a la suite une bréve
présentation de ces derniers.

Puis dans une seconde partie, je détaillerai les premiers résultats obtenus sur la
comparaison des réponses corticales déclenchées par des pulses biphasique rectangulaires en
comparaison avec différents pulses biphasique en rampes qui sont cette fois-ci en double
rampes, c'est-a-dire rampés sur les deux phases. IIs ont fait I'objet d'un article en révision, qui
est fourni apres une présentation succincte des principaux résultats obtenus.

La troisieme partie sera consacrée aux données supplémentaires obtenus a la fois sur
la comparaison des réponses corticales déclenchées par des pulses rectangulaires versus des
pulses en double rampes, mais également sur la comparaison des réponses corticales
évoquées par des stimuli acoustiques et électriques.

Enfin, en annexe sera mis un article publié dans la revue Brain Sciences (Partouche et
al., 2022) présentant un projet secondaire mené au début de ma theése. Il montre les
conséquences de la pose d'un implant cochléaire sur les réponses évoquées par des sons purs
dans le cortex auditif primaire de cobaye.
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14. Modulation of cortical activation by asymmetric and ramped pulses
delivered by cochlear implants: an electrophysiological study in the guinea
pig primary auditory cortex.

Adenis V, Partouche E, Stahl P, Gnansia D, Edeline J-M (article en préparation).

Ces résultats initiaux présentés sous forme d'un article caractérisent I'impact sur la
réponse des neurones du cortex auditif de deux formes de pulses différentes, (i) le pulse
rectangulaire asymétrique et (i) le pulse en simple rampe, en comparaison au pulse
rectangulaire classique utilisé en recherche animale et clinique. Ils portent sur la collecte de
données électrophysiologiques /n vivo enregistrés chez le cobaye anesthésié. L'ensemble des
formes de pulses qui ont été utilisés sont présentées en figure 1. Il est important de préciser
gue ces formes de pulses ont été présentées soit avec une premiére phase anodique soit
cathodique, a une intensité fixe de 24 nC. Bien que des figures présentent des résultats
préliminaires obtenus avec des pulses rectangulaires asymétriques, par cohérence je ne
détaillerai que celles concernant les pulses en rampes.

La figure 6 de cet article présente les données de groupe concernant I'évolution (en
pourcentage) du taux de décharge évoqué des neurones corticaux par (i) le pulse rectangulaire
symétrique, (ii) quatre formes de pulse en simple rampe possédant chacune un angle de pente
différent (variant de 85° a 57,5°) et (iii) un pulse en double rampe dont I'angle de la pente est
de 85°. L'ensemble des pulses ont été testés pour les deux polarités mais seuls les résultats
préliminaires concernant les pulses dont la premiéere phase est anodique sont présentés dans
cette figure. Nous pouvons observer que quel que soit le pulse en simple rampe, il y a une
diminution significative du taux de décharge moyen des neurones corticaux en comparaison
au pulse rectangulaire classique (i.e., 90°). De plus, en comparant pour une méme mesure
d'angle de 85°, le pulse en simple rampe par rapport au pulse en double rampe, nous
constatons une diminution du taux décharge moyen statistiquement plus grande avec un pulse
en double rampe. La figure 7 illustre par des exemples individuels et des données de groupes
I'effet des pulses en rampe sur le taux de décharge évoqué et I'étendu d’activation cortical. Ce
dernier parametre n‘ayant pas été repris dans mes analyses (figure 7B-D), je ne présenterais
que les résultats préliminaires concernant le taux de décharge évoqué. La figure 7A montre
les variations du taux de décharge évoqué pour un enregistrement cortical en fonction (i) du
pulse rectangulaire (90°) et (ii) de quatre formes de pulse en simple rampe possédant chacune
un angle de pente différent (variant de 85° a 57,5°). Pour comparer la diminution des réponses
évoquées entre ces pulses a rampe et les différentes formes de pulses asymétriques, nous

avons calculé la différence des réponses évoquées entre chaque forme de pulse en simple
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rampe et le pulse rectangulaire symétrique (méthode similaire a celle de la figure 1). La figure
7C présente les valeurs moyennes de ces différences. Nous pouvons observer en moyenne
une valeur négative pour les pulses en simple rampe, confirmant les précédentes observations,
la diminution est méme plus importante qu‘avec les pulses asymétriques. L'ensemble de ces
résultats préliminaires indique qu’a charge constante, les pulses en simple rampe diminuent le
taux de décharges évoqué, cet effet étant potentialisé par la diminution de I'angle de la pente

utilisé pour le pulse en simple rampe.
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ABSTRACT

Cochlear implants (Cls) are the most successful neuro-prosthetic devices to restore hearing,
but several aspects still need to be improved. Interactions between electrodes through current
spread occurring within the cochlea can drastically limit the number of discriminable
electrodes and thus can ultimately result in poor speech perception. One potential solution
relies on the use of new pulse shapes such as asymmetrical pulses, which can potentially
reduce the current spread within the cochlea. The present study characterized the impact of
changing electrical pulse shapes (at a fixed charge) from the standard biphasic symmetrical
pulse shape to the asymmetrical pulse shape through the changes in evoked firing rate and in
spatial activation along the tonotopic axis of the guinea pig primary auditory cortex (Al). The
effect of using ramped rather than squared pulses on cortical responses and spatial activation
was also assessed. Both the firing rate and the spatial activation in Al decreased (by 5 to 20
%) when asymmetrical pulses were used, suggesting a potential reduction of the spread of
excitation inside the cochlea. A strong “polarity-order” effect was found, which could be
related to the effectiveness of asymmetric and ramped pulses in reducing the spread of
activation. The ramped pulses appeared to be the more efficient to reduce spatial activation
(around 30%) in the cortex, confirming that this new pulse shape can help focusing the
current within the cochlea. Altogether, the use of asymmetrical and ramped pulse shapes in

clinical settings should help reducing the channel interactions in CI users.

Keywords: Cochlear implant, Auditory cortex, Electrophysiology, Cortical map, Pulse shape, Guinea
pig.



1. Introduction

For several decades, cochlear implant (CI) has been a neuro-prosthetic device that
allowed thousands of patients affected with severe to profound hearing loss to recover
hearing sensations and speech understanding. One of the main limitations of this device
comes from the electrodes inserted in the scala tympani which are not stimulating
totally independent pools of auditory nerve fibers. The reason is that current largely
spreads when delivering electrical pulses in the cochlear perilymph so that adjacent
electrodes activate crossed pools of auditory nerve fibers, contributing to decrease CI
user’s performances (Srinivasan et al. 2014; Arenberg et al. 2018). Stimulation modes
(i.e., various configurations of active and return electrodes) that aim to focus the
stimulation current such as bipolar (Arnoldner et al. 2008; Bingabr et al. 2014) or
tripolar mode (Bierer and Middlebrooks, 2002; Bierer et al. 2010; Goldwyn et al. 2010;
see for review Zhu et al. 2012) have been, and are still, investigated to limit the current
spread within the cochlea. Pulse shape is also known to affect the current spread. First, it
was shown to be an efficient way to reduce undesirable facial nerve activation through
CI stimulation (Bahmer and Baumann, 2016). Second, asymmetrical pulse shapes are
used to study the polarity sensitivity (Carlyon et al. 2015; Macherey et al. 2006, 2008,
2017) and its relationship with neural survival (Bierer, 2010; Seyyedi et al. 2013;
DeVries et al. 2016), with psychoacoustic performance (Chua et al. 2011; Carlyon et al.

2018) or with CI fitting improvements (Goerhing et al. 2019).

One common approach to quantify this current spread is to determine the spread of
excitation (SOE). In theory, the SOE represents the spatial activation of nerve fibers
resulting from the stimulation of a given CI electrode. One technique to infer SOE is to

estimate the electrodes interaction using forward masking patterns by presenting a



masker and a probe stimulus at different electrode locations. One stimulus (the masker)
changes location along the array so that it activates different fractions of the auditory
nerve fibers at different distances from a fixed stimulation (probe) and prevents them to
respond to the probe because of their refractory states when the two stimulations are
close enough. These psychophysical studies (Shannon, 1983; Tong and Clark, 1986; Lim
et al. 1989; Cohen et al. 1996a; Chatterjee and Shannon, 1998; McKay et al. 1999; Cohen
et al. 2001), where the subject behavioral responses is supposed to reflect the current
diffusion within the cochlea, are time consuming and require the patient active
participation. Therefore, over the last two decades, these experiments were performed
via objective measures, e.g. via electrically evoked compound action potentials (eCAPs;
Frijns et al. 2002; Eisen and Franck, 2005; Hughes and Stille 2008, 2010). Since the eCAP
is reflecting the compound activation of the auditory nerve, it was originally assumed
that psychophysical tuning reflects the eCAP responses, however, they only accounted
for 30% of the psychophysical tuning variance (Cohen et al. 2003). This discrepancy
indicates either that eCAPs are poor predictors of psychophysical results (e.g. McKay et
al. 2013) or that the methodology used to measure SOE with forward masking is not
accurate enough. The present study uses the cortical tonotopic map to estimate the SOE
more directly and avoid forward-masking paradigms. Cortical evoked responses were
simultaneously measured at different locations of the tonotopic map in the primary
auditory cortex of guinea pigs. From this spatial cortical activation, we inferred to what
extent the stimulation parameters used to stimulate the eighth nerve activated different
proportions of fibers. The goal was to observe if novel pulse shapes can provide more
focused activation of the primary auditory cortex at high level of stimulation than

classical symmetrical pulses.



More precisely, cortical activity was simultaneously recorded from 16 different locations
(via a matrix of 16 electrodes implanted in the auditory cortex) and two main
quantifications were performed. First, in each cortical location, the evoked firing rate (in
spikes/sec) was computed. Second, the spatial activation of the cortical map was
computed by plotting a map of significant evoked firing rates (i.e. 6 SD above
spontaneous activity). Initially, control experiments were conducted to validate that the
cortical response strength and cortical spatial activation are relevant markers of
changes in current spread occurring in the cochlea. For decades (Honert and
Stypulkowski 1987; Patrick and Clark, 1991), bipolar stimulation is known to be a more
focal mode of stimulation associated with a reduction of the spread of excitation within
the cochlea and it was already shown that the cortical spatial activation is reduced by
this mode of stimulation (e.g. Bierer & Middlebrooks 2002). Then, two different
manipulations of the pulse shapes were performed separately at a fixed and constant
charge of 24nC: (i) a change in phase asymmetry to generate pseudo-monophasic pulses
and (ii) adding a slope to generate ramped pulses as initially proposed by Ballestero et
al, (2015) and recently used by Navntoff et al, (2020). The asymmetry ratio of
rectangular pulses was changed from an amplitude ratio of 1/1 to a 1/10 ratio between
the first and second phase. The pulse slope of the first phase was progressively changed
from a 90° slope (rectangular pulse) to a 57.5° slope (with three intermediate slope
values) to generate ramped pulses. Results showed that both changing the ratio of
asymmetry and using ramped pulses significantly reduced the spatial cortical activation

compared with the classical, symmetrical, rectangular pulses.



2. Methods

2.1. Subjects

The animals were 22 pigmented Guinea Pigs (Cavia Porcellus) from 3 to 19 months old
and weighting between 500 to 1150 g. Eight of those guinea pigs were used in control
experiments. They had a heterogeneous genetic background and came from our own
colony housed in a humidity (50-55%) and temperature (22-24°C) controlled facility on
a 12 h/12 h light/dark cycle (light on at 7:30 A.M.) with free access to food and water.
The animal facility was regularly checked by accredited veterinarians from the Essonne
District, the experiments were performed under the national license A-91-557 (project
2014-29, authorization 05202.09) and using the procedures N° 32-2011 and 34-2012
validated by the Ethic committee N°59 (CEEA Paris Centre et Sud). All surgical
procedures were performed in accordance with the guidelines established by the

European Communities Council Directive (2010/63/EU Council Directive Decree).

The animals’ audiograms were determined 2-3 days before cochlear implantation by
testing auditory brainstem responses (ABR) under isoflurane anesthesia (2.5%) as
previously described (Adenis et al. 2018). The guinea pigs had modest hearing loss (20
dB in the worse cases) corresponding to their age (Gourévitch et al. 2009, Gourévitch &

Edeline 2011).

2.2. Cochlear implantation and cortical surgery

The surgery was performed under general anesthesia induced by Urethane (1.2 g/kg,
i.p.) and supplemented by lower doses (0.5-0.7g/kg) when reflex movements were
observed after pinching the hind paw. Each animal was initially placed in a stereotaxic

frame for the craniotomy. A heating blanket allowed maintaining the animal’s body



temperature around 37°C. After injection of a local anesthetic (Xylocaine 2%, s.c.), the
skin was opened, and the temporal muscles were pushed on the side. The skull was
cleaned then dried and four stainless steel screws were threaded into burr holes in the
calvarium to anchor a subminiature socket embedded in dental acrylic cement. A
craniotomy was performed on the left temporal bone, 5mm behind the Bregma on the
rostro-caudal axis to expose the primary auditory cortex; the opening was 8-10 mm
wide. The skin behind the right pinna was opened and the tympanic bulla was exposed.
The bulla was opened under binocular control with a 2 mm cutting burr (mounted on a
surgical drill) and the cochlea orientation was determined based on anatomical
landmarks (round window). A cochleostomy was then practiced around 1 - 1.5 mm

below the round window with a 0.4 mm diameter trephine.

The animal was implanted with a head connector including two separated cables. One
consisted of 70mm tubing ending with large surface ball Platinum-Iridium electrode
being used as the extracochlear ground. The other tubing was the intracochlear
stimulating array, a shortened version of the EVO electrode array used by Oticon
Medical (Smgrum, Denmark, see Nguyen et al. 2012). The array (300um diameter) was
composed of 6 ring-shaped Platinum-Iridium electrodes of the same diameter for a
0.0046 mm? surface. Center-to-center inter-electrode distance was 600 um. The head
connector positioning was secured on the calvarium with acrylic cement. The ground
electrode was inserted below the skin between the animal’s shoulders and the
electrode-array was placed in front of the opened tympanic bulla. It was then anchored
to the muscles next to the bulla with suturing. The array supporting the six intracochlear
electrodes was then inserted into the scala tympani. A visual confirmation of the number
of inserted electrodes in the cochlea was made by direct observation through the

binocular microscope. In all cases, five electrodes were inside the cochlea with the sixth



being on the edge of the cochleostomy. Electrode impedances were measured before
starting the stimulations and always ranged from 2kQ to 4k(. ECAP recordings were
performed immediately after surgery for each of the six electrodes to check the post-
insertion electrode interface integrity. Note that, as the animals were part of another
experiment requiring to quantify their residual hearing, they were not deafened prior to

the cochlear implantation (Partouche et al. 20201).

2.3. Responses of auditory cortex neurons

Neural activity was recorded in the left primary auditory cortex (A1). Methodologies and
procedures for data acquisition were identical to those described in our previous studies
(Gaucher et al. 2013; Occelli et al. 2016; Aushana et al. 2018). A 16-channels electrode
matrix (g: 33 um, <1 MQ), composed of two rows of 8 electrodes separated by 1000 um
(350 um between electrodes of the same row), was inserted in A1 perpendicularly to the
cortical surface to record multi-unit activity at a depth of 500-600um (corresponding to
layer III according to Wallace and Palmer 2008). A small silver wire (g: 200pm), used as
ground, was inserted between the temporal bone and the dura matter on the
contralateral side. The location of A1 was estimated based on the pattern of vasculature
observed in previous studies (Edeline et al. 1993, 2001; Manunta and Edeline 1999;
Souffi al. 2020, 2021). The raw signal was processed as in Adenis et al. (2018). The
signal was amplified 10,000 times (TDT Medusa) and processed by an RX5 multichannel
data acquisition system (TDT). The signal collected from each electrode was filtered

(610-10000 Hz) to extract multi-unit activity (MUA). A trigger level was set for each

! Partouche E, Adenis V, Gnansia D, Stahl P, Edeline JM. (2020) Cortical consequences of cochlear implant
insertion: An electrophysiological study in the Primary Auditory Cortex of Guinea Pig. 43th
Midwinter Meeting of the Association for Research in Otolaryngology, San Jose, CA, USA.



electrode to select the largest action potentials from the signal. Careful on-line and off-
line examination of the waveforms indicated that the MUA collected in our experiments
was most likely made of action potentials generated by 2 to 6 neurons at the vicinity of
the electrode. For each experiment, the position of the electrode array was set in such a
way that the two rows of eight electrodes sampled neurons responding from low to high
frequency when progressing in the rostro-caudal direction (see examples of tonotopic
gradients recorded with such arrays in Figure 1 of Gaucher et al. 2012 and in Figure 6.A
of Occelli et al. 2016). To ensure the good placement of the electrode array, tonal
frequency response areas (FRA) were measured by presenting 50ms pure tones at 2Hz,

from 0.25 to 36kHz and from 5 to 75dB SPL.

2.4. Stimulation Protocols

The stimulation protocol was controlled via a research platform designed by Oticon
Medical (Smg@grum, Denmark, designed at Vallauris, France) and connected to the implant
by the head connector secured on the animal’s head. Single pulses were delivered at 4Hz
in a monopolar mode via the most apical electrode (named EO in the following). We used
a low rate of presentation combined with single pulses instead of pulse trains to avoid
the occurrence of electrophonic responses that could contaminate electrically evoked
responses, which has been described by Sato et al. (2016) in the inferior colliculus and
earlier by van den Honert and Stypulkowski (1987). Despite these conditions, if
electrophonic responses still occur during data acquisition, it should activate cortical
neurons selectively tuned to 4Hz, which is unlikely given that lowest best frequency ever
described in the guinea pig auditory cortex was 80Hz (Wallace et al., 2002; it was 512 Hz

in our experiments).



In control experiments, monopolar (MP) and bipolar (BP+1, stimulation between E0 and its
closest neighbor electrode, named E1) modes of stimulation were compared. Anodic- and
cathodic-first biphasic pulses were presented at 20 levels of charge ranging from 3 to
31.5 nC per phase in either a MP or a BP+1 configuration at a rate of 4 Hz. The charge
was increased through the pulse amplitude, which ranged from 100 pA to 1050 pA
(increments of 50 pA) with fixed pulse duration of 30 psec/phase and an interphase gap
of 15 psec. This control experiment aimed at evaluating whether our cortical recordings
allowed visualizing the smaller current spread that is generated in the cochlea by the BP

mode of stimulation compared to the MP mode.

In the second set of experiments, squared and charge-balanced biphasic pulses were
used at a fixed charge of 24nC. The ratio of asymmetry between the first and the second
phase of the pulse ranged from 1/1 (symmetrical pulse) to 1/10 (asymmetrical; see Fig.
1.A) and was increased step-by-steps (with 8 intermediate values). A 1/10 ratio implies
one phase to be 10 times smaller in amplitude and 10 times longer in duration than the
other phase of the same pulse so that the total charge injected in each phase was the
same. The configuration of the pulse was also modified so that the asymmetry was
applied at different phases to create Anodic Short First (ASF), Cathodic Short First (CSF),
Anodic Long First (ALF) and Cathodic Long First (CLF) pulses (Fig. 1.C). This resulted in

40 pulse shapes in total (10 ratios, 4 configurations).

In the third set of experiments, a ramp was added to the first phase of the pulses (Fig.
1.B). The ramp slope was controlled by modifying the angle of the first phase onset of
the pulse. A decrease of this angle generated ramps with smaller slope values. Four
ramps were tested, 85° 81° 73° and 57.5°. Each angle is a combination of a peak

amplitude and a pulse duration on the first phase of the pulse to keep the charge



balanced at 24nC. An angle of 85° corresponds to 800 pA for the peak amplitude and a
duration of 60usec (81°, 73° and 57.5° are respectively 550uA-87usec, 400pA-120pusec
and 275pA-174.5psec). A last, fifth, ramped pulse shape was tested consisting of a
double-ramped pulse shape with an angle of 85° (800pA-60usec for the two phases of
the pulse) both on the anodic and cathodic phase. The order of presentation of each
pulse shape (ASF, ALF, CSF, CLF, ramped pulses) was randomized from one experiment
to the next and there were periods of 30-60sec between each pulse shape to minimize

habituation or desensitization of the cortical responses.

2.5. Quantification of cortical responses: response strength and spatial

activation

During offline analyses, the cortical evoked firing rate triggered by each pulse shape and
by each ratio of asymmetry was quantified over a 50ms time-window starting at the
pulse onset. The firing rate (FR, number of action potentials per second) obtained for
each cortical electrode was averaged across the 64 repetitions of each ratio of each pulse
shape. A cortical recording was considered to generate significant responses when the
evoked activity was 6 SD above its spontaneous FR. The FRs obtained from each cortical
recording were averaged to obtain group data. To compare the changes in evoked FR
across all the asymmetry ratios, we also computed the percentage of change in FR
relative to the firing rate obtained for the 1/1 ratio. The same quantifications of the (i)
raw evoked firing rate and (ii) percentage of changes relative to the symmetric square

pulse were performed for the responses obtained with the ramp pulses.

Changes in firing rate and in spatial activation (SA) were further analyzed. First, in the
control experiments, both the FR and the SA were quantified at the maximum charge,

31.5nC and will be referred as FRmax and SAmax in the results. Second, for the second



set of experiments, the quantification of the FR and the SA were based upon the
responses obtained with the most asymmetric (1/10) and the symmetric (1/1) pulse.
The changes in firing rate were computed based on the FR obtained for each cortical
electrode exhibiting significant responses (i.e. six standard deviations above
spontaneous FR). The AFR was then calculated as the difference in FR between 1/10 and
1/1 (Fig. 1.D). A negative AFR implies that the firing rate decreased as the asymmetry
ratio increased (as in Fig. 1.D.1), while a positive AFR means that the firing rate
increased as the asymmetry ratio increased (as in Fig. 1.D.2). The spatial activation (SA)
was computed as the spatial distance (in um) where significant increases in FR were
detected from one array of 8 cortical electrodes to obtain the extent of the cortical
activation across the rostro-caudal tonotopic gradient. The spatial activation of A1 was
quantified for both the 1/1 (noted SA1/1) and 1/10 ratios (noted SA1,10). To compute the
change in spatial activation as we changed the pulse shape, we defined the ratio of
spatial activation (R-SA, Fig. 1.E). The R-SA can be either <1 (indicating a reduction of
the spatial activation as we increased the asymmetry ratio, as in Fig. 1.E.1), equal to 1
(no change of the spatial activation with the pulse shape modification), or >1 (indicating
an increase of the spatial activation as we increased the asymmetry ratio, as in Fig.
1.E.2). The same analyses were performed to compare the smoothest pulse ramp (57.5°)
with the squared pulse shape (90°), and the AFR and the R-SA from those stimuli were

calculated as described above.

2.6. Statistical analyses

After checking that the analyzed variables did not violate normal distributions (Shapiro-
Wilk test), ANOVAs, paired and unpaired t-tests were used with Benjamini-Hochberg

corrections to account for multiple tests and ensure the validity of the effects. All tests



were performed with MatLab version 2016b. The level of p< 0.05 was used as threshold
of the significance value. Chi-square tests were also conducted on the different
proportions of spatial activation and a level of p< 0.05 was used to assess the

significance value.



3. Results

The acoustic threshold and frequency tuning of all recording’s sites were characterized
before assessing electrical stimulation. The tonotopic gradient established before
insertion of the cochlear implant and the short response latencies to pure tones (<20ms)

clearly confirmed the placement of recording electrodes in Al.

3.1. Control Experiment: Cortical response strength and cortical spatial

activation as cortical markers of the SOE.

The reported data come from 8 guinea pigs from which 144 cortical multiunit
recordings were collected during the positioning of the 16-channels electrode matrix in
the primary auditory cortex. Figure 2 shows the neural activity evoked with Monopolar
(MP) and Bipolar (BP+1) stimulations, either when using Anodic-first or Cathodic-first
pulses. The Mean FRmax (Fig. 2.A) was significantly lower for BP+1 than for MP and for
both anodic and cathodic first (paired t-tests, MP vs. BP +1, p-value < 0.001 for anodic
and p-value = 0.003 for cathodic- first pulses). The mean SAmax (Fig. 2.B) evoked by the
BP + 1 mode was significantly smaller than the SA evoked by the MP mode,
independently of the polarity scheme (paired t-test, MP vs. BP +1, p-value < 0.001 for

anodic-first pulses and p-value = 0.03 for cathodic-first pulses).

These results show that cortical activity, as measured with the firing rate and spatial
activation, can be used for estimating differences in current spread occurring in the
cochlea: a more focal mode results in decreasing both the firing rate and the spatial

activation in the primary auditory cortex.



3.2. Effect of pulse asymmetry.

3.2.1. Cortical evoked firing rate (FR) with the four pulse shapes.

Data reported here are from 14 guinea pigs, from which 1458 cortical multiunit
recordings were collected during 119 positions of either one or two rows of 8 electrodes
constituting the 16-channels cortical matrix. For these 1458 recording sites, evoked
responses were obtained with a constant charge of 24nC with the four configurations of
rectangular asymmetric pulses (described in Fig. 1.C) while changing the asymmetry
ratios. Figure 3.A shows that compared with the symmetrical shape (1/1 ratio),
increasing the ratio of asymmetry between the two pulse phases systematically
decreased the mean FR regardless of the pulse shape. A two-factors ANOVA revealed
that there was a significant effect of the asymmetry ratio (F(9,14421)=8.61, p=2.91.10-
21), a significant effect of the pulse configuration (F(3,14421)= 33.02, p= 5.54.10-13), but no
significant interaction (F(27,14421)= 0.27, p= 0.79) between these two factors. The
decrease in FR was significant when comparing 1/1 vs. 1/10 for all shapes (all paired t-

tests, p-values < 0.0006).

As the evoked firing rate differed between the pulse shapes already for the 1/1 ratio, the
consequences of changing the asymmetry ratio were easier to follow as percentage of
firing rate changes obtained using the 1/1 ratio as reference point (Fig. 3.B). It clearly
appeared that the evolution differed for the four pulse shapes. On average, at equivalent
charge, the asymmetrical shapes reduced the evoked response by 5 to 20% compared to
the classical symmetrical shape (paired t-test, 1/1 vs. 1/10, all p-values < 0.041). For
two pulse shapes (ALF and CLF), the evolution of FR with asymmetry followed
monotonic-like decreasing slopes up to reach a plateau around the 1/7 to 1/8 ratios.

However, the ASF condition showed a marked U-shape curve with the FR reaching



minimum at 1/4 (with a maximal decrease of 14% in evoked response) and to a lesser
extent it was also the case for the CSF condition (with a maximal decrease of 23% in
evoked response for the 1/6 ratio). A two-factors ANOVA performed on the percentage
of changes indicated that there was a significant effect of the asymmetry ratio
(F(9,14331)= 29.06, p= 1.77.10-17), a significant effect of the pulse shape (F(3,14331)=
27.11, p= 1.10.1059), and a significant interaction (F(27,14331)= 2.15, p=4.72.10%)
between these two factors, suggesting that the decrease in FR differed between the four

pulse shapes across the 10 ratios of asymmetry.

Such a decrease in firing rate at fixed charge could reflect a potential reduction in the
pulse efficacy to depolarize the auditory nerve fibers in the cochlea. To evaluate this
hypothesis, the cortical FR growth functions evoked by symmetric and asymmetric
pulses (ratio 1/10) were computed based on 20 levels of injected charges (from 3 to
31.5 nC through the increase of the pulse amplitude). The results for anodic and cathodic
first pulse shapes (equivalent to ASF and CSF) are presented in Figure 4. The results are
presented as percentage of firing rate changes obtained by using the charge level
evoking the highest FR with the 1/1 ratio as reference point. With anodic pulses, the
cortical growth functions generated by symmetric and asymmetric were similar in terms
of threshold, slope, and saturation level (Fig. 4.A, for all unpaired t-tests p> 0.23) which
suggests that the asymmetrical pulse shapes were not less “efficient” to depolarize
auditory nerve fibers. With cathodic pulses, the threshold and the saturation level were
slightly lower with asymmetrical pulses: in fact, the growth function was almost
identical to that of the symmetric pulses but shifted to the left by 3nC (the peak value
was at 15nC for asymmetric pulses vs. 18 nC for symmetric pulses, for all significant

unpaired t-test p< 0.045 indicated by a star in Fig. 4.B).



3.2.2. Changes in firing rate (FR) and in spatial activation (SA) with the

asymmetry ratio.

The difference in firing rate (FR) obtained between the 1/1 and 1/10 ratio, named AFR
index, was used to quantify the changes in evoked firing rate for the four pulse shapes
(see 2.5. and Fig. 1.D). Two individual recordings showing strong decreases in FR from
the 1/1 to the 1/10 ratio are presented on Figure 5.A. Their consequences on the spatial
activation of the cortical map are displayed in Figure 5.B: the spatial activation was
clearly reduced in both cases (see the values in white in Fig. 5.B). The group data
presented in Figure 5.C show the mean AFR for the entire set of recordings (n=1458).
For the four pulse shapes, lower firing rate was obtained with the 1/10 than with the
1/1 (as indicated by the negative values on the ordinates). The decrease obtained using
asymmetry ratio with cathodic first pulse shapes (i.e. CSF and CLF) led to larger AFR
compared to anodic first shapes (i.e. ASF and ALF), although this was significant only for
comparisons between ASF vs. CSF or vs. CLF (unpaired t-test, p-values= 0.022 and 0.004,
respectively). Note also that ASF induced a smaller reduction in FR than ALF (unpaired

t-test, ASF vs. ALF, p-value= 0.0071).

Group data also confirmed the reduction in spatial cortical activation from the 1/1 to
1/10 for the different shapes (Fig. 5.D). The reduction in spatial activation quantified by
the R-SA index (see 2.5. and Fig. 1.E) was 0.83 for CSF and CLF. The spatial activation
was less reduced with the anodic-first pulse shapes: The R-SA index was 0.94 for ALF
(small reduction) and was 1.08 for ASF (indicating no spatial reduction), which is in
agreement with the much smaller decrease in FR with this particular pulse shape.

Statistical analyses showed significant reductions in spatial activation with the CLF and



CSF shapes when compared with the ASF shape (unpaired t-test, p-values = 0.0022 and

0.0025 for ASF vs. CSF and ASF vs. CLF, respectively).

In summary, increasing the ratio of asymmetry reduced both the evoked firing rate (FR)
and the spatial activation in A1l. Cathodic-first pulses were the most efficient polarity to

reduce both the evoked FR and the spatial activation in A1l.

3.3. Effects of ramped pulses.

3.3.1. Cortical evoked firing rate (FR) with the ramped pulses.

For a subset of recording sites (181 obtained in 11 animals), evoked responses were
obtained for the same 24nC constant charge with a set of ramped pulses for which the
slopes were modified from 90° to 57.5° (see schematic diagram on Fig. 1.B). Figure 6.A
shows that, on average, decreasing the slopes reduced the FR. This decrease was already
significant for the 85° slope (paired t-test, 85° vs. 90°, p-value <0.0001) and the lowest
evoked FR was reached with the 57.5° slope (paired t-test, 90° vs. 57.5°, p-value
<0.0001). The double-ramped pulse shape (noted Db 85° in Fig. 6.A and 6.B) further
reduced the FR when compared with its homologous 85° single ramped (paired t-test,
85° vs. Db 85° p-value <0.0001). As for asymmetrical pulse shapes, the biphasic
rectangular 90° shape was used as a reference point for computing the percent change
in FR (Fig. 6.B). When compared with the 90° reference slope, a significant percent
decrease was already observed for the 85° slope (paired t-test, 90° vs. 85°, p-value =
0.008) and the double-ramped shape also reduced the percent even more (paired t-test,

85° vs. Db 85°, p-value < 0.0001).



3.3.2. Changes in firing rate (FR) and in spatial activation (SA) with ramped

pulses.

Figure 7.A provides an example of strong decrease in firing rate (FR) between the 90°
and the 57.5° slope. Figure 7.B shows, for the different slope values of ramped pulses (y
axis), the changes in spatial activation corresponding to the recording displayed in

figure 7.A. The spatial activation was reduced when shifting from 90° to 57.5°.

Group data showed that the ramped pulse shape (noted R) further reduced the FR
compared with the asymmetrical pulse shapes (Fig. 7.C). As we modified the first phase
of the pulses, we compared the ramped pulse shapes with the ALF and CLF shapes (Fig.
7.C). Remind that for the ramped pulses, the AFR is computed between 90 and 57.5°. At
fixed charge, ramped pulse shapes induced a greater mean AFR than to the one observed
with the ALF (unpaired t-test, R vs. ALF, p-value = 0.0008). This is also true when
compared with the CLF shape (unpaired t-test, R vs. CLF, p-value= 0.0062). Group data
also confirmed the reduction in spatial activation from the 90° to 57.5° (Fig. 7.D). The
reduction in spatial activation quantified by the R-SA index was 0.68, indicating a 32%
decrease in spatial activation at the cortical level. Note that this was a 18% reduction in
spatial activation compared with the CLF pulse shape (unpaired t-test, R vs. CLF, p-value
= 0.002) and a 26% reduction compared with the ALF pulse shape (unpaired t-test, R vs.

ALF, p-value = 0.0001).

In summary, decreasing the slope of the first phase reduced both the evoked firing rate
(FR) and the spatial activation in Al. Double-ramped pulse shape seems even more

efficient for reducing the Firing Rate (FR).



3.4. Individual changes in spatial activation with asymmetric and ramped

pulse shapes

Careful examination of the individual spatial cortical activation indicated that the
evolution of the FR and SA when using asymmetric or ramped pulses was not uniform.

In fact, three different profiles of activation were observed (Fig. 8):

- Focalization (FO, Fig. 8.A): it corresponds to monotonic decreases in FR and in
spatial activation either from the 1/1 to the 1/10 ratio of asymmetry or from the
90° to the 57.5° ramp pulses. Except for the ASF pulse shape, the FO category was
the dominant category for all the other pulse shapes.

- Expansion (EX, Fig. 8.B): it corresponds to monotonic increases in FR and in
spatial activation from the 1/1 to 1/10 ratio of asymmetry or from 90° to 57.5°.

- Hourglass (Fig. 8.C): it corresponds to non-monotonic decreases, with a minimum
value in FR and in spatial activation for an intermediary ratio of asymmetry or
ramp. In the case of the example provided in Figure 8.C showed minimum values

at1/6.

These Hourglass profiles can potentially be considered as a “local focalization”
(designated as local FO below) occurring for a particular ratio of asymmetry or ramp.

Therefore, the FO and the Hourglass profiles can potentially be grouped together.

As indicated by the percentages provided in Table 1, grouping these two categories
points out that the dominant effect of asymmetric pulse shapes, and even more of the
ramped pulses, was the reduction of the cortical firing rate and spatial activation. The
total FO profile (including the local FO) represented the majority of the observed

profiles when the pulse shape was modified (with 57%, 69%, 69%, 75% and 87% of



occurrence for ASF, CSF and ALF, CLF and Ramp pulse shapes, respectively). Note that
the ASF configuration generated the lowest percentage of FO occurrences (31.5%,
57.4% when including the local FO), which is in good accordance with the evolution of
the mean firing rate presented in figure 3. In figure 3, the initial decrease in firing rate
observed for the ASF for the initial ratios of asymmetry (1/2 to 1/4) can result from the
FO profiles, then the subsequent increase in firing rate observed for the other ratios
(1/5 to 1/10) can result from to EX and the local FO profiles. A small proportion of
profiles fit neither with the FO nor with the EX criteria and have been named “Others”.
This category includes (i) cases of perfect stability for the firing rate and spatial
activation when changing the asymmetry or the ramp shape and (ii) increases or
decreases in firing rate occurring for a particular ratio of asymmetry without change in
spatial activation. On a given animal, opposite profile of changes were never observed on
the two parallel arrays of 8 electrodes. The profiles were either of the same type on the
two arrays or a FO type (or EX type) for one array and an “Other” type for the other
array. A statistical analysis based on the different proportions of theses profiles
confirmed that both cathodic first pulses (especially the cathodic long first, CLF) and
ramped pulses significantly reduced the spatial activation in Al. The proportion of
profiles differed significantly between ASF and CLF (Chi-Square = 16.75, p < 0.001), and
between ASF and the ramped pulses (Chi-Square = 8.84, p < 0.05). It also differed
between the ALF and the CLF shape (Chi-Square = 10.06, p < 0.05). This indicates that
there is a tendency for a higher proportion of EX profiles with the anodic first pulse

shapes.

Interestingly, the “local FO” sub-population represented 16% to 28.5% of the total
observed profiles (See Table A, line “local FO”) and showed that in a minority of cases,

reduction of the cortical activation can be further reduced by adjusting the asymmetric



ratio. Unfortunately, on the group data when the AFR and R-SA indexes were re-
computed with the local FO, no significant change was observed (paired t-tests, all p-
values > 0.282; Supplementary Figure 1). This result suggests that adjusting the pulse
shape to a particular ratio of asymmetry or a particular slope will only be an advantage
on an animal-to-animal basis. Thus, the next question was what factor(s) can explain the
occurrence of EX, FO and local FO activation profile on a given animal. From the
literature, one potential factor is the fact that some animals had some deficits either in
peripheral processes and/or in soma in the spiral ganglion resulting from aged-related
hearing loss. Even though our animals were not hearing-impaired, we decided to split
our population in two groups depending on the ABR thresholds: some animals (n=5)
displayed modest increases in threshold (10-15dB between 8 and 32 kHz) compared
with the other animals. We could not find significant differences in the proportion of the
different categories (data not shown): The ramped pulse shape remained the one
generating the more of FO type of cortical activation and the ASF pulse shape was still
the one generating the more EX cortical activation in the two groups of animals, with

and without modest aged-related hearing loss.



4. Discussion

In the present study, we show that, at a constant charge, cortical responses evoked by
electrical cochlear stimulation are influenced by the shape of the electrical pulses.
Specifically, going from the standard symmetric biphasic pulse shape to asymmetric
biphasic pulse shapes reduced the evoked responses and the spatial activation in the
primary auditory cortex without changing the injected charge. Similar reduction in firing
rate and spatial activation were also observed with the ramped pulse shape. In both
cases, the decrease in spatial activation observed at the cortical level can be interpreted

as a potential consequence of a decrease in the spread of activation within the cochlea.

4.1. Sensitivity to pulse shape, polarity and order.

A number of studies showed that the polarity scheme plays an important role in the
efficiency of cochlear implant stimulation. In human, it is usually admitted that cathodic
currents are more effective in depolarizing the peripheral processes of spiral ganglion
neurons (SGN), whereas anodic currents are effective in depolarizing SGN somas (Rattay
et al. 2001a,b; Resnick et al. 2018). Although these studies were based on models, both
peripheral processes and somas were suspected to be suitable initiation sites of action
potentials based on response latencies (Javel & Shepherd, 2000), but as the peripheral
processes are closer from the stimulating electrodes than the soma, their activation
(when still present) should lead to lower thresholds with cathodic currents. Lower
threshold potentially generates smaller spread of excitation. This difference was studied
through the use of asymmetrical pulse shapes at threshold current levels (Macherey et
al. 2017, Carlyon at al. 2018) and it is now proposed as a potential tool to assess neural
degeneration in CI users under the terms of “polarity effect” (Mesnildrey et al. 2020,

Jahn & Arenberg 2019). However, at supra-threshold levels, CI users are mostly



sensitive to anodic stimulation due to the action potential initiation occurring at the
soma (Macherey et al. 2008; van Wieringen et al. 2008; Undurraga et al. 2010; Hughes et
al. 2017, 2018). Thus, at high intensity of stimulation, the “polarity effect” does not
provide information about health of the peripheral processes and, to date, the usefulness

of asymmetrical pulse shape remains unknown.

Here, the reduction of the evoked firing rate and spatial activation confirms that
asymmetrical pulses modulate cortical spatial activation at high levels of stimulation,
which is an important result when aiming at reducing the current spread, or at least the
SOE. Reliable quantifications of the SOE are difficult because the peripheral measures
(e.g., eCAP) can be masked by the long artifact duration. Also, it is not easy to implement
asymmetrical pulses in clinical settings (Spitzer et al. 2019). Cortical recordings in
animals present several advantages over traditional eCAP recordings and
psychoacoustic methods. First, cortical responses are obtained without complex
subtractions required to remove the stimulation artifact when quantifying the eCAP.
Second, the different percentages of cortical spatial activation reported here as a
function of the pulse shape (ASF, ALF, CSF and CLF) confirm that the polarity scheme has
physiological consequences in the central auditory system. Last, it has been documented
that the spatial activation of the primary auditory cortex (A1) is related to perceptive
abilities (Recanzone et al. 1993; Rutkowsi & Weinberger 2005; review in Edeline 1999,
2003) whereas this has been questioned for the eCAP amplitude and threshold (see

McKay et al. 2013).

Several points must be considered to explain our results. In human, Spitzer & Hughes
(2017) found that for equal current levels in CI users, anodic-first pulses evoked broader

SOE than cathodic-first pulses for symmetrical biphasic pulses. In animal models,



cathodic currents depolarize SGN somas whereas anodic currents depolarize the
peripheral processes (Miller et al. 1998, 1999 and 2004). Two of our observations are
consistent with this finding. Firstly, cathodic-first symmetrical pulses (1/1 ratio) evoked
a broader spatial activation in Al than anodic-first pulses (p<0.05, data not shown).
Secondly, cathodic-first pulses also generated a larger reduction in spatial cortical
activation when the pulse shape was changed from the symmetrical (1/1 ratio) to
asymmetrical shape (1/10 ratio, Figure 5D) suggesting that for high stimulation levels,
the asymmetrical pulse shape reduced primarily the recruitment of SGN somas and

effectively reduced the spread of activation.

In asymmetrical pulses, and at equal charge, the effectiveness of the long phase with low
amplitude to trigger action potentials is smaller than the effectiveness of the short, high
amplitude phase (Macherey et al. 2006). For high values of asymmetry, neural responses
mostly come from the high amplitude/short duration phase of the pulse (Miller et al.
2001), independently of the polarity of the phase (Undurraga et al. 2013). Some of our
results do not match with this hypothesis: with the ASF and the CLF shapes, the cathodic
phase became the less effective long-low amplitude phase. Thus, at the 1/10 ratio, the
evoked responses should be equivalent for ASF and CLF. This is not the case and the
same observation holds true between the CSF and ALF shape. The dynamics of both the
AFR and R-SA differed between the different shapes, indicating that both the position

and the order of the phases inside the pulse are important.

A recent set of experiments by Guérit and colleagues (2018) showed an “order effect” on
loudness perception of paired pulses with the use of different asymmetrical pulse
shapes at short inter-pulse interval (below 200us). They replicated the findings of

Spitzer & Hughes (2017) and Todd & Landsberger (2018) but claimed that increasing



the inter-phase gap (up to 600us) between the short-high amplitude phase and the long-
low amplitude phase increased the order effect and therefore, was not the result of
phase interaction. They also showed that order effect disappeared at short inter-pulse
interval if the long-low amplitude phases were removed. Here, observations of different
cortical activation profiles when changing the asymmetry ratio and polarity scheme
clearly suggest an effect within the pulse itself. For example in the ASF and CLF
conditions, the cathodic phase is reduced but does not have the same location within the
pulse (first in CLF but second in ASF) and led, respectively, to a higher percentage of
expansion (EX) of cortical activation with the ASF shape and a higher percentage of
focalization (FO) with the CLF shape. To summarize, when using asymmetrical pulses,
the polarity of the first phase, and the order of the phases, have consequences on the

cortical spatial activation.

The present study reports physiological consequences of the use of ramped pulse shapes
in Al. On average, this pulse shape clearly reduced the spatial cortical activation as
shown by the smallest R-SA of all conditions. It also promoted the highest proportion of
FO profile of spatial activation (87%) making this shape more efficient than the
asymmetrical pulse shape in reducing spatial cortical activation. This echoes recent
results obtained on eABR by Navntoft and colleagues (2020) when several ramped pulse
shapes were tested. Their two main observations were (i) that the pulse shape
equivalent to our double ramped pulse needed higher pulse amplitude to reach the
eABR amplitudes similar to those evoked by square pulses and (ii) that ramped shapes
are more charge-efficient. Replicating their results at the level of the cortex would help
further characterize the benefits of this shape. In the present study, only anodic-first
ramped pulses have been tested, but the observed differences between half-ramped and

double-ramped anodic-first pulses hint at order effects similar to those observed with



asymmetrical pulses. Nevertheless, the ramped pulse shape also seems to be a

promising alternative to reduce the spatial activation.

4.2. Potential explanations for the occurrence of different cortical activation

profiles.

The observation of different profiles of spatial activation brings new insights on the
influence of pulse shape on the electrically evoked responses through a CI. An EX profile
means that the reduction of the amplitude of a phase (as the ratio of asymmetry
increased) allowed an increase in FR and in SA. This indicates that within the
asymmetric pulse shape, either the attenuation in amplitude of a given phase increased
the efficiency of the other phase, or increasing the duration of one phase increased its
efficiency. A straightforward explanation to account for the EX profile is a reduction of
the interactions between the pulse phases that leads to increase the efficiency of the
remaining short-high amplitude phase. Such a reduction of interaction was already
observed when the inter-phase gap is very long and led to a decrease in threshold

(Carlyon et al. 2005).

The local FO profile, which represents 15-25% of the spatial cortical activation among
all conditions (see Table 1), corresponds to reduced spatial activation for specific ranges
of asymmetry. The existence of these local FO patterns suggests that the interactions
between the different pulse phases are not necessarily linear, and that these non-
linearities are more prominent in some subjects than in others. This also points toward
the idea that each phase does not have equal contribution to the interactions. More
precisely, it can be considered that when the interactions between pulse phases are at
their highest, the cortical evoked responses are at their lowest both in terms of firing

rate and spatial activation. Note also that inside this category, cortical responses



remained always significant (i.e, 6 SD above spontaneous rate) so the interactions

occurring between the pulse phases never rendered the pulse ineffective.

Focalization profiles (FO) are characterized by a reduction of both firing rate and spatial
activation as the ratio of asymmetry increased. The most parsimonious explanation for
FO profiles of spatial activation is a reduction in the number of SGN recruited, which can
occur either at the level of the peripheral processes or at the level of the soma. However,
it can also come from a phenomenon called “cathodal block” (Frijns et al. 1996) at high
level of stimulation. Macherey et al. (2017) highlighted it in CI users through
psychoacoustics. Here, it might be encountered as an “anodal block” due to the guinea
pig model. If such blocking is responsible for the FO profiles, then anodic-first pulses
should be either (a) associated with a majority of FO profiles when the cathodic phase is
reduced due to the anodal block predominance, or (b) associated with a majority of EX
profiles when the anodic phase is reduced due to the anodal block being lifted and
resulted in more action potentials. In fact, the ASF pulse shape induced more EX profiles,
whereas the ALF pulse shape did not promote more EX profiles of spatial activation.
With the ramped pulse shape, the slope of the first anodic phase of the pulse is reduced
and should evoke primarily EX profiles. On the contrary, the ramped pulse shape is the
most efficient to induce FO activation profiles. In conclusion, the hypothesis of an
“anodal block” seems inappropriate to explain the spatial activation decreases in the

guinea pig primary auditory cortex.

4.3. Clinical implications.

The present study reports effects on cortical spatial activation obtained one to five hours
after cochlear implant insertion. Several studies have already demonstrated the relative

instability of eCAP measurement the first week after implantation (Schvartz-Leizac et al.



2019, Pfingst et al. 2015). Thus, it seems necessary to perform chronic experiments to
determine if our results can also be observed a few weeks or months after CI insertion.
Last, a quite important question is whether the effects observed here on spatial cortical
activation are also observed with animals presenting partial degeneration of the eighth
nerve fibers. In this regard, our animal model is relevant to study of the consequence of
CI stimulation on higher levels of the auditory system (Middlebrooks 2004) and to
propose better paradigms of stimulation to test in CI users. In fact, the observation of
potentially stronger reduction at intermediate ratios of asymmetry on an animal-to-
animal basis also echoes recent findings about personalized fitting. Several studies have
already shown that a certain degree of personalization over different aspects of the
electrical stimulation can be beneficial. Two studies (Goehring et al. 2019; Jahn &
Arenberg 2019) have proposed an electrode selection method based on the polarity
effect to improve speech perception and the spectro-temporal resolution. These
procedures remain difficult to implement in clinical settings, but alternative pulse
shapes might be good candidates to further improve personalization (or fitting). Our
study suggests that modification of the pulse shape (without any change on the
electrode map) can benefit CI users with low most comfortable loudness by promoting
more focal activation sites at high levels of stimulation. Coupled with the potential
advantages of the ramped pulse shape, one can potentially expect to improve CI

frequency selectivity.
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Figure Legends

Figure 1. Schematic diagrams representing the different pulses configurations and the

quantifications used in our study.

A.

Schematic comparison between the shape of the square symmetric pulse with a
1/1 ratio and the most asymmetric pulse shape (1/10) where the amplitude of
the second phase was 1/10 of the first (and its duration 10 times longer for
keeping the charge balanced).

Schematic comparison between the shape of the square symmetric pulse with a
90° slope and the shallower pulse shape (slope of 57.5°). Note that the amplitude
of the second phase was the same as for the 90° slope pulse shape.
Representation of the four pulse configurations used in the present study
depending on whether the first phase was short (ASF and CSF) or long (ALF and
CLF) and depending whether the first phase was anodic (ASF and ALF) or
cathodic (CSF and CLF). ASF: Anodic Short First. CSF: Cathodic Short First. ALF:
Anodic Long First. CLF: Cathodic Long First.

Schematic representation of the Firing Rate (FR) quantification performed for
each recording when changing the asymmetry ratio. For each recording, the FR
(in spikes/sec) was plotted as a function of the asymmetry ratio. The variable
named AFR was the difference between the FR obtained at the 1/10 ratio minus
the FR obtained at the 1/1 ratio. D1. This diagram represents a case of a
pronounced decrease in FR when the ratio was 1/10. D2. This diagram
represents the opposite case, i.e, a case where the 1/10 ratio increased it
compared to the 1/1 ratio. Note that the AFR can be either a positive or a
negative value.

Schematic representation of the Spatial Activation (SA) performed for each
position of the electrode matrix on the cortical map when progressing froma 1/1
to a 1/10 ratio of asymmetry. The cortical locations providing significant
responses for each pulse ratio were determined and the spatial activation (in
mm) of the significant responses obtained with the 1/1 and the 1/10 ratio. The R-
SA is the ratio of the spatial cortical activation (in mm) obtained with the 1/10
ratio divided by the spatial activation (in mm) obtained with a 1/1 ratio of
asymmetry. This ratio can be either below 1 (focalization) or above 1
(expansion). E1 This diagram represents the case where the 1/10 ratio reduced
the spatial activation. E2 This diagram represents the opposite case, i.e. a case
where the 1/10 ratio increased it compared to the 1/1 ratio.

Figure 2. Comparison between the effect generated by the Monopolar (MP) and the
Bipolar (BP + 1) stimulation mode at the level of the primary auditory cortex.

A. Mean (*sem) evoked firing rate (FR in spike/sec) obtained at 31.5nC using
either MP or BP + 1stimulation mode for anodic-first (dark bar) and cathodic-
first pulse (beige bar). On average, BP + 1 evoked lower FR than MP for both
polarity scheme.

B. Mean (+sem) spatial activation (SA in mm) obtained at 31.5nC using either MP
or BP + 1 stimulation mode for anodic-first (dark bar) and cathodic-first pulse



(white bar). On average, BP + 1 evoked smaller SA than MP with both polarity
scheme.

Figure 3. Group data showing the mean (*+sem) firing rate evolution for the 10 ratios of
asymmetry and the four pulse configurations. The pulse shapes involve either a short
(ASF, CSF) or a long (ALF, CLF) first phase and the first phase can be either anodic (ASF,
ALF) or cathodic (CSF, CLF).

A. The raw values of firing rate (FR in spikes/sec) point out that, for three pulse
configurations (CSF, ALF and CLF) the asymmetric pulses reduced the FR
compared with the symmetric one (1/1 ratio). This is also the case for the ASF
configuration but to a much lesser extent. Note that, initially, at the 1/1 ratio,
the cathodic-first strategies (CSF and CLF) triggered the highest firing rate, and
the anodic-first strategies (ALF and ASF) the lowest one.

B. Percentages of changes in evoked firing rate relative to the firing rate evoked
by the 1/1 ratio. For the ASF pulse shape the reduction in evoked FR
culminates until the 1/4 ratio, then the firing rate progressively recovered.
The largest decrease in evoked FR was observed for the CLF pulse shape with
the 1/6 ratio then the decrease was slightly reduced. Except for the ASF pulse
shape, on average the maximal decrease in evoked FR was between 17 to 23%
compared to the 1/1 ratio for the asymmetric pulse shapes between the 1/4
and the 1/8 ratio.

Figure 4. Cortical growth functions presented as percentages of changes in evoked
firing rate for an injected charge ranging from 3 to 31.5nC with symmetric (1/1) or
asymmetric (1/10) pulse shapes

A. Comparison of the growth functions obtained with symmetric (ratio 1/1, black
curve) and asymmetric pulse shapes (ratio 1/10, grey curve) for anodic-first
pulse, which is equivalent to the ASF pulse shape used in this study. The
injected charge evoking the maximum FR for the 1/1 ratio was used for
reference (100%). With both ratios, the growth functions are equivalent in
terms of threshold and slope meaning that dynamic ranges are the same.

B. Comparison of the growth functions obtained with symmetric (ratio 1/1, black
curve) and asymmetric pulse shapes (ratio 1/10, white curve) for cathodic-
first pulse, which is equivalent to the CSF pulse shape used in this study. The
injected charge evoking the maximum FR for the 1/1 ratio was used for
reference (100%). The growth functions are equivalent in terms of threshold
and saturation level but the curve with the 1/10 ratio was shifted to the left by
3nC. The asymmetric pulse evoked higher firing rate than the symmetric pulse,
but the thresholds and the slopes of the growth function were not statistically
different meaning that dynamics ranges are equivalent.



Figure 5. Individual examples and group data showing the firing rate decrease (A., C.)
and the focalization of spatial activation (B., D.) for the different ratios of asymmetry.

A. The evoked firing rate (FR) of two cortical sites is plotted as a function of the
asymmetry ratio from the 1/1 symmetrical ratio to the 1/10 ratio. For these
two examples, the FR decreased whatever the pulse configuration was (data
not shown).

B. Cortical activation obtained for the different ratios of asymmetry from the 1/1
to the 1/10 ratio. The two examples displayed in A correspond to the cortical
activation displayed in B. There was a clear reduction in cortical spatial
activation when the asymmetry ratio increased (from 0.95 to 0.75 mm with
the ASF and from 1.5 to 0.9 with the CSF).

C. Mean (+sem) value of the AFR obtained with the 1/10 ratio compared to the
1/1 ratio with the four pulse shapes. The reduction was significantly smaller
with the ASF shape than with the three other pulse shapes. On average, the
two cathodic-first shapes reduced the firing rate to the same extent.

D. Mean (*sem) value of the R-SA obtained with the 1/10 ratio compared to the
1/1 ratio with the four pulse shapes. The ratio can be either < 1 in case of
focalization in map activation or > 1 in case of map enlargement. On average,
the changes in cortical spatial activation were around 1 with the ASF pulse,
which is not surprising given that this pulse shape reduced the less the FR. It
was around 0.9 with the ALF pulse shape, whereas it was around 0.8 with the
two cathodic-first pulse shapes (CSF and CLF).

* indicated p values <0.05

Figure 6. Group data showing the firing rate (FR) evolution for the 5 slope values used
for the ramped pulses (from 90° to 57.5°) and for the double ramped pulse shape (noted
Db85°).

A. The raw values of firing rate (FR in spikes/sec) clearly indicate that the
different shapes of ramped pulses significantly reduced the firing rate.
Compared with the 90°, the firing rate was already reduced with the 85° and
remained so until 57.5°. Note also that the double-ramped shape at 85° further
reduced the FR compared with the single 85° ramp shape.

B. Percentages of changes in evoked firing rate relative to the firing rate evoked
by the 90° slope. The percentage of change progressively decreased for all the
slope values and it was further decreased with the double-ramped shape at
85° compared with the single ramp at 85°.

* indicated p values <0.05



Figure 7. Individual examples and group data for the ramped pulse shapes.

A. The evoked firing rate (FR) of a cortical site is plotted as a function of the angle
from the 90° (rectangular pulse) to the 57.5 slope (the shallowest one). For
this recording, the shallowest was the slope, the largest was the decrease in
FR.

B. Cortical spatial activation corresponding to the recording displayed in A.
There was a clear reduction of the cortical activation when the slope of the
ramped pulse was reduced from 90° to 57.5° (from 0.95 to 0.75mm).

C. Mean (+sem) values of the AFR obtained with the ramped shapes (noted R)
compared to the 90°. The reduction in firing rate obtained with the ramped
shape was larger than those observed with the ALF and the CLF shapes.

D. Mean (+sem) values of the R-SA obtained with the ramped shapes compared to
the ALF and the CLF shapes. The ratio can be either < 1 in case of focalization
of the map activation or > 1 in case of map enlargement. On average, the
change in spatial cortical activation was around 0.9 with the ALF pulse shape
whereas it was around 0.8 with the CLF pulse shape. It was significantly
smaller with the ramped pulses (0.68).

Figure 8. Individual examples illustrating the three profiles of spatial activation (A-C)
obtained when changing the ratio of asymmetry.

A. The focalization category (FO) represented a reduction of the spatial activation
at the 1/10 ratio compared with the 1/1 ratio.

B. The expansion category (EX) represented an enlargement of the spatial
activation at the 1/10 ratio compared with the 1/1 ratio.

C. The Hourglass category (called local FO in the text of the Results) represented
a reduction of the spatial activation at a particular ratio of asymmetry
compared with the 1/1 ratio, but this reduction was not observed at the 1/10
ratio.

Supplementary Figure 1. Adjusted mean AFR and R-SA for group data.

For each tested pulse shape, the AFR and the R-SA were re-computed to take into
account the Local FO profiles at their optimal ratio. If the minimal FR and SA were
observed for an intermediate ratio of asymmetry (e.g. at the 1/4 or 1/5 ratio), the AFR
and the R-SA indexes were quantified with at this intermediate ratio instead of the 1/10
ratio. The group data (Mean values (*sem), black bars) were then compared with the
adjusted group data (Mean values (+sem), white bars) and no significant difference was
observed.
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15. What is the benefit of ramped pulse shapes for activating auditory cortex
neurons? An electrophysiological study in an animal model of cochlear
implant.

Partouche E, Adenis V, Stahl P, Huetz C, Edeline J-M (Partouche et al., 2023)

L'objectif de cette étude a été d’explorer sur les neurones du cortex auditif primaire,
les conséquences physiologiques de I'utilisation de pulses en doubles rampes par rapport aux
pulses rectangulaires classiquement utilisés en clinique. Pour ce faire, nous avons réalisés des
enregistrements électrophysiologiques /in vivo chez le cobaye anesthésié. Nous avons comparé
quatre formes de pulses en rampe a un pulse rectangulaire, le tout en utilisant deux polarités
différentes (i.e., anodique ou cathodique) pour la premiere phase (voir figure 1). L'ensemble
des résultats obtenus allant dans le méme sens, je ne présenterais ici que ceux concernant
une forme de rampe (FS85-C) en comparaison avec le pulse rectangulaire (Rec-C), a une
polarité donnée (cathodique).

La figure 2 de l'article montre des exemples individuels du taux de décharge évoqué
en fonction de la charge injectée pour deux électrodes corticales apres stimulation au niveau
de la cochlée avec un pulse rectangulaire (A.) et un pulse en rampe (B.). Les courbes de
croissances sous chaque électrode en fonction des pulses utilisés (C. et D.) nous montre dans
les deux cas que le pulse en rampe FS85-C (en bleu) provoque (i) un taux de décharge plus
élevé et (ii) un seuil de réponse plus bas par rapport au pulse rectangulaire Rec-C (en noir).
La figure 3 représente sous forme de scattergrammes les données de groupes de différents
parametres - Le taux de décharge maximum (MaxFR), le seuil, le niveau de charge injecté
pour atteindre le MaxFR et la gamme dynamique — calculé a partir des courbes individuelles
de croissance des réponses corticales. Les quantifications en figure 3A et 3B présentant
respectivement le MaxFR et le seuil confirme les effets observés sur les exemples individuels
de la figure 2, a savoir que le taux de décharge maximum est augmenté et le seuil abaissé
avec le pulse en rampe (FS85-C, bleu) par rapport au pulse rectangulaire (Rec-C, noir).
Concernant le niveau de charge injecté pour atteindre le MaxFR (figure 3C), il est atteint plus
tot avec le pulse en rampe FS85-C en comparaison avec le pulse rectangulaire Rec-C. De
maniére intéressante, la gamme dynamique ne change pas significativement entre les deux
formes de pulses utilisées. Pour finir, les figures 4 et 5 regroupent I'ensemble des résultats
pour chaque forme de pulses en doubles rampes comparé au pulse rectangulaire dans les
deux polarités. Quelle que soit la polarité et la forme du pulse en rampe, les résultats obtenus
évoluent dans la méme direction que ceux présentés précédemment. Notons que les tables 1

et 2 précisent les détails des statistiques calculées pour I'ensemble des quantifications.

-56 -



brain
sciences

Article

What Is the Benefit of Ramped Pulse Shapes for Activating
Auditory Cortex Neurons? An Electrophysiological Study in an
Animal Model of Cochlear Implant

Elie Partouche 1, Victor Adenis 1'7(), Pierre Stahl Z, Chloé Huetz 1# and Jean-Marc Edeline 1*#

check for
updates

Citation: Partouche, E.; Adenis, V.;
Stahl, P.; Huetz, C.; Edeline, J.-M.
What Is the Benefit of Ramped Pulse
Shapes for Activating Auditory
Cortex Neurons? An
Electrophysiological Study in an
Animal Model of Cochlear Implant.
Brain Sci. 2023, 13, 250. https://
doi.org/10.3390/brainsci13020250

Academic Editor: Dietmar Basta

Received: 13 December 2022
Revised: 19 January 2023
Accepted: 30 January 2023
Published: 31 January 2023

Copyright: © 2023 by the authors.
Licensee MDPI, Basel, Switzerland.
This article is an open access article
distributed under the terms and
conditions of the Creative Commons
Attribution (CC BY) license (https://
creativecommons.org/licenses/by/

4.0/).

1 Jean-Marc Edeline Paris-Saclay Institute of Neurosciences (Neuro-PSI), CNRS UMR 9197,

Universite Paris-Saclay, Campus CEA Saclay, Route de la Rotonde Batiment 151,91400 Saclay, France
Departement of Scientific and Clinical Research, Oticon Medical, 06220 Vallauris, France

*  Correspondence: jean-marc.edeline@universite-paris-saclay.fr

t Currentaddress: Mass Eye and Ear, Eaton-Peabody Laboratory, 243 Charles Street, Boston, MA 02114, USA.
+ These authors contributed equally to this work.

Abstract: In all commercial cochlear implant (CI) devices, the activation of auditory nerve fibers is
performed with rectangular pulses that have two phases of opposite polarity. Recently, several papers
proposed that ramped pulse shapes could be an alternative shape for efficiently activating auditory
nerve fibers. Here, we investigate whether ramped pulse shapes can activate auditory cortex (ACx)
neurons in a more efficient way than the classical rectangular pulses. Guinea pigs were implanted
with CI devices and responses of ACx neurons were tested with rectangular pulses and with four
ramped pulse shapes, with a first-phase being either cathodic or anodic. The thresholds, ie. the
charge level necessary for obtaining significant cortical responses, were almost systematically lower
with ramped pulses than with rectangular pulses. The maximal firing rate (FR) elicited by the ramped
pulses was higher than with rectangular pulses. As the maximal FR occurred with lower charge
levels, the dynamic range (between threshold and the maximal FR) was not modified. These effects
were obtained with cathodic and anodic ramped pulses. By reducing the charge levels required
to activate ACx neurons, the ramped pulse shapes should reduce charge consumption and should
contribute to more battery-efficient CI devices in the future.

Keywords: electrical pulses; electrophysiological recordings; auditory cortex; guinea pig

1. Introduction

For several decades, the cochlear implant (CI) has been a neuro-prosthetic device that
allowed thousands of patients affected with severe to profound hearing loss to recover
hearing sensations and speech understanding. The CI users perceive relatively well speech
in quiet environments, but face important challenges when placed in noisy environments
such as public transportation or restaurants. Potentially, these limitations stem from the in-
herent large spread of current diffusing in the perilymph of the cochlea when the electrodes
are activated. The consequence is that adjacent electrodes activate largely overlapping
pools of auditory nerve fibers, contributing to decrease CI user’s performances [1,2]. Sev-
eral methods have been proposed for reducing the spread of activation when delivering
electrical pulses in the perilymph.

First, the stimulation mode (i.e., the configurations of active and return electrodes)
has been, and is still, investigated to limit the current spread within the cochlea. Different
stimulations were tested all aiming at focusing the stimulation current such as the bipolar
mode [3,4] or the tripolar mode [5-9]. Second, changing the shape of electrical pulses has
been proposed as a way of reducing the current spread. In commercial CI devices, the shape
of electrical pulses is usually a rectangular shape (often called “biphasic square pulse”)
and consists of two phases of opposite polarity to ensure charge-balanced stimulation
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and avoid long-term tissue damage when using monophasic pulses [10,11]. More than
a decade ago, the asymmetrical pulse was proposed as the first way to modify the pulse
shape. With this shape, the polarity sensitivity has been studied [12-15] and so has its
relationship with neural survival [16-18]. Other experiments have studied its consequences
on psychoacoustic performance [19,20] or on the improvements of CI fitting [21].

More recently, non-rectangular shapes have been proposed as alternative shapes.
Initial results have suggested that ramped pulses can be a more selective way to activate
the auditory nerve fibers than rectangular pulses [22]. The arguments for proposing a
ramped shape pulse stimulation strategy rely on: (i) on physiological characteristics for
activating spiral ganglion neurons (SGNs) and (ii) on current diffusion in an aqueous
media. It was proposed that ramped pulses better match the ion channel dynamics of
SGN than rectangular pulses [22]. Indeed, like other neurons in the auditory system, SGN
neurons express low-threshold potassium channels (e.g., see [23]). These channels are
sensitive to the rate of change of synaptic input currents and regulate firing patterns, in
particular in adaptation to high stimulation rate, by extending the refractory period and
modulating the exact action potential timing [23-27]. More specifically, by using patch
clamp recordings from cultured SGNs, it was shown that to trigger the emission of action
potentials, the ramped pulses needed to reach a higher peak amplitude than the rectangular
pulses (e.g., 7nA vs. 5nA in [22]). It was also envisioned that ramped pulses can have a
more restricted diffusion pattern in the perilymph fluid than the rectangular pulses. This
potentially relates to the principle that stimulation in aqueous media results in diffusion
of the electrical current [28]. In the case of a square stimulus, the peak value attenuates
with increasing distance, but the square shape is preserved and, hence, its infinite slope can
activate a large pool of neurons. If the electrical stimulation is performed with a ramped
pulse, both the slope and the peak value are attenuated with increasing distance from
the point of stimulation, which can reduce the number of activated neurons (Figure 3 in
ref. [22]).

Two recent studies have investigated the consequence of using ramped pulses in vivo,
either on physiological measurements or on psychophysical performances. Quantifying
electrically evoked brainstem responses (eABR) in mice, Navntoft and colleagues (2020) [29]
reported that anodic or cathodic ramped pulses elicited eABR responses with lower thresh-
olds and steeper growth functions than anodic or cathodic rectangular pulses. These
findings, in apparent contradiction with the Ballestero et al. (2015) [22] findings, suggested
that the maximal response can be obtained with less charge when ramped pulses are used
instead of rectangular pulses. Among the different ramped pulses they evaluated, the
ramp-UP (with increasing amplitude over time) seemed to be more efficient than ramp-
DOWN (with decreasing amplitude over time) to generate steeper slopes of eABRs growth
functions (see Figure 2 in ref. [29]). In human subjects, slightly lower thresholds were found
for ramped pulses in a single channel detection task, but there was no significant difference
between ramp-UP and ramp-DOWN across all tested situations [30].

In the present study, we further explore the physiological consequences of using
ramped pulse shapes to better understand the links between the physiological results
in animal and the human psychophysical results. In vivo extracellular recordings were
obtained from auditory cortex neurons of anesthetized guinea pigs, and the growth func-
tions obtained for rectangular pulses (anodic and cathodic) and four different shapes of
ramped pulses (anodic and cathodic) were quantified. We choose to quantify auditory
cortex responses rather than evoked responses from the auditory brainstem structures
because there are potentially more direct relationships between perceptual performance
and auditory cortex responses [31-34] than with responses from subcortical structures (but
see [35] for opposite results in noisy conditions).
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2. Methods
2.1. Subjects

The animals were 24 pigmented guinea pigs (Cavia Porcellus) from 3 to 19 months old
and weighting between 487 to 1238 g. They had a heterogeneous genetic background and
came from our own colony housed in a humidity (50-55%) and temperature (22-24 °C)
controlled facility on a 12/12 h light/dark cycle (light on at 7:30 A.M.) with free access
to food and water. Accredited veterinarians from the Essonne District regularly checked
the animal facility. The experiments were performed under the national license A-91-557
(project 2020-20, authorization 26243) and using the procedures No. 32-2011 and 34-2012
validated by the Ethic committee of our institute (CEEA59, Paris-Centre et Sud). All
surgical procedures were performed in accordance with the guidelines established by the
European Communities Council Directive (2010/63/EU Council Directive Decree). The
animals’ audiograms were determined 3 days before cochlear implantation by testing
auditory brainstem responses (ABR) under isoflurane anesthesia (2.5%) as previously
described [36,37]. Some guinea pigs (n = 5) had modest hearing loss (20 dB in the worse
cases) corresponding to their age [38,39].

2.2. Cortical Surgery and Cochlear Implantation

The surgery was performed under general anesthesia induced by urethane (1.2 g/kg,
i.p.) and supplemented by lower doses (0.5-0.7 g/kg) when reflex movements were
observed after pinching the hind paw (this reflex movement was tested every 30 min). Each
animal was initially placed in a stereotaxic frame for the craniotomy. A heating blanket
allowed the maintaining of the animal’s body temperature around 37 °C. After injection
of a local anesthetic (xylocaine 2%, s.c.), the skin was opened, and the temporal muscles
were pushed on the side. The skull was cleaned then dried, and three stainless steel screws
were threaded into burr holes in the calvarium to anchor a subminiature socket embedded
in dental acrylic cement. A craniotomy was performed on the left temporal bone, 5 mm
behind the Bregma on the rostro-caudal axis to expose the primary auditory cortex; the
opening was 8-10 mm wide. The skin behind the right pinna was opened and the tympanic
bulla was exposed. The bulla was opened under binocular control with a 2 mm cutting
burr (mounted on a surgical drill) and the cochlea orientation was determined based on
anatomical landmarks (round window). A cochleostomy was performed by hand around
1 mm below the round window with a 0.4 mm diameter trephine (see details in [37]). Two
separate cables were connected to the subminiature socket embedded in the cement. One
consisted of a 70 mm cable ending with a large surface ball Platinum-Iridium electrode used
as extra-cochlear ground. The other was the intracochlear stimulating array, a shortened
version of the EVO electrode array used by Oticon Medical (Smgrum, Denmark, see
ref. [40]). The array (300 pm in diameter) was composed of 6 ring-shaped Platinum-Iridium
electrodes, each with a 0.0046 mm? surface. Center-to-center inter-electrode distance was
600 pm. The ground electrode was inserted below the skin between the animal’s shoulders
and the electrode-array was placed in front of the opened tympanic bulla. It was anchored
to the muscles next to the bulla with suturing. The array supporting the six intra-cochlear
electrodes was then inserted into the scala tympani. A visual confirmation of the number
of inserted electrodes in the cochlea was made by direct observation through the binocular
microscope. In all cases, five electrodes were inside the cochlea with the sixth being
on the edge of the cochleostomy. Electrode impedances were measured before starting
the stimulations and always ranged from 2 to 4 kQ to check the post-insertion electrode
interface integrity. Recordings of electrically evoked compound action potentials (eCAP)
were performed immediately post-surgery while stimulating the most apical electrode with
the rectangular pulses only (triggering eCAP with ramped pulses was not satisfactory).
Note that, as the animals were part of another experiment which involved quantifying
their residual hearing [37], they were not deafened prior to the cochlear implantation and
during data acquisition. This also allows comparing the cortical responses evoked by the
electrical pulses and the responses evoked by pure tones (Partouche et al.,, in preparation).
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2.3. Responses of Auditory Cortex Neurons

Neural activity was recorded in the left primary auditory cortex (A1). Methodologies
and procedures for data acquisition were identical to those described in our previous
studies [36,41-43]. A 16-channels electrode matrix (g: 33 pm, <1 MQ), composed of two
rows of 8 electrodes separated by 1000 pm (350 pm between electrodes of the same row),
was inserted in Al, perpendicularly to the cortical surface to record multi-unit activity
at a depth of 500-600 pm (corresponding to layer Il according to Wallace and Palmer,
2008 [44]). A small silver wire (g: 200 pym), used as a ground, was inserted between the
temporal bone and the dura matter on the ipsilateral side. The location of A1 was estimated
based on the pattern of vasculature observed in previous studies [36,37,42,43,45]. The
signal was amplified 10,000 times (TDT Medusa, TDT, Alachua, FL, USA) and processed
by an RX5 multichannel data acquisition system (TDT). The signal collected from each
electrode was filtered (610-10,000 Hz) to extract multi-unit activity (MUA). A trigger level
was set for each electrode to select the largest action potentials from the signal. Careful on-
line and off-line examination of the waveforms indicated that the MUA collected in our
experiments was most likely made of action potentials generated by 2 to 6 neurons at the
vicinity of the electrode. Usually, the noise level of the recording was below 50 pV and the
signal-to-noise ratio was at least 2/1 (action potential amplitude of at least 100 pV). For
each experiment, the position of the electrode array was set in such a way that the two
rows of eight electrode sampled neurons, responded from low to high frequency, when
progressing in the rostro-caudal direction (see examples of tonotopic gradients recorded
with such arrays in Figure 1 of Gaucher et al.,, 2012 in ref. [46] and in Figure 6A of Occelli
et al, 2016 in ref. [47]). To ensure an optimal placement of the electrode array in the area
Al tonal frequency response areas (FRA) were measured by presenting 50 ms pure tones at
2 Hz, from 0.25 to 36 kHz and from 5 to 75 dB SPL.

2.4. Stimulation Protocols

The stimulation protocol was controlled via a research platform designed by Oticon
Medical (Smgrum, Denmark, designed at Vallauris, France) and connected to the implant
by the subminiature socket secured on the animal’s head. The research platform embeds
the stimulation chip used in the Neuro Zti implant from Oticon Medical. This allowed the
study to deliver pulse ramps usable on actual commercially available cochlear implant
systems. The pulse waveform is double active, generating current waveforms either anodic-
first or cathodic-first as needed during the protocol. Single pulses were delivered at 4 Hz
via the most apical electrode to avoid the occurrence of electrophonic responses that could
contaminate electrically evoked responses, which have been described earlier with25 Hz
stimulations by Stypulkowski and van den Honert (1984) [48], and more recently by
Sato et al. (2016, 2017) [49,50], in the inferior colliculus. We used a monopolar mode of
stimulation, which reduces the possibility to observe contamination by electrophonic
responses, in contrary to the bipolar mode (see [49,50]). The protocol used to evaluate the
growth functions of auditory cortex neurons always started with rectangular pulses having
a cathodic first-phase presented at 20 charge levels, from 3 to 31.5 nC with 32 repetitions
at each charge level. Note that the corresponding rectangular shape shall be partially
ramped-like shape at the pulse onset due to the capacitive couple of the electrode-tissue
impedance. Then, four types of ramped pulses (Figure 1) were randomly presented at the
same 20 levels of charge, all of them with a cathodic first phase. For two of these ramped
pulses, the increase in charge level was performed by keeping the slope at a fixed value (85°
and 80°%), which is possible by increasing the duration and the peak amplitude of the pulses.
These two types of ramped pulses will be named Fixed Slope and their abbreviations will
be FS85-C and FS80-C (the C stands for the cathodic first phase). For the two other ramped
pulses, the increase in charge level was performed by keeping the peak amplitude at a fixed
value (750 pA and 500 pA) while changing the duration and slope of the pulses. Note that
the pulse duration was from 4 to 42 ps when the pulse was set at 750 YA, and was from 6 to
63 ps when the pulse amplitude was set to 500 pA. These two types of ramped pulses will
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be named Fixed Amplitude and their abbreviations will be FA750-C and FA500-C (the C
stands for the cathodic first phase). Finally, it is important to stress that the ramped current

slope was not smooth but approximated in the current step size of 25 pA. This current

step size was the authors’ choice, and even if it has limitations, it remains realistically
implementable in current Cls since our study used a commercialized stimulation chip. The

temporal resolution of the animal stimulator platform was 3-4 ys.

A. First phase cathodic

A1. Rectangular A2. Fixed slope A3. Fixed Amplitude

750 pA 500 pA
85
wa
" Rec-C FS80-C FA750-C FA500-C
B. First phase anodic
B1. Rectangular B2. Fixed Slope B3. Fixed Amplitude
750 pA 500 pA
5 &0
wA L
= Rec-A FSB0-A FS85-A FA750-A FAS00-A

Figure 1. Schematic diagram representing the different pulse shapes used in this study. (A) Rectan-
gular and four ramped pulses with either a fixed slope (of 85° and 80°) or a fixed peak amplitude (of
750 and 500 pA) with a cathodic-first phase. (B) Same pulse shapes with the anodic-first phase. The
color code surrounding each ramped pulse shape will be used for the subsequent figures.

The exact same protocol was also performed with anodic first pulses. We also started
with rectangular pulses having an anodic first-phase presented at the 20 charge levels, from
3 to 31.5 nC (32 repetitions of each charge), then we randomly presented the four types of
ramped pulses with the anodic first-phase. The order of presentation between cathodic and
anodic first protocols was randomized across animals. The different pulse shapes used in
our study are represented in a schematic form in Figure 1.

2.5. Quantification of the Growth Function of Cortical Neurons

During offline analyses, the cortical evoked discharges triggered by each pulse were
quantified over a 45 ms time-window starting at the pulse onset. We discarded from
analysis the responses starting with latency < 9 ms after stimulus onset as the shortest
latency obtained with acoustic stimuli in the guinea pig Al was 9 ms (Figure 3 inref. [44]).
The firing rate (FR, number of action potentials per second) obtained for each cortical
electrode was averaged across the 32 repetitions of each pulse shape. A cortical recording
was considered to generate significant responses when the evoked activity was three
standard deviations (SD) above its spontaneous FR at a given charge level. The FRs
obtained from each cortical recording exhibiting significant responses were averaged across
animals to obtain group data. For each recording, a Matlab script automatically extracted
four parameters from the growth function:

e  The maximal evoked firing rate (MaxFR) was the maximal number of action potentials
minus spontaneous activity obtained over the 32 repetitions of the 20 levels of charges.
Spontaneous activity was computed over the last 100 ms of the inter-pulse interval
(which is 250 ms with a 4 Hz stimulation).
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e The charge level at which the MaxFR was obtained was automatically detected.

e  The threshold was the lowest charge level producing a significant response above
spontaneous activity plus three SD (see above). In addition, to guarantee that the
threshold was not detected by chance, we requested that at least two consecutive
charge levels above the threshold also generated significant evoked responses.

e  The Dynamic range was the difference between the charge level producing the MaxFR
and the threshold. We also computed another dynamic range (named DynRange80),
which was the difference in charge level between the threshold and the first charge
level eliciting a firing rate at 80% of the MaxFR.

2.6. Statistical Analyses

As in most cases, the raw data did not follow normal distributions (based upon
Shapiro-Wilk tests), non-parametric tests were performed to compare the data obtained
with rectangular pulses and those obtained with each type of ramped pulses. For all
quantified parameters, two-tailed Wilcoxon signed-rank (WSR) tests were used with the
level of p < 0.05 (alpha = 5%) as the threshold for the significance value. All tests were
performed with Graphpad Prism (version 9).

3. Results

Data were obtained from 441 recordings collected in the primary auditory cortex
of 24 guinea pigs. For each animal (n = 24), there were between one and five positions
(mean: 2 positions) of the 16-channel electrode array. For each of these positions we used
between 2-15 recordings in the data analyses (average 9 recordings/position). On average,
about 18 recordings per animal were obtained (range: 5 to 41). In the following presentation
of the results, we will first focus on the comparison between the responses evoked by
one configuration of cathodic ramped pulses (FS80-C, see Figure 1) versus the cathodic
rectangular pulses (Rec-C). Then, we will generalize these results to the other types of
ramped pulses used in our study.

3.1. Ramped Pulses Induce Higher Evoked Firing Rate and Lower Threshold Than
Rectangular Pulses

The raster plots presented in Figure 2 illustrate the trial-by-trial occurrence of action
potentials (AP) during the 32 repetitions of the 20 charge levels for two simultaneous
recordings in the primary auditory cortex. The left panel (Figure 2A) presents the responses
triggered by the rectangular pulses (Rec-C) and the right panel (Figure 2B) the responses
triggered by the ramped pulse (FS80-C). In both cases, the alternating colors (blue/red)
represent the changes in charge level and the time window displays the responses from
5 to 45 ms after stimulus onset. For these two cortical recordings, the evoked responses
were increased for most of the charge levels with the ramped pulses in comparison to
the responses obtained with the Rec-C pulses. In addition, ramped pulses triggered
responses at lower thresholds (represented by dashed lines) compared to rectangular
pulses. Figure 2C,D displays the quantifications of the evoked firing rate as a function
of injected charges for these two recordings, with the blue curves corresponding to the
growth functions using the FS80-C pulses and the black curves representing the growth
functions using the Rec-C pulses. It clearly illustrates that the firing rate increased with the
injected charge with both pulse shapes, but these increases were much larger with ramped
pulses compared to rectangular pulses. As a consequence, the maximal evoked firing
rates (indicated by the arrows) were higher with the FS80-C than with the Rec-C shape. In
addition, the thresholds, defined as three SD above spontaneous activity (indicated by the
vertical dashed lines and the red dots on the curves), were lowered when ramped pulses
were used.
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Figure 2. Individual examples of evoked firing rate and threshold of auditory cortex neurons with
the rectangular cathodic pulses (A) and with one of the ramped pulse shape cathodic pulses (B).
In (A,B), the rasters represent the raw evoked responses obtained in the auditory cortex for two
simultaneous recordings (labeled channels 6 and 7) with increasing levels of charges from 3 to 31.5
nC (see the scale on the left side of each panel). In these rasters, each dot represents the occurrence
of an action potential and each change from blue to red in the raster indicates an increase in charge
level. The dashed lines indicate the threshold value obtained for each recording, i.e., the charge level
triggering an evoked firing rate one standard deviation above spontaneous activity (see Methods
for details). (A) Evoked responses obtained with rectangular cathodic pulses. (B) Evoked responses
obtained with ramped cathodic pulses. Note the large increase in the number of action potentials
triggered at each stimulation pulse when ramped pulses were used compared to rectangular pulses.
(C,D) Quantification of evoked responses for the two channels displayed in (A,B). In both cases, the
growth functions display the evoked firing rate (minus the spontaneous activity) as a function of the
charge level obtained with rectangular pulses (black curve) and with the ramped pulses (blue curve).
Both in (C,D) the red dots indicate the charge level considered as threshold and the arrows charge
level where the maximal evoked firing rates was detected.

3.2. The Four Cathodic Ramped Pulses Show Similar Differences Compared to Rectangular Pulses

The scattergrams presented in Figure 3 compare, for all recordings obtained with both
shapes (n = 106), the four parameters derived from the responses to the ramped pulses
FS80-C (y-axis) with those derived from the response to Rec-C pulses (x-axis). Figure 3A
presents the maximal evoked firing rate (MaxFR) obtained with both pulse shapes. In a
large number of cases (90/106), the MaxFR values obtained with FS80-C were higher than
the values with Rec-C (dots above the diagonal line). The mean values displayed in the
inset (Figure 3A) shows that the MaxFR was increased from 514 4.1 AP/sec with Rec-C
pulses to 62.9 £ 4.5 AP/sec with FS80-C (Wilcoxon test, p < 0.0001). Figure 3B represents
the threshold values obtained with the two pulse shapes: A majority of dots were below the
diagonal line indicating lower threshold values with ramped pulse compared to rectangular
pulse. The inset shows that the mean values were statistically lower with ramped pulses
(12.8 £ 0.6 nC for Rec-C vs. 10.5 +0.5 nC for FS80-C; Wilcoxon test, p-value < 0.0001).
The charge value eliciting the MaxFR is presented in Figure 3C. As for the threshold, most
of the dots were below the diagonal line indicating lower values for ramped pulses in
comparison to rectangular pulses (22.53 + 0.6 nC for the Rec-C vs. 20.63 + 0.6 nC for
the FS80-C, Wilcoxon test, p-value < 0.0061). Finally, Figure 3D shows the dynamic range
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values (see Methods for details). For this parameter, the dots were equally present on both
sides of the diagonal line, indicating that there was no general trend for observing either
larger or smaller dynamic range with ramped pulses. The mean values displayed in the
inset confirmed that there was no difference between the two pulses shapes in terms of
dynamic range (9.9 % 0.7 nC for the FS80-C versus 9.5 £ 0.6 nC for the Rec-C; Wilcoxon
test, p = 0.4034).
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Figure 3. Scattergrams comparing the values obtained with ramped pulses (Fixed Slope of 80°) with
those obtained with rectangular pulses on four parameters of evoked responses. For all scattergrams,
each dot represents a single recording, and the red diagonal line is the equality line. (A) Maximal
evoked firing rate (MaxFR) for the rectangular pulses vs. MaxFR for the ramped pulses. For a large
number of recordings (86/106 dots above the diagonal line) the Max FR elicited by ramped pulses
was higher than by the rectangular pulses. (B) Threshold for the rectangular pulses vs. threshold
for the ramped pulses. For a large number of recordings (96/106 dots below the diagonal line) the
threshold was lower with ramped pulses than with rectangular pulses. (C) Level eliciting the MaxFR
for the rectangular pulses vs. for the ramped pulses. For a large number of recordings (76/106 dots
below the diagonal line), this charge level was lower with ramped pulses than with rectangular
pulses. (D) Dynamic Range for the rectangular pulses vs. for the ramped pulses. There was a similar
number of recordings with a higher and a lower dynamic range with the ramped pulses. In each
scattergram, the inset provides the mean values £ sem (** p < 0.01; *** p < 0.001; ns: not significant).

Data are from 106 recordings obtained in 16 animals.

Figure 4 presents the mean values of parameters derived from evoked responses with
the four cathodic ramped pulses compared with the rectangular pulse (the mean values,
sem values and p-values are provided in Table 1). Figure 4A shows that in all but one case,
the ramped pulses elicited higher firing rates than rectangular pulses (p < 0.001 for the
FS80-C, the FA750-C and FA500-C; but p = 0.0775, ns for the FS85-C). Importantly, the mean
threshold values (in nC) were systematically lower with the ramped pulses compared to
the rectangular pulses (Figure 4B). In addition, the charge level (in nC) eliciting the MaxFR
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was lower compared to rectangular pulses (Figure 4C) except for the FS85-C pulses (see
details in Table 1). As a consequence of these lower thresholds and lower levels eliciting
the MaxFR, the dynamic range (Figure 4D) was either unchanged, compared with the
rectangular pulses (for the FS80-C, FA750-C and FA500-C), or slightly reduced for the
FS85-C (see details in Table 1). Note that the dynamic range computed with the first point
eliciting 80% of the MaxFR was also unchanged when comparing the values obtained with
the rectangular pulses and those obtained with the different shapes of ramped pulses (data
not shown, p > 0.05 in all cases).
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Figure 4. Mean values (£sem) obtained for four parameters of evoked responses with the rectangular
pulses and the four types of cathodic-first ramped pulses. For each parameter, statistical comparisons
(Wilcoxon tests) were made between the set of recordings tested with the rectangular pulses and
with a given shape of ramped pulses. (A) The maximal evoked firing rate (MaxFR) was increased
when stimulations were performed with the four types of ramped pulses compared to rectangular
pulses. This increase was significant for three types of ramped pulses (p < 0.01 with FS80-C, FA750-C
and FA500-C), but did not reach significance with the FS85-C ramped pulses (p = 0.07). (B) The
threshold was significantly decreased when stimulations were performed with the four types of
ramped pulses compared to rectangular pulses (p < 0.01 in all cases). (C) The charge level at which
the MaxFR was observed was decreased when stimulations were performed with the four types
of ramped pulses compared to rectangular pulses. This decrease was significant for three types of
ramped pulses (p < 0.01 with FS80-C, FA750-C and FA500-C), but did not reach significance with the
FS85-C ramped pulses (p = 0.8278). (D) The dynamic range was not significantly modified when
stimulations were performed with three types of ramped pulses compared to rectangular pulses
(p =0.40,p = 0.31 and p = 0.92 for the FS80-C, FA750-C and FA500-C, respectively). It was significantly
decreased with the FS85-C (p < 0.05). See Table 1 for the mean values (+sem) and the p values. The
number of recordings and the numbers of animals involved in each comparison are provided in
Table 1. (*p < 0.05; ** p < 0.01; *** p < 0.005; **** p < 0.001; ns: not significant).
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Table 1. Mean * sem of the parameters extracted from the responses of ACx neurons with cathodic-
first pulses. For each comparison, N refers to the number of animals and n refers to the number of

recordings providing significant responses to both pulse shapes.

Rec-C vs. FS85-C

Rec-C vs. FS80-C

Rec-C vs. FA750-C

Rec-C vs. FA500-C

(N=16;n=60) (N=16;n=106) (N=16;n = 85) (N=16;n=94)
. - 46.38 (£3.7) vs. 52.80 51.43 (£4.2) vs. 62.96 44.59 (£3.2) vs. 60.77 52.66 (£4.5) vs. 68.13
Maximal Firing Rate (£3.2) (£4.6) (£4.1) (£4.7)
p value 0.0775 <0.0001 0.0011 <0.0001
Threshold 13.07 (£0.8) vs. 10.97 12.83 (£0.6) vs. 10.56 12.83 (%0.6) vs. 10.69 13.01 (£0.6) vs. 9.48
(£0.6) (£0.5) (£0.6) (£0.6)
p value 0.0006 <0.0001 <0.0001 <0.0001
19.38 (£0.9) vs. 19.18 22.53 (£0.6) vs. 20.63 22.76 (£0.6) vs. 19.87 23.36 (£0.6) vs. 20.41
Charge level at MaxFR (£0.9) (£0.7) (£0.8) (£0.8)
p value 0.8278 0.0061 0.0017 <0.0001
Dvnamic range 9.83 (£0.9) vs. 8.056 9.56 (£0.7) vs. 9.98 9.72 (£0.7) vs. 9.02 10.15 (£0.7) vs. 10.70
y & (£0.9) (£0.7) (£0.8) (£0.8)
p value 0.0258 0.4034 0.3157 0.9239

Due to the position of the stimulating electrode—at the end of the first and half turn of
the guinea pig cochlea—there were more neuronal recordings responding to the electrical
stimulations with CF between 8-16 kHz. However, the increase in cortical responses with
the ramped pulses were detected in all frequency ranges, from the low frequency (CF below
4.5 kHz) to the medium (4.5 < CF < 12.7 kHz) and to the high frequencies (>12.7 kHz). We
have checked that the facilitatory effects of the ramped pulses compared to the rectangular
pulses were observed in all the 16 animals involved in these comparisons.

3.3. The Four Anodic Ramped Pulses Also Show Similar Differences Compared to

Rectangular Pulses

Strikingly, similar results were obtained with the anodic pulses (Figure 5). First,
compared with the rectangular pulses, the MaxFR were increased (Figure 54, but this
was significant only with the FS85-A and FS80-A pulses). Second, the thresholds were
systematically lower with the ramped pulses (Figure 5B) and so was the charge level
providing the MaxFR (Figure 5C). Lastly, the dynamic range was also either unchanged or
significantly decreased (Figure 5D). These effects were observed on all the animals.

Table 2. Mean £ sem of the parameters extracted from the responses of ACx neurons with anodic-
first pulses. For each comparison, N refers to the number of animals and n refers to the number of

recordings providing significant responses to both pulse shapes.

Rec-A vs. FS85-A
(N=24;n=195)

Rec-A vs. FS80-A
(N=24;n=212)

Rec-A vs. FA750-A
(N=24;n=186)

Rec-A vs. FA500-A
(N=24;n=199)

Maximal Firing Rate

57.65 (£2.8) vs. 66.06

55.49 (£2.6) vs. 62.35

54.37 (£2.7) vs. 55.68

57.51 (£2.7) vs. 63.67

(£3.3) (£3.2) (£2.5) (£3.5)

p value 0.0075 0.0045 0.6149 0.0715
Threshold 15.46 (£0.6) vs. 9.61 14.99 (£0.5) vs. 9.81 16.07 (£0.5) vs. 10.52 14.80 (£0.5) vs. 8.98

(£0.3) (£0.4) (£0.4) (£0.3)

p value <0.0001 <0.0001 <0.0001 <0.0001
26.48 (£0.4) vs. 18.95 25.35 (£0.4) vs. 19.73 26.02 (£0.4) vs. 19.15 25.67 (£0.4) vs. 18.47

Charge level at MaxFR (£0.5) (£0.5) (£0.5) (£0.5)

p value <0.0001 <0.0001 <0.0001 <0.0001
Dynamic range 11.03 (£0.6) vs. 9.250 10.41 (£0.5) vs. 9.89 9.90 (£0.6) vs. 8.58 10.91 (£0.6) vs. 9.5

y (£0.5) (£0.5) (£0.5) (£0.5)

p value 0.0159 0.2471 0.0280 0.0601
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Figure 5. Mean values (£sem) obtained for four parameters of the evoked responses with the
rectangular pulses and the four types of anodic-first ramped pulses. The conventions are the same
as for Figure 4. (A) The maximal evoked firing rate (MaxFR); (B) The threshold; (C) The charge
level at which the MaxFR was observed; (D) The dynamic range. Note that in general, the effects
obtained with the anodic-first pulses were similar to those described with the cathodic-first pulses
on Figure 4: the MaxFR was significantly increased in two out of four cases; the thresholds were
significantly decreased and so were the charge levels eliciting the MaxFR. The dynamic ranges were
either unchanged or slightly decreased. See Table 2 for the mean values (£sem) and the p values. The
numbers of recordings and animals involved in each comparison are provided in Table 2. (* p < 0.05;
**p <0.01; ***p < 0.001; ns: not significant).

4. Discussion

The present study is the first to evaluate how different ramped pulse shapes modulate the
responses of auditory cortex neurons. We show here that compared with classical rectangular
biphasic pulses, ramped pulses generate higher evoked firing rates and lower thresholds for
auditory cortex neurons. The dynamic range was unchanged since the maximal evoked firing
rate (MaxFR) was reached earlier in the growth function of cortical neurons.

4.1. Methodological Considerations

Obviously, auditory cortex neurons are quite far away from the cochlea where the
pulse shapes were manipulated, and therefore one can consider that cortical activity is an
indirect reflection of the impact on auditory nerve fibers. Despite this, the manipulations
of pulse shapes had a reliable impact on cortical evoked responses: Although they were
not systematically significant, the results observed with the four ramped pulses were
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always in the same direction, both with a cathodic and an anodic first phase. As cortical
activity is potentially more tightly related to perceptual performance [51-55] than auditory
nerve activity, our results suggest that the use of ramped pulses can be of importance for
improving the CI patient performance (e.g., see [30,56]).

During the last decade, several types of pulse shapes have been investigated to im-
prove the perception of CI patients. The asymmetric pulses have been extensively tested in
human psychoacoustic studies, especially to reveal polarity effects and to understand which
phase of the pulses is efficient for activating auditory nerve fibers in humans [12,15,57-60].
In fact, pseudo-monophasic pulses combined with phase duration loudness coding reduced
the lowest response thresholds, the spread of excitation, and also reduced the between
electrode interference by 4-5% compared to biphasic pulses, which can be of importance
for understanding the interaction between the two phases of biphasic pulses [61].

In their study using eABR as physiological index, Navntotf and colleagues (2020) [29]
have tested other types of ramped pulses. Especially, these authors made comparisons
between “ramped-UP” and “ramped-DOWN” pulses. In future studies, it will be useful
to test these other types of ramped pulses on cortical responses since it is possible that a
particular combination of ramped pulses and of asymmetry can promote lower thresholds
together with more focus stimulation (a reduced spread of activation) and potentially an
increase dynamic range.

Last, the results presented here are from normal hearing animals (or animals with
modest hearing loss < 20 dB). It was claimed that in these conditions, the neural responses
obtained from central structures can be the combination of both electroneural responses
(resulting from direct activation of SGNs either at the somatic dendritic level, or axonal
level) and electrophonic responses (resulting from activation of hair cells). However, it
is important to point out that the contribution of electrophonic responses is relatively
limited with monopolar stimulations, especially for neurons with high frequency CF
(see Figures 4 and 5 in ref. [49]) and especially when low rates of stimulation have been
used [62]. In addition, it is worth mentioning that the acute deafening that is performed in
many studies does not provide the same response (especially in terms of response latencies)
as the long-term deafening occasionally performed in some experiments (see Figure 11
in ref. [62]).

4.2. Comparison with Previous Studies Using Ramped Pulses

In their initial study, Ballestero and colleagues (2015) [22] proposed that two factors
contribute to improve the spatial selectivity delivered by ramped pulses. First, it was
assumed that the spatial spread of electrical currents is smaller with ramped pulses than
with rectangular pulses (Figure 3 in ref. [22]), the idea being that the currents generated by
ramped pulses are more attenuated in a conductive liquid (the perilymph) than the currents
generated by rectangular pulses. Although this might be true in theory, this has not been
clearly demonstrated yet, except in models [28,63]. Second, the biophysical properties
of SGNs neurons generate a sensitivity for the rate at which depolarizing inputs reach
these neurons. In fact, a sensitivity to the rate at which the input changes (i.e., the slope)
is a general property observed in many neurons and is related to the dynamics of the
ion channels underlying a neuron’s spiking behavior. This property has been reported
in neurons from different structures such as cortical [64] or thalamic neurons [65]. In
the auditory system, this has been described for octopus and bushy cells in the cochlear
nucleus [24,66], for the principal neurons of the medial superior olive [67] and also from
the dendrites of SGNs [68]. In the cochlear nucleus, this sensitivity relies on the activation
of low threshold activated potassium channels sensitive to dendrotoxin (i.e., containing
Kv1.1/2/6 subunits). It was reported that Kv1.1 and Kv1.2 subunits are strongly expressed
in SGNs, where they are determinant in regulating firing patterns [23]. This strongly
suggests that SGNs should be sensitive to the input slope and that, potentially, this feature
is at play during electrical activation when using different stimulus shapes.
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Based on these two factors, a reduction in the spread of excitation should be expected
and as a consequence a global reduction of the firing rate in the auditory nerve. The effects
reported by Ballestero and colleagues (2015) [22] were in this direction: The smoother was
the slope of the ramped pulses, the lower was the firing probability of SGNs and the larger
was the charge level required to evoke an action potential (Figure 6 in ref. [22]). Actually,
reducing the slope and the peak amplitude seems to be the two key factors to reduce the
firing probability of SGNs (Figure 5 in ref. [22]).

Surprisingly, our results and those described by Navntoft and colleagues (2020) [29]
did not confirm these in vitro findings. Indeed, both with eABRs (Navntoft et al., 2020 [29])
and with cortical recordings (present data), the threshold for activating central auditory
neurons was lower with ramped pulses than with rectangular pulses. This indicates
that lower charge values are required to activate SGNs with ramped pulses than with
rectangular pulses, suggesting that ramped pulses seem, in fact, more efficient to activate
SGNs than rectangular pulses. In addition, our data also pointed out that the maximal
firing rate was often larger with ramped pulses (see Figure 5) than with rectangular pulses,
which also indicates a better efficacy of ramped pulses. In theory, the decrease in threshold
values and the increase in the maximal firing rates should promote a larger dynamic
range. However, since the charge level required for eliciting the maximal evoked firing
was lower with the ramped pulse, the dynamic range was unchanged for most of the
ramped pulse shapes (it was even slightly reduced in some cases, when the charge level
eliciting the maximal evoked firing rate was more decreased than the threshold, and this
effect was also detected with the DynRange80, see methods for definition). Many factors
can explain the differences between the Ballestero’s results [22] and those described here
and by Navntoft et al. (2020) [29]. (i) In their patch recordings, Ballestero et al. (2015) [22]
evaluated the firing probability in cultured SGNs by applying a series of depolarizing
current steps directly via the recording electrode. In contrast, our results and those by
Nanvtoft et al. (2020) [29] were obtained by activating a pool of auditory nerve fibers and
by recording either the responses of a small group of cortical neurons (here) or a global
response in the brainstem (eABR), which in both cases probably reflect the synchronous
activity of the most sensitive fibers to low-level electrical stimuli. Thus, many crucial steps
have being bypassed in the Ballestero study [22], making it difficult to directly relate the
in vitro and the in vivo results. Those steps include the electrode impedance, the fluid,
bone, the electrode position relative to the peripheral processes, the site of excitation, the
extent of myelination, spread of excitation, temporal, and spatial integration. (ii) In contrast
to the two in vivo studies, Ballestero et al. (2015) [22] did not control for the amount of
injected charge, nor did they test for declining ramped pulses to enable a fair comparison
with rectangular pulses. Thus, the higher firing probability they observed with steeper
slopes could be the result of more injected charge. (iii) Ballestro et al. (2015) [22] used a
ramped pulse with a foot-amplitude, meaning that the beginning of the pulse still had a
rectangular shape (Figure 2a in ref. [22]). Their hypothesis was that the foot-amplitude of a
given amplitude starts to activate SGNs at the subthreshold level, then the ramp steepness is
used to control the evoked firing rate. In contrast, both Navntoft and colleagues (2020) [29]
and our study used the purely ramped stimulus in which the stimulus phases ramped up
from 0 to X pPA (or ramped down from X PA to 0 YA in the pulses descending ramped
pulses of the Navntoft’s study [29]). To summarize, there are so many differences between
the methodology used by the in vitro study [22] and by the two in vivo studies (ref. [29]
and the present one) that it was almost unrealistic to expect similar results.

5. Conclusions: Is There the Benefit of Using Ramped Pulses in CI Prosthetics?

The present results and others [29,30] suggest that one of the key advantages of ramped
pulses is its ability to decrease the threshold for activating central auditory structures. This
decrease was rather modest from eABR recording (about 1 nC from Figure 2b in ref. [29])
but more substantial in our cortical data (from 2 to 6 nC depending on the type of ramped
shape). Obviously, if lower charges are required for activating auditory nerve fibers, this
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can be crucial for the power consumption of CI devices. In fact, implementation of a non-
rectangular biphasic stimulation waveform (with decaying exponential cathodic phases or
growing exponential cathodic phases) can result in up to 25% charge savings and energy
savings, which is crucial, in the future, for designing fully implantable CI [56].
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16. Données et analyses supplémentaires

16.1 Analyses complémentaires sur les réponses déclenchées par

les pulses électriques

16.1.1 — Force des réponses évoqueés électriguement : Données populationnelles

Sur la base des premiéres analyses présentées dans 'article soumis (cf 2.), nous avons
mené des analyses complémentaires sur les comparaisons entre les réponses obtenues avec
les pulses en doubles rampes et pulses rectangulaires. Nous avons établi des courbes
moyennes a partir des courbes individuelles présentées par exemple en figure 2C-D de I'article
soumis. Ces nouvelles courbes, qui seront qualifiées de « populationnelles », quantifient les
réponses neuronales au travers des niveaux de charges pour plusieurs paramétres. De ces
courbes populationnelles nous ne pouvons pas extraire d'information sur les changements de
maxFR ou de seuils induits par la forme des pulses puisque ces changements ne sont obtenus
que sur des courbes individuelles de chaque enregistrement. Néanmoins, elles donnent une
idée de I'évolution globale des parameétres sur l'ensemble de la population étudiée.
Commencons avec l'analyse populationnelles des résultats du taux de réponses évoqués

moyen en fonction des niveaux de charges injectées.
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Figure 27. Courbes de croissance

populationnelles des réponses
évoquées corticales. Pour chacune
des formes de pulses en rampe, la
courbe populationnelle moyenne est
comparée a la courbe populationnelle
obtenue avec les pulses rectangulaires.
Les fléches indiquent le taux de
décharge maximal (maxFR). Précisons
que la premiére phase des pulses utilisés

est cathodique.

La figure 27 confirme qu’en moyenne toutes les formes de pulses en rampes déclenchent un
taux de décharge plus élevé que celui obtenu avec les pulses rectangulaires, ce a pratiquement
tous les niveaux de charge injectés. De plus, le maxFR représenté par une fleche est plus haut
et le seuil, en pointillé, est plus bas pour les pulses en rampes par rapport aux pulses
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rectangulaires. Des résultats identiques sont également observés quand la premiere phase du
pulse est anodique (données non présentés). Cela indique donc clairement que les pulses
rampés sont plus efficaces pour activer les fibres du nerf auditif que les pulses rectangulaires.

16.1.2 — Latence des réponses des neurones corticaux et reproductibilité temporelle

Par la suite, nous avons étudié la latence des réponses corticales en fonction de la
stratégie de stimulation. Nous avons observé sur un nombre d’exemples assez important que
la latence des réponses évoquées diminuait régulierement lorsque la charge évoquée
augmentait. De facon surprenante, cet effet ne semblait pas étre présent avec les pulses
rectangulaires. La figure 28 ci-dessous montre un exemple de 6 réponses évoquées, sous
formes de rasters, obtenues avec un pulse rectangulaire (a gauche) et avec une forme de

pulse en rampe (a droite).
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Figure 28. Rasters représentant les réponses évoquées de six enregistrements simultanés
obtenues avec des pulses rectangulaires (a gauche) et avec des pulses a rampes (a droite).
Ces exemples individuels représentent les réponses évoquées des neurones du cortex auditif primaire
a des charges croissantes allant de 3nC (en bas) a 31,5nC (en haut). Chaque point représente un
potentiel d’action L'alternance des couleurs rouge/bleu permet de visualiser chaque incrément de

charge.
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Sur ces rasters, nous pouvons observer assez nettement pour certains enregistrements
(notamment les channels 3, 5, 7, 8) que la latence des réponses évoquées diminue lorsque
les charges augmentent depuis le niveau de charge au seuil, indiqué par des traits pointillés
horizontaux, jusque niveau de charge le plus élevé (31nC). La quantification des effets
observables sur les rasters est présentée sur la figure 29 ci-dessous.
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Figure 29. Comparaisons des latences des réponses avec le pulse rectangulaire et
un pulse en rampes. Cette figure présente la quantification des réponses évoquées des six
enregistrements simultanés présentés en figure précédente. Pour ces derniers, les réponses
déclenchées par les pulses en rampes présentent toujours des latences supérieures aux
réponses déclenchées par les pulses rectangulaires. Notons que la diminution de latence avec
I'augmentation de la charge semble étre toujours présente pour les réponses obtenues avec

les pulses en rampes mais pas pour les réponses avec les pulses rectangulaires.

Depuis les premiers niveaux de courant qui donnent des réponses quantifiables
(significativement plus élevées que I'activité spontanée) jusqu’au dernier niveaux de courants,
les latences sont toujours supérieures pour les réponses obtenues avec les pulses a rampes
par rapport a celles obtenues avec des pulses rectangulaires. Les diminutions de latence
présentées ci-dessus comparent les réponses obtenues avec le pulse rectangulaire (Rec-C) et
une forme particuliére de pulse en rampe (FS80-C). Des résultats similaires ont également
aussi été obtenus avec les autres formes de pulses cathodiques (voir figure suivante).
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Figure 30. Comparaison de I'évolution
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rampes et le pulse rectangulaire.

La figure 30 ci-dessus montre les courbes moyennes de la latence obtenue avec chaque forme
de pulse en rampe en comparaison avec le pulse rectangulaire en fonction de la charge
injectée. Toutes les formes de pulses de cette figure possedent une premiére phase
cathodique. Quel que soit le pulse en rampe utilisé, la latence demeure en moyenne plus
élevée par rapport au pulse rectangulaire sur la totalité des niveaux de charge. De plus, nous
pouvons confirmer I'effet de la diminution des latences des réponses évoquées concomitante
a l'augmentation de la charge injectée sur toutes les formes de pulses en rampe, effet qui
semble moins prononcé avec le pulse rectangulaire. Des données similaires ont été obtenues
avec les pulses dont la premiére phase est anodique (donnes non montrées).

Sur la base de l'observation des rasters (voir figure 28), les réponses évoquées semblent avoir
une reproductivité plus importante lorsque les charges injectées augmentent. Nous avons donc
décidé de quantifier cet aspect des réponses évoquées avec un indice que notre équipe utilise
depuis de nombreuses années pour quantifier la reproductibilité d'essais en essais des
réponses a la présentation de stimuli naturels (voir Gaucher et al 2013, 2020 ; Gaucher &
Edeline 2015 ; Souffi et al. 2020). Cet indice correspond a la covariance normalisée entre
chaque train de potentiel d'action enregistré a la présentation de chaque pulse de stimulation.

Il se calcule avec la formule :
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CorrCoef =

1 N-1 N

OX, X ;
N(N—l) 1= ,=,+|O'x,0'xl

ou N est le nombre d’essais et oxix;est la covariance normalisée avec un lag de zéro entre les

train de PA x; et x; ou i and j sont les numéros d’essais (dans nos protocoles, il y a 32 essais a

chaque niveau de charge). Avant de calculer cette covariance, les trains de PA x; and x; sont

convolués avec une fenétre Gaussienne de 1-msec. Les simulations effectuées précédemment

par notre équipe ont montré que l'indice CorrCoef index n'est pas fonction du taux de décharge

des neurones (voir Gaucher et al., 2013a).
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Figure 31. Comparaisons des
valeurs de CorrCoef obtenues avec
le pulse rectangulaire cathodique
et chacune des quatre formes de
pulses en rampes. Pour chaque forme
du CorrCoef

la charge

de pulse, la valeur

augmente avec injectée
jusqu’a un niveau asymptotique. En
revanche avec les pulses en rampes, les
valeurs de CorrCoeff semble tous
atteindre ce plateau asymptotique plus
rapidement avec des niveaux de charge

injectés moins élevés. Précisons que

I'ensemble des pulses électriques
utilisés ont wune premiere phase
cathodique.

La figure 31 ci-dessus montre, pour tous les type de pulses cathodiques que quelle que soit la

forme des pulses, il y a une augmentation réguliere du CorrCoef avec la charge injectée. D'une

facon assez remarquable, les pulses en rampes provoquent toujours une augmentation plus

rapide des valeurs de CorrCoef avec la charge, méme si une valeur similaire est atteinte au

plateau de saturation.
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16.2 — Comparaison des réponses corticales acoustigues et électriqgues

Pour évaluer dans quelle mesures les réponses déclenchées par les différentes formes
de pulses électriques se rapprochent ou pas des réponses déclenchées par des stimuli
acoustiques, nous avons choisi de comparer (sur plusieurs parametres) les réponses obtenues
dans le cortex auditif par des stimulations acoustiques et électriques. Précisons que nous allons
comparer les réponses évoquées acoustiques obtenues chez un animal sain (n‘ayant pas de
pertes auditives) avec les réponses électriques obtenues au niveau des mémes sites corticaux
aprés la pose d'un implant cochléaire (environ 1-2h aprés la collecte des réponses
acoustiques). Les paramétres que nous allons comparer ont été calculés de la méme maniére
que ceux que nous avons quantifié jusqu'a présent sur les réponses évoquées par des stimuli
électriques. Dans le but d'une comparaison direct entre nos données acoustiques et
électriques, nous avons fait le choix de réaliser nos quantifications sur une gamme de
parametres restreinte, a savoir : (i) le taux de décharge évoqué maximal (maxFR), (ii) la
latence des réponses évoquée au seuil et au maxFR et enfin, (iii) le Corrcoeff au seuil et au
maxFR

16.2.1 — La force des réponses évoquées

La figure 32 ci-dessous représente les réponses évoquées corticales déclenchées par
des sons purs en une position donnée de la matrice de 16 électrodes chez un animal donné.
La figure 32A montre les FRAs obtenus sous chaque électrode de notre matrice lors de
I'expérimentation. La tonotopie s'observe par le gradient progressif des fréquences préférées
des basses vers les hautes fréquences (électrodes CH1-CH8) puis des hautes vers les basses
fréquences (électrodes CH9-CH16), ce qui indique le bon emplacement de notre matrice au
niveau du cortex auditif primaire (aire Al et DC). A l'aide d’un script matlab, ces FRAs sont
analysés pour en extraire notamment la fréquence déclenchant le taux de décharge évoqué le
plus élevé (appelée Best Frequency ou BF). Les valeurs des BFs sont précisées pour chaque
enregistrements (au-dessus des FRAs). La figure 32B montre les courbes de croissance du
taux de décharge évoquée en fonction de l'intensité sonore a la BF de chaque enregistrement.
Sur ces courbes, |'activité spontanée et son écart-type sont représentés respectivement par le
trait en pontillé rouge et la bande violette. Nous pouvons observer que pour la majorité des
enregistrements que plus l'intensité sonore augmente, plus le taux de décharge évoqué

augmente également.
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Figure 32. Exemple individuel de I'obtention des FRAs sous 16 électrodes corticales et
leurs quantifications. (A.) La visualisation en direct de la tonotopie durant I'expérience permet de
valider le positionnement de la matrice d'électrode. Pour chaque enregistrement, le code couleur
représente la force des réponses évoquées (spike/s). (B.) Le calcul de I'active spontanée est réalisé
individuellement pour chaque courbe de croissance afin de définir un seuil de réponse (non

représenté ici) au-dela duquel la réponse est considérée comme étant significative.

Par la suite, nous avons donc décidé de comparer pour un enregistrement donné I'impact de
I'utilisation de stimuli acoustiques et électriques. La figure 33 montre trois exemples individuels
de courbes de croissance apres une stimulation acoustique ou électrique. De maniéere similaire
a la stimulation acoustique, nous pouvons observer que le taux de décharge évoqué des
neurones corticaux augmente avec la croissance des charges injectées. Dans le cas de cet
enregistrement particulier, que ce soit pour le pulse rectangulaire ou le pulse en rampe, le

taux de décharge évoquée reste plus bas par rapport a celui obtenu avec des sons purs.
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Figure 33. Représentation de trois courbes de croissance selon le type de stimulation

pour une électrode donnée sur un méme animal. (A.) Courbe de croissance obtenu aprées

stimulation avec un son pur a la BF de cet enregistrement. (B.) Courbes de croissance obtenues avec

une stimulation électrique utilisant soit le pulse rectangulaire (gauche) soit le pulse en rampe (droite).

Dans les deux cas, la premiere phase est anodique.

A l'instar des analyses précédentes, nous avons comparé deux a deux les taux de décharges

maximum (maxFR) obtenus avec la stimulation acoustique et celui obtenu avec une forme de

pulse donnée. L'ensemble des résultats allant dans le méme sens, par souci de clarté je ne

présenterais que ceux obtenus avec le pulse rectangulaire et une forme de rampe particuliére.
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Figure 34. Scattergrammes présentant
la comparaison des valeurs de maxFR
obtenus avec un son pur et plusieurs
(A-B.)

Comparaison entre la stimulation acoustique

formes de pulse électrique.

et le pulse rectangulaire dont la premiere
phase est cathodique (A.) ou anodique (B.).
(C. -D.) Comparaison entre la stimulation
acoustique et le pulse en rampe dont la
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La figure 34 présente les résultats obtenus pour le paramétre maxFR concernant I'ensemble
de nos données. Que ce soit avec un pulse rectangulaire (figure 34A-B) ou un pulse en double
rampe (figure 34C-D) et ce quel que soit la polarité de la premiére phase, il n'y a pas de
différence significative entre la stimulation acoustique et électrique.

16.2.2 — Latence et reproductibilité des réponses évoguées

Le figure 35 présente sous forme de rasterplots les réponses évoquées cortical obtenues a des
niveaux d'intensité croissant en fonction du temps. Rappelons que chaque point représente un
potentiel d'action. Il apparait une diminution de la latence des réponses évoquées avec
I'augmentation de l'intensité sonore — sous les électrodes 8,10,11 et 12 par exemple.

Ch1 Ch2 Ch3 Ch4 Chs Ché Ch7 Chg Ch9 Ch 10 Ch 11 Ch12 Ch 13 Ch 14 Ch 15 Ch 16

Intensity (dB SPL)

Time (ms)

Figure 35. Rasters représentant les réponses évoquées obtenus I'ensemble de notre
matrice cortical lors d’une stimulation acoustique. Ces exemples individuels représentent les
réponses évoquées des neurones du cortex auditif primaire a des intensités croissantes allant de 5
dB SPL (en bas) a 75 dB SPL (en haut). Chaque point représente un potentiel d’action L'alternance

des couleurs rouge/bleu permet de visualiser chaque incrément de charge.

Apres observation des rasterplots, nous avons décidé de comparer les latences des réponses
évoquées entre la stimulation acoustique et électrique. La figure 36 présente les latences
obtenues au seuil (figure 36A-B) et au maxFR (figure 36C-D) avec des stimuli acoustiques et
électrique pour I'ensemble de nos enregistrements. Nous pouvons observer que par rapport a
la latence obtenue avec les sons purs, les pulses rectangulaires et en rampe utilisés avec la
stimulation électrique provoquent des réponses ayant une latence significativement plus basse
aussi bien au seuil qu'au maxFR. Précisons que nous présentons ici les résultats obtenus avec
des pulses électriques dont la premiére phase est cathodique, mais que nous obtenons des

résultats similaires lorsque celle-ci est anodique (données non montrés).
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Comme précédemment, nous avons quantifié la reproductibilité des réponses évoquées aux
sons purs grace a notre indice, le Corrcoeff. Puis nous avons comparé les Corrcoeff acoustiques

et électriques. La figure 37 représente cette comparaison. Quel que soit le pulse utilisé, les
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Figure 36. Scattergrammes
présentant la comparaison des
valeurs de latences obtenues
avec un son pur et plusieurs
formes de pulse électrique. (A.—
B.) Comparaison au seuil entre la
stimulation acoustique et le pulse
rectangulaire cathodique (A.) ou le
pulse en rampe cathodique (B.). (C. -
D.) Comparaison au max FR entre la
stimulation acoustique et le pulse
rectangulaire cathodique (A.) ou le
pulse en rampe cathodique (B.)
Chaque insert présente la médiane +
les quartiles.

valeurs de Corffcoeff restent statistiquement inchangées a la fois au seuil (figure 37A-B) et au

maxFR (figure 37C-D) entre stimulation acoustique et électrique. Ici aussi, les résultats sont

similaires pour les pulses dont la premiére phase est anodique (données non montrés).
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Figure 37. Scattergrammes présentant la
comparaison des valeurs de CorrCoef
obtenues avec un son pur et plusieurs
formes de pulse électrique. (A.-B.)
Comparaison au seuil entre la stimulation
acoustique et le pulse rectangulaire cathodique
(A.) ou le pulse en rampe cathodique (B.). (C. -
D.) Comparaison au max FR entre la stimulation
acoustique et le pulse rectangulaire cathodique
(A.) ou le pulse en rampe cathodique (B.) Chaque
insert présente la médiane + les quartiles.



Pour conclure cette partie, récapitulons I'ensemble des résultats présentés. Tout d’abord quel
que soit le pulse en rampe, nous avons pu observer : (i) une augmentation du taux de
décharges maximal des neurones corticaux, (ii) une diminution du seuil de réponse, (iii) un
niveau de charge injectée plus bas pour atteindre le taux de décharge maximal, (iv) aucun
changement significatif concernant la gamme dynamique, (v) une diminution des latences des
réponses en fonction de la charge injecté et (vi) une reproductibilité plus grande en
comparaison avec un pulse rectangulaire. De plus, en comparant les réponses évoquées par
la stimulation électrique et par la stimulation acoustique, nous avons montré que (vii) le taux
de décharges neurones est inchangé, (viii) les latences sont plus courtes avec la stimulation
électrique et (viii) qu'il n'y a aucune différence sur la reproductibilité temporelle.
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CHAPITRE IV

DISCUSSION
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17. Syntheése des principaux résultats obtenus

Avant de discuter de nos données au regard la littérature actuelle, résumons
brievement les principaux présentés précédemment. A charge croissante, par rapport aux
pulses rectangulaires, toutes les formes de pulses en double rampe que nous avons étudié ont
pour conséquences au niveau des neurones du cortex auditif primaire de cobaye : (i)
d’augmenter le taux de décharge maximal, (ii) de diminuer les seuils d‘activation, (iii) de
diminuer le niveau de charge injectée déclenchant le taux de décharge maximal et (iv) de
laisser la gamme dynamique inchangée, voire légérement diminuée avec certaines rampes. De
plus, nous avons détecté des effets intéressants sur les latences des réponses évoquées par
les pulses en rampes puisque (v) les réponses évoquées corticales ont des latences plus
longues avec des pulses a rampes qu'avec des pulses rectangulaires et (vi) ces latences
diminuent dans les deux cas quand la charge injectée augmente.

Pour finir, nous avons voulu comparer les réponses corticales obtenues avec des stimuli
acoustiques et des pulses électriques. Les résultats nous indiquent que les réponses
acoustiques : (i) sont équivalentes aux réponses électriques en termes de taux de décharge
maximal, (ii) sont a plus longues latences que les réponses déclenchées par les pulses
électriques qu'ils soient rectangulaires ou en rampes, que ce soit au taux de décharge maximal
ou au seuil et (iii) sont similaire aux réponses électriques du point de vue de leur

reproductibilité temporelle.
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18. Les limites méthodologiques de ce projet

18.1 — L ‘anesthésie

Au cours de cette these, j'ai obtenu la totalité de mes résultats en utilisant pour modele
animal le cobaye anesthésié a I'aide d’uréthane. Nous pouvons donc légitimement se demander
si les mémes effets auraient été obtenus chez I'animal vigile, ou I'activité spontanée et les
réponses évoquées sont souvent plus élevées (Cotillon-Williams & Edeline, 2003; Massaux et
al., 2004). Notons cependant que la grande majorité des travaux électrophysiologiques qui ont
été effectués chez I'animal dans le passé, ont aussi été réalisés chez des animaux anesthésiés,
que ce soit ceux du laboratoire d’Andrej Kral au niveau cortical ou colliculaire (Quass et al.,
2018, 2020; Sato et al., 2016, 2017) ou du laboratoire de John Middlebrooks (Kirby &
Middlebrooks, 2010, 2012; Middlebrooks & Snyder, 2007). A notre connaissance, la seule
étude comparant les réponses évoquées a des pulses électriques d’un implant entre un animal
vigile et anesthésié a été faite par Delgutte et collegues dans le colliculus inférieur (Chung et
al., 2014). Ces auteurs ont rapporté qu’en plus d’'une activité spontanée plus élevée, les
neurones du colliculus inférieur (CI) présentaient plus de réponses soutenues (excitatrices ou
inhibitrices) chez I'animal vigile et que la cadence des pulses qui produit le taux de décharge
maximal est deux fois plus élevée chez I'animal vigile (de l'ordre de 80Hz chez I'animal
anesthésié et 160Hz chez Ianimal vigile). Cela n‘a rien de surprenant puisqu’il est
classiqguement admis que l'excitabilité des neurones est plus élevée chez I'animal vigile par
rapport a l'animal anesthésié. Un plus grand nombre de réponses soutenues ont déja été
rapportées chez I'animal vigile par rapport a I'anesthésié (Eliades & Wang, 2003, 2008b, 20083;
Massaux et al., 2004; Massaux & Edeline, 2003)

18.2 — Les animaux normo-entendants

Un reproche tout a fait légitime serait de se demander I'intérét d'utiliser des animaux
normo-entendant pour tester nos différentes stratégies de stimulation. En effet, il a été
rapporté par plusieurs études que lors de stimulations électriques délivrées dans la cochlée,
les réponses des neurones du systeme auditif sont composées (i) des réponses neuro-
phoniques résultant de I'activation directe des neurones du ganglions spirales (i.e., formant le
nerf auditif) mais également (ii) des réponses électro-phoniques contaminantes dues a
I'activation des cellules ciliées (Hartmann et al., 1984; Kiang & Moxon, 1972; Kral et al., 1998;
C. A, Miller et al., 2006, 2008; Sato et al., 2016; Tillein et al., 2015; van den Honert &
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Stypulkowski, 1984). Cependant, pour limiter cette éventuelle contamination de nos réponses
corticales, nous avons utilisés des stimulations électriques en mode monopolaire et délivrées
a une cadence basse de 4 Hz. En effet, I'étude de Sato et collaborateurs (2016) montre une
contamination moindre de I'électro-phonique dans le mode de stimulation monopolaire par
rapport au mode de stimulation bipolaire (voir figure 4 et 5, Sato et al., 2016), et celle
Shepherd et Javel (1997) montre I'impact de I'activation des cellules ciliées dans la réponse du
nerf auditif seulement lors de stimulation électrique a hautes cadences. Ces deux raisons nous
laissent donc penser que les réponses corticales observées dans nos expériences ne sont que
peu ou pas contaminées par l'activation des cellules ciliées présentes dans la cochlée. De plus,
nous avions aussi comme objectif de réaliser des comparaisons directes entre les réponses
des mémes enregistrements corticaux obtenues par stimulations acoustiques et par
stimulations électriques. Ce type de comparaisons devrait permettre de mieux comprendre en
quoi les réponses corticales déclenchées par les implants s'approchent, ou difféerent, de celles
observées normalement chez un sujet sain. Ajoutons pour finir qu’il y a de plus en plus de
patients implantés présentant une audition résiduelle, il semble donc important d'investiguer
les réponses neuronales en conditions physiologiques (hors surdité totale) afin de pouvoir
comprendre les mécanismes sous-jacents et tirer profit de cette activité acoustique résiduelle
en la combinant avec la stimulation électrique (Colby et al., 2022; Gay et al., 2022; Shim et
al., 2023; Wise et al., 2022).

19. Que faire pour améliorer la sélectivité fréquentielle des implants

cochléaires ?

Ces derniéres années, la recherche dans le domaine de I'implant cochléaire se heurte
a la question de la sélectivité fréquentielle des électrodes présentes dans la cochlée. En effet,
I'une des théories pour expliquer les scores parfois mauvais en psychoacoustique des patients
implantés seraient la présence d'un trop grand nombre d'électrodes non-indépendantes les
unes des autres due a la diffusion des courants électriques dans la cochlée (Shannon, 1983).
De fait, I'exploration de nouveaux (i) mode de stimulations et (ii) formes de pulses se sont
développés dans |'espoir de pouvoir focaliser le courant électrique.
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19.1 — Les modes de stimulations

Pourquoi avons-nous utilisé le mode stimulation monopolaire pour délivrer nos pulses
électriques au cours de nos protocoles ? A l'origine, I'implant cochléaire utilisait un mode de
stimulation que nous avons défini dans I'introduction : le mode monopolaire. Néanmoins, il a
été largement critiqué car les courant se formant entre une électrode située dans la cochlée
et une masse a l'extérieur de la cochlée, l'activation d'électrodes adjacentes recrute des
ensembles de fibres qui se recouvrent en grande partie, ce qui réduit le nombre d'électrodes
indépendantes (Friesen et al., 2001, 2005). Par la suite, le mode de stimulation bipolaire a été
proposé pour le remplacer (Schindler et al., 1977). Pourtant, les résultats psychoacoustiques
obtenus avec ce mode ont montré des performances plus mauvaises voire équivalentes au
mode de stimulation monopolaire (Lehnhardt et al., 1992; Pfingst et al., 1997; Zwolan et al.,
1996). De plus, il a été montré que les seuils perceptifs et les seuils des eCAPs sont plus bas
avec le mode monopolaire en comparaison au mode bipolaire (Berenstein et al., 2010; Pfingst
& Xu, 2004). Pour finir, 'nypothese d’'une meilleure focalisation des courants électriques avec
le mode de stimulation s’est avérée fausse, ces derniers semblant diffuser de maniére
équivalente par rapport au mode de stimulation monopolaire (Bingabr et al., 2014; Kwon &
van den Honert, 2006). En paralléle d’autres modes de stimulation furent proposés tel que le
tripolaire (Jolly et al., 1996), le tripolaire partiel (Bierer, 2010) ou encore, le « all-polar »
(Marozeau et al., 2015) et le bipolaire partiel (Nogueira et al., 2015). Néanmoins lors de la
mise en place de ces modes de stimulation multipolaires prometteurs dans des études chez
I'Homme, les résultats obtenus par rapport au mode monopolaire concernant une éventuelle
amélioration restent débattu (Berenstein et al., 2008; Donaldson et al., 2011; Pfingst et al.,
2001). Cependant, il a démontré qu'il fallait fournir plus d’énergie pour faire fonctionner les
divers modes multipolaires, ceci impactant considérablement la durée de vie des batteries des
implants cochléaires (Berenstein et al., 2010; Pfingst & Xu, 2005; Yip et al., 2017). Aux vues
de la littérature actuelle, nous avons donc fait le choix d'utiliser le mode de stimulation
monopolaire afin d’obtenir des réponses électrophysiologiques a des bas niveaux de charge

malgré une diffusion étendue des courants.
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19.2 — Les formes de pulses

Au-dela du mode de stimulation choisi, les formes de pulses utilisées dans I'implant
cochléaire peuvent également conditionner I'étalement ou non des courants dans la cochlée.
Actuellement, la forme de pulse la plus souvent implémentée en clinique est un pulse
biphasique rectangulaire symétrique, bien que d‘autres formes soient testées en recherche.
En effet, van Wieringen et collaborateurs (2005) proposérent une nouvelle forme de pulse
asymétrique, le pseudo-monophasique, permettant, chez 'Homme, un abaissement significatif
des seuils perceptifs et des niveaux de saturations. Notons que la volonté d'introduire de
I'asymétrie provient du fait de vouloir se rapprocher d’un pulse monophasique, basé sur des
études démontrant |'obtention de I'activation des fibres nerveuses a un seuil plus bas avec un
pulse monophasique par rapport a un pulse biphasique (Miller et al., 2001; Rubinstein et al.,
2001). Le principal avantage de cette nouvelle catégorie de pulses électriques résidait dans la
possibilité de pouvoir réduire la charge injectée et par conséquent, de limiter la diffusion des
courants nuisant a la sélectivité fréquentielle. D’autres études psychoacoustiques se basant
sur la forme de ce pulse pseudo-monophasique ont pu confirmer les résultats précédemment
observés (Carlyon et al., 2017; Macherey et al., 2008). De plus, I'étendue d’activation dans la
cochlée avec un pulse asymétrique a été étudié par Undurraga et collégues en 2012 en
quantifiant les réponses eCAPs. Nous avons décidé au sein de notre équipe de s'intéresser
également a cette catégorie de pulses asymétriques. Victor Adenis (Ph.D) a ainsi obtenu des
résultats initiaux en ce sens. En effet, en se placant a charge constante (de 24 nC), il a défini
plusieurs pulses biphasiques asymétriques allant d’un ratio de 1/2 a 1/10. En dautres termes,
si le ratio est de 1/2 cela implique que la deuxieme phase verra son amplitude diminuée de
deux par rapport a celle de la premiére phase mais la durée sera augmentée de deux fois en
comparaison a la premiere phase, afin de compenser les charges injectées entre les 2 phases
du pulse. Les données collectées et analysées par Victor montrent que le taux de déchargé
évoqué des neurones du cortex auditif et I'étendue d’activation cortical au niveau de AI
diminuent de 5 a 20% lors de I'utilisation d’un pulse biphasique asymétrique par rapport a un
pulse biphasique rectangulaire. Il y aurait donc potentiellement une réduction de I'activation
au niveau de la cochlée lors de I'utilisation de pulses asymétriques.

Récemment une étude a proposé une toute nouvelle forme de pulse : le pulse biphasique en
rampe (Ballestero et al., 2015). Selon ces auteurs, deux facteurs de cette forme pourraient
améliorer la sélectivité spatiale. Tout d‘abord, ils émettent I'nypothése que les courants
générés par un pulse en rampe seraient plus atténués dans la périlymphe par rapport a un
pulse rectangulaire (figure 3, Ballestero et al., 2015). Ensuite, ils proposent que les neurones
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du ganglion spiral seraient sensibles a un pulse en rampe du fait de la présence d'une pente.
Cette hypothése se base sur une propriété similaire déja décrite dans plusieurs types de
neurones, qui est liée a la dynamique des canaux ioniques sous tendant les mécanismes de
I'émission d’un potentiel d’action. En effet, cette derniere a été montrée pour des neurones
thalamiques et corticaux (Azouz & Gray, 2000; Gutierrez et al., 2001). Dans le systeme auditif,
cette propriété a été démontrée pour des neurones du noyaux cochléaires (Ferragamo &
Oertel, 2002; McGinley & Oertel, 2006), ceux de la partie médiane de I'olive supérieur (Golding
& Oertel, 2012) et méme les dendrites des neurones du ganglion spiral (Rutherford et al.,
2012). Cette sensibilité qui est présente dans certains types de neurones seraient liée a
I'activation de canaux potassique a bas seuil sensibles a la dentrotoxine donc composés des
sous unités Kv1.1/2/6. Il a été démontré que les neurones du ganglion spiral expriment
massivement les sous-unités Kv1.1 et Kv1.2, qui sont responsables de la régulation du taux
de décharge (Smith et al., 2015). Basé sur ses deux facteurs, I'étendue d‘activation dans la
cochlée devrait se retrouver restreinte lors de I'utilisation d’un pulse en rampe, di a la
potentielle réduction du taux de décharges des neurones. Dans I'étude /in vitro de Ballestero
et collegues (2015), les résultats obtenus semble confirmer leur I'hypothése. Ils ont montré
que plus I'angle de la rampe est faible (i.e., la pente se rapprochant d’'une droite horizontale),
plus le taux de décharge évoqué I'est également, et de maniere logique, la charge injectée
pour évoquer un PA est plus élevée par rapport a un pulse rectangulaire. Cependant nos
résultats et ceux obtenus par Navntoft et collaborateurs (2020) ne confirment pas ces résultats
in vitro. Les réponses eABR de Navntoft et al 2020 (voir figure 20 dans mon introduction) et
nos enregistrements corticaux (voir figure 3B et 4B de Partouche et al., 2023) montrent que
le seuil d'activation des neurones du systeme auditif central est plus bas avec des pulses en
rampes par rapport a des pulses rectangulaires. Il semble donc qu'il faille moins de charges
injectées pour provoquer une réponse des neurones du ganglion spiral. Nos enregistrements
corticaux montrent également que le taux de déchargé évoqué maximum (maxFR) est plus
élevé avec chaque forme de pulse en rampe en comparaison au pulse rectangulaire. De
maniére intéressante, le dynamique range (DR) lui demeure inchangé, ce qui s'explique par le
fait que le maxFR est atteint pour des niveaux de charges injectées plus bas avec des pulses
en rampes par rapport au pulse rectangulaire. Dés lors comment pouvons-nous expliquer une
telle différence avec les résultats obtenus par Ballestero et collborateurs (2015) ?
Premiérement, rappelons que dans cette étude in vitro, les auteurs utilisent des cultures de
neurones du ganglion spiral pour enregistrer directement en patch clamp les réponses
évoquées (i.e la probabilité de décharge) par une série de courants dépolarisant. Au contraire,
dans I'étude de Navntoft et colléegues (2020) et la n6tre, les résultats présentés ont été obtenus
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en activant un petit contingent de fibres au niveau du nerf auditif et en enregistrant soit la
réponse globale du tronc cérébral auditif (eABR), soit les réponses de quelques neurones dans
le cortex auditif primaire. Dans les deux cas, nous avons le reflet de I'activité synchrone des
fibres les plus sensibles aux stimuli électriques a de faibles niveaux. De plus, d’autres facteurs
entrant également en compte font qu'il est difficile de relier directement les résultats /in vitro
et /n vitro : (i) I'impédance des électrodes, (ii) la présence de la périlymphe, (iii) la position du
porte-électrode dans la cochlée, (iv) le site d’excitation au niveau des neurones du ganglion
spiral, (v) la présence de myéline, (vi) la diffusion des courants et (vii) l'intégration temporelle
et spatiale du stimulus. Deuxiemement, contrairement a I'étude Ballestero et collaborateur
(2015) qui utilisent des cultures cellulaires, nous travaillons /in vivo. Le porte-électrode est donc
immerger dans la périlymphe, entouré de tous les composant d'une cochlée saine, chacun
ayant des propriétés pouvant agir sur la qualité de la stimulation électrique. Ces derniers ne
pouvant pas étre présents ou fonctionnels sur une culture cellulaire, cela pourrait contribuer a
biaiser les résultats. Enfin, notons qu’ils ont utilisé dans leur étude des pulses en rampes
présentant un front de monté vertical afin de reproduire le début d’'un pulse rectangulaire.
Leur hypothese était que de cette maniere les neurones du ganglion spiral sont rapidement
activés a des niveaux en dessous du seuil et la présence d’une pente permettrait ensuite de
contrOler le taux de décharge évoqué. Dans les deux cas des études in vivo (celle de Navntoft
et al 2020 et la notre), les pulses en rampes possédent une pente dés le début, ce qui
pourraient engendrer des activations des SGNs avec des décours temporels différents par
rapport a I'étude /n vitro.

Pour finir, il nous semble important de discuter de la différence entre les résultats initiaux
obtenus par Victor Adenis et les notres concernant les pulses en rampes. En se placant a
charge constante (de 24nC), les données de Victor montrent que des pulses biphasiques dont
la premiére phase est en rampe diminue le taux de décharge évoqué des neurones corticaux
par rapport a un pulse biphasique rectangulaire quel que soit I'angle de la pente de la rampe.
De plus, avec un angle de 85°, lorsque Victor a utilisé des pulses en double rampe — c'est-a-
dire possédant une rampe sur les deux phases — le taux de décharge évoqué est encore plus
diminué qu‘avec des pulses en simple rampe (sur la premiére phase). Les résultats
préliminaires de Victor confirment donc ceux de I'étude princeps de Ballestero et collegues
(2015). Une hypothese serait que I'utilisation par Victor de pulses en simple rampe dont la
premiére phase est anodique a permis d’obtenir cet effet, cette polarité serait la moins efficace
chez le rongeur pour déclencher des PAs. Pourtant, dans mes expériences, je n‘ai pas observé
d'effets de la polarité (voir les figures 4 et 5 de I'article Partouche et al., 2023) et aucun effet
de la polarité n‘a été observé avec les pulses asymétriques dans les expériences de Victor
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Adenis. Pour une vérification partielle de I'nypothése « effet de la polarité de la premiére
phase », j'ai utilisé un protocole utilisant des pulses simple rampe en miroir de ceux de Victor
c'est-a-dire dont seule la deuxiéme phase est rampée. Les données de ce protocole restent a
analyser. Notons que pour comparer nos résultats a ceux de Victor, il faut se placer a une
charge injectée de 24 nC. Si I'nypothese se confirme, nous devrions obtenir des résultats
opposés a ceux de Victor, a savoir que nos pulses en simple rampe augmenterait le taux de
décharges évoqués des neurones corticaux, et ce de maniere inversement proportionnelle a la

diminution de I'angle de la pente du pulse en simple rampe utilisé.

20. Un des éléments clefs de la stimulation électrique : I'état du nerf
auditif

Il est admis depuis longtemps qu’en cas de surdité séveres ou profonde — quel que soit
son origine — s'ensuit une dégénérescence progressive des processus périphériques (i.e.,
dendrites) du nerf auditif puis a plus long terme une perte des neurones du ganglions spiral
(Bledsoe et al., 1995; Kerr & Schuknecht, 1968; C. A. Miller et al., 2001; Spoendlin, 1984)(Kerr
& Shuknecht, 1968 ; Spoendlin 1984 ; pour revue voire Bledsoe et al., 1995 et Miller et al.,
1995). Le fait que l'implant cochléaire fonctionne est donc conditionné a l'existence d'une
population suffisante de neurones dans le ganglion spiral. Dés lors la question se pose de
savoir a minima combien de neurones nous avons besoin pour une bonne compréhension du
langage avec un implant cochléaire. Un critére totalement arbitraire de 10 000 neurones du
ganglion spiral, soit 2/3 de la population total flt défini par Otte et collegues (Otte et al.,
1978). Par la suite, I'analyse d'un groupe composé de 62 cochlées humaines de patients
souffrant d'une surdité sévere ou profonde a révélé que seulement 45% de ces derniéres
contenait environ 10 000 neurones. De plus, des études post-mortem ont démontré que plus
la durée de surdité est longue plus la dégénérescence des neurones du ganglion spiral (i.e.,
donc des fibres du nerf auditif) est importante et qu’elle prenait place d’abord a la base de la
cochlée (Nadol, 1997; Nadol et al., 1989; Zimmermann et al., 1995). Méme si désormais, la
mise en place d'un implant cochléaire peut avoir lieu a bas age, le devenir sur le long terme
des fibres restantes du nerf auditif a été source de questionnements. En effet, si aprés
I'implantation la population neuronale continue de dégénérer, logiquement les performances
du patient vont en patir. Pfingst (1990) démontra clairement différentes variations des seuils
perceptifs au cours du temps chez le chimpanzé (Pfingst, 1990). D’ailleurs notons qu'il existe
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tout un axe de recherche concernant les techniques d‘insertion du porte-électrode afin de
limiter les dommages a court et a long terme. Succinctement, cet axe comprend par exemple
des recherches concernant les diverses techniques pour sceller I'implant aprés insertion
(Burghard et al., 2014), la combinaison avec des agents pharmacologiques pour réduire la
réaction inflammatoire (Mamelle et al., 2017, 2018; Scheper et al., 2017; Wilk et al., 2016) ou
encore |'utilisation de bras robotisés pour réaliser I'implantation (Kazmitcheff et al., 2014;
Nguyen et al., 2012). De ce fait, la dégénérescence sur le long terme des fibres du nerf auditif
a pu créer des incertitudes concernant I'implantation pour des patients atteints de surdité
congénitale. Néanmoins, il a par la suite été démontré que la stimulation électrique chronique
a un effet positif sur la survie des neurones du ganglion spiral (Miller et al., 2001 ; Shepherd
et al., 2005 ; Kopelovich et al., 2013). Les préconisations actuelles vont donc dans le sens
d’une opération la plus rapide possible aprés le début de la surdité sévére ou profonde afin de
limiter le nombre de fibres dégénérées dans le nerf auditif.

Actuellement, il est impossible de connaitre précisément I'état du nerf auditif d'un
patient qui va étre, ou qui est, implanté. Ce faisant, plusieurs études ont proposés des
techniques afin d'essayer de quantifier I'état de dégénérescence des fibres du nerf pour
améliorer la stimulation électrique de limplant cochléaire. Par exemple, des études
psychoacoustiques décrivent différents modes stimulation et formes de pulses pour dénombrer
les « zones mortes » impactant une stratégie de stimulation et ainsi désactiver les électrodes
de I'implant pour (i) augmenter la durée de la batterie de I'implant et (ii) identifier la stratégie
de stimulation la plus adéquate (Bierer et al., 2011; Bierer & Faulkner, 2010; Goldwyn et al.,
2010). Néanmoins, ces études concernant l'interface électrode-neurone ne permettent pas de
conclure véritablement sur une absence d’'une population de fibres du ganglion spiral mais
plutot sur des zones sensibles ou non a certaines stratégies de stimulations. Cette sensibilité
peut étre imputée a I'emplacement du porte électrode dans la cochlée et aux différents sites
d'initiations des PAs dans les neurones du ganglion spiral — nous y reviendrons a la suite de
ce paragraphe. Toujours dans le but de vouloir connaitre I'état de dégénérescence des fibres
du nerf, il a également été proposé d'étudier les caractéristiques des réponses
électrophysiologiques de I'eABR et I'eCAP. Certains parametres tels que la durée des phases
d’un pulse ou la durée de l'intervalle entre les deux phases d'un pulse (IPG) ont été étudiés
dans ce but. En effet, Prado-Guitierrez et collegues (2006) ont ainsi comparé les courbes
« d'intensité-fonction » obtenues avec des eABRs et eCAPs pour plusieurs durées de phases
de pulses et d'IPG chez le cobaye (Prado-Guitierrez et al., 2006). Ils ont montré une forte
corrélation entre la densité de neurones du ganglion spiral et les courbes d'intensité-fonction
obtenues. En effet, augmenter la durée de la phase d'un pulse ou la durée de I'IPG joue sur
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ces courbes mais en cas de dégénérescence des fibres cet effet sur les courbes tend a étre
réduit voire nul. Sur la base de ces résultats, Ramekers et collaborateurs (2014) ont montré
dans leur étude de multiples corrélations entre différentes caractéristiques de I'eCAP et la
densité de neurones au sein du ganglion spiral, proposant ainsi une méthode globale utilisable
chez les patients implantés pour estimer grossierement la dégénérescence des fibres sous
chaque électrode de I'implant cochléaire (Ramekers et al., 2014). Ces techniques pourraient
donc potentiellement permettre une pré-sélection — basé sur I'état du nerf auditif a un instant
t — d'un champ de paramétres efficaces pour améliorer la stimulation électrique. En ce sens,
nous avions voulu mettre en place un modéle de vieillissement accéléré du nerf auditif chez le
cobaye en utilisant des injections d’oxaliplatine, un anticancéreux connu pour provoquer des
neuropathies (i.e. des dégénérescences des fibres du nerf auditif). L'objectif était de corréler
le pourcentage de perte en fibres du nerf auditif (déterminé par histologie) avec une sensibilité
particuliere des réponses corticales pour nos différentes stratégies de stimulation.
Malheureusement dii a des problemes techniques lors du traitement I'histologique de pres de

70 cochlées ayant été prélevées, nous avons d{ renoncer a ces analyses.

21. Pulse cathodique versus anodique, que choisir ?

Initialement, des modéles théoriques ont été proposés pour expliquer la sensibilité a la
polarité observée dans des études chez I'Animal (Miller et al., 1998, 1999, 2004; Shepherd &
Javel, 1999). Ces modeles avancent que (i) les neurones du ganglion spiral sont composés de
trois élément dépolarisables, les dendrites, le soma et I'axone, (i) le soma est I'élément le plus
difficilement excitable du fait de sa résistance, (iii) un courant cathodique comme anodique
peut dépolariser les dendrites ou les axones, mais (iv) les dendrites génerent plus facilement
un PA avec un courant positif au contraire des axones qui sont plus sensibles a un courant
négatif (Rattay, 1999; Rattay et al., 2001). De fait, plusieurs auteurs s'accordent sur le fait
que le placement des électrodes de stimulation par rapport aux neurones va jouer un role
déterminant dans cette sensibilité (McIntyre & Grill, 1999; Ranck, 1975; Rattay, 1999; Rattay
et al.,2001; Rubinstein, 1993). Par extension cela implique que dans le cadre d'un implant
cochléaire, chaque fibre du nerf auditif risque d’étre sensible a une polarité donnée par rapport
au placement du porte électrode dans la cochlée et I'orientation des fibres sous les électrodes.
En plus de ces modeles théoriques, précisons un élément important a prendre en compte.
Deux études physiologiques ont démontré que lors d’une stimulation électrique du nerf auditif,

les PAs sont générés principalement au niveau du segment initial de I'axone mais ils peuvent
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également I'étre au niveau des dendrites des neurones du ganglion spiral (Stypulkowski & van
den Honert, 1984; van den Honert & Stypulkowski, 1984). Par la suite, Shepherd et Javel ont
montré qu’en augmentant l'intensité de stimulation, l'origine des potentiels d’actions venait
principalement des sites situés sur I'axone, provoquant un raccourcissement des latences
(Shepherd & Javel, 1999). Ces auteurs ont proposé qu'il y aurait potentiellement cing sites
d’initiations de PAs chez I'Homme (figure 38 ; Javel & Shepherd, 2000).

rd Figure 38. Représentations des différents sites
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Sur la base de ces résultats théoriques et physiologiques, en considérant la potentielle
dégénérescence ou non des fibres du nerf auditive, Macherey et collegues (2008) ont proposé
I'nypothése suivante : Aprés implantation, si un patient a un nerf en relativement bon état (i.e.
peu de perte en dendrites) et en fonction de I'emplacement du porte électrode, une grande
proportion de fibres vont étre sensibles au courant cathodique (Macherey et al., 2008). Mais
lorsque la charge injectée va augmenter, les courants cathodiques vont non seulement
atteindre les dendrites les plus proches des électrodes mais également les axones provoquant
un changement de site d'initiation des PAs — des dendrites vers le segment initial de 'axone —
qui est difficilement dépolarisable avec un courant cathodique. Au contraire, si le patient a un
nerf auditif tres dégénéré (i.e., avec treés peu dendrites), les seuls éléments alors dépolarisables
du neurone sont le soma et I'axone. La stimulation électrique se fait a haute intensité pour
atteindre les neurones du ganglion spiral en cours de dégénérescence nécessairement plus
loin du fait d'absence de I'arbre dendritique. L'axone étant plus facilement excitable, son seuil
d’activation sera plus bas que celui du soma. Ainsi, un neurone dégénéré devrait
théoriquement étre plus sensible a un courant anodique. Gardons en téte, qu'il existe de
nombreux cas de figures et que d'un patient a l'autre I'état du nerf auditif est variable.
L'impossibilité de quantifier les nombres de fibres dégénérées conduit a choisir I'utilisation d’'un
pulse anodique par défaut chez 'Homme. En effet, a faible intensité un courant cathodique ne
va stimuler que les dendrites et il faudra une intensité plus élevée pour activer les axones. Un
courant anodique va dépolariser les fibres saines comme les dégénérées via les axones. L'étude

de Macherey et collaborateurs (2008) conclut donc qu'il serait plus pertinent de n’utiliser que
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des courants anodiques avec les patients implantés, du fait de la variation dans la durée des
surdités entre les patients et donc de la présomption de dégénérescence plus ou moins élevée
des dendrites des neurones du ganglion spiral. Notons qu'il a été montré chez 'Homme que la
dégénérescence des dendrites est un processus lent pouvant mettre des années (Nadol et al.,
1989; Nadol & Hsu, 1991; Turner et al., 2008) et que les neurones du ganglion spiral restaient
excitables méme aprés des années de surdités (Liu et al., 2015). Plus tard, Undurraga et
collegues (2010) ont montré que ce phénomene de dégénérescence restait uniforme de la
base a I'apex de la cochlée. Pour finir, des expériences d'électrophysiologie ont été menées
pour tenter de valider ces modeles théoriques a l'aide des réponses eABRs et eCAPs
(Undurraga et al., 2010, 2012, 2013). Les conclusions de ces études ont été reprises dans
I'étude psychoacoustique de Macherey et collaborateurs (2017) et sont présentées dans la
figure 39 ci-dessous (Macherey et al., 2017).

A. C.

Healthy neuron / Cathodic stimulation Degenerated neuron / Cathodic stimulation

Strong hyperpolarization
producing the block
’[ Depolarization

T N4 al — r
[ Hyperpolarization
—@® | | -
Peripheral f Central
process Cellbody axon
B. D.
Healthy neuron / Anodic stimulation Degenerated neuron / Anodic stimulation
JL JL
@ —@®

Figure 39. Modeéle théorique de I'évolution de la sensibilité a la polarité en fonction de
I'état du nerf. (A) Dans le cas d’'un neurone sain, la stimulation cathodique entraine une
dépolarisation au niveau des dendrites mais également une hyperpolarisation de I'axone, pouvant
bloquer I'’émission d’'un PA. (B) Pour une stimulation avec un pulse anodique, seul l'axone est
dépolarisé. (C) Lorsquune fibre dégénere, I'utilisation d’'un pulse cathodique sera inefficace
puisqu’elle ne provoquera qu’une hyperpolarisation au niveau du soma. (D) L'absence de dendrites

n‘affectera pas la stimulation électrique avec un pulse anodique, celui dépolarisant toujours I'axone.
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Néanmoins, indépendamment de I'état du nerf, un autre paramétre a été avancée pour justifier
la différence de sensibilité a la polarité qui semble exister d'une espéece a l'autre : I'état de
myélinisation des dendrites et des somas des neurones du ganglion spiral. Des études
histologiques ont montré une myélinisation des fibres chez le rat (Hall & Massengill, 1997) et
la souris (Hossain et al., 2005). Javel & Shepherd (2000) proposérent sur la base d’études
antérieures (Liberman, 1980; Liberman & Oliver, 1984) que, chez le chat, les dendrites ne
soient pas myélinisées sur la partie intra-scalaire, ce qui expliquerait la sensibilité observée
pour les courants cathodiques (Hartmann et al., 1984; Miller et al., 1998). Chez I'Homme, une
infime partie des neurones du ganglion spiral serait myélinisé (environ 3%), le reste de la
population ne I'étant pas notamment au niveau du soma et des régions pré et post somatique
(Arnold, 1987; Kimura et al., 1979; Liu et al., 2012; Ota & Kimura, 1980; Rattay et al., 2013).
De fait, le postulat tacite expliquant la différence de sensibilité a la polarité entre les especes
serait que, en cas de myélinisation cela favoriserait les courants cathodiques et son absence
les courants anodiques. Dans le cas de nos données, I'absence d’histologie de la cochlée de
cobaye, ne permet pas de conclure a I'état de la myélinisation ou non des fibres chez cette
espece. Notons que Miller et collégues (1998) avait obtenus les seuils plus bas chez le cobaye
avec un pulse monophasique anodique. L'origine de la différence de sensibilité entre les
différentes especes étant toujours débattus, nous avons donc fait le choix d'étudier les deux
polarités. Aucune différence significative n‘a été observée lorsque nous comparons des
réponses évoquées par les pulses en rampes ayant des polarités opposées (voir figure 4 et 5
de Partouche et al., in press). Notons que dans I'étude de Navntoft et collegues (2020), les
seuils eABR obtenus sont plus bas lors de I'utilisation de la plupart des pulses en rampe dont
la premiére phase est cathodique (voir figure 2 de Navntoft et al., 2020).

Pour résumer, il apparait que les prédictions de modéles théoriques soient en accord avec les
données obtenues lors d’expériences de psychoacoustique chez le sujet humain implanté ou
le nerf est forcément dans un état plus ou moins dégénéré. Chez I'animal, qu'il soit rendu
sourd au moment de I'expérience ou qu'il soit normal-entendant (comme dans le cas de nos
expériences), la plupart des fibres du nerf auditif ne sont pas dégénérées et le degré de
myélinisation des dendrites et du soma des neurones du ganglion spiral reste peu connu chez
beaucoup d’especes. Cela rend les affirmations sur d’éventuelles différences de sensibilité a la

polarité tres difficiles a expliquer a ce jour.
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22. La comparaison des réponses acoustiques et des réponses électriques

Pouvoir comparer les réponses des mémes sites d’enregistrements corticaux a des
stimulations acoustiques puis a des stimulations électriques était un objectif important de mon
travail de these. En tant que tel, cet objectif a justifié pourquoi nous avons choisi de ne pas
travailler sur des animaux sourds. A notre connaissance, la seule étude ayant comparée les
réponses acoustiques et électriques des mémes enregistrements corticaux a été faite par
Raggio & Schreiner (1994). Deux différences principales sont a noter par rapport a notre étude.
D’une part, leurs les stimulations acoustiques (des clics de 200-400us) ont été délivrées via la
cochlée ipsilatérale par rapport aux sites d’enregistrement corticaux, ce qui n’active pas le
contingent d'afférences principales qui arrivent au cortex auditif (la voie controlatérale est la
voie la plus efficace chez la plupart des espéeces). D'autre part, ils ont stimulé les terminaisons
nerveuses du nerf auditif en mode bipolaire entre deux électrodes adjacentes dans la cochlée
(mode radial dans leur article) ou bien entre deux électrodes lointaines dans la cochlée (mode
longitudinal dans leur article). D'aprées leurs résultats, il n'y a que peu de différence entre ces
deux modes bipolaires de stimulation électrique. Leurs résultats montrent des réponses
évoquées légerement plus fortes avec les stimuli électriques qu’avec les stimuli acoustiques,
ce qui peut s’expliquer par la stimulation acoustique ipsilatérale. Ils observent aussi une
gamme dynamique (« dynamic range ») plus restreinte avec les stimulations électriques car le
point d'atteinte du taux de décharge maximal (appelé le « transition point » dans leur article)
est atteint plus tot avec les stimulations électriques. Notons que pour faire les comparaisons
des courbes de croissance entre stimuli électriques et acoustiques, Raggio et Schreiner (1994)
utilisent une conversion des courants injectés en décibels, sur la base d'un niveau de référence
de 100pA totalement arbitraire. Dans nos résultats, nous n‘avons pas souhaité transformer les
charges injectées en décibels du fait du biais de cette transformation, la valeur de charge
injectées qui sert de référence (I'équivalent des 20uPa utilisés traditionnellement en
acoustique) étant totalement différente dans un article versus dans un autre. Une observation
supplémentaire importante de l'article de Raggio et Schreiner (1994) est que la latence est
légerement plus courte avec des stimuli électriques par rapport aux stimuli acoustiques
(respectivement de 1,74 et 1,79 ms avec les deux modes de stimulations électriques). De plus,
ils décrivent bien une diminution des latences en fonction de l'intensité des stimulations qu’elles
soient électriques ou acoustiques. Sur tous leur exemple, cette diminution des latences avec

I'intensité semblent bien plus fortes avec des pulses électriques qu‘avec des stimuli
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acoustiques, ce qui se traduit au niveau de la population de neurones enregistrés par des
pentes de diminution des latences bien plus fortes pour les stimuli électriques que pour les
stimuli acoustiques. Nos résultats présentent donc un nombre notable de similarités avec cette
étude de Raggio et Schreiner (Raggio & Schreiner, 1994). D'une part, nous avons des taux de
décharge qui sont pour la plupart similaires avec les stimuli électriques et les stimuli
acoustiques, ce quel que soit la forme des pulses, rectangulaires ou en rampes. Nous
observons aussi des latences plus courtes pour les réponses évoquées par des pulses
électriques par rapport aux sons purs. Ceci peut facilement s’expliquer par le fait que la
premiére synapse du systeme auditif (entre la cellule ciliée interne et la fibre du nerf auditif)
est court-circuitée par la stimulation électrique. Un dernier paramétre intéressant est la
comparaison des gammes dynamiques (« dynamic ranges ») obtenues avec les pulses
électriques et les stimuli acoustiques. Raggio & Schreiner (1994) observent des gammes
dynamiques plus restreintes avec les stimuli électriques car le point de transition est atteint
plus t6t. Dans nos données, comme nous n‘avons pas transformé nos charges en dB (a cause
du caractére arbitraire de la valeur prise comme référence pour cette transformation), il est

difficile de comparer les gammes dynamiques en électriques et acoustiques.

23. Que doit tenter de répliquer I'implant cochléaire pour s’approcher des

traitements réalisés par une cochlée saine ?

Si nous cherchons a cerner les améliorations possibles qui permettraient aux implants
cochléaires de « mimer » le plus possibles des réponses physiologiques obtenues chez I'animal
sain lors de stimulations naturelles, une premiére étape indispensable est de réfléchir a
comment le systeme auditif répond lorsque des stimuli simples (comme des sons purs) sont
présentés a des intensités croissantes. Dans le nerf auditif, les fibres de ce dernier ne
présentent que des fonctions de croissance (ou « rate-level functions ») monotoniques avec
I'intensité, qu'elles aient des seuils a bas, moyen ou haut seuils. Cependant, dés le noyau
cochléaire nous observons des neurones montrant des fonctions de croissance non-
monotoniques qui sont souvent tres différentes d'une fréquence a l'autre, ce qui génere des
tuning curves (ou FRA) trés complexes telles que des formes « circonscrites » en fréquence et
intensité (Rhode & Smith, 1986). Cette coexistence de fonctions de croissance monotoniques
et non-monotoniques se retrouve aux relais successifs du systeme auditif jusqu'au cortex
auditif primaire (e.g. Phillips, 1985; Phillips et al., 1985; Schreiner et al., 1992; Sutter &

-85-



Schreiner, 1995). Dans certains travaux, les auteurs ont méme estimé que globalement le taux
de décharge n'augmentait que trés peu dans certaines structures quand on passait de 30dB a
80dB (par exemple pour le colliculus inférieur, voir Ehret & Merzenich, 1988). Une importante
question concerne également la fagon dont 'augmentation d'intensité recrute spatialement les
neurones au sein des différentes structures auditives. Au niveau cortical, sur la base
d’enregistrements unitaires obtenus séparément dans cortex auditif du chat, Phillips et
collegues (1994) ont reconstruit des cartes d‘activation spatiale en fonction de l'intensité des
sons purs utilisés (Phillips et al., 1994). Ces cartes montrent non pas une expansion
progressive de l'activation corticale a partir d’un point activé aux plus faibles intensités, mais
plutét une expansion en amas (patchs) d‘activation qui different d’'un animal a l'autre (voir
figure 11 présentée en Introduction). De plus, les taux de décharge les plus élevés a 80dB ne
sont pas obtenus aux localisations ou les taux de décharges les plus élevés sont obtenus a
20dB (proche des seuils des neurones). Il semblerait donc que la non-monotonicité des
réponses corticales produit une activation en patchs plutét qu’en une aire qui s'étale
progressivement quand l'intensité sonore augmente. Cependant, ces données n‘ont pas été
retrouvées par d'autres travaux dans le cortex auditif du cobaye en utilisant des
enregistrements simultanés via des électrodes multicanaux. En effet, les travaux de John
Middlebrooks et collegues ont montré que la présentation d'un son pur de 10kHz a 70dB
pouvait activer une trés large proportion (au moins 80%) des neurones corticaux (voir figure

ci-dessous extraite de Arenberg et al., 2000).
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Figure 40. Activation de la carte tonotopique du cortex auditif. Une électrode de type
NeuroNexus 16 contacts est insérée dans le cortex auditif primaire du cobaye. Le code de couleur
représente le taux de décharge normalisé a la présentation d'un son pur de 10kHz présenté a 4
intensités sonores de 10 a 70dB. On peut voir qu‘a 70 dB I'activation est présente sur une distance
de 1300um ce qui représente pratiquement toute I'étendue de la carte corticale. Extrait de Arenberg
et al., 2000.

-86-



Néanmoins, les données électrophysiologiques ont des limites importantes pour visualiser une
carte d'activation spatiale en réponse a des pulses électriques au niveau d’une structure (par
exemple du cortex auditif primaire) ou d'un ensemble de structures (par exemple I'ensemble
des aires auditives corticales, primaires et non primaire). De ce fait, nous pouvons nous
demander s'il ne serait pas intéressant d'utiliser des techniques d'imagerie qui permettent de
visualiser spatialement I'étendue d‘activation a la présentation d'un stimulus. A notre
connaissance, une seule expérience faite chez I'animal a tenté de déterminer I'étendue de
I'activation suite a des stimulations électriques par un implant. Dinse et collegues (1997) ont
décrit par imagerie intrinséque corticale I'étendue d’activation du cortex auditif primaire Al

suite a des pulses d'intensité croissante (voir figure 41, Dinse et al., 1997).

Figure 41. Effet de I'augmentation de la stimulation électrique sur la distribution
spatiale des changements de réflectance corticale. En (a) il est présenté une image vidéo
de la surface corticale, et de B a I est représenté les changements de réflectance a 3,5 dB (b)
4,2 dB (c) 4,5 dB (d) 4,7 dB (e) 4,9 dB (f) 9,5 dB (g) 14 dB (h) et 17dB (i). Tiré de Dinse
et al., 1997.

Nous pouvons voir que tres vite (4.9dB au-dessus du seuil, en f sur la figure 41), I'aire activée
par des pulses électriques est considérable, atteignant presque toute la carte de Al
Cependant, il faut aussi prendre en compte que cette technique d'imagerie qui repose, comme
I'IRMf, sur un effet « bold » (changements de I'némodynamique locale) a une résolution
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temporelle tres faible, de I'ordre de la centaine de milliseconde, ce qui ne permet pas de suivre
des décours de réponses évoquées qui sont toujours tres breves dans le systeme auditif. Un
autre parametre qui est peu souvent pris en compte, est la dynamique temporelle d'activation
des neurones sur la carte corticale aprés le début d'un stimulus. En effet, de méme que la
réponse d'un neurone a un décours temporel, la réponse en un point de la carte corticale va
se propager, soit du fait du réseau horizontal cortical, soit du fait d’entrées synaptiques
provenant de différentes zones du thalamus auditif. Cette dynamique temporelle de la carte
d’activation corticale peut tres difficilement s'étudier avec I'électrophysiologie mais peut-étre
étudiée par différentes techniques d'imagerie corticale ayant une bonne résolution temporelle
comme l'imagerie par cristaux sensibles aux voltages (VSD pour Voltage Sensitive Dyes, voir
par exemple Horikawa et al., 2001).

La figure 42 ci-dessous donne un exemple de |'activation de la carte corticale au cours du
temps pour un son pur de 8kHz a 75dB.

Figure 42. Visualisation de la dynamique temporelle de I'activation dans les aires du

cortex auditif du cobaye aprés une stimulation a 8kHz et 75dB SPL. Le début de I'activation
de l'aire AIl démarre a 21 ms puis en environ 12 ms, l'ensemble de cette aire est activé.
Horikawa et al., 2001.

Nous pouvons conclure de I'ensemble de ces études que les réponses évoquées déclenchées
par des sons purs supposés activés un endroit particulier de la cochlée s'étalent souvent tres
largement spatialement sur la carte corticale des que l'intensité des sons est loin du seuil (par
exemple a 75dB, voir figure 41 et figure 42). Il faut donc garder a I'esprit que les réponses a
des sons purs n‘activent pas que des petits territoires corticaux (et potentiellement sous-
corticaux) lorsque les sons sont d‘intensité supérieure a 60 dB. Cet aspect est parfois négligé
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par les auteurs qui essaient de promouvoir d’autres modes de stimulation des fibres du nerf
auditif comme la stimulation par optogénétique (Moser, 2015).

Enfin, deux derniers points sont a soulever pour essayer de proposer des améliorations aux
implants cochléaires si I'on se base sur la physiologie connue a ce jour. D’une part, il semble
maintenant bien établi par des travaux électrophysiologiques chez 'Homme et I’Animal que les
réponses a des stimuli naturels comme la parole ou des vocalisations animales ne sont pas
fonction du contenu spectral de ces stimuli (voir figure 10 dans l'introduction). De ce fait,
chercher a avoir la meilleure sélectivité fréquentielle dans un implant cochléaire est peut-étre
une fausse piste pour améliorer la perception des stimuli naturels. Au contraire, améliorer la
capacité de suivi de I'enveloppe temporelle de ces stimuli, un élément qui semble cruciale pour
la perception des signaux de communication acoustique chez les normaux-entendants, est
peut-étre un élément bien plus important. D’autre part, un aspect encore peu étudié de la
perception auditive est le r6le des informations centrifuges qui dans le systeme vont jusqu’au
niveau de la cochlée. Des fibres issues du tronc cérébral atteignent a la fois (i) les synapses
entre cellules ciliées internes et fibres du nerf auditif et (ii) directement les cellules ciliées
externes responsables de I'amplification cochléaire. D'autres fibres atteignent aussi les muscles
de l'oreille moyenne. Il y a donc un rétrocontréle important sur I'organe récepteur qui n‘existe
pas dans le cas de I'implant cochléaire. Il serait peut-étre intéressant que des algorithmes issus
de l'intelligence artificielle essaient de mimer dans un implant cochléaire les rétrocontroles

issus du systeme auditif central.
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CONCLUSION GENERALE

Le travail réalisé au cours de cette thése a permis de préciser 'impact d’une forme de
pulse électrique peu connu, le pulse biphasique en rampe, qui est considéré comme étant
prometteur pour améliorer la stimulation électrique de I'implant cochléaire. En effet, nos
résultats montrent une réelle plus-value notamment en termes de seuil de réponses des
neurones corticaux par rapport a un pulse classiguement utilisé (i.e. pulse biphasique
rectangulaire). De plus, la comparaison entre les réponses acoustiques et électriques suggére
que le taux de décharge des neurones corticaux ainsi que les reproductibilités temporelles des
réponses sont relativement similaires. Cela nous améne a penser qu’en affinant encore les
différents parameétres d'un pulse en rampe, a savoir (i) I'angle de la pente de la rampe, (ii) le
pic de I'amplitude du pulse ou encore (iii) la durée des phases du pulse, cette forme pourrait
par la suite étre implémenter en clinique. Cependant, plusieurs étapes seront nécessaires sur
un modéle animal pour valider les pulses rampés comme une alternative aux pulses
rectangulaires. D’une part, il apparait nécessaire d’utiliser un modele animal d'implantation
chronique, afin de vérifier qu‘a long terme, malgré la fibrose réactionnelle les pulses en rampe
sont toujours plus efficaces pour activer les fibres du nerf auditif avec des seuils plus bas.
D’autre part, il serait également extrémement utile de réaliser une tache comportementale de
détection ou de discrimination des stimuli auditifs qui sont utilisés dans quelques laboratoires.
Le laboratoire de Bryan Pfingst a notamment développé des taches comportementales qui lui
permettent de suivre au cours de plusieurs mois post-implantation les seuils de détection des
stimuli électriques (e.g. Su et al., 2008). Chez le rat, le laboratoire de Robert Froemke a
également publié de surprenants résultats montrant a quel point une stimulation du Locus
Coeruleus pouvait considérablement améliorer la discrimination entre la stimulation de deux
points de la cochlée (Glennon et al., 2023). De telles expériences seraient indispensables pour
gue nous puissions tirer des conclusions quant a I'effet de I'utilisation d’une forme de pulse en

rampe pour coder |'environnement sonore.

Bien que l'utilisation de I'électrophysiologie puisse paraitre vétuste au regard des
avancées technologiques de ces derniéres années, elle demeure néanmoins tres pertinente
pour essayer de comprendre les relations entre le systeme auditif dans sa globalité et le
fonctionnement de I'implant cochléaire. Le champ des paramétres pour améliorer la stimulation
électrique étant large, la possibilité d’évaluer les réponses a chaque étage du systeme auditif
en fonction limpact de ces derniers et ce, de maniére rapide et compléete, fait de

-91-



I'électrophysiologie chez I’Animal un outil irremplacable avant de lancer des protocoles
cliniques qui eux peuvent prendre des années. De plus, la naissance de nouvelles techniques
de stimulation, telle que I'optogénétique (Moser 2015) ou encore magnétique (Lee et al., 2022)
ne pourront se passer d'études électrophysiologiques pour caractériser les effets obtenus puis
développer ces méthodes dans le but de peut-étre un jour remplacer la stimulation électrique.

Mondialement, la population est globalement vieillissante, et les nuisances sonores sont
de plus en plus présentes dans notre environnement quotidien. De ce fait, il ne fait aucun
doute qu'il y aura statiquement plus de personnes touchées par des problemes de surdité et
in fine de plus de patients implantés cochléaires. Le besoin d'un modéle Animal de
vieillissement accéléré, sur lequel des études histologiques pourront étre réalisées demeure
une urgence. En outre, évaluer l'efficacité de I'ensemble des parameétres disponibles pour
toutes les stratégies de stimulation en fonction I'état général du systéeme auditif permettra une
amélioration de la prise en charge des patients implantés, en préconisant potentiellement une

stratégie de stimulation par rapport a une autre.

L'implant cochléaire est un dispositif qui existe maintenant depuis plusieurs décennies et reste
la neuroprothese fonctionnelle la plus satisfaisante, bien que d‘autres prothéses existent dans
d’autres modalités sensorielles, par exemple I'implant rétinien ou sur le versant moteur (Kathe
et al., 2022). Depuis la premiere opération chirurgicale d’'un implant multi-électrodes par
Claude-Henri Chouard en 1975, des problémes persistent mais beaucoup ont été résolus au fil
des années. De nos jours, un sujet implanté et pris en charge correctement peut espérer
améliorer drastiquement sa compréhension du langage dans le silence et /in fine sa qualité de
vie. Il n‘est donc pas utopique d’espérer que la conjonction des avancées technologiques et
méthodologiques durant les prochaines décennies, permette de déboucher sur le but ultime
de cette neuroprothése : Permettre a des sujets atteints de surdité profonde de récupérer une

audition normale en toute circonstance.
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Abstract: The cochlear implant (CI) is the most successful neuroprosthesis allowing thousands of
patients with profound hearing loss to recover speech understanding. Recently, cochlear implants
have been proposed to subjects with residual hearing and, in these cases, shorter CIs were implanted.
To be successful, it is crucial to preserve the patient’s remaining hearing abilities after the implantation.
Here, we quantified the effects of CI insertion on the responses of auditory cortex neurons in
anesthetized guinea pigs. The responses of auditory cortex neurons were determined before and after
the insertion of a 300 um diameter CI (six stimulating electrodes, length 6 mm). Immediately after CI
insertion there was a 5 to 15 dB increase in the threshold for cortical neurons from the middle to the
high frequencies, accompanied by a decrease in the evoked firing rate. Analyzing the characteristic

beck frequency (CF) values revealed that in large number of cases, the CFs obtained after insertion were
check for

updates lower than before. These effects were not detected in the control animals. These results indicate
Citation: Partouche, E.; Adenis, V;; that there is a small but immediate cortical hearing loss after CI insertion, even with short length
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Pierluigi Zoccolotti 1. Introduction
Up to now, very few attempts have been made to quantify the central hearing loss
induced by the insertion of cochlear implants. This is of importance because the indication
for cochlear implantation has shifted over the last decade: from being only proposed
for profound bilateral deafness, it now includes patients with residual hearing at low
frequencies but with poor speech understanding with hearing aids. In fact, thirty percent of
these patients lose residual hearing after cochlear implantation [1-5]. To preserve residual
hearing, a key factor seems to be the control of the mechanical trauma during the implant
insertion, which can lead to basilar membrane rupture, electrode translocation from the
scala tympani to the scala vestibuli, and spiral lamina fracture. Modelling studies and
meta-analyses have tried to identify the critical factors that allow hearing preservation [6-8].
Even when local drug delivery has been proposed for otoprotection [9,10], it seems that the
stiffness and diameter of the electrode array are crucial: with a thinner and softer electrode
This article is an open access article ~ array the damage is reduced [1,11]. Recently, two studies have directly, or indirectly,
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with the small electrode array (0.3 mm), the ABR threshold increase was 5-12 dB between
8 and 32 kHz from 7 to 30 days post-implantation. With a larger and stiffer electrode
array (0.4 mm) the increase in the ABR threshold was 2644 dB between 8 and 32 kHz
from 7 to 30 days post-implantation. In addition, a recent study showed that even CI
insertions performed with a motorized device increased the threshold of the compound
action potential of the auditory nerve (CAP) in the middle and high frequencies [13].

However, a study performed in the Inferior Colliculus (IC) has claimed that the mean
threshold of IC neurons was unchanged after the insertion of a cochlear implant (Figure 2B,
in Sato and colleagues 2016 [14]). In this study, it was also mentioned (in Materials and
Methods, on page 55) that “the ABR threshold measurement confirmed the absence of
significant hearing loss due to cochleostomy”, despite the fact that it was reported that
drilling the cochlea for the cochleostomy can generate noise levels (130 dB) which can
themselves produce acoustic trauma [15,16]. So far, it remains unknown to what extent the
ABR threshold correlates with the activity recorded at more central levels of the auditory
system or with the behavioral threshold. In two studies, we observed that effects observed
on cortical thresholds were larger than those detected based on ABR thresholds. This was
the case in a study on aged guinea pigs: there was on average a 30 dB difference between
the ABR threshold and the cortical threshold [17]. More recently, we observed that for
21-month-old rats exhibiting less than 15 dB of hearing loss based upon ABR measures, the
cortical threshold was increased by 15-25 dB, suggesting higher threshold changes at the
cortical than at the brainstem level [18].

In the present study, we aimed to quantify the effects of cochlear implantation on the
threshold and the evoked firing rate of auditory cortex neurons. This is of importance
because the cortical thresholds were shown to be related with the behavioral thresholds in
several species (rat: [19] ; Monkey: [20]). We determined the frequency response area (FRA)
of neurons in the primary auditory cortex (Al) before and after the insertion of a 300 pm
diameter cochlear implant that included six stimulating electrodes (total length of the array
6 mm, distance inter-electrode 1 mm center-to-center). From the FRA, the threshold and the
evoked firing rate were determined at the characteristic frequency before and after cochlear
implant insertion. The changes observed for these parameters in the implanted animals
were compared with those obtained in the control animals where cortical recordings were
obtained at least 30 min apart.

2. Materials and Methods
2.1. Subjects

The subjects used in this study were pigmented guinea pigs (Cavia Porcellus) from 6
to 18-months-old and weighing between 700 and 1150 g. The animals had access to food
and water ad libitum. They had a heterogeneous genetic background and came from our
own breeding colony, which was regularly checked by accredited veterinarians from the
Essonne District. All experiments were conducted in accordance with the guidelines estab-
lished by the European Communities Council Directive (2010/63/EU Council Directive
Decree), which are similar to those described in the Guidelines for the Use of Animals in
Neuroscience Research of the Society of Neuroscience. The protocol was approved by the
ethical committee Paris-Sud and Centre (CEEA N°59, project 2020-20).

2.2. Audiogram

The animals” audiograms were determined 2-3 days before the experiment by testing
auditory brainstem responses (ABR) under isoflurane anesthesia (2.5%). The ABR were
differentially recorded via two sub-cutaneous electrodes (SC25, Neuro-Services), one on
the vertex and the second behind the mastoid bone, next to the tympanic bulla. The ground
electrode was placed in the neck. A dedicated interface and associated software (Otophy-
lab/RT Lab, Echodia, France) allowed us to (i) present sounds monaurally, in close field
at specific frequencies with a miniaturized speaker (Knowles Electronics, Itasca, IL, USA)
equipped with a 17 mm polyethylene tube, which could be inserted into the animals” ear
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canal, and (ii) record the voltage between the two recording electrodes. The signal was fil-
tered (0.2-3.2 kHz, sampling rate 100 kHz) and waveforms were averaged (500 waveforms
for each stimulus intensity). The ABR thresholds (decibel SPL, dB) were determined as the
lowest level (0 dB SPL = 20 uPa) at which a clear wave III could be observed in the ABR.
The animals were tested with pure tones from 0.5 kHz to 32 kHz with octave steps (tone
burst, 6 cycles at the plateau, and 2 cycles for the rising and falling slope) presented to one
ear at intensities ranging from 80 to —10 dB SPL. All the guinea pigs were adult and some
of them displayed modest hearing loss (20-30 dB in the worse cases) corresponding to their
age [13,17]. However, we required a threshold of at least 35 dB at 16 kHz for the animals to
be included in the experiments. In total, the results presented here came from 43 animals.

2.3. Cortical Surgery and Cochlear Implantation

The cochlear implantation was performed under urethane anesthesia (1.2 g/kg, i.p.),
supplemented by lower doses (~0.4 g/kg i.p.) when reflex movements were observed
after pinching the hind paw. Each animal was initially placed in a stereotaxic frame for
the first part of the surgery, the craniotomy. A heating blanket allowed the maintenance
of the animal’s body temperature at around 37 °C. After injection of a local anesthetic
on the skull (Xylocaine 2%, s.c.), the skin was opened, and the temporal muscles were
retracted. The skull was cleaned and dried and three stainless steel screws were threaded
into burr holes in the calvarium to anchor a miniature socket embedded in dental acrylic.
A craniotomy was performed on the temporal bone, 5 mm behind the Bregma on the
rostro-caudal axis and the opening was 8-10 mm wide (as in [18-20]). The skin behind
the right pinna was opened and the tympanic bulla was exposed. The bulla was opened
under binocular control with a 2 mm cutting burr (mounted on a surgical drill) and the
cochlea orientation was determined based on anatomical landmarks (round window).
A cochleostomy was performed by hand around 1-1.5 mm below the round window with
a 0.4 mm diameter trephine. The sterilized electrode-array (300um in diameter) was a
shortened version of the EVO electrode array used by Oticon Medical/Neurelec: it was
composed of 6 ring-shaped Platinum-Iridium electrode contacts of the same diameter
for a 0.0046 mm? surface, with an inter-electrode distance measured center-to-center of
1 mm (total length of the array 6 mm). The electrode-array and the ground electrode,
attached to the miniature socket, were secured to the dental acrylic. The ground electrode
was inserted below the skin between the scapulae and the electrode-array was placed in
front of the opened tympanic bulla. The electrode-array was inserted into the right scala
tympani. A visual confirmation of the number of electrodes inserted within the cochlea
was made by direct observation through a binocular microscope. In all cases, only five
electrodes were inside the cochlea with the sixth on the edge of the cochleostomy because
the array diameter (300 pm) prevented us from inserting the array beyond the first turn and
half in the guinea pig cochlea, which roughly corresponded to frequencies between 8 and
12 kHz [21,22]. In all cases, the electrodes” impedances were checked (around 2000-3500 (2)
to confirm the number of electrodes properly inserted in the cochlea. At the end of the data
collection, animals were euthanized by a lethal injection of Dolethal (200 mg/kg).

2.4. Recording of Auditory Cortex Neurons

During the recording session, performed also under urethane anesthesia, multiunit
activity (MUA) was recorded in the primary auditory cortex (Al). The methods and data
acquisition were exactly the same as in our previous studies [18,23-25]. A 16-electrode
array (e: 33 um, <1 MQ)), composed of two rows of 8 electrodes separated by 1000 um
(350 pm between electrodes of the same row), was inserted in Al perpendicular to the
cortical surface to record multi-unit activity in layer III/IV (depth: 500/600 pm). A small
silver wire (o: 200 um), used as the ground, was inserted between the temporal bone and
the dura matter on the ipsilateral side. The location of the primary auditory cortex was
estimated based on the pattern of vasculature observed in previous studies [19-21,26-30].
The raw signal was amplified 10,000 times (TDT Medusa). It was then processed by an RX5
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multichannel data acquisition system (TDT). The signal recorded from each electrode was
filtered (610-10000 Hz) to extract the MUA. The trigger level was set for each electrode
to select the largest action potentials from the signal. On-line and off-line examination of
the waveforms indicated that the MUA recorded was composed of a few shapes of action
potentials (generally less than 6) from neurons in the vicinity of the electrode. For each
experiment, the position of the electrode array was set in such a way that the two rows of
eight electrodes sampled neurons responding from low to high frequency when progressing
in the rostro-caudal direction (see examples of tonotopic gradients recorded with such
arrays in Figure 1 [22] and in Figure 6A [25]).

2.5. Experimental Protocol

Fifteen minutes after the stabilization of the 16-electrode array in the auditory cortex,
pure tones covering eight octaves (0.14-36 kHz) were presented at 75 dB SPL in a random
order at a rate of 4.15 Hz. On-line visualization of the spectro-temporal receptive fields
(STRFs) allowed for an evaluation of the stability of the multi-unit responses below each
electrode. Once the stability was satisfactory for the set of responsive electrodes, the
frequency response area (FRA) was determined by presenting pure tones (0.14-36 kHz)
from 75 to 5 dB SPL (5 dB steps, random order) at a rate of 2 Hz. Each tone was presented
eight times at each intensity and each frequency. Pictures of the electrode array placement
in the auditory cortex were taken under several angles to visualize the exact location
of the 16-electreode array relative to the cortical vasculature. The electrode array was
then removed to insert the cochlear implant in the animal cochlea (see above). Once the
cochlear implant was secured to the bulla, the electrode array was placed back at the same
cortical location with the help of the pre-implantation pictures, which allowed the neuronal
responses in the same cortical columns to be investigated. Based upon an examination of
the pictures obtained before cochlear implant insertion by the two co-authors, the precision
of the location of the 16-electrode array on the cortical surface could be estimated to be less
than 100um. The electrode array was lowered at the same depth than before the cochlear
implant insertion. After waiting 15 min for the stabilization of the array in the cortex, pure
tones were presented at 75 dB, and the complete FRA was re-determined between 5 and
75 dB. For the control animals (1 = 3), the 16-electrode array was removed, then placed back
30 min later to obtain an estimation of the variability of the cortical responses obtained
by re-sampling the same cortical sites twice 30 min apart. In the case of these control
animals, the bulla was not opened and the cochleostomy was not performed. The 16-
channel cortical matrix was placed back at the same cortical position three to six times
(with at least 30 min between each re-positioning) to collect as much data as possible on
these control animals (according to the 3R rules for animal experimentation). In each case,
comparisons were made between the FRA parameters derived from the two successive
cortical matrix positions.

2.6. Quantification of the Cortical Responses

The analyses of the cortical responses included quantifying the evoked responses
(spikes/sec) at 33 frequencies going from 0.14 kHz to 36 kHz for intensities ranging from
5 dB to 75 dB SPL (5 dB steps, random order). The evoked firing rate was quantified over
50 ms after tone onset. For each recorded electrode, significant evoked responses above
spontaneous activity (+6 sem) were determined at each frequency and intensity leading to
a frequency response area (FRA) for each recording. The frequency providing significant
responses at the lowest intensity was defined as the characteristic frequency (CF). At the
CF, the lowest sound intensity providing a significant evoked response was defined as
the threshold.

2.7. Statistical Analysis

In each group of animals (implanted and control), after checking the normality of the
distributions (with a Shapiro-Wilk test) and the variance homogeneity (with an F-test), the
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changes in CFs values, in the threshold and in the evoked firing rate between pre- and post-
implantation were tested by paired t-tests. A Benjamini-Hochberg correction was applied
to account for multiple testing. Unpaired t-tests (Mann—-Whitney and Welch’s correction)
were used for between-group comparisons. Tests were performed with GraphPad Prism
(version 9.3.1).

3. Results

Data were obtained from 43 guinea pigs: 40 were implanted animals and 3 were used
as the controls. From these animals, we obtained 576 cortical multi-unit recordings from the
primary auditory cortex in the implanted animals and 167 recordings in the control animals
(see Methods for details). The effects of inserting a cochlear implant on the responses of
auditory cortex neurons were assessed by comparing for each recording the parameters
obtained for the pre- and post-insertion FRAs. These effects were contrasted with those
obtained in the control animals.

3.1. Consequences of Cochlear Implantation on Frequency Response Areas

Figure 1A—C represent three sets of frequency response areas (FRAs) simultaneously
obtained at eight positions of the tonotopic map using a linear array of electrodes in the
primary auditory cortex (Al). In the three cases, at the first insertion of the electrode
array (blue curves), a smooth progression of the neurons’ characteristic frequency (CF) was
clearly detected from low frequencies in the rostral positions (CH1) to high frequencies in
the more caudal positions (CHS).

Figure 1A,B display examples of the FRAs obtained in two different implanted animals
before (blue curves) and after (red curves) the insertion of the cochlear implant. Figure 1A
shows a typical example where an increase in the threshold at the CF was observed for
seven/eight cortical sites. Figure 1B shows an atypical case where the effect was a shift of
the entire FRA and of some CFs toward low frequencies, with or without an increase in
the threshold.

For the control animals, the impact of the electrode’s insertion on the CF sampling was
determined by removing the cortical matrix after its first penetration in the cortex (blue
curves in Figure 1C) and re-inserting it 30 min later at the same location as assessed visually
under the microscope by two co-authors (E.P. and V.A.). After reaching the same depth as
before (600 pm below pia), the FRAs of the auditory cortex neurons were re-determined
(Figure 1C, red curves for each electrode). For each electrode there was little or no variation
in the CF value and in the threshold at the CF.

These control data suggest that re-inserting the electrode array in the cortex at the same
location (based upon the patterns of vasculature and based on a 100 um precision) allowed
the same cortical columns to be sampled compared with the first FRA determination.

3.2. Quantification of the CF Values on the Whole Database

Based on the FRAs, the CF value of each cortical site was automatically quantified by a
MatLab script (see Methods for details) before and 30 min after cochlear implant insertion.

The scattergram displayed in Figure 2A presents the CF values before (x-axis) ver-
sus these values after insertion (y-axis). In a large number of cases, the CF values ob-
tained after insertion were lower than before the insertion (dots below the diagonal line).
Statistical analysis confirmed that, on average (over the 33 frequencies), the CF values
were lower after than before insertion (paired t-test, p < 0.0001). In the low frequencies
(CF < 4.5 kHz) there was, on average, little change in the CF value (paired t-test, p = 0.3605),
whereas in the middle (4.5 < CF < 12.7 kHz) and high frequencies (CF > 12.7 kHz), there
were relatively large decreases in the CF value (paired t-tests, p = 0.0099 and p = 0.0054
in the middle and high frequencies, respectively). The quantification of these CF shifts is
presented on the bar graphs below the scattergrams (Figure 2C). On average, the change in
CF values (mean £ SEM) was 0.12 & 0.06 octaves in the low frequencies, —0.28 £ 0.05 oc-
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Figure 1. Individual Frequency Response Areas (FRA) obtained before and after cochlear implant
insertion (A,B) or after two consecutive implantations of the cortical electrodes matrix in a control
animal (C). For each row in (A-C), the curves represent the FRA obtained from 8 different electrodes
aligned in the rostro-caudal axis with CH1 located in the most rostral part and CHS8 located on the
most caudal part of the primary auditory cortex. Each curve was automatically generated from the
evoked responses to 33 frequencies (from 0.14 kHz to 36 kHz) presented at 5 to 75 dB and delineates
the range of frequencies and intensities that elicited significant evoked responses. (A,B) Each blue
curve corresponds to the FRA obtained for the 8 electrodes before the cochlear implant insertion
and each red curve corresponds to the FRA obtained for the same 8 electrodes after the cochlear
implant insertion. In all cases, the CF values obtained before and after insertion are indicated by the
dashed vertical lines (blue: before; red: after). In many cases (9/16 in these two examples), the CF
values shifted toward lower frequencies and there was also an increase in the threshold at the CF
frequency (especially in (A)). (C) Each blue curve corresponds to the initial FRA obtained for a set of
8 electrodes and each red curve corresponds to the FRA obtained after removing the cortical matrix
and re-positioning it at the exact same location 30 min later. In all cases, the CF values obtained at
the 1st and 2nd placement of the cortical matrix are indicated by the dashed vertical lines (blue: 1st;
red: 2nd). In most of the cases (5/8 in these example), the CF values were the same at the 1st and
2nd placement of the matrix and there was also little increase in the threshold at the pre-insertion
CF frequency.

In contrast, when the same analysis was performed on the FRAs obtained in the control
animals (Figure 2B), there were only a few cases of lower CFs at the second insertion of the
cortical matrix. Statistical analysis confirmed that in the control animals the CF values did
not differ at the first and second insertion (paired ¢-test, p = 0.3879). In fact, as shown by
the scattergram (Figure 2B), in most of the cases, there was a good match between the CF
values obtained at the first and second insertion of the cortical electrode matrix (dots on,
or around, the diagonal line). The CF values did not differ between two successive FRA
determinations in the high and middle frequencies (p = 0.5855 and p = 0.4118, respectively)
but they were slightly lowered in the low frequencies (p = 0.0136). The quantification of the
CF shifts in the control animals are presented on the bar graphs below the scattergrams
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A. CF shift in implanted animals (n=576)

(Figure 2D). This shows that in the middle (4.5 < CF < 12.7 kHz) and high frequencies
(CF > 12.7) there was on average no change in the CF value, and only small changes in
the low frequency (CF < 4.5 kHz). On average, the change in CF values was —0.28 £ 0.08
octaves in the low frequencies, 0.007 £ 0.09 in the middle frequencies, and 0.004 £ 0.03
octave in the high frequencies.

B. CF shift in control animals (n=167)
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Figure 2. Quantification of the shift in CF values in the cochlear implanted animals (A,C) and in
the control animals (B,D). A. Scattergrams representing the CF values obtained before cochlear
implant insertion (abscissa) versus the CF values obtained after cochlear implant insertion (ordinates).
Note that in a large majority of the cases, the CF values were lower after cochlear implant insertion
(dots below the diagonal line). (B) Scattergrams representing the CF values obtained at the first
placement of the cortical matrix of electrodes (abscissa) versus the CF values obtained at the second
placement of the cortical matrix of electrodes (ordinates). Note that in a large majority of the cases,
the CF values were quite similar (dots on or around the diagonal line). (C) Quantification of the
mean CF shift (£sem) in the implanted animals in the low (0.95-3.8 kHz), middle (4.5-10.7 kHz)
and high (12.7-36 kHz) frequency ranges. On average, the changes were 0.15 £ 0.10 octaves in
the low frequencies, —0.40 & 0.06 octaves in the middle frequencies, and —0.79 % 0.06 octaves in
the high frequencies (negative values indicate lower CF after CI insertion). (D) Quantification of
the mean CF shift (+=sem) in the control animals in the low (0.95-3.8 kHz), middle (4.5-10.7 kHz),
and high (12.7-36 kHz) frequency ranges. On average, the change in CF values was —0.28 4 0.08
octaves in the low frequencies, 0.004 £ 0.07 in the middle frequencies, and —0.002 £ 0.03 octave in
the high frequencies.

In addition, between-group comparisons indicated significant changes between the
implanted and control groups (unpaired t-tests with Welch correction; p = 0.0028, p < 0.0101
and p < 0.0001 in the low, middle, and high frequencies, respectively).

In summary, cochlear implant insertion led to an immediate shift of the CF values
toward lower values in the high and middle frequencies. This effect was not observed in
the control animals.
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3.3. Group Data for the Changes in the Acoustic Threshold

Based on the FRAs, we systematically quantified the changes in the acoustic threshold
obtained at each of the tested frequencies in the implanted and control animals.

The curve displayed in Figure 3A shows, for the implanted animals, the mean dif-
ference (sem) between the post- and the pre-threshold obtained at each frequency from
0.96 to 36 kHz. On average, for the low frequencies (<4.5 kHz), the thresholds were
slightly, but not significantly different before than after cochlear implant insertion (paired
t-tests with Benjamini-Hochberg correction, all adjusted p-values > 0.05, except for p-value
(3.8 kHz) = 0.01). Then starting from 6.35 kHz up to 36 kHz, the thresholds were signifi-
cantly higher after insertion than before insertion (paired ¢-tests with Benjamini-Hochberg
correction, all adjusted p-values < 0.001), leading to positive threshold shifts of about
10-15 dB in the high frequency range (from 15 to 36 kHz). The inset in Figure 3A shows the
mean threshold change in the low, middle, and high frequencies: on average the increase in
the threshold in the low frequency (CF < 4.5 kHz) was 0.66 & 1.56 dB, it was 4.11 + 1.21 dB
in the middle (4.5 < CF < 12.7 kHz), and it was 11.3 £ 1.90 dB in the high frequency
(CF > 12.7 kHz).

In contrast, in the control animals, the quantification the threshold changes between
two successive insertions of the cortical matrix showed that there was no significant
change in threshold in the low, middle, and high frequencies (paired t-tests with Benjamini-
Hochberg correction, all p-values > 0.05). The inset in Figure 3B shows the mean threshold
change in the low, middle, and high frequencies: on average the threshold change in the
low frequency (CF < 4.5 kHz) was —0.16 £ 1.88 dB, it was 2.91 £ 1.61 dB in the middle
(4.5 < CF <£12.7 kHz), and it was 2.96 & 2.11 dB in the high frequency (CF > 12.7 kHz).
Between-group comparisons for the values of threshold shifts indicated that the threshold
changes differed in the high frequencies (unpaired f-test, p < 0.001) but did not differ in the
low and middle frequencies (unpaired t-tests, p = 0.16 and p = 0.24, respectively).

In summary, cochlear implant insertion led to an immediate increase in acoustic
threshold in the high frequencies. This effect was not observed in the control animals.

3.4. Group Data for the Evoked Firing Rate

Next, we systematically quantified the changes in the evoked firing rate. This was
performed at the suprathreshold level (75 dB) in an attempt to quantify these changes in
the evoked firing rate independently of the increase in threshold. This was quantified for
each of the tested frequencies in the implanted and control animals.

For the implanted animals, the curve displayed in Figure 4A shows the mean (& sem)
difference between the post- and the pre-evoked firing rate obtained at each frequency
from 0.96 to 36 kHz. For most of the high frequencies (from 18 to 36 kHz), the difference
in the evoked firing rate was largely negative, indicating that the evoked firing rate was
much lower after the insertion of the implant than before. This decrease in the evoked
firing rate was significant from 21 kHz to 36 kHz (paired t-test with Benjamini-Hochberg
correction, all adjusted p-values < 0.001). Surprisingly, an increase in the evoked firing rate
was detected in the low and mid frequencies, an effect that was significant from 2.7 kHz to
5.35 kHz (paired t-tests with Benjamini-Hochberg correction, all adjusted p-values < 0.001)
and reached its peak at 3.8 kHz. The inset in Figure 4A confirms that on average, there
was an increase in the evoked firing rate in the low (23.35 & 10.98 spikes/sec) and middle
frequencies (10.88 £ 6.70 spikes/sec) and a large decrease in the evoked firing rate in the
high frequencies (—31.69 + 8.72 spikes/sec).
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Figure 3. Quantification of the threshold changes in the cochlear-implanted animals (A) and in the
control animals (B). (A) At each frequency used to test the Frequency Response Area (FRA), we
automatically detected the threshold value before and after cochlear implant insertion and computed
the threshold shift as the difference between the post and the pre value. Negative values indicate
decreased thresholds and positive values indicate increased thresholds. The threshold changes (mean
=+ sem) are presented for the low frequencies (0.95-3.8 kHz, black dots), middle (4.5-10.7 kHz, grey
dots), and high (12.7-36 kHz, white dots) frequencies. There were non-significant changes in the
low frequencies. Starting in the middle frequencies (at 6.35 kHz), the thresholds were increased
post-implantation and the maximum increase was around 14 dB. Asterisks represent significant
changes post-insertion compared to pre-insertion (assessed by paired t-tests with a p-value < 0.05
after a Benjamini-Hochberg correction for multiple testing). The inset shows the mean threshold
changes in the low, middle, and high frequencies. (B) Same representation as in A with the recordings
obtained from the control animals. The threshold values were derived from a FRA collected at the
1st implantation of the cortical electrode matrix, then collected after a second implantation 30 min
later. There was no change in the low frequencies and there were some slight increases in middle and
high frequencies, but they were not significant. The inset shows the mean threshold changes in the
low, middle, and high frequencies: these changes were significantly different from the CI-implanted
animals in the high frequencies (see text for details). In A and B, * indicate significant differences
between the Pre and Post values of threshold.

In contrast, in the control animals, there was no change in the evoked firing rate in the
high frequency range for all tested frequencies (paired ¢-tests with Benjamini-Hochberg
correction, all p-values > 0.05 from 12.7 to 36 kHz). On average, the decreases in the
evoked firing rate observed in the low and mid frequency ranges were never significant
(paired t-test with Benjamini-Hochberg correction, all adjusted p-values > 0.05). The inset
in Figure 4B confirms that on average, there was a slight decrease in the evoked firing rate
in the low (—25.39 £ 13.43) and middle frequencies (—18.85 & 12.19) and no change in the
evoked firing rate in the high frequencies (—2.65 & 14.25). The between-group comparisons
were performed using Mann-Whitney tests since the distributions of the evoked firing rate
changes significantly differed from normal ones. They indicated that the evoked firing rate
changes differed between the two groups in the three frequency ranges (low frequencies:
p < 0.0001; middle frequencies: p = 0.0022; and high frequencies: p = 0.0379).
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Figure 4. Quantification of the evoked firing rate changes (at 75 dB) in the cochlear-implanted animals
(A) and in the control animals (B). (A) At each frequency used to test the Frequency Response Area
(FRA), we automatically quantified the evoked responses (at 75 dB) before and after cochlear implant
insertion and computed the evoked firing rate change as the difference between the post- and the
pre-evoked responses. Negative values indicate decreases in the evoked firing rate and positive
values indicate increases in the evoked firing rate. The changes in the evoked firing rate (mean + sem)
are presented for the low frequencies (0.95-3.8 kHz, black dots) and the middle (4.5-10.7 kHz, grey
dots) and high (12.7-36 kHz, white dots) frequencies. There were some significant increases in the
evoked firing rate at the limit between the low and the middle frequencies (from 2.7 to 5.35 kHz).
The evoked firing rates were systematically decreased in the high frequencies; this decrease was
significant from 21 to 36 kHz. Asterisks represent significant changes post-insertion compared to
pre-insertion (assessed by paired t-tests with p-value < 0.05). The inset shows the mean threshold
changes in the low, middle, and high frequencies. (B) Same representation as in (A). for the recordings
obtained from the control animals. The evoked firing rates were derived from a FRA collected at the
1st implantation of the cortical matrix then after the second implantation 30 min later. There was no
significant change in the low and middle frequencies (from 2.5 to 3.1 kHz), and also no significant
changes in the high frequencies. The inset shows the mean threshold changes in the low, middle, and
high frequencies: these changes were significantly different from the CI-implanted animals in the
three frequency ranges (see text for details). In A and B, * indicate significant differences between the
Pre and Post values of firing rate.

Based on the increase in the acoustic threshold and on the decrease in the evoked firing
rate at 75 dB described in the last two sections, one can suspect that the intensity coding is
altered after CI insertion. More precisely, if the acoustic threshold is higher and the evoked
firing rate is reduced at 75 dB, this can potentially reduce the dynamic range of the cortical
evoked responses and also produce stepper rate-level functions. However, an examination
of the clearest cases of increase in the threshold and decrease in the evoked firing rate at
75 dB from our database failed to reveal changes in the slope of the rate-level functions at
the CF. Three examples presented in Figure 5 indicate that the rate-level functions obtained
before and after CI insertions were parallel without obvious slope changes.
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Figure 5. Examples of Frequency Response Areas (FRA) and rate-level functions obtained before
and after Cl insertion. Top: For each example, the bleu curve represents the FRA obtained before CI
insertion and the red curve the FRA obtained after CI insertion. Bottom: For each example, the bleu
curve represents the rate-level function obtained before CI insertion and the red curve the rate-level
function obtained after CI insertion. (A) In this case, the threshold (defined as a response above
spontaneous activity plus 6 sem) increased from 45 to 55 dB and there was only a small decrease in
evoked firing rate at 75 dB. (B) In this case, the threshold (defined as a response above spontaneous
activity plus 6 sem) increased from 45 to 55 dB and there was a large decrease in evoked firing rate at
75 dB. (C) In this case, the threshold (defined as a response above spontaneous activity plus 6 sem)
increased from 35 to 45 dB and there was a decrease in evoked firing rate at 75 dB. Note that in the
three cases, there was not increase in the slope of the rate level function after CI insertion: the slope
was either similar or slightly smoother after than before CI insertion.

In summary, inserting a cochlear implant generates an immediate decrease in the
evoked firing rate in the high frequency range and a rebound in the evoked firing rate in
the middle and low frequencies. In the control animals, there was no change in the evoked
firing rate in the low, middle, and high frequencies.

4. Discussion

The results presented here point out that several alterations in the responses of primary
auditory cortex neurons can be detected immediately after inserting a cochlear implant in
the guinea pig cochlea. In a large proportion of cases, there was a shift in the CF frequency
toward lower frequencies for the neurons with their initial CF in the high frequency range.
This effect was accompanied by an increase in the threshold and a reduced evoked firing
rate at suprathreshold intensities (75 dB) in the high frequencies. Figure 6 summarizes most
of the effects observed in the implanted animals. Before discussing the clinical implications
of these findings, some potential mechanisms will be presented.
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Figure 6. Schematic representation of the potential mechanisms involved in the effects detected
after Cl insertion. (A) In the auditory cortex, a given cortical neuron recorded in the high frequency
region, receives thalamic inputs but also cortico-cortical inputs from other cortical regions. For each
cortical neuron, the inputs from the auditory thalamus provide the lowest threshold at the CF, but,
at suprathreshold level, the cortical inputs also contribute to the frequency response area (FRA,
see [31]; review in [32]). (B) After cochlear implant insertion, different mechanical damages made by
opening the bulla and performing the cochleostomy around the round window generate a partial
loss of synaptic inputs in the high frequency range (indicated by the lack of brainstem inputs in
the region). This contributes to an increase in the threshold at the pre-insertion CF. The additional
cortico-cortical inputs now provide a new CF (in the middle frequency range) with a higher threshold.
(C-E) Schematic diagrams illustrating the consequences on the FRA of cortical neurons in the low,
middle, and high frequency range. The low frequency neurons do not show an increased threshold
and CF shift (C). The middle frequency neurons show some increase in the threshold and some CF
shift toward lower frequencies (D). The high frequency neurons show a large increase in the threshold
and large CF shifts toward lower frequencies (E).

4.1. Potential Neuronal Mechanisms Underlying the Consequences of CI Insertion

Inserting a CI in the cochlea, even when performed by expert surgeons, necessarily
produces cochlear damage [33]: the loss of perilymph, the inflammatory reactions triggered
by the opening of the bulla and of the scala tympani, and the insertion of the CI are
physiological events which all impact on the processing of auditory information by the
cochlea [34-36]. In addition, the presence of the CI implant itself within the scala tympani
might prevent the basilar membrane from vibrating and resonating normally at sound
presentations, or even increase the stiffness of the round window [7]. Because of these
physiological alterations, an atraumatic insertion appears as a difficult challenge and
limited damage seems difficult to avoid.

In our study, we used a relatively short CI device (6 mm in total length), which could
be inserted until the end of the first and half turn of the guinea pig cochlea. From the
tonotopic organization of the guinea pig cochlea it seems that this corresponds to the
8-12 kHz frequency range [22]. As a consequence, in our conditions, the damage generated
by the CI insertion should have been in the high and mid-frequency domains based
upon the estimation of the length of guinea pig cochlea. The effects described here share
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some similarities with what has been reported after mechanical lesions of the cochlea or
after acoustic trauma. The immediate consequences of partial cochlear lesions have been
assessed at several levels in the auditory system [37-44]. At the cortical level, the post-lesion
thresholds were largely elevated but there were “residual responses” in the absence of
cortical responses at the original CF [37,38]. Compared to the pre-lesion responses, these
residual responses displayed CF shifted toward low frequencies, potentially because high
frequency auditory nerve fibers have low frequency “tails”.

In addition, it is well known from intracellular and whole-cell recordings that auditory
cortex neurons integrate very broad ranges of subthreshold inputs [31,45-47], much larger
than the classical receptive fields that are described from extracellular recordings [48-52].
As a consequence, at a given cortical site, when the dominant thalamic inputs are lost (or
reduced) after peripheral damage, the cortical neurons still receive non-dominant (non-
CF) inputs, usually from lower frequencies and they exhibited both increased thresholds
and new CFs shifted toward lower frequencies (see diagram in Figure 6C-E). The cortical
receptive fields observed here after CI insertion most likely reflect, at least partially, residual
responses when damages are made in the high frequency range of the cochlea due to CI
insertion in the first and half turn of the cochlea.

Obviously, one of the pitfalls of the present experiment was that we assessed the effects
of Cl insertion after removing and re-positioning the cortical electrode array. This is why it
was crucial to collect control recordings in the same conditions without inserting a CI in the
animal’s cochlea. These recordings displayed no increase in the thresholds, no decrease in
the evoked firing rate and, on average, no shift of their CF after re-positioning the cortical
electrodes, thus indicating that most of the effects detected here in the implanted animals
resulted from damage induced by CI insertion.

4.2. Clinical Implications

Initially, the cochlear implant (CI) was a prosthetic device designed for severe-to-
profound sensorineural hearing loss, which explains the lack of interest for detecting
potential hearing loss generated by CI insertion. However, over the last few years, many
implanted subjects had residual hearing that needed to be preserved during CI insertion.
Therefore, hearing preservation, especially in low frequencies, became an important topic
since it is suspected that it will help music and speech perception and benefit the overall
quality of life [6].

To reinforce the use of this low frequency residual hearing, electro-acoustic stimulation
(EAS), combining both electrical stimulation and bone-conduction advantages, has been
developed to increase speech understanding. Our results indicate that the use of short
CI devices allows the preservation of low frequencies representation at the cortical level,
both in terms of the threshold and in terms of the evoked firing rate. However, it is
important to keep in mind that the present data were obtained immediately after cochlear
implant insertion, a situation which considerably differs from the tests performed months
after surgery and during the patient’s life. In fact, hearing preservation during surgery
remains a major step because the residual hearing can either stay stable or decrease over
months [2,6,8], suggesting that the hearing loss detected immediately post-surgery is most
likely the starting point from which effects emerge in the following months.

In fact, between 30 and 55% of Electro Acoustic Stimulation CI patients lose 30 dB or
more of their residual low-frequency hearing within months of implantation [3-5,33], and
investigations should be made to characterize their long-term hearing loss [2]. Efforts are
now being made to design electrode arrays that will reduce the hearing loss on these
subjects. For example, a new thin lateral wall electrode array (HiFocus Slim]) was designed
based on pCT studies of human cochlea anatomy [53]. In the literature, modelling studies
suggest that post-implantation hearing loss can occur in low frequencies because of an
increase in round window stiffness [7,54]. This potentially occurs when the CI is inserted
via the round window but also if fibrotic tissue develops on the round window after surgery.
However, in the case of a cochleostomy (as in our case), the mechanical damage might
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be limited to the frequency range of the most apical location reached by the CI in the
scala tympani.

Several recent studies have also pointed out that compared with a manual insertion,
intracochlear trauma could be reduced with array insertion performed with an optimal
axis and controlled by a robot-based device applying a constant motorized insertion
speed [35,36]. Many factors can in fact contribute to reducing cochlear damage such as the
electrode stiffness, the maximal peak of insertion force measured during insertion [12], or
the application of pharmacological agents [9].

Compared to the classical ABR measurements where only thresholds can be deter-
mined, the main advantage of cortical recordings is that they probably provide a neural
index closer from perception [19,20] and that they can indicate more precisely which fre-
quency was impacted. Thus, the animal model we have proposed here can be useful for
testing the potential consequences of different types of CI, or different insertion strategies
in human patients.

5. Conclusions

Based on the existing human literature, it seems that, even when performed by expert
surgeons, Cl insertion by cochleostomy produces cochlear damage which leads to increases
in pure tone audiometry in frequency ranges corresponding to the CI location in the scala
tympani, a finding confirmed by our cortical recordings. In fact, the increase in pure
tone audiometry observed in humans after CI insertion [2] can potentially result from the
increase in the cortical threshold described in our animal model. Therefore, all possible
efforts should be made (i) to minimize cochlear damage during implantation (for example
with the use of robotized devices [55,56]) and (ii) to attenuate the cortical increase threshold
occurring over the long term after insertion.
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