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Résumé 
 

La cognition désigne un ensemble de fonctions qui permettent à l’Homme de s’adapter 

dans son environnement. Le recours prolongé et intense aux fonctions exécutives peut 

conduire à un épuisement des circuits neuronaux à l’origine de ces processus cognitifs 

de haut niveau. La personne entre alors dans un état dit de fatigue cognitive. Cet état 

neuro-psycho-physiologique singulier modifie le fonctionnement intégré des systèmes 

de contrôle. Ces systèmes en réseau, vastes et flexibles, se coordonnent selon 

plusieurs dimensions spatiales et temporelles. C’est le cas des systèmes nerveux 

autonome et central qui sont fonctionnellement interconnectés au sein d’un réseau 

central autonome. L’influence des modifications internes centrales expliquées par 

l’exécution prolongée de tâches cognitives ne se limite donc pas aux confins du 

cerveau, mais retentit jusqu’aux systèmes et fonctions périphériques comme le 

contrôle autonome. L’objectif du travail de thèse fut d’évaluer l’état de l’individu lors de 

la mise en place de la fatigue cognitive en analysant la structure des biosignaux 

centraux et périphériques. Ces biosignaux émergent d’architectures complexes et 

seraient eux-mêmes empreints de cette complexité. Dans un second temps, l’objectif 

du travail a été de mesurer le potentiel des outils de cohérence cardiaque en 

biofeedback et de neurofeedback SMR dans la remédiation de cet état de fatigue. 

Dans une première étude, nous avons évalué la capacité des indices non linéaires 

complexes mesurés sur le biosignal de variabilité du rythme cardiaque à discriminer 

des états cognitifs proches. Des analyses multi-échelles marquent spécifiquement des 

tâches cognitives d’inhibition, l’entropie et la multifractalité étant respectivement plus 

sensibles aux tâches d’inhibition d’interférence et d’annulation d’action. Dans un 

second travail, nous nous sommes intéressés aux effets d’une session de 

neurofeedback SMR sur la cognition. Nous avons démontré l’efficacité du procédé 

pour améliorer l’attention sélective chez de jeunes sujets sains. Le troisième travail 

expérimental de cette thèse s’est attaché à comparer différentes modalités de guidage 

pour l’entrainement en cohérence cardiaque par biofeedback dans deux 

environnements, réel et virtuel. Nous avons observé un guidage plus précis et un état 

de cohérence plus important avec une double modalité sensorielle, visuelle et 

haptique. L’état psychophysiologique des sujets n’est pas amélioré lorsque 

l’entrainement a été réalisé en réalité virtuelle, l’immersion dans ce type 
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d’environnement agréable permettrait d’optimiser l’état comme la cohérence 

cardiaque. Enfin dans un quatrième travail expérimental, un état de fatigue cognitive a 

été induit afin d’étudier l’influence d’un entrainement en cohérence cardiaque pour 

contrer ses effets grâce à l’analyse synchrone de biosignaux centraux cardiaques et 

oculométriques. Nous avons identifié que la cohérence cardiaque prévient l’apparition 

de la fatigue cognitive. L’ensemble de nos travaux mettent en lumière l’intérêt de 

l’utilisation du monitoring de l’état cognitif pour détecter les modulations d’état d’une 

personne à la suite d’une induction de fatigue. L’apport des analyses de complexité 

appliquées aux biosignaux centraux et périphériques est d’un intérêt majeur dans ce 

travail, les indices issus de ces analyses se révélant spécifiques pour discriminer les 

fluctuations et le type d’état. Enfin, ce travail de thèse met en lumière les techniques 

d’entrainement en bio- et neurofeedback dans l’optimisation de fonctions exécutives 

ainsi que dans la remédiation d’un état de fatigue cognitive. Ce travail a permis de 

finaliser le transfert des connaissances du travail de thèse vers des applications pour 

l’entreprise URGOTECH. 

Mots clés : biosignal, complexité, fatigue cognitive, biofeedback, neurofeedback 

 

IMS, groupe cognitique, équipe PMH-DySCo 

[Université de Bordeaux, IMS – CNRS UMR 5218, Talence, France] 
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Abstract 
 

Cognition refers to a set of functions that allow humans to adapt to their environment. 

Prolonged and intense use of executive functions can lead to the exhaustion of the 

neuronal circuits involved in these high-level cognitive processes. The person then 

enters a state called cognitive fatigue. This singular neuro-psycho-physiological state 

modifies the integrated functioning of the control systems. These networked systems, 

which are vast and flexible, are coordinated along several spatial and temporal scales. 

This is the case of the autonomic and central nervous systems which are functionally 

interconnected within a central autonomic network. The influence of central internal 

changes caused by prolonged performance of cognitive tasks is therefore not limited 

to the confines of the brain, but extends to peripheral systems and functions such as 

the autonomic control. The objective of the thesis work was to evaluate the state of the 

individual during the onset of cognitive fatigue by analyzing the structure of central and 

peripheral biosignals. These biosignals emerge from complex architectures and would 

be themselves complex. In a second step, the objective of the work was to measure 

the potential of the heart rate variability biofeedback and SMR neurofeedback in the 

remediation of this fatigue state. In a first study, we evaluated the ability of complex 

nonlinear indices measured on the heart rate variability biosignal to discriminate 

cognitive states. Multiscale analyses specifically mark inhibition cognitive tasks, with 

entropy and multifractality being more sensitive to interference inhibition and action 

cancellation tasks respectively. In a second work, we investigated the effects of an 

SMR neurofeedback session on cognition. We demonstrated the effectiveness of the 

procedure in improving selective attention in young healthy subjects. The third 

experimental work of this thesis focused on comparing different guidance modalities 

for heart rate variability biofeedback training in two environments, real and virtual. We 

observed a more precise guidance and a more important state of cardiac coherence 

with a double sensory modality, visual and haptic. The psychophysiological state of the 

subjects was not improved when the training was carried out in virtual reality; the 

immersion in this type of pleasant environment would allow optimizing the state as the 

cardiac coherence. Finally, in a fourth experimental work, a state of cognitive fatigue 

was induced in order to study the influence of cardiac coherence training to counter its 

effects through the synchronous analysis of central cardiac and oculometric biosignals. 
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We have identified that cardiac coherence prevents the onset of cognitive fatigue. All 

our work highlights the interest of using cognitive state monitoring to detect 

modulations of a person’s state following the induction of fatigue. The contribution of 

complexity analyses applied to central and peripheral biosignals is of major interest in 

this work, as the indices resulting from these analyses are specific for discriminating 

fluctuations and the type of states. Finally, this thesis work highlights bio- and 

neurofeedback training techniques in the optimization of executive functions as well as 

in the remediation of cognitive fatigue. This work allowed to finalize the transfer of the 

knowledge of the thesis work towards applications for the company URGOTECH. 

Keywords: biosignal, complexity, mental fatigue, biofeedback, neurofeedback 
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Préambule 
 

La fatigue mentale est un état communément décrit dans la société 

contemporaine. Chez les sujets sains, la fatigue est caractérisée sur la base d’un 

modèle coût-bénéfice résultant d’un déséquilibre entre l’investissement requis pour 

réaliser la tâche cognitive et les résultats obtenus à cette tâche en matière de 

satisfaction de réussite. La mise en place d’un état de fatigue cognitive peut amener 

différents types de réponses individuelles allant d’un désengagement progressif à la 

tâche accompagné souvent d’une détérioration des performances cognitives, 

comportementales, voire motrices, à une (sur)activation des systèmes suffisante pour 

lutter contre les effets néfastes de la fatigue et maintenir l’état de l’individu. 

Les systèmes de régulation physiologique chez l’Homme sont en constante 

interaction avec l’environnement afin de maintenir au mieux ce que Claude Bernard 

définissait dès 1865 comme « l’état stable du milieu intérieur ». Cet état peut être défini 

comme un équilibre dynamique qui permet de répondre aux différents stimuli de la vie 

quotidienne. Lorsque l’individu ne parvient pas à maintenir cet équilibre, un certain 

nombre de structures de l’organisme réagissent à plusieurs échelles structurelles et 

temporelles, entraînant l’activation de réactions physiologiques dans le but de 

retrouver rapidement un état stable. Pour de nombreux auteurs actuellement, l’analyse 

du fonctionnement imbriqué de ces structures amène plus d’informations que l’étude 

des valeurs du seul indicateur « moyen » de l’état homéostasique. En résumé, un 

système ne peut être décrit uniquement sur la base des propriétés de chacun de ses 

composants, mais en analysant les propriétés émergentes qui résultent de l’interaction 

entre ces différents composants (West, 2006). Miguel Benasayag, dans son ouvrage 

« L’émergence dans le monde du vivant » écrit « Les théories du chaos et des 

fractales, la théorie de la complexité, etc., ont permis de comprendre sur des bases 

non réductionnistes comment des formes pouvaient émerger et s’auto-organiser 

stablement à l’échelle macroscopique comme conséquence causale d’interactions 

complexes à l’échelle microscopique. » (Benasayag, 2010), ouvrant le champ de la 

« biologie des systèmes » et de fait, la possibilité d’accéder à des outils quantitatifs 

renseignant de l’état et de la modification d’état des systèmes. Les propriétés 

d’adaptation, d’adaptabilité et de flexibilité des systèmes peuvent donc être étudiées à 

partir des biosignaux (macroscopiques) qu’ils émettent. 
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Différents systèmes physiologiques, cognitifs et moteurs sont actuellement décrits 

sur la base de ces principes et les applications maintenant bien établies dans des 

contextes tels que le vieillissement, la pathologie, ou pour étudier l’influence de 

différents stimuli, comme notamment ceux liés directement ou indirectement au stress. 

Les fonctionnements des systèmes cardiaque et nerveux central et leurs biosignaux 

respectifs sont depuis quelques années étudiés sur la base de la biologie des 

systèmes complexes. Des modèles sont proposés afin de mettre en évidence leur 

fonctionnement isolé, mais surtout leur fonctionnement en interconnexion. Ces 

« interactions cerveau-cœur » sont particulièrement étudiées puisqu’elles permettent 

de mettre en exergue la possibilité d’utiliser les biosignaux cardiaques afin d’étudier le 

fonctionnement intégré du système central. Une des applications de ces études repose 

sur l’analyse de techniques de remédiation visant à pallier les altérations de l’état de 

l’individu en agissant sur l’un des systèmes dans le but d’induire des feedbacks sur 

tout ou partie de l’autre système. Ces techniques sont actuellement décrites dans des 

méthodes incluant des bio- et neuro-feedbacks, et souvent associées au concept de « 

human monitoring » et au développement des objets connectés. 

 

Cette thèse a pour objectif d’analyser les effets précoces de la fatigue cognitive 

en étudiant les régulations du système nerveux central et celles des systèmes 

périphériques plus particulièrement à partir des caractéristiques structurales de 

leurs biosignaux. Elle s’inscrit donc dans la compréhension de la complexité des 

systèmes par l’étude de biosignaux enregistrés à l’état de repos et de fatigue 

cognitive. 

Dans la continuité de cet objectif, la thèse propose d’étudier différentes 

méthodes de remédiation à la fatigue cognitive par bio- et neuro-feedbacks. Ce 

deuxième objectif s’inscrit dans un contexte de transfert des résultats 

scientifiques de la thèse vers une utilisation par la société URGOTECH dans un 

but de développement d’objets connectés pour le bien-être et la santé des 

personnes tout au long de la vie. 
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Introduction générale 
 

Les connexions entre les fonctionnements du système nerveux central et du 

cœur ont été décrites pour la première fois par Claude Bernard dès 1865 (Bernard, 

1865). Les travaux de ce « père de la physiologie » reposaient sur le postulat que le 

nerf vague connectait le cerveau et le cœur. Les structures finement impliquées dans 

ce lien et les facteurs émergents de leurs effets font toujours l’objet d’études 

actuellement, en particulier sur la base des interconnexions entre régions centrales 

(corticales) et régulations périphériques, notamment au niveau du système nerveux 

autonome cardiaque. Il est actuellement clair que les systèmes central et autonome 

cardiaque interagissent, s’influençant mutuellement en fonction des stimuli de 

l’environnement et des modifications d’état psychophysiologiques de la personne.  

En 1996, une étude a proposé d’analyser certains indices de la variabilité du rythme 

cardiaque (VRC) afin d’en répertorier les marqueurs standards d’intérêt (Task Force, 

1996). Le but était de comprendre les mécanismes de régulations cardiaques issus de 

réseaux centraux et périphériques. D’un point de vue électrophysiologique, la durée 

des intervalles entre chaque battement cardiaque (durée entre deux ondes R ou 

intervalles RR) dépend des activités des deux branches sympathique et 

parasympathique du système nerveux autonome. Ces durées entre deux ondes R 

varient au cours du temps rendant les analyses temporelles, fréquentielles et non 

linéaires des durées successives, d’un grand intérêt lorsqu’il s’agit de suivre l’état 

physiologique d’une personne voire d’en détecter des altérations issues de différents 

stimuli ou de pathologies (Marsac, 2013). Sur la base de ce constat, étudier les 

biosignaux périphériques cardiaques apparaît actuellement comme particulièrement 

pertinent afin d’interpréter le fonctionnement du système de manière « intégrée » à un 

système à plus grande échelle impliquant également des boucles de régulations 

centrales. 
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C’est sur ce postulat que repose ce travail de thèse afin d’avancer dans la 

compréhension des effets de la mise en place de la fatigue cognitive sur l’état 
psychophysiologique de l’individu. 

C’est également sur ce principe d’interconnexions entre systèmes complexes 

incluant des boucles de régulations top-down et bottom-up que s’appuient nos travaux 

pour étudier des techniques de remédiation d’états utilisant des méthodologies de 

bio- et de neurofeedbacks. 

 

Dans le premier chapitre de ce document de thèse, différents modèles 

classiquement utilisés dans la littérature pour décrire les interactions entre régulations 

centrales et régulations périphériques cardiaques seront présentés. Ces modèles 

illustrent la capacité des indices issus de l’enregistrement de biosignaux périphériques 

tels que ceux de la VRC ou de la pupillométrie à décrire de manière fiable le 

fonctionnement des systèmes centraux. 

 

Le second chapitre développera les méthodes d’analyses des biosignaux 

notamment cardiaques et centraux sur la base des concepts de la complexité des 

systèmes. Il s’agira alors de caractériser à partir de ces analyses la complexité des 

systèmes et de leurs interactions en situation de repos ou de modulation 

psychophysiologique. 

 

Enfin, le troisième chapitre détaillera les données récentes de la littérature 

portant sur la définition de la fatigue cognitive et de ses effets en particulier sur la 

structure des signaux neurophysiologiques. Cette présentation permettra dans la 
dernière partie de cette introduction générale d’évoquer les principales méthodes 

de remédiation par biofeedback des effets de ces impacts. 
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PARTIE 1 : Comprendre les interconnexions entre système 
central & système périphérique 

 

 
i.1 — Description des interconnexions entre régulations centrales et 
périphériques sur la base des modèles décrits dans la littérature 
 

« Claude Bernard insiste …/…, sur le fait que le cœur, …/… agit sur le système 

nerveux central qui agit à son tour par l’intermédiaire du nerf pneumogastrique sur le 

cœur ; de sorte qu’en cas d’excitation, il y aura de nombreuses interactions entre ces 

deux organes » (Darwin, 1872), considérés comme « les deux rouages les plus parfaits 

de la machine vivante » (Bernard, 1865). Ce réseau fonctionnel impliquerait selon 

Claude Bernard des circuits corticaux et sous-corticaux régulant à la fois la cognition, 

les émotions et l’activité autonome cardiaque. 

Dans les années 1990, des descriptions plus précises de ce réseau ont été 

proposées chez l’animal puis chez l’Homme. Benarroch en 1993 a décrit le « réseau 

central autonome » (CAN pour « central autonomic network » - Figure 1) (Benarroch, 

1993; Saper, 2002; Verberne & Owens, 1998; Yasui et al., 1990) dans lequel certaines 

zones du cortex jouent un rôle majeur pour les régulations « centrales » du contrôle 

autonome, incluant des répercussions sur les régulations périphériques imbriquées 

telles que celles du contrôle autonome. 
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Figure 1 – Organisation anatomique du réseau central autonome et 

représentation détaillée des structures centrales et périphériques impliquées. Tirée de 

(Benarroch, 2012). 
 

Dans ce modèle, le système nerveux central (SNC) et le système nerveux 

autonome cardiaque (SNA) seraient étroitement et dynamiquement interconnectés par 

des voies anatomiques, fonctionnelles et hormonales (Allen et al., 2015; Beissner et 

al., 2013; Sclocco, Beissner, et al., 2016; Sclocco, Kim, et al., 2016; Thayer et al., 

2012). Plus précisément, les cortex insulaire et préfrontal, le noyau central de 

l’amygdale (structure bilatérale du lobe temporal), le noyau du lit de la stria terminalis, 

l’hypothalamus, la substance grise périaqueducale, le noyau sous-parabrachial, le 

noyau de tractus solitaire et la zone réticulée intermédiaire médullaire sont les 

structures identifiées comme à la base du fonctionnement du CAN (Benarroch, 1993). 

Elles participent aux fonctions d’adaptation de l’Homme en concourant au maintien de 

l’homéostasie des variables régulées de la viscéromotricité, du contrôle autonome de 

haut niveau, de l’expression autonome des états émotionnels, des réponses 

neuroendocriniennes, comportementales et motrices au stress, à la douleur, à 

l’agressivité et à la violence (Arango et al., 1988; Bandler et al., 1991; Cechetto, 1987; 

Cechetto & Saper, 1988; Coote & Spyer, 2018; Feldman, 1986; Guyenet et al., 1989; 

LeDoux, 1992; McAllen & Dampney, 1990). 



- 27 - 
 

Chez l’individu sain, le fonctionnement du CAN repose sur les activités 

parallèles de voies efférentes et afférentes et représente donc une unité fonctionnelle 

qui permet à l’individu de s’adapter à son environnement interne et externe par un 

certain nombre de boucles, de régulations et de rétroactions. Les travaux de Thayer 

et collaborateurs dès le début des années 2000 (Thayer et al., 2012; Thayer & Lane, 

2000, 2009) ont permis de poser les grandes lignes d'un modèle d’intégration neuro 

viscérale où l’architecture du CAN est étendue à l’activité autonome cardiaque par 

l’intermédiaire du bulbe rachidien (Figures 1 et 2). Ce modèle, en intégrant les 

systèmes autonomes, attentionnels et affectifs dans un même réseau fonctionnel et 

structurel, permet d’interpréter les états de santé physique et mentale. 

 
Figure 2 – Organisation schématique du réseau central autonome. Tirée de 

(Thayer et al., 2009). 

 

Plus précisément, le modèle d'intégration neuroviscérale postule que les 

structures neuronales du CAN sont réciproquement connectées. Le cortex préfrontal 

exerce notamment un contrôle inhibiteur sur les régions sous-corticales telles que 

l'amygdale, l'hypothalamus, l’insula et les noyaux du tronc cérébral) (Thayer & Lane, 

2009). Ce contrôle inhibiteur, notamment sur l’amygdale, est essentiel pour contrôler 

les réactions inappropriées en réponse à de faux positifs, situations où les stimuli 

menaçants ne sont pas évalués comme réellement dangereux (Barbas et al., 2003; 
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Barbas & Zikopoulos, 2007; Shekhar et al., 2003). En effet, l’amygdale (Figures 1 et 
2) est connue comme étant une structure fondamentale pour la régulation des 

émotions. Elle intervient dans la détection rapide des stimuli jugés potentiellement 

menaçants et dans la genèse des réponses physiologiques et comportementales à 

ces stimuli (Appelhans & Luecken, 2006; Lane et al., 2009; LeDoux, 1992; Steinfurth 

et al., 2018; Thayer & Lane, 2000; Whalen et al., 2009). Une hypoactivité du cortex 

préfrontal a ainsi pu être associée à une hyperactivité de l’amygdale chez des sujets 

marqués de troubles anxieux ou de stress post-traumatique, impliquant chez ces 

sujets une capacité moindre d’adaptation associée à des réactions comportementales 

inadaptées (Bishop et al., 2004, 2007; Etkin & Wager, 2007; M. J. Kim et al., 2011; 

Shook et al., 2007; Thayer et al., 2012). 

Parallèlement, le modèle d’intégration neuroviscérale décrit par Thayer 

démontre que la variabilité du rythme cardiaque reflèterait la qualité du fonctionnement 

du circuit neuronal cortico-sous-cortical (Thayer et al., 2012; Thayer & Lane, 2009). 

De récentes études utilisant des techniques d’imagerie fonctionnelle chez des sujets 

au repos associées à des techniques d’analyse de connectivité cérébrale (voir ii.4.a) 

ont en effet démontré que la modulation de la VRC était en relation avec la qualité des 

connexions fonctionnelles entre régions corticales préfrontales et amygdale (Chang et 

al., 2013; Sakaki et al., 2016), soutenant l'idée selon laquelle la voie préfrontale-

amygdale pourrait être associée au fonctionnement autonome cardiaque et donc 

évaluée à partir de l’analyse du signal de la VRC. Plusieurs auteurs ont également 

constaté que les modulations transitoires de la connectivité fonctionnelle entre 

amygdale et cortex cingulaire antérieur étaient accompagnées de variations 

transitoires de la VRC (Chang et al., 2013; Critchley, 2009; Critchley et al., 2003). 

Sakaki et al. (2016) ont montré qu'une valeur de VRC de repos élevée était liée à une 

connectivité fonctionnelle plus forte entre amygdale et cortex préfrontal médian. Enfin, 

plus récemment, des sujets spécifiquement atteints de stress post-traumatique ont été 

étudiés. Leurs valeurs de VRC étaient plus faibles que celles observées pour un 

groupe contrôle sain, mais leur connectivité fonctionnelle plus élevée dans les zones 

spécifiques du CAN, marquant l’absence de covariance entre le marqueur autonome 

cardiaque et le fonctionnement du réseau central (Thome et al., 2017). Ce résultat 

illustrait chez ces sujets les difficultés à réguler leurs émotions du fait d’une altération 

au niveau des interconnexions entre les structures centrales et périphériques. 



- 29 - 
 

Puisque le biosignal de VRC reflète selon la littérature le fonctionnement 

complexe des réseaux centraux, de nombreuses études se sont attachées à décrire 

des marqueurs spécifiques de ce biosignal qui permettrait d’analyser l’état cognitif des 

individus. Les travaux de Thayer et d’autres équipes de recherche ont largement décrit 

le rôle du tonus parasympathique chez des sujets au repos dans la caractérisation et 

le suivi de l’état psychophysiologique (Ahern et al., 2001; Ahs et al., 2009; Allen et al., 

2015; Critchley et al., 2003; de la Cruz et al., 2019; Gianaros et al., 2004; Lane et al., 

2009; Matthews et al., 2004; Thayer et al., 2012; Wei et al., 2018; Yoo et al., 2018). 

Ce type de liens entre fonctionnement cérébral et fonctionnement cardiaque 

parasympathique a été également reporté et modélisé par S.W. Porges (Porges, 1995, 

2007, 2009) dans son modèle connu sous le nom de « théorie polyvagale ». Sur des 

bases neurophysiologique et neuroanatomique, cette théorie distingue deux branches 

du nerf vague lesquelles supporteraient des stratégies d’adaptation comportementale 

différentes (Figure 3). Le système « d'engagement social » décrit par Porges (Figure 
3) dépend des fonctions du nerf vague myélinisé favorisant le maintien d’états calmes 

en inhibant les influences sympathiques sur le cœur. Avec l'augmentation de la 

complexité neuronale liée au développement phylogénétique, l’étendue des stratégies 

comportementales s’est enrichie. Les noyaux du tronc cérébral qui régulent le nerf 

vague myélinisé se sont intégrés aux noyaux régulant les muscles de la tête et du 

visage décrivant alors le lien bidirectionnel entre engagement social et états corporels. 

La théorie polyvagale de Porges, bien que basée sur le même postulat 

d’interconnexions entre système nerveux central et système autonome que les 

modèles de Benarroch et Thayer, permet de comprendre l’évolution du système 

autonome en rapport aux différents types de comportements humains tels que la 

gestion des émotions, les contractions faciales, la communication vocale et plus 

largement le comportement social. 
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Figure 3 – Représentation schématique du système « d'engagement social » 

décrit par Porges. Tirée de (Porges, 2003). 

 

Les interconnexions entre système central et système autonome ont également 

été étudiées à partir de l’analyse d’un autre signal périphérique relié au système 

autonome : le signal de pupillométrie, le couple dilatation-constriction de la pupille 

étant également considéré comme le reflet de la balance sympatho-vagale. En appui 

des modèles présentés ci-dessus, des études ont récemment proposé que le signal 

de variation de taille de la pupille pouvait fournir un aperçu intéressant des processus 

cognitifs (Ferencova et al., 2021; Hamrakova et al., 2020; Sekaninová et al., 2019) 

(Figure 4). 
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Figure 4 – Représentation schématique des mécanismes de constriction et de 

dilatation de la pupille. Tirée de (Joshi & Gold, 2020). 

 

Récemment, une extension du modèle initialement décrit par Thayer basée sur 

une implication de structures partiellement différentes a été proposée (« Complex 

CAN, CCAN », (Valenza et al., 2020)). Sur la base d’enregistrements synchronisés de 

données cardiaques et de données en imagerie fonctionnelle (IRMf) réalisés chez des 

sujets sains, les auteurs suggèrent qu’au-delà des liens auparavant décrits entre 

structures corticales et activité parasympathique cardiaque, des activations spatiales 

et directionnelles de nombreuses structures centrales pourraient être activées pour 

maintenir les régulations complexes de contrôle vagal. 

 

La description des régulations autonomes cardiaques notamment à partir des 

analyses de la variabilité du rythme cardiaque ou de l’analyse du biosignal de 

pupillométrie permet d’appréhender le fonctionnement cognitif.  
Cette analyse implique la prise en compte de multiples réseaux, structures et 

boucles de régulations.  
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i.2 — Régulations autonomes cardiaques 
 
i.2.a Fonctionnement du cœur  
 

 Le cœur assure par la circulation systémique (grande circulation) l’alimentation 

des organes et tissus en oxygène et nutriments et l’évacuation des déchets 

métaboliques. Son fonctionnement « de pompe » intègre deux circuits, la circulation 

systémique (grande circulation) et la circulation pulmonaire (petite circulation) 

fonctionnant alternativement sur des cycles de contraction-relâchement (systole-

diastole). Temporellement, le cycle débute par une phase de diastole auriculaire 

(relâchement des oreillettes) suivie de l’ouverture des valves tricuspide et mitrale 

permettant au sang de circuler des oreillettes vers les ventricules (systole auriculaire 

et diastole ventriculaire, Figure 5). La systole ventriculaire débute suite à 

l’augmentation de la pression intraventriculaire imposée par la fermeture des valves 

tricuspide et mitrale. Une phase isovolumétrique apparait. Lorsque la pression est 

suffisamment élevée dans les ventricules, les valves aortique et pulmonaire s’ouvrent, 

laissant le sang être éjecté vers les circulations systémique et pulmonaire. 

   
Figure 5 – Représentation schématique du cycle de contraction du myocarde 

par propagation de l’activité cardionectrice. Tirée de (Fedele et al., 2023). 

 

La fermeture des valves sigmoïdes coordonnée avec le remplissage des oreillettes 

démarre le cycle cardiaque suivant (Figure 5). 



- 33 - 
 

Les contractions cardiaques dépendent de l’activité électrophysiologique du myocarde 

(Figure 6). Des cellules cardionectrices situées au niveau de l’embouchure de l’artère 

pulmonaire et de l’oreillette droite se contractent spontanément et séquentiellement 

permettant la propagation de potentiels d’action au niveau des oreillettes puis des 

ventricules cardiaques (Figure 6). 

  
Figure 6 – Tissu cardionecteur permettant la propagation du signal électrique à 

la surface du myocarde. Tirée de (Shaffer et al., 2014). 

 

Un tracé électrocardiogramme (ECG) permet une exploration fonctionnelle de ce 

mécanisme (Figure 7). 

  
Figure 7 – Tracé ECG renseignant sur l’activité électrique du cœur. Un 

battement cardiaque est représenté. Tirée de (Shaffer et al., 2014). 
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Le tissu cardionecteur imprime un rythme régulier de contractions au myocarde (valeur 

intrinsèque comprise entre 100 et 110 battements par minute chez l’Homme). Le nœud 

sinusal ou sinoauriculaire transmet ses impulsions au nœud auriculo-ventriculaire puis 

le long du faisceau de His, et enfin aux fibres de Purkinje afin de produire une 

contraction ventriculaire. 

 L’activité intrinsèque du pacemaker cardiaque est continuellement régulée par 

des interventions extrinsèques hormonales et nerveuses sous l’action du SNA. 

 

i.2.b Système nerveux autonome cardiaque 
 

La modulation du rythme cardiaque intrinsèque issu des cellules cardionectrices 

est possible grâce à de multiples régulations nerveuses et hormonales qui 

maintiennent une activité cardiaque faible au repos chez les sujets sains, mais 

permettent une augmentation (très) importante au besoin, lors d’une activité physique 

par exemple. Ces (multiples) régulations sont issues de l’activité du SNA composé de 

deux branches antagonistes : (ortho)sympathique et parasympathique. La branche 

sympathique assure des activités inotrope et chronotrope positives et la branche 

parasympathique assure une activité chronotrope négative. Dans la vie quotidienne, 

le système sympathique est particulièrement activé dans des situations de stress et 

d’urgence illustrées par la réponse « Fight or flight » décrite par Walter Bradford 

Cannon en 1929. Le système parasympathique est plus principalement activé pour 

répondre aux besoins du métabolisme, de la régénération et de la constitution de 

réserves corporelles en phase de repos et de récupération post-exercice (Arai et al., 

1989; Malik, 1998), des actions reflétées par le mécanisme « Rest and digest ». 

Lorsque le sujet est au repos, l’activité cardiaque est ainsi sous contrôle tonique 

inhibiteur par la branche parasympathique. 

Situé dans le tronc cérébral, le bulbe rachidien joue un rôle majeur dans la 

régulation des deux branches du SNA cardiaque (Figure 8). 

Les neurones du système sympathique descendent le long de la moelle épinière 

et forment des synapses avec les neurones sympathiques pré-ganglionnaires au 

niveau de la colonne intermédiolatérale de la moelle épinière dans la région thoracique 

supérieure et du noyau ventrolatéral rostrale du bulbe rachidien. L’innervation 

sympathique alimente toutes les régions du cœur, le pacemaker, le tissu conducteur 

ainsi que le myocarde auriculaire et ventriculaire. L’augmentation du tonus 
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sympathique accroît la fréquence cardiaque, effet chronotrope positif en augmentant 

la vitesse de dépolarisation des cellules du pacemaker. Les réponses à la stimulation 

sympathique diffèrent de celles de la stimulation vagale en ce qui concerne la latence 

de la réponse. Les réponses sympathiques se développent et s’atténuent plus 

lentement. Les réactions aiguës apparaissent 5 secondes après une stimulation 

sympathique et les réponses maximales ne se produisent qu’après 20 à 30 secondes. 

Cela n’est pas dû à la latence de la décharge neuronale efférente sympathique, mais 

plutôt à la lenteur de la réponse du cœur (Malik, 1998). La stimulation sympathique 

présente également des effets inotrope et dromotrope positifs augmentant 

respectivement la contractilité et la conduction. 

Les neurones pré-ganglionnaires parasympathiques quittent le bulbe rachidien 

pour faire synapse avec les neurones post-ganglionnaires parasympathiques au 

niveau des oreillettes, des nœuds sinusal et atrio-ventriculaire et partiellement les 

ventricules (faible contrôle inotropique ventriculaire). L’activité vagale efférente ralentit 

la fréquence cardiaque intrinsèque par une hyperpolarisation du pacemaker qui 

diminue le taux de dépolarisation spontanée de ses cellules, effet chronotrope négatif 

(Berntson et al., 1997). L’activité vagale a également un effet inotrope négatif en 

ralentissant la conduction auriculo-ventriculaire, la contraction ventriculaire et par voie 

de conséquence, le volume d’éjection. Le cœur est ainsi sous contrôle tonique 

inhibiteur par la branche parasympathique (Levy, 1990; Thayer & Siegle, 2002; 

Uijtdehaage & Thayer, 2000). 
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Figure 8 – Illustration du contrôle autonome cardiaque par les branches 

sympathique et parasympathique. Tirée de (Nederend et al., 2016). 

 

La transmission synaptique du SNA dépend de deux neurotransmetteurs, la 

noradrénaline et l’acétylcholine respectivement pour les branches sympathique (toutes 

les fibres postganglionnaires du système excepté celles qui innervent les glandes 

sudoripares) et parasympathique. Au niveau cardiaque, ces neurotransmetteurs vont 

se fixer sur des récepteurs membranaires, principalement adrénergiques de type 1 

pour la noradrénaline et muscariniques de type M2 pour l’acétylcholine. Le 

fonctionnement des neurotransmetteurs et de récepteurs associés à chacune des 

branches du SNA peut expliquer la différence de latence de réponse entre celles-ci. 

En effet, la noradrénaline est réabsorbée et métabolisée plus lentement que 

l’acétylcholine. L’action des récepteurs à la noradrénaline est aussi moins rapide que 

celle des récepteurs à l’acétylcholine ; les récepteurs 1 font intervenir une voie de 

signalisation indirecte et plus lente que les récepteurs M2. La fréquence cardiaque 

dépend donc à tout moment de l’équilibre entre les activités vagales et sympathiques. 

Une fréquence inférieure à la valeur intrinsèque indique que les effets vagaux 

prédominent et inversement, une augmentation de la fréquence cardiaque au-dessus 

de la valeur intrinsèque implique une activité des nerfs sympathiques supérieure. Cette 

double régulation est à l’origine de la variabilité de la fréquence cardiaque (Saul, 1990). 
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Des études ont d’ailleurs démontré ce mécanisme de régulation par double blocage 

pharmacologique, employant atropine et propanolol pour inhiber respectivement les 

activités parasympathiques et sympathiques (Jose & Collison, 1970; Malliani et al., 

1991; Pagani et al., 1986; Pomeranz et al., 1985). 

Les barorécepteurs et les chémorécepteurs jouent un rôle important dans les 

régulations autonomes cardiaques. Les barorécepteurs présents dans le tissu 

élastique des parois des principales artères, les sinus carotidiens, l’arc aortique et les 

artères coronaires sont des récepteurs sensibles à l’étirement. Le baroréflexe désigne 

le mécanisme de réaction aux variations du débit cardiaque et donc de pression 

artérielle, comme cela se produit, par exemple, lors de changements posturaux. Ils 

permettent au système cardiovasculaire de fournir un flux sanguin adéquat aux tissus 

et aux organes. Si le niveau de base de la pression artérielle change, les 

barorécepteurs se réinitialisent de manière à ce que leur champ d’action englobe le 

niveau de pression artérielle actuel. Cette réinitialisation précoce caractérisée par une 

diminution de la sensibilité du réflexe (valeur seuil) se produit dans les minutes qui 

suivent le changement de position. Le phénomène de réinitialisation implique que les 

barorécepteurs s’attachent probablement plus à stabiliser les fluctuations de la 

pression artérielle plutôt que d’en déterminer le niveau absolu. Cette stimulation des 

barorécepteurs régule l’activité cardiaque et la vasomotricité par une médiation du 

couple sympatho-vagal. Une augmentation de la pression artérielle induit une 

stimulation du noyau du tractus solitaire dont les projections provoquent alors une 

inhibition de l’activité sympathique cardiaque et une augmentation de l’activité 

parasympathique. L’activité sympathique vasomotrice est également réduite, ce qui 

entraîne une dilatation de la paroi des vaisseaux sanguins. En cas de diminution de la 

pression sanguine, ces processus sont inversés. Le baroréflexe est à l’origine de la 

résonance observée au niveau des basses fréquences du spectre fréquentiel de la 

VRC (voir chapitre suivant). La latence de la médiation vagale est très courte à 

l’inverse des effets sympathiques qui se produisent plus lentement. La modification de 

la pression artérielle suit la variation de la fréquence cardiaque avec un déphasage de 

5 secondes (Saul, 1990; E. Vaschillo et al., 2002, 2010). Cette boucle rétroactive 

oscille à une fréquence dont la période est égale au double de l’amplitude de ce retard 

(Grodin, 1964; Hammer & Saul, 2005; E. Vaschillo et al., 2010), soit une période de 

10 secondes (0,1 Hz). Des oscillations lentes de la pression artérielle, également 

connues sous le nom d’ondes de Traube-Hering-Mayer (THM) (Julien, 2006, 2020) 
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présentent une rythmicité caractéristique proche de cette oscillation sympathique et 

sont également centrées sur 0,1 Hz. Bien que les mécanismes neurophysiologiques 

sous-jacents sont encore pour partie inconnus, l’amplitude de ces oscillations a été 

proposée comme mesure de substitution de l’activité sympathique (Julien, 2006). 

Les chémorécepteurs périphériques se trouvent dans les sinus carotidiens et 

dans les corps aortiques. Les chémorécepteurs centraux se situent dans le plancher 

de la moelle épinière. Les chémorécepteurs périphériques présentent un faible niveau 

d’activité en situation basale, mais sont fortement stimulés en cas d’hypoxie 

(diminution de la concentration sanguine en oxygène), d’hypercapnie (augmentation 

de la concentration sanguine en dioxyde de carbone) ou d’acidose (diminution du pH 

sanguin). La fonction principale des chémorécepteurs est de contrôler la respiration, 

mais ils influencent également le système cardiovasculaire. Ainsi, la stimulation des 

chémorécepteurs centraux augmente l’activité sympathique et potentialise le 

baroréflexe (Hainsworth et al., 1984). La stimulation des chémorécepteurs carotidiens 

induit une bradycardie et un effet inotrope négatif. La stimulation des chémorécepteurs 

aortiques semble également provoquer une augmentation de l’activité sympathique 

(Karim et al., 1980). 

 
i.2.c Variabilité du rythme cardiaque (VRC) 

 

Le recueil au cours du temps des séries temporelles d'intervalles RR (Figure 
9), définies par les intervalles de temps entre chaque battement cardiaque permet 

d’accéder à la variabilité du rythme cardiaque (VRC), succession au cours du temps 

de ces intervalles. Comme évoqué dans le chapitre sur la description des modèles 

décrivant les interconnexions centrales-périphériques, l’analyse de la VRC est un 

biosignal d’intérêt afin d’accéder à la compréhension des mécanismes de régulation 

centraux. La difficulté réside sur le fait de déterminer les indices les plus pertinents 

pour décrire voire anticiper l’état et les modulations d’état psychophysiologiques. 

En 1996, la Task Force a proposé plusieurs indices à partir de l’analyse 

temporelle fréquentielle ou non linéaire de la VRC (Task Force of The European 

Society of Cardiology and The North American & Society of Pacing and 

Electrophysiology, 1996). Dans le cadre de cette thèse, seuls certains indices des 

temporels et fréquentiels ont été utilisés. 
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Figure 9 – Exemple type d’une série temporelle d’intervalles RR (série 

autrement appelée tachogramme). Dans le cadre de ce travail de thèse, le terme 

‘intervalles RR’ sera utilisé et correspondra à la succession des intervalles NN, 

intervalles « normaux » exempts d’arythmies ou de problèmes d’acquisition qui seront 

corrigés ou non analysés (voir les chapitres « Matériel et Méthodes » dans les articles 

cités de ce manuscrit). 

 

i.2.d Analyses de séries temporelles d’intervalles RR 
 

De nombreux indices ont été décrits et utilisés dans la littérature afin de rendre 

compte des fluctuations de la VRC dans les analyses temporelles et fréquentielles. 

Seuls ceux utilisés dans le cadre de cette thèse sont explicités ci-après. 

 

Indice issu d’analyses temporelles : RMSSD (root mean square of successive RR 

interval differences) 

 
Cet indice RMSSD (ms) calcule la moyenne quadratique des différences 

successives d’intervalles RR (équation (1)). En d’autres termes, c’est un indicateur 

fiable des variations rapides de la VRC et reflète donc majoritairement l’activité 

parasympathique. 

 

équation (1)  RMSSD = � 1
𝑁𝑁−1

∑ (𝑅𝑅𝑅𝑅𝑖𝑖+1 − 𝑅𝑅𝑅𝑅𝑖𝑖𝑁𝑁−1
𝑖𝑖=1 )2   
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Indices issus d’analyses fréquentielles : LF, HF, LF/HF 

 
Ces indices permettent d’étudier les puissances des branches autonomes 

cardiaques, sympathique (low frequencies, LF) et parasympathique (high frequencies, 

HF). 

Comme cela a été décrit dans le chapitre précédent, les fréquences des activités 

sympathique et parasympathique sont sensiblement différentes, respectivement 

proches de 0,1Hz pour l’activité sympathique et en moyenne au repos, proches de 

0,2Hz en respiration non contrôlée pour l’activité parasympathique. Ces oscillations de 

hautes fréquences, phénomène dénommé arythmie sinusale respiratoire (RSA) 

reflètent la modulation de l’activité autonome par la respiration. Lors de l’inspiration, 

une levée temporaire de l’influence parasympathique est décrite provoquant une 

augmentation de la fréquence cardiaque (diminution de la VRC). Lors de l’expiration, 

l’activité parasympathique est augmentée ce qui induit une diminution de celle-ci. Ce 

mécanisme a été expliqué par des interactions entre facteurs centraux et 

périphériques ((Berntson et al., 1993) ; Figure 10). 

  
Figure 10 – Représentation schématique de l’arythmie sinusale respiratoire. 

Tirée de (Berntson et al., 1993). 

 

Plusieurs méthodes d’analyse sont proposées dans la littérature afin de calculer 

les puissances des activités sympathique et parasympathique. Classiquement, la 

méthode de Fourier peut être appliquée aux séries d’intervalles RR. Le principe de 
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l’analyse de Fourier est d’exprimer le signal à partir d’exponentielles complexes, 

chacune caractérisée par une fréquence particulière. 

Un signal 𝑥𝑥(𝑡𝑡), à temps continu, peut s’exprimer à partir d’exponentielles 

complexes 𝑒𝑒𝑗𝑗𝑗𝑗2𝑓𝑓𝑓𝑓 associées à la fréquence 𝑓𝑓 comme suit : 

 

équation (2.1)  𝑥𝑥(𝑡𝑡)  = ∫ 𝑋𝑋(𝑓𝑓)𝑒𝑒𝑗𝑗2𝑗𝑗𝑓𝑓𝑓𝑓𝑑𝑑𝑓𝑓+∞
−∞  

 

où la transformée de Fourier 𝑋𝑋(𝑓𝑓) du signal 𝑥𝑥(𝑡𝑡) correspond au produit scalaire entre 

𝑥𝑥(𝑡𝑡) et 𝑒𝑒𝑗𝑗2𝑗𝑗𝑓𝑓𝑓𝑓. Si le signal 𝑥𝑥(𝑡𝑡) est à énergie finie, elle s’exprime alors de la manière 

suivante : 

 

équation (2.2)  𝑋𝑋(𝑓𝑓)  = ∫ 𝑋𝑋(𝑡𝑡)𝑒𝑒−𝑗𝑗2𝑗𝑗𝑓𝑓𝑓𝑓𝑑𝑑𝑡𝑡+∞
−∞  

 

Dans la pratique, les signaux analysés sont à temps discret. Si le signal est 

échantillonné à la période 𝑇𝑇𝑒𝑒𝑇𝑇ℎ, la transformée de Fourier se ramène à : 

 

équation (2.3)  𝑋𝑋(𝑓𝑓) = ∑ 𝑥𝑥(𝑛𝑛𝑇𝑇𝑒𝑒𝑇𝑇ℎ)𝑒𝑒−𝑗𝑗2𝑗𝑗𝜋𝜋
𝑓𝑓

𝑓𝑓𝑓𝑓𝑓𝑓ℎ𝜋𝜋 =  ∑ 𝑥𝑥(𝑛𝑛)𝑒𝑒−𝑗𝑗2𝑗𝑗𝜋𝜋
𝑓𝑓

𝑓𝑓𝑓𝑓𝑓𝑓ℎ𝜋𝜋  

 

où 𝑥𝑥(𝑛𝑛𝑇𝑇𝑒𝑒𝑇𝑇ℎ) correspond au signal 𝑥𝑥(𝑡𝑡) pris à l’instant 𝑛𝑛𝑇𝑇𝑒𝑒𝑇𝑇ℎ, et 𝑥𝑥(𝑛𝑛) désigne le 𝑛𝑛éme 

échantillon du signal. 

 

Notons qu’initialement une série temporelle d’intervalles RR n’est pas 

échantillonnée à pas constant, puisque la période entre deux intervalles RR successifs 

dépend de la durée du second intervalle. De ce fait, l’utilisation d’une transformée de 

Fourier nécessite un rééchantillonnage de la série temporelle, le plus couramment 

effectué à une fréquence de 4 Hz (Chen et al., 2018). 

De plus, les séries temporelles d’intervalles RR étant composées d’un nombre fini 

d’échantillons, tel que 0 <  𝑛𝑛 <  𝑁𝑁 − 1, et la fréquence 𝑓𝑓 étant une grandeur continue, 

la transformée de Fourier discrète est utilisée en pratique. Elle est définie comme suit: 

 

équation (2.4)  𝑋𝑋(𝑓𝑓𝑓𝑓) = ∑ 𝑥𝑥(𝑛𝑛𝑇𝑇𝑒𝑒𝑇𝑇ℎ)𝑒𝑒−𝑗𝑗2𝑗𝑗𝜋𝜋
𝑘𝑘
𝑁𝑁𝑁𝑁−1

𝜋𝜋=0  
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pour laquelle 𝑁𝑁 fréquences sont considérées, telles que 𝑓𝑓𝑓𝑓 = 𝑘𝑘𝑓𝑓𝑘𝑘𝑘𝑘ℎ 
𝑁𝑁

 avec 𝑓𝑓 =  0, 

...,𝑁𝑁 −  1. Afin de réduire la complexité calculatoire, une transformée de Fourier rapide 

(FFT : « fast Fourier transform ») peut être considérée lorsque le signal est composé 

de 𝑁𝑁 =  2 ∝ échantillons. Le spectre de puissance est obtenu en représentant le 

module et l’argument des valeurs 𝑋𝑋(𝑓𝑓𝑓𝑓) obtenues. 

On distingue dans la densité spectrale de puissance du signal, deux bandes de 

fréquences permettant de calculer les puissances sympathique et parasympathique : 

les basses fréquences (LF) sont comprises entre 0,04Hz et 0,15Hz et les hautes 

fréquences (HF) sont comprises entre 0,15Hz et 0,4Hz. Ces échelles ont été définies 

à partir d’études pharmacologiques utilisant des inhibiteurs spécifiques de chacun des 

systèmes (Pagani et al., 1986; Task Force of The European Society of Cardiology and 

The North American & Society of Pacing and Electrophysiology, 1996). Bien que ces 

études aient montré une modulation cardiaque sympathique dans la puissance des 

basses fréquences (LF), il est prudent de considérer les modulations de la puissance 

LF par rapport à celles de la puissance HF (rapport LF/HF). En effet, la puissance LF 

est contrôlée à la fois par l'activité sympathique et parasympathique, notamment 

lorsque le sujet adopte un rythme respiratoire inférieur à 0,15 Hz. Le rapport LF/HF est 

alors couramment utilisé pour estimer la balance sympatho-vagale (Pagani et al., 

1984 ; Billman, 2013). D’autres méthodes pour appréhender les puissances 

autonomes sympathique et parasympathique sont proposées dans la littérature. Ces 

méthodes, telles que la méthode de décomposition par ondelettes ou la procédure par 

mode de décomposition empirique (EMD, « empirical mode decomposition ») 

n’imposent aucune hypothèse sur la nature ou la longueur du biosignal et ne 

définissent pas ou peu de restrictions sur les bandes de fréquence. Ces analyses 

fréquentielles sont dites analyses temps-fréquence puisqu’elles permettent d’analyser 

les fluctuations de VRC et des activations des deux branches autonomes au cours du 

temps. 

Rapidement, alors que la transformée de Fourier compare la forme du signal à 

la forme d'une fonction sinusoïdale (toute forme analysée est toujours interprétée 

comme une combinaison de plusieurs fonctions sinusoïdales portant des fréquences 

différentes), la transformée en ondelettes permet de choisir une forme appropriée de 

la fonction d'analyse pour s'adapter à un signal particulier. Cette différence a été 
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notamment vérifiée lors d’expérimentations imposant différentes doses d’inhibiteurs 

pharmacologiques (Pichot et al., 1999). 

 
Figure 11 – Illustration d’une décomposition fréquentielle en ondelettes d’une 

série temporelle d’intervalles RR. Tirée de (Pichot et al., 1999). 

 

La procédure par EMD propose une décomposition par IMF (« intrinsic mode 

functions », (Huang et al., 1998)), chaque IMF étant identifiée à partir des minima et 

maxima locaux du signal, une déduction des enveloppes supérieure et inférieure étant 

ensuite calculée par interpolation. En appliquant la transformée de Hilbert sur chaque 

IMF, il est possible de calculer les fréquences instantanées en fonction du temps et 

donc d’analyser les modulations de chaque branche autonome cardiaque au cours du 

temps. 
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Figure 12 – Illustration d’une décomposition en intrinsic mode functions par la 

méthode empirical mode decomposition de la série temporelle d’intervalles RR 

présentée en Figure 9. 

 

Les indices issus de l’analyse temporelle et fréquentielle de la VRC pointent 

assez clairement une augmentation de l’activité sympathique et une moindre activité 

parasympathique en situation de stress induit (Berntson & Cacioppo, 2004), avec 

notamment une diminution des indices décrivant l’activité parasympathique (SDNN, 

NN50, pNN50, RMSSD, HF, HFnu) et une augmentation des valeurs des indices 

associés à l’activité sympathique (LF, LFnu, LF/HF) (Berntson et al., 1994; Berntson & 

Cacioppo, 2004; Chandola et al., 2008; Clays et al., 2011; Delaney & Brodie, 2000; 

Filaire et al., 2010; Friedman et al., 1996; Hintsanen et al., 2007; Hughes & Stoney, 

2000; Kang et al., 2004; H.-G. Kim et al., 2018; Lucini et al., 2002; Punita et al., 2016; 

Sin et al., 2016; Vrijkotte et al., 2000). Les indices RMSSD et HF ont été couramment 

utilisés pour évaluer l’adaptation d’individus confrontés à des tâches cognitives ou 

émotionnelles (Hansen et al., 2007; Kamath & Fallen, 1993). Une activité 

parasympathique de repos élevée (VRC plus importante) est corrélée à de meilleures 

performances cognitives et à un maintien des performances en présence de facteurs 

menaçants (Hansen et al., 2003, 2009; Johnsen et al., 2003; Lane et al., 2009). Une 

puissance parasympathique de repos élevée induirait donc de meilleures 

coordinations entre régulations centrales et périphériques, soit un système plus à 

même de performer lors d’une tâche cognitive, et ce même en présence de facteurs 

stressants. 
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Sur la base des modèles décrivant les interconnexions entre régulations centrales et 

périphériques : 

- La modulation des puissances autonomes sympathique et parasympathique, 

notamment en état de repos, renseigne sur l’état psychophysiologique des 
individus. 

- Des analyses temps-fréquence peuvent être utilisées afin de suivre les 

modulations d’états au cours du temps, notamment en présence de stimuli divers.  

- Le signal de VRC comme l’analyse du biosignal de pupillométrie en sortie de ce 

système complexe, sont le reflet de ces multiples interactions opérant à différents 
niveaux d’échelles spatiales et temporelles, et donc empreint d’un certain niveau 

de complexité. 

 

En résumé, la complexité des biosignaux est d’un intérêt majeur afin d’évaluer 
le caractère adaptable du système et traduire, au-delà de l’état « moyen » des 
individus, les capacités d’adaptation ou d’adaptabilité de ceux-ci face à un 
changement d’état cognitif. 
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PARTIE 2 : Complexité des systèmes analysée à partir de la 
complexité des biosignaux 

 
 
ii.1 — Complexité d’un signal neurophysiologique humain, introduction 

 

Les interactions permanentes entre l’Homme et son environnement sont 

guidées par des systèmes de contrôle physiologique comprenant de nombreuses 

structures centrales et périphériques, qui organisent les réponses autonomes (p. ex. 

cardiovasculaires) et volontaires (motricité) de l’organisme humain. Un organisme peut 

être décrit comme un réseau intégré dont les systèmes sont des structures 

coordonnées de manière dynamique. Ces réseaux régissent les fonctions de 

l’organisme et sous-entendent des interdépendances entre le cerveau, les organes 

corporels et l’environnement. Ils se réorganisent continuellement en intégrant des 

informations sensorielles intéroceptives, extéroceptives pour réagir aux perturbations 

externes ou internes (stress, émotions, charge cognitive…). Le tout s’organise dans 

un ensemble cohérent permettant à l’organisme de répondre de manière efficiente en 

toutes circonstances. Ces systèmes dont la valeur de sortie ne peut pas être facilement 

prédite à partir des fluctuations des valeurs d’entrée et d’une fonction de transfert sont 

dits complexes.  

Ces systèmes complexes présentent généralement un comportement dit 

« chaotique » caractérisé par son imprévisibilité et ses irrégularités souvent le fruit 

d’une multitude d’interactions non linéaires (Faure & Korn, 2001). De petits 

changements dans le système peuvent entraîner des changements exponentiels (une 

propriété popularisée sous le nom d’ « effet papillon »). Plutôt que de définir des entités 

encapsulées indépendantes, les travaux récents sur les systèmes complexes 

s’intéressent aux interactions régies par des processus non linéaires à l’intérieur de 

ces architectures élaborées. Ce paradigme interaction-dominant postule que les 

interdépendances entre les composants du système sont plus importantes que les 

composants eux-mêmes (Delignieres & Marmelat, 2012; Fernández et al., 2013; Van 

Orden et al., 2003; Wijnants, 2014). Les interactions ainsi étudiées couvrent plusieurs 

dimensions spatiales associées aux multiples structures microscopiques (neurones) 

comme macroscopiques (effecteurs) imbriquées et plusieurs dimensions temporelles 

(de la milliseconde à la minute). Une diminution du nombre de composants ou de leurs 

interactions dans le système sera suivie d’une diminution de son niveau de complexité 
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(Lipsitz, 2002; Sleimen-Malkoun et al., 2014) (Figure 13), modification du 

fonctionnement du système qui se répercutera jusqu’aux signaux qu’il émet. 

 
Figure 13 Illustration des caractéristiques multi-niveaux d’un système 

complexe. Tirée de (Sleimen-Malkoun et al., 2014). 

 
La science de la complexité se propose de mesurer les adaptations d’un 

individu dans son environnement. Par la nature des interactions en jeu dans ces 

réseaux, les auteurs suggèrent l’utilisation de métriques issues d’analyses non 

linéaires multi-échelles pour explorer la complexité des systèmes physiologiques. 

Face à tout défi pour l’esprit ou le corps, une réponse adéquate implique 

nécessairement une réorganisation du système qui pourrait se refléter dans la 

dynamique du signal de sortie et être capturée par ces marqueurs calculés sur les 

biosignaux (Goldberger et al., 1990). Ces biosignaux affichent un comportement 

dynamique très irrégulier, empreint d’une complexité qui traduit les processus de 

régulation agissant sur l’effecteur selon des échelles de temps multiples (Costa et al., 

2002; Goldberger et al., 1990). La capture non invasive de biosignaux chez l’Homme 

au repos, soumis à des tâches cognitives ou à des états émotionnels particuliers puis 

l’étude des séries temporelles associées, constitue une partie active de la recherche 

autour de ces systèmes complexes. Certains indices de cette complexité ont ainsi été 

utilisés pour analyser des biosignaux tels que la variabilité du rythme cardiaque 

(Castiglioni et al., 2018; Costa et al., 2002, 2005; Ivanov et al., 1999; Iyengar et al., 

1996), les oscillations posturales (Blons, Arsac, Gilfriche, & Deschodt-Arsac, 2019; 
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Gilfriche et al., 2018; Jiang et al., 2013; Ko & Newell, 2016; Wayne et al., 2014), la 

variabilité du rythme de la locomotion (Afsar et al., 2016; Hausdorff et al., 1997, 1999; 

Iosa et al., 2016) ou encore les mouvements rythmiques des membres (Torre et al., 

2019; Yoshinaga et al., 2000). Des individus jeunes et en bonne santé avec un haut 

niveau de complexité répondent avec une flexibilité importante aux différents stimuli 

de l’environnement (Costa et al., 2005; Goldberger, 1996, 2006; Hausdorff et al., 1997; 

Lipsitz, 2002; Lipsitz & Goldberger, 1992; Wayne et al., 2013). Des perturbations 

chroniques, associées au vieillissement biologique ou à la pathologie, affectent le 

fonctionnement de ces réseaux en faisant évoluer leur caractère complexe vers un 

état plus aléatoire ou plus déterministe (Hausdorff et al., 1997; Lipsitz & Goldberger, 

1992; Rey-Robert et al., 2011; Sleimen-Malkoun et al., 2014). La variation de ces 

indices peut alors permettre de prédire des pertes de fonctionnalité et une plus grande 

fragilité. Ces analyses sont également susceptibles de renseigner sur l’adaptation d’un 

individu fatigué, soumis à une charge cognitive ou à un niveau de stress (Blons, Arsac, 

Gilfriche, & Deschodt-Arsac, 2019; Blons, Arsac, Gilfriche, McLeod, et al., 2019). 

Utilisées dans des protocoles faisant intervenir des tâches cognitives, les mesures de 

complexité de biosignaux périphériques étaient améliorées lorsque les sujets étaient 

confrontés à une tâche cognitive qu’ils dominaient (Blons, Arsac, Gilfriche, & 

Deschodt-Arsac, 2019), mais également fortement affectés en état de fatigue objective 

ou de stress (Blons, Arsac, Gilfriche, McLeod, et al., 2019). 

 

ii.2 — Indices issus de méthodes d’analyses non linéaires 
 

Pour accéder au niveau de complexité des biosignaux et rendre compte du 

fonctionnement intégré d’un système, le champ de la biologie des systèmes 

complexes fournit des méthodes quantitatives d’analyse. L’entropie et la fractalité sont 

des indices dérivés des domaines des dynamiques non linéaires et de la physique 

statistique (Goldberger, 2006; Wayne et al., 2013) communément utilisés à cette fin. 

Dans le cadre de ce travail de thèse, les indices d’entropie et de fractalité ont été 

utilisés en application des thématiques spécifiques de chacune de nos études. Aussi, 

les méthodes de calcul de ces indices seront plus largement détaillées dans chacun 

des chapitres en appui des études. Seuls les grands concepts, principes et 

applications à la complexité des systèmes biologiques sont détaillés dans cette 

introduction générale. 
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ii.2.a Indice d'entropie multi-échelles 
 

Concept introduit par Clausius en 1865 et étendu par Shannon dans les 

années 1940 aux systèmes d’information, l’entropie caractérise la complexité à partir 

de l’information contenue dans un signal. Elle mesure son degré de régularité ou 

d’imprédictibilité. En s’adaptant aux contraintes, un système physiologique, génère 

sous forme de séries temporelles, un biosignal qui crée de l’information (Costa et al., 

2005, 2005; Manor et al., 2010; Richman & Moorman, 2000). Appliquée à l’analyse de 

biosignaux physiologiques, l’entropie dite multi-échelles est un indice couramment 

utilisé depuis sa description et son application pour distinguer des patients cardiaques 

de sujets sains par Costa M dès 2002 (Costa et al., 2002, 2005). À chaque échelle de 

temps, le signal est reconstruit selon une procédure de coarse-graining (Costa et al., 

2002) puis son irrégularité est mesurée par le paramètre « sample entropy » (Richman 

& Moorman, 2000). Ce calcul définit la probabilité que des patterns de 𝑚𝑚 points 

consécutifs répétés dans le signal en considérant une certaine tolérance 𝑟𝑟, soient 

toujours identiques en considérant le point suivant (𝑚𝑚 +  1). 

L’indice « sample entropy » (SampEn) représente le taux de génération de 

nouvelles informations et quantifie l’imprédictibilité d’un signal. Une valeur élevée de 

SampEn n’est cependant pas toujours témoin d’une grande complexité (Figure 14). 

L’impossibilité de discriminer les signaux strictement aléatoires (proches du bruit 

blanc) des signaux complexes au sens fonctionnel est la principale limite de la 

méthode que l’entropie multi-échelles permet de mieux adresser. La valeur de 

l’entropie multi-échelles correspond à l’intégration des valeurs de SampEn sur les 

échelles de temps considérées. L’entropie d’un bruit blanc (dont les fréquences 

véhiculent la même puissance) décroit rapidement en fonction de l’échelle temporelle 

d’observation, cela permet de marquer spécifiquement un signal physiologique 

complexe (Costa et al., 2002, 2005; Gow et al., 2015). En effet, un bruit dont la densité 

spectrale est en 1/f (décroît avec les fréquences), omniprésent dans la nature (Musha 

& Yamamoto, 1997; Szendro et al., 2001), conserve des dynamiques complexes à 

toutes les échelles. Plusieurs travaux récents ont repris l’algorithme de Costa et al., 

(2002) dans le but d’améliorer les performances et la précision de la méthode MSE 

(Humeau-Heurtier, 2015; Wu et al., 2014). 
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Figure 14 Illustration de la procédure de calcul de l’entropie multi-échelles. 

Tirée de (Costa et al., 2002). Les sujets insuffisants cardiaques (CHF) présentent un 

niveau d’entropie similaire au groupe de sujets sains à la première échelle temporelle 

de mesure. 

 

Plusieurs critiques ont été formulées vis-à-vis de ces méthodes d’analyses de 

l’entropie. 

Tout d’abord, le calcul des échelles de temps dans la méthode MSE peut poser 

question, notamment dans le cas de signaux courts, car la procédure de « coarse-

graining » réduit la taille du signal original et le nombre de points considérés pour le 

calcul SampEn. Le nombre de points aux grandes échelles peut alors devenir 

insuffisant (Gow et al., 2015; Richman & Moorman, 2000). La méthode d’analyse de 

l’entropie multiéchelle composite recomposée (RCMSE), décrite par Wu et al. en 2014  

permet de gagner en précision et de remédier à ce problème (Wu et al., 2014). Pour 

chaque échelle, plusieurs nouvelles séries sont définies depuis la série originale, en 

considérant tous les points de départ possibles.  

De plus, les dérives de basses fréquences peuvent entraîner une diminution 

de l’appariement entre les schémas de points consécutifs. C’est pourquoi une 

estimation précise de l’entropie multi-échelles requiert un signal stationnaire. Le 

filtrage du biosignal est un élément critique (Gow et al., 2015). Des méthodes de 

filtrage sont utilisées pour retrancher ces dérives de basses fréquences aux séries des 

biosignaux (Huang et al., 1998; Tarvainen et al., 2002) (Figure 15). Parmi ces 
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méthodes, l’« empirical mode decomposition » (EMD, voir partie i.2.d) (Huang et al., 

1998) est recommandée pour la décomposition de signaux physiologiques non 

stationnaires comme ceux de la VRC puisqu’elle ne fait aucune hypothèse a priori sur 

la nature du biosignal. L’entropie alors mesurée en soustrayant la tendance retranscrit 

fidèlement la richesse du flux d’informations présent dans le biosignal (Gow et al., 

2015; Magagnin et al., 2011) et serait suffisamment sensible pour capturer l’évolution 

des interactions entre les systèmes centraux et périphériques (Blons, Arsac, Gilfriche, 

McLeod, et al., 2019). 

 
Figure 15 – Exemple de séries temporelles RR en haut – brute et en bas – 

filtrée avec la méthode décrite par Tarvainen en utilisant λ = 300 (Tarvainen et al., 

2002). 

 

D’autres méthodes de calcul de l’entropie d’un biosignal ont également été 

proposées dans la littérature dans le but d’améliorer et d’éviter les biais dans le calcul 

de SampEn. Ainsi, Fuzzy Entropy  (Azami et al., 2019; W. Chen et al., 2009; Xie et al., 

2008) ou Distribution Entropy (Karmakar et al., 2017; P. Li et al., 2015) sont présentées 

comme des approches alternatives qui distinguent également le caractère aléatoire 

des séries temporelles et la complexité du système en se basant sur la structure 

spatiale des distances vectorielles plutôt que sur la structure temporelle étudiée par 

l'entropie multi-échelles (Castiglioni et al., 2023). 

 
 
 



- 53 - 
 

ii.2.b Indice de fractalité 
 

Les fractales géométriques décrites par Benoît Mandelbrot correspondent à la 

répétition de formes, que l’on regarde tout ou partie de l’objet considéré. Ces formes 

particulières sont présentes dans la nature. Certaines montagnes, certains nuages, le 

tracé d’un éclair, les flocons de neige, les réseaux de rivières ou le chou romanesco 

en sont autant d’exemples (Figure 16). Dans l’organisme humain, l’organisation 

microscopique des vaisseaux sanguins est une structure fractale. 

 
Figure 16 – Exemple de structures fractales présentes dans la nature. Sur ces 

images, à gauche – le réseau de veines qui fait circuler les fluides à l'intérieur d'une 

feuille présente une structure fractale comme à droite – les canaux fluviaux glaciaires 

des Alpes du sud de la Nouvelle-Zélande. Crédit : Paul Oomen & David Clapp / Getty. 

 

Le caractère fractal d’un biosignal définit son degré d’autosimilarité statistique 

sur plusieurs échelles de temps (Peng et al., 1995). Il est caractéristique des 

biosignaux complexes et témoigne d’un haut niveau de fonctionnalité du système à 

l’origine du biosignal. Des autocorrélations à court et long termes régies par une loi de 

puissance expliquent ce phénomène. Elles reflètent le caractère flexible du système 

pour répondre aux challenges environnementaux et aux modifications internes de 

l’organisme (Costa et al., 2002; Peng et al., 1998). 

DFA pour « detrended fluctuation analysis » (Peng et al., 1995) est la méthode 

de référence pour mesurer la fractalité d’un signal. Cette méthode observe la relation 

affine qui lie dans l’analyse d’un signal, une échelle d’observation 𝑛𝑛 à une mesure des 

fluctuations 𝐹𝐹(𝑛𝑛) à cette échelle. Si un phénomène d’échelle est présent, 𝐹𝐹(𝑛𝑛) 

augmente avec n et la puissance spectrale de la série temporelle peut s’écrire sous la 

forme d’une loi puissance : 𝐹𝐹(𝑛𝑛) = 𝑛𝑛∝ (Figure 17). L’exposant d’échelle peut être 

identifié comme la pente d’une approximation linéaire entre 𝐹𝐹 (𝑛𝑛) et 𝑛𝑛 sur une échelle 
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logarithmique. Le coefficient 𝛼𝛼 ainsi calculé, prend une valeur entre 0,5 et 1,5 au sein 

d’un continuum qui va du bruit blanc, parfaitement aléatoire aussi appelé bruits 

fractionnaires gaussiens aux mouvements fractionnaires browniens persistants. Une 

valeur 𝛼𝛼 comprise entre 0,75 et 1,25 traduit les caractéristiques fractales d’un signal 

(Mandelbrot, 1975; Tatom, 1995). Un signal fractal parfait ou bruit rose dont la densité 

spectrale est en 1/𝑓𝑓 possède une valeur 𝛼𝛼 égale à 1. Cette méthode peut permettre 

de distinguer des biosignaux complexes de biosignaux pathologiques et de mesurer 

les phénomènes d’apprentissage ou d’adaptation. Chez des personnes jeunes et en 

bonne santé, les biosignaux issus des systèmes de contrôle autonome (Kobayashi & 

Musha, 1982; Pilgram & Kaplan, 1999) et moteur (Hausdorff et al., 1997; Yoshinaga 

et al., 2000) sont en 1/f, et correspondent à un fonctionnement sain.  Chez des 

personnes vieillissantes ou malades, le caractère fractal de ces systèmes diminue 

(Bartsch et al., 2007; Hausdorff et al., 1997; Ivanov et al., 1999; Lamoth et al., 2011; 

Peng et al., 1995; Warlop et al., 2016). Très intéressante pour mesurer l’adaptabilité, 

la méthode DFA présente cependant des limites. Le coefficient 𝛼𝛼 peut être dépendant 

des échelles temporelles considérées et peut varier au cours de l’exécution d’une 

tâche motrice ou cognitive. Un exposant monofractal ne capturera pas ces adaptations 

fines du système (Granger & Joyeux, 1980; Torre et al., 2007). 

La multifractalité (Ivanov et al., 1999; Kantelhardt et al., 2002) a été proposée 

pour adresser cette limite et analyser de façon plus précise la structure statistique de 

séries temporelles (Delignieres & Marmelat, 2012). Les méthodes multifractales 

calculent un spectre d’exposants d’échelle plutôt qu’une valeur unique moyenne 

(Figure 17). Elles permettent d’estimer à quel point des séries temporelles montrent 

des variations non linéaires au cours du temps plus qu’une non-linéarité dans son 

ensemble. Alors que la monofractalité semble correspondre à la capacité d’un système 

à s’adapter, soit un trait, peu sensible aux adaptations aiguës imposées par l’exécution 

d’une tâche ; la multifractalité par une modification de la largeur du spectre de 

singularité, marque les adaptations du système pour répondre aux contraintes 

exercées par la tâche et l’environnement sur celui-ci (Anastas et al., 2014; Arsac, 2021; 

Pratviel et al., 2021; Torre et al., 2019). La multifractalité serait alors un marqueur des 

interactions non linéaires entre les différents composants d’un système biologique. 
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Figure 17 – à gauche – Exemple d’un indice monofractal calculé avec DFA sur 

des séries temporelles d’intervalles inter-respirations chez des sujets jeunes et âgés. 

Tirée de (Goldberger, 2006). à droite – Exemple d’un spectre d’exposant calculé selon 

plusieurs échelle temporelles et plusieurs moments statistiques q avec la méthode 

multiscale-multifractal detrended fluctuation analysis sur des séries temporelles RR. 

 

Les analyses de complexité des signaux sur la base de mesures d’adaptabilité ou 
d’adaptation offrent des perspectives très intéressantes dans le suivi d’états 
neuropsychophysiologiques d’un individu avec des applications possibles dans 

les domaines de la santé et du bien-être.  

Il est important de s’intéresser à ce stade à la manière dont ces analyses peuvent être 

appliquées à des séries temporelles périphériques interconnectées à des structures 

du CAN. Ceci dans le but d’évaluer, voire de détecter les modifications de 
complexité de ces biosignaux lors de modulations d’états cognitifs. 

 

ii.3 — Signatures complexes de la VRC 
 

Le CAN et plus largement les autres modèles décrits précédemment sont 

constitués de réseaux intégrés vastes et flexibles interconnectant les processus de la 

cognition et les interactions périphériques, notamment cardiaques. Le fonctionnement 

de ces modèles est basé sur des interdépendances multi-échelles entre le système 

nerveux central, le système nerveux périphérique et l’environnement. L’étude des 

systèmes complexes semble donc adaptée pour appréhender ce réseau à partir 

d’études de la complexité des dynamiques de biosignaux périphériques (Hausdorff et 

al., 1997; Wayne et al., 2014; Young & Benton, 2015). Les indices d’intérêt 

principalement décrits dans la littérature se basent sur l’utilisation des indices 

d’entropie et de fractalité, étant maintenant reconnu que l’utilisation de ces indices 
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apporte une plus-value non négligeable en comparaison des indices issus d’analyses 

temporelles et fréquentielles pour décrire l’état et le changement d’état d’individus 

(Arzeno et al., 2007; Beckers et al., 2006; Costa et al., 2002, 2005; Ho et al., 1997; 

Huikuri et al., 2000; Iyengar et al., 1996; D. T. Kaplan et al., 1991; Lake et al., 2002; 

Lipsitz & Goldberger, 1992; Mäkikallio et al., 1999; Marwaha et al., 2021; Marwaha & 

Sunkaria, 2017; Norris et al., 2008; Pikkujämsä et al., 1999; Valencia et al., 2009). En 

effet, l’irrégularité des séries temporelles observée dans le signal de la VRC peut être 

associée à la richesse des interactions entre les composants de ce système. 

Les travaux récents utilisant l’indice d’entropie multiéchelle (MSE) (ou ses 

variantes notamment l’entropie multiéchelle composite recomposée, RCMSE) 

postulent que cet indice serait approprié s’agissant de la compréhension des 

fonctionnements des processus cognitifs et psychologiques (Hung & Jiang, 2009; 

Valenza et al., 2014; Young & Benton, 2015). À titre d’exemple, les travaux de Blons 

et al., (2019) montrent que les entropies cardiaque et posturale augmentent chez des 

sujets confrontés à une tâche cognitive (Blons, Arsac, Gilfriche, & Deschodt-Arsac, 

2019) et diminuent lors de l’induction de stress (Blons, Arsac, Gilfriche, McLeod, et al., 

2019). De façon similaire, une diminution de complexité cardiaque, objectivée par une 

diminution des valeurs d’entropie a été observée chez des sujets en situation de stress 

ou de peur induite (Bornas et al., 2006; Chanwimalueang et al., 2016; Dimitriev et al., 

2016; Vuksanović & Gal, 2007; Williamon et al., 2013). Récemment, suite à la crise 

sanitaire COVID 19, un certain nombre d’études ont mis en évidence l’utilisation de cet 

indice pour marquer l’état psychophysiologique détérioré des personnels soignants et 

administratifs hospitaliers (Deschodt-Arsac et al., 2022), mais également pour mesurer 

les dégradations autonomes post-COVID-19 (Kurtoğlu et al., 2022) ou détecter la 

maladie (Aliani et al., 2023). 

Des changements subtils dans la complexité cardiovasculaire ont également 

été abordés sur la base de formalismes fractals et multifractals. Le comportement 

monofractal du signal cardiaque a été montré comme discriminant pour la détection 

de certains diagnostics (Chiu et al., 2017; Lin et al., 2015; Tsai et al., 2020), mais 

présente néanmoins l’inconvénient de nécessiter des échantillons de données très 

longs pour obtenir des résultats statistiques fiables. En effet, l’application de la 

méthode DFA et le calcul d’un exposant monofractal sur des signaux plus courts (10 

minutes – soit environ 600 intervalles RR pour un individu au repos) aurait pour 

conséquence une (sur)simplification d’un phénomène plus complexe. Cette analyse 
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peut également présenter un biais donnant lieu à une modification de la pente qui relie 

𝐹𝐹 (𝑛𝑛) à 𝑛𝑛 (Berthelot et al., 2020; Berthelot, Grivel, Legrand, André, et al., 2019; 

Berthelot, Grivel, Legrand, Donias, et al., 2019; Kantelhardt et al., 2002). Cette mesure 

monofractale ne serait donc pas ou peu adaptée pour capturer les adaptations fines 

du système, puisque les caractéristiques fractales du cœur apparaissent comme 

dépendantes de l’échelle temporelle d’observation (Castiglioni et al., 2018). Des 

approches multi-échelles comme pour l’entropie ont ainsi été décrites afin de mesurer 

la fractalité du signal cardiaque selon plusieurs échelles de temps (Ivanov et al., 1999; 

Loiseau et al., 2012). La combinaison récente d’une approche multifractale et 

multiéchelle offre des perspectives encore plus intéressantes. Cette nouvelle méthode 

traduit plus finement la richesse dans les structures d’autosimilarité de la VRC 

(Castiglioni, 2019; Castiglioni et al., 2018) et pourrait permettre la détection ou le suivi 

d’états cognitifs dans différentes conditions environnementales. 

 

Les méthodes d’analyses de complexité de la VRC sont multiples et apportent 
chacune des informations différentes, mais certainement complémentaires sur 
la complexité de ce biosignal. Les indices issus de ces méthodes d’analyses non 

linéaires ne renseignent pas significativement sur les puissances émises par chacun 

des (sous)systèmes, notamment autonomes cardiaques, mais sont capables de 

distinguer de manière intégrative, les modulations à l’intérieur d’un système complexe 

comme le CAN, propriété que n’ont pas les indices issus de méthodes plus classiques 

telles que les analyses temporelles et fréquentielles. 

 

ii.4 — Signatures complexes des séries temporelles centrales 
 

Bien que les analyses issues de l’enregistrement de biosignaux périphériques 

permettent d’accéder à la complexité du système « dans son ensemble », certains 

auteurs se sont également intéressés à la structure des signaux issus du système 

nerveux central dans l’objectif de tendre vers une description exhaustive du 

fonctionnement du CAN. Ces études sont également très intéressantes dans le sens 

où elles permettent de complémenter les informations périphériques.  

Les techniques d’imagerie cérébrale non invasives utilisables chez l’homme se 

répartissent en deux grandes familles : les techniques métaboliques (p. ex. imagerie 

par résonance magnétique fonctionnelle — IRMf ou spectroscopie proche infrarouge 
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fonctionnelle — fNIRS) et les techniques électrophysiologiques (principalement 

l’électro- et magnéto-encéphalographie).  

Les techniques électrophysiologiques comme l’électroencéphalographie (EEG) 

sont classiquement considérées comme ayant une excellente résolution temporelle, 

mais sont spatialement bien moins résolues que les techniques métaboliques (Babiloni 

et al., 2001; Makeig et al., 1995; Nunez et al., 1994; Srinivasan et al., 1996). Le 

biosignal EEG issu de chacune des électrodes de mesure correspond au signal de 

sortie associé à l’activité cérébrale au niveau de cette zone de référence. En effet, 

l’activité électrophysiologique recueillie à la surface du cerveau est en relation directe 

avec l’activité synaptique des cellules corticales (J. H. Schwartz, 1985) (Figure 18), 

l’action des neurotransmetteurs engendrant des inversions de polarité qui génèrent un 

flux de courant extracellulaire amplifié et recueilli par l’électrode au travers des 

différentes couches (les méninges, le crâne, l’aponévrose épicrânienne et la peau) qui 

la sépare des neurones. 

 
Figure 18 – Signal électroencéphalographique mesuré sur différentes régions 

corticales de référence du système 10–20. 

 
Les signaux électrophysiologiques ont été largement utilisés par la science de 

la complexité (Goldberger et al., 1985), les signaux recueillis confèrent une résolution 

temporelle suffisamment élevée pour une caractérisation sensible de la nature 

chaotique de l’activité neurologique (Fernández et al., 2013; Torre Luque & Bornas, 

2017). Dans une vision intégrée des systèmes de contrôle, l’activité cérébrale mesurée 

par électroencéphalographie peut être considérée comme une mesure des 

coordinations entre structures périphériques et centrales au sein du CAN. 
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ii.4.a Indices issus de l’analyse du signal EEG 
 

Comme pour le biosignal de VRC, des analyses temporelles peuvent être 

réalisées sur le signal EEG pour explorer les différents potentiels biologiques 

spontanés ou évoqués (endogènes ou exogènes). La durée, l’amplitude, la forme de 

ces tracés renseignent sur le fonctionnement des modalités sensorielles ou sur des 

états psychophysiologiques particuliers comme le stress ou la fatigue cognitive (Attias 

et al., 1996; Granovsky et al., 1998; Käthner et al., 2014; Kato et al., 2009; Murata et 

al., 2005).  

Puisque ces phénomènes électrophysiologiques sont répétitifs, ils peuvent être 

également décrits par leur fréquence d’apparition dans la série temporelle. Une 

transformée fréquentielle (méthodes présentées dans le chapitre i.2.d) appliquée au 

signal EEG permet d’observer ces rythmes cérébraux (Schomer & Silva, 2012). Dans 

la recherche électrophysiologique cognitive, les bandes de fréquence classiquement 

considérées sont delta (δ) [1-3 Hz], thêta (ϑ) [4-7 Hz], alpha (α) [8-12], SMR [12-15 

Hz], bêta (β) [13-30 Hz] et gamma (γ) [>30 Hz]. Ces rythmes sont caractéristiques de 

communications singulières entre différents groupes de neurones qui traduisent le 

fonctionnement du cerveau (Lopes da Silva, 1991). L’analyse de ces rythmes permet 

d’observer des anomalies neuronales associées à un fonctionnement pathologique du 

cerveau comme chez des sujets atteints de troubles de l’attention/hyperactivité (Clarke 

& Barry, 2005). Des paramètres cognitifs comme l’attention, le contrôle cognitif et la 

fatigue peuvent être évalués en observant l’évolution de la puissance de ces rythmes 

cérébraux (Gratton, 2018; Lal & Craig, 2002; Makeig & Jung, 1995; O’Connell et al., 

2009; Wascher et al., 2014). Des études récentes comme celle de Cortese et al. 

(2002), cherchent à associer les analyses de VRC et des analyses EEG pour 

investiguer les liens bidirectionnels entre le fonctionnement cérébral et le 

fonctionnement cardiaque. Dans cette étude par exemple, les auteurs montrent une 

corrélation entre les paramètres fréquentiels de la VRC et les paramètres fréquentiels 

de l’EEG pendant l’exécution d’une tâche d’inhibition motrice (Cortese et al., 2022).   

Les avancées dans les domaines mathématique et statistique associées à des 

optimisations en termes de traitement du signal EEG ont permis d’analyser plus 

récemment la complexité de signaux multicanaux comme l’EEG. Les propriétés 

« chaotiques » du fonctionnement cérébral ont été démontrées, les fonctions du 

cerveau émergent en effet des interactions dynamiques entre des réseaux neuronaux 
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complexes (Chialvo, 2010; Werner, 2010). Comme pour l’analyse des signaux de la 

VRC, les analyses non linéaires appliquées aux signaux EEG présentent des indices 

plus sensibles que les indices conventionnels plus classiques pour détecter les 

changements d’état (Sohn et al., 2010). Plus largement, dans ce cadre, plusieurs types 

de problématiques ont été abordés chez le sujet sain telles que l’évaluation de la 

qualité du sommeil (Chouvarda et al., 2010; Y. Ma et al., 2018), les phénomènes de 

réponses aux stimuli émotionnels (Aftanas et al., 1997) ou les adaptations 

consécutives à l’exécution de tâches cognitives (Mohammadi et al., 2016; Parbat & 

Chakraborty, 2021). Appliquées à la pathologie et notamment dans le domaine de la 

psychiatrie, des troubles neurodéveloppementaux ou des troubles émotionnels, les 

mesures de la complexité centrale révèlent une altération de l’adaptabilité du système 

expliquée par une modification du caractère complexe de l’EEG (Catarino et al., 2011; 

H. Chen et al., 2019; de Aguiar Neto & Rosa, 2019; Fernández et al., 2009, 2013; 

Hadoush et al., 2019; Khoshnoud et al., 2018; Sohn et al., 2010; Sun et al., 2020; Yang 

et al., 2013). Enfin, le niveau de conscience peut également être évalué par 

l’intermédiaire d’indices non linéaires. Les interactions neuronales lorsque le sujet est 

en état d’alerte seraient plus complexes que lors d’activités périodiques en état de 

conscience réduite (Hou et al., 2021).  

Les travaux de la dernière décennie portant sur l’étude de la complexité centrale 

se sont intéressés plus spécifiquement à la connectivité entre les structures du cerveau 

pour mieux en évaluer leur fonctionnement intégré (Racz et al., 2018). Ce terme de 

« connectivité » fait référence au champ des neurosciences qui décrit le 

fonctionnement cérébral par sa connectivité anatomique et fonctionnelle (Biswal et al., 

1995; Friston, 2011; Friston, Frith, & Frackowiak, 1993; Friston, Frith, Liddle, et al., 

1993; Sporns et al., 2005). La connectivité anatomique détaille les interconnexions 

anatomiques entre les différentes structures cérébrales. La connectivité fonctionnelle 

sous-entend une interdépendance statistique généralement estimée par des 

méthodes statistiques bivariées telles que la corrélation de Pearson (Hutchison, 

Womelsdorf, Gati, et al., 2013) entre différentes régions anatomiquement éloignées 

de l’encéphale, proportionnelle à leur degré de coopération (Friston, Frith, Liddle, et 

al., 1993) (Figure 19). La connectivité fonctionnelle explique comment les activités 

cérébrales se coordonnent de manière intégrée en fonction de l’espace et du temps. 

Certains auteurs définissent également la connectivité effective. Ce type de 

connectivité, proche de la connectivité fonctionnelle en termes de complexité des 
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biosignaux, est basée sur un modèle « neurobiologique » construit a priori à partir des 

interactions des structures neuronales. Ces études sur la connectivité ont révélé 

l’existence de modes de fonctionnement généraux du cerveau comme le « Default 

mode network » et le « Task-positive network », deux modes de fonctionnement 

antagonistes associés à une connectivité fonctionnelle singulière entre des régions 

cérébrales respectivement au repos ou pendant l’exécution d’une tâche (Fox et al., 

2005; Greicius et al., 2003; Raichle et al., 2001). Ces études ont été notamment 

appliquées au sommeil (Horovitz et al., 2009; K. K. L. Liu et al., 2015), au 

fonctionnement cognitif (Esposito et al., 2006; Racz et al., 2017) ou à la pathologie 

(Cader et al., 2006; Y. Liu et al., 2008; Pievani et al., 2011). 

 
Figure 19 – Représentation du concept de connectivité cérébrale. Tirée de 

(Hong et al., 2013). 

 

Au repos et pendant l’exécution d’une tâche, la connectivité fonctionnelle 

présente un caractère dynamique non linéaire (Chang & Glover, 2010; Hutchison, 

Womelsdorf, Allen, et al., 2013; Sakoğlu et al., 2010; Stam et al., 2003; Stam & 

van Dijk, 2002). La combinaison d‘analyses de la connectivité fonctionnelle associées 

à des analyses non linéaires des signaux de connectivité permet d’accéder à la 

complexité du système central de manière plus intégrée. Des études récentes ont 

expérimenté en ce sens en proposant par exemple de calculer la variabilité de la 

connectivité dans le temps et en fonction des interdépendances entre les paires 

d’électrodes EEG (Alba et al., 2019). Racz et al. proposent une approche reposant sur 
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l’analyse des aspects multi-échelles de la dynamique de la connectivité permettant de 

détecter la structuration temporelle complexe des fluctuations de connectivité qui, à 

date restait souvent non détectée par la plupart des approches antérieures (Racz et 

al., 2018). Appliqués au suivi des symptômes de la schizophrénie, les résultats de 

cette équipe confirment non seulement que la multifractalité est une propriété 

inhérente à la dynamique des biosignaux, mais également que les propriétés 

multifractales combinées à l’analyse de la connectivité fonctionnelle des signaux EEG 

pourraient avoir un potentiel clinique significatif. 

 

ii.4.b Indices issus d’analyses de signaux fNIRS 
 

Une autre méthode d’analyse des signaux centraux, non invasive, portable, 

relativement robuste aux artéfacts de mouvements (Balardin et al., 2017) et dotée 

d’une résolution temporelle élevée est également utilisée. Cette méthode d’analyse, la 

spectroscopie fonctionnelle dans le proche infrarouge (fNIRS), mesure de manière non 

invasive le changement de concentrations d'oxyhémoglobine (ΔHbO) et de 

désoxyhémoglobine (ΔHb) résultant du couplage neurovasculaire secondaire à 

l'activation neuronale à partir du proche infrarouge (ondes 650-1000 nm). Les résultats 

de plusieurs études sur la dernière décennie montrent que la fNIRS peut être utilisée 

afin d’explorer différents états cognitifs (Zhang & Zhu, 2020) comme des modulations 

de charge mentale à partir des fluctuations de connectivité fonctionnelle au cours du 

temps (Fishburn et al., 2014). 

En ce qui concerne la dynamique des signaux fNIRS, les oscillations de 

l'hémodynamique cérébrale ont été caractérisées sur un modèle monofractal dans les 

travaux de Eke et Herman (Eke & Hermán, 1999). Les propriétés multifractales furent 

démontrées plus récemment (Khoa et al., 2012) et sont utilisées pour notamment 

différencier les fluctuations de l'hémodynamique cérébrale à l'état de repos vs. de 

charge cognitive élevée (Kubota & Zouridakis, 2022) chez des sujets jeunes vs. agés 

ou chez des hommes vs. femmes (Mukli et al., 2018). Peu d’études, et souvent 

uniquement exploratoires ont été menées à notre connaissance sur la caractérisation 

d’états de fatigue cognitive à partir de signaux fNIRS (Dehais et al., 2018). L’objectif 

majeur de celles-ci était de détecter automatiquement l'état de fatigue cognitive à l'aide 

d'algorithmes d'apprentissage automatique (Varandas et al., 2022). 
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Comme pour la VRC, des analyses non linéaires appliquées aux signaux centraux 
(EEG ou fNIRS) semblent constituer un outil précieux pour extraire des 

informations sur le fonctionnement neurophysiologique d’individus dans des conditions 

expérimentales comme dans l’exploration du phénomène de fatigue cognitive. 
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PARTIE 3 : Fatigue cognitive, définition et effets sur la 
complexité des systèmes et de leurs interconnexions 

 
 
iii.1 — Définition  

 
Un grand nombre de tâches fonctionnelles effectuées quotidiennement 

imposent de la fatigue à l’individu qui les réalise. Cette notion très générale de 

« fatigue » peut être définie comme une difficulté à initier ou à maintenir des activités 

volontaires (Chaudhuri & Behan, 2004). Phénomène très étudié dans la littérature, 

l’étiologie du syndrome de fatigue reste cependant complexe à déterminer allant de 

dysfonctionnements physiologiques ou cognitifs systémiques à des douleurs 

physiques. La fatigue peut être classée comme objective ou subjective, en fonction de 

sa nature. 

 

iii.1.a Fatigue objective (musculaire) 
 

La fatigue objective est un phénomène physique, non seulement dans ses 

origines, mais aussi dans les effets qu’elle produit. Générant une incapacité à 

maintenir un travail mécanique donné (Edwards, 1981), elle est liée à une diminution 

de la capacité du muscle à développer de la force (Bigland-Ritchie & Woods, 1984). 

Cette fatigue objective est ainsi fonction du type d’exercice proposé, de son intensité, 

de sa durée comme du régime de contraction musculaire engagé. Elle impacte 

l’ensemble du système neuromusculaire, autant la composante supra spinale que les 

structures périphériques (Boyas & Guével, 2011). On distinguera la fatigue centrale 

qui affecte l’efficience des commandes centrales (au niveau du cortex moteur) et de la 

moelle épinière, de la fatigue périphérique qui a trait aux modifications d’excitation et 

de contractilité des structures cellulaires du muscle (Boyas & Guével, 2011). 

Cette fatigue objective ne sera pas étudiée plus spécifiquement dans le cadre 

de ce travail de thèse. 

 

iii.1.b Fatigue mentale/cognitive/subjective 
 

La fatigue subjective serait directement causée par l’exécution de tâches 

cognitives intenses, prolongées ou non. Elle peut être catalysée directement par l’ajout 

de stimuli par exemple stressants de l’environnement et indirectement par des activités 
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physiques. Les conséquences de cette fatigue dite cognitive rassemblent des 

« signatures » neuro-psychophysiologiques liées à un état exprimé de « fatigué » par 

l’individu (Boksem & Tops, 2008; S. M. Marcora et al., 2009; Rozand & Lepers, 2017). 

La problématique majeure actuellement dans les travaux de recherche est de décoder 

les cibles et mécanismes amenant et perpétuant un tel état. Cet  objectif s’avère 

majeur puisque cette fatigue cognitive peut être à l’origine de souffrances qui se 

traduisent par une prise de risque plus, voire trop importante (Ackerman, 2011), une 

diminution du rendement au travail, une altération de la qualité du sommeil, de la 

performance cognitive et comportementale (Boksem et al., 2005; Lim et al., 2010; 

Lorist et al., 2000, 2005; van der Linden et al., 2003; van der Linden & Eling, 2006) 

voire l’établissement d’un stress chronique ou de pathologies diverses.  

Ce type de fatigue a été décrit en milieu écologique dans le cas de conduite 

prolongée ou chez des pilotes devant répondre simultanément à plusieurs tâches 

sollicitant de manière prolongée l’attention, la mémoire de travail et plus généralement 

les fonctions exécutives du système nerveux central (Goode, 2003; Lal & Craig, 2002; 

Rozand & Lepers, 2017). 

 

iii.2 — Induction d’une charge mentale amenant à un état de fatigue cognitive 
 

Des tâches exigeantes avec des durées variables, allant généralement de 

10 min à 2 h 40 min ont été utilisées dans la littérature afin d’induire 

expérimentalement une fatigue cognitive (Lorist et al., 2000; S. M. Marcora et al., 2009; 

K. Martin et al., 2015; Tanaka et al., 2014). Les auteurs recommandent un minimum 

de 30 minutes de tests ou d’activités cognitives pour arriver à un état de fatigue 

significatif, même si cet état n’est pas toujours décrit comme proportionnel à la durée 

de la tâche (Boksem & Tops, 2008). Parmi les tâches cognitives utilisées dans la 

littérature, l’AX-Continuous Performance Test (AX-CPT) et la tâche de Stroop sont les 

plus utilisées. Ces tâches permettent d’induire de la fatigue, mais aussi d’évaluer le 

fonctionnement cognitif puisqu’elles font appel à de l’attention soutenue, de la mémoire 

de travail et de l’inhibition, des fonctions exécutives centrales dans l’adaptation de 

l’Homme face à son environnement. Il est à noter que d’autres conditions 

expérimentales permettent d’induire un état de fatigue mentale comme la privation de 

sommeil (J. Ma et al., 2009) ou la simulation de pilotage aéronautique (J. Ma et al., 

2014) ou automobile (Zhao et al., 2012). La description d’indices quantifiant ce type 
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de fatigue ainsi que ses conséquences sur les systèmes de régulation sont encore en 

débat et au cœur des travaux actuels sur le sujet. Si les effets systémiques de cette 

fatigue sur la précision des réponses et le temps de réponse sur des tâches cognitives 

sont maintenant reconnus (Head et al., 2017; S. M. Marcora et al., 2009; C. Wang et 

al., 2016), les mécanismes impliquant des adaptations des systèmes de régulation 

neurophysiologique sont encore mal décrits, car difficilement identifiables en amont de 

leurs altérations (p. ex. durant les premières dizaines de minutes d’effort cognitif). Ce 

type de fatigue revêt des aspects objectifs et subjectifs (Ackerman, 2011) qui doivent 

être considérés pour approcher son fonctionnement et appréhender la complexité du 

phénomène. 

 

iii.3 — Aspects psychologiques de la fatigue cognitive  
 

L’état de fatigue cognitive est caractérisé par des différences interindividuelles 

importantes notamment s’agissant de l’apparition et de la gestion de cet état au cours 

du temps. Le ressenti de l’individu impacte fortement le niveau d’aptitude cognitive 

dans lequel il se trouve et pour une même tâche, l’exigence perçue peut fortement 

varier (C. Martin et al., 2013). D’un point de vue expérimental, l’objectif est ainsi 

d’induire un réel état de fatigue cognitive en évitant la surcharge ou l’endormissement, 

deux phénomènes qui pourraient conduire à un désengagement rapide et des 

réponses comportementales, cognitives et physiologiques inadaptées (Hart & 

Staveland, 1988; C. Martin et al., 2013). L’évaluation subjective de l’état de fatigue 

cognitive est souvent effectuée à l’aide de questionnaires permettant de mesurer le 

ressenti de l’individu exposé au contexte expérimental. Parmi ces outils 

psychologiques, le Brunel Mood Scale et le Profile of Mood States évaluent des états 

d’humeurs dont la fatigue (S. M. Marcora et al., 2009; McNair et al., 1971; Terry et al., 

1999, 2003). Les échelles visuelles analogiques sont également très utilisées pour 

mesurer ces états psychoémotionnels aigus (Penna et al., 2018). Pour évaluer la 

perception d’un effort, l’outil le plus précis est le National Aeronautics and Space 

Administration Task Load Index (NASA-TLX). Imaginé par Hart et Staveland (Hart & 

Staveland, 1988), il s’agit d’une échelle multi dimensionnelle qui évalue la charge 

perçue d’un travail selon six dimensions. Une dimension est spécifique à la charge 

mentale et donc aux ressources cognitives mobilisées par le sujet dans la réalisation 

de la tâche. Le NASA-TLX a déjà été utilisé de nombreuses fois dans le contexte de 



- 68 - 
 

la fatigue cognitive (Head et al., 2017; Le Mansec et al., 2018; K. Martin et al., 2016; 

Pageaux et al., 2015; Rozand et al., 2014). Les résultats permettent de montrer que le 

niveau de charge mental mesuré par le NASA-TLX est souvent corrélé au niveau de 

fatigue mentale ressenti par les sujets. 

 

iii.4 — Retentissement central de cette fatigue, réseaux impliqués 
 

Deux modèles neuropsychologiques sont fréquemment utilisés pour expliquer 

l’apparition de la fatigue cognitive. Selon ces modèles, l’exécution de toute tâche 

cognitive impliquerait le recours au circuit dopaminergique de récompense-

renforcement (Boksem & Tops, 2008) et à un système de double régulation (Ishii et 

al., 2014). Une sollicitation intense des ressources cognitives entraînerait des 

dysrégulations au sein de ces systèmes et des structures cérébrales impliquées. 

Le circuit récompense-renforcement (Figure 20) décrit par Boksem et Tops, 

postule que la déclaration d’un état « fatigué », traduirait le ressenti d’un individu 

faisant face à une tâche requérant un effort évalué comme dépassant un seuil de 

tolérance propre à cet individu (Boksem & Tops, 2008). La valence négative attribuée 

au maintien de la tâche est alors plus importante en comparaison des retours positifs 

attendus. La performance, la motivation et le désengagement sont autant de facteurs 

comportementaux et psychologiques en lien avec cette évaluation permanente des 

bénéfices et des préjudices associés à la réalisation d’une tâche. À mesure que la 

tâche dure dans le temps, l’énergie investie est d’autant plus grande pour maintenir un 

haut niveau de performance. Les ressources cognitives engagées par le sujet 

semblent disproportionnées en regard des gratifications obtenues (Loriol, 2003). Si 

cette exécution prolongée perdure, l’énergie demandée est telle qu’une fatigue 

cognitive s’installe jusqu’au déclin de la performance entraînant une baisse de la 

motivation, une plus grande destructibilité (Boksem et al., 2005, 2006; van der Linden 

& Eling, 2006), un changement de stratégie (Boksem et al., 2006) voire un abandon. 

La fatigue cognitive est un phénomène complexe qui induit des adaptations centrales 

dans les régulations de ce circuit récompense/renforcement qui est sous contrôle 

dopaminergique (Boksem & Tops, 2008). L’Homme adapte continuellement son 

comportement en réponse à un environnement changeant et challengeant. Le cortex 

cingulaire antérieur (CCA) reçoit des afférences pondérées en provenance du cortex 

orbitofrontal et de l’insula pour orienter le comportement vers le plus grand bénéfice 
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attendu. Le CCA détecte également les conditions dans lesquelles des erreurs 

peuvent survenir pour assurer la supervision de la performance (Carter et al., 1998; 

Gillies et al., 2019). Les informations traitées par le CCA sont ensuite transmises au 

noyau accumbens (NA) par les connexions corticostriatales, permettant à ce dernier 

d’établir le comportement approprié (Boksem & Tops, 2008). Le résultat de l’action est 

évalué en comparant la valeur appétitive qui suit son exécution aux bénéfices 

attendus. Cette information transmise au cortex préfrontal et au CCA va renforcer ou 

au contraire inhiber le comportement évalué et les connexions neuronales associées 

(Boksem & Tops, 2008). Le comportement est guidé par cette comparaison continue 

entre l’état obtenu et l’état prévu en termes de récompense et d’effort consentis. Le 

mécanisme de fatigue cognitive serait associé à une accumulation d’adénosine dans 

le CCA et modifierait la fonction du système dopaminergique jusqu’à sa libération dans 

le NA avec pour conséquence finale, une diminution de la libération d’acétylcholine 

dans le cortex préfrontal induisant une diminution de la capacité attentionnelle et du 

contrôle cognitif (Boksem & Tops, 2008; Smith et al., 2018). L’activité du cortex frontal 

comme celles des structures corticales et sous-corticales interconnectées comprises 

notamment dans le modèle du CAN, sont donc considérées comme des indices fiables 

reflétant des changements d’activité cognitive à mesure que la fatigue mentale 

augmente (Roussey et al., 2018; Wascher et al., 2014). Des études utilisant des 

mesures électrophysiologiques ou métaboliques chez des sujets réalisant des tâches 

de vigilance continue ont mis en évidence cette modification de l’activité corticale et 

sous-corticale avec par exemple une réorientation du flux sanguin au sein des circuits 

attentionnels, témoin d’un moindre état de vigilance ou d’un changement dans la 

stratégie de réponse (Paus et al., 1997). 
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Figure 20 – Représentation schématique du fonctionnement du circuit 

récompense-renforcement et des interconnexions en jeu entre les différentes 

structures cérébrales du réseau. Tirée de (Boksem & Tops, 2008). 
 

En parallèle du circuit récompense-renforcement, lorsqu’un individu effectue 

une tâche de longue durée, deux systèmes antagonistes fonctionnent de manière 

synchrone (Ishii et al., 2014) :  (i) Un système facilitateur permettant de maintenir un 

haut niveau de performance dans la tâche en présence d’une charge mentale 

importante, son action est catalysée par le facteur motivationnel ; et (ii) un système 

inhibiteur dégradant la performance pour éviter des réponses physiologiques 

excessives au phénomène de fatigue pouvant amener à des dysfonctionnements des 

systèmes de contrôle (Ishii et al., 2014) (Figure 21). 
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Figure 21 – Représentation schématique du fonctionnement du système de 

double régulation, engagé pendant la réalisation de tâches cognitives prolongées. 

Tirée de (Ishii et al., 2014). 

 
La fatigue cognitive ne se limite donc pas à une modification de l’activité 

corticale spécifique à la tâche réalisée, mais dépend de réseaux plus vastes qui 

modulent de manière intégrée cette activité (Ishii et al., 2014). L’installation de la 

fatigue va résulter d’un dysfonctionnement du système facilitateur par une 

dysrégulation métabolique et d’une suractivation concomitante du système inhibiteur 

par conditionnement. Le déséquilibre entre les deux systèmes va alors engendrer une 

diminution de la performance cognitive et par voie de conséquence une baisse de la 

motivation, un abandon voire une dégradation de l’état psychophysiologique 

(Grandjean, 1979). 

 

La mise en place progressive d’un état de fatigue cognitive entraîne des 
modulations au niveau d’un certain nombre de structures appartenant à un 
système complexe décrit par exemple dans les modèles tels que le CAN.  

Les interconnexions entre les structures de ce système vont être modulées, voire 

altérées entraînant potentiellement progressivement une diminution de la performance 

à la tâche et/ou plus globalement une altération de l’état psychophysiologique. 
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iii.5 — Retentissement périphérique de la fatigue, implication pour sa détection 
 

Afin de prévenir ces conséquences, il est important d’être en capacité de 

détecter cette fatigue non seulement lorsqu’elle affecte l’individu de manière 

significative, mais également, et c’est là tout l’enjeu de cette thèse, avant même qu’il 

ne puisse en déterminer les effets, on parle alors de détection des « signaux faibles de 

la fatigue ».  

Les recherches sur la fatigue cognitive s’étendent au-delà des aspects 

strictement cognitifs ou psychologiques. Des études récentes dans le domaine 

observent ses effets néfastes sur les performances physiques (Pageaux & Lepers, 

2018; Rozand & Lepers, 2017) ou sur le contrôle postural (Deschamps et al., 2013; 

Hachard, 2019). Mesurer son influence au-delà du cerveau, sur les systèmes de 

contrôle périphériques permet de mieux comprendre le phénomène et présente un fort 

potentiel quant à sa détection avec des outils de mesures écologiques. Puisqu’un effort 

mental prolongé affecte progressivement les structures cognitives directement 

associées au « travail » effectué, comme les zones corticales et sous-corticales du 

circuit de la récompense et du système de double régulation, il est possible de se 

demander si les systèmes de régulation physiologiques périphériques en 

interconnexion au sein du CAN sont également altérés. L’impact d’une charge mentale 

chronique sur le système cardiovasculaire a souvent été étudié dans un contexte 

pathologique en l’associant au risque de maladie coronarienne (Bosma et al., 1997; 

Kivimäki et al., 2002, 2012; Netterstrøm et al., 2006), ou à l’hypertension  (Markovitz 

et al., 1993; J. E. Schwartz et al., 1996). Des modifications cardiovasculaires plus 

subtiles dans le contexte d’une fatigue cognitive aigüe ont aussi été décrites sur la 

base d’analyses temporelles et fréquentielles de la VRC. Une diminution de la VRC 

est généralement associée à un effort cognitif soutenu (Hjortskov et al., 2004; Mulder 

& Mulder, 1981) expliquée par une activation sympathique plus importante et un relatif 

retrait parasympathique (Collins et al., 2005; Grossman, 1992; Grossman & Svebak, 

1987; Hatch et al., 1986; Hjortskov et al., 2004; Taelman et al., 2011). Une diminution 

de la sensibilité du baroréflexe (Mulder & Mulder, 1981), des changements de 

conductance cutanée (Gergelyfi et al., 2015) et des modifications du diamètre 

pupillaire ont également permis de retranscrire l’influence de la fatigue cognitive sur le 

système nerveux autonome (McGarrigle et al., 2017). Ces observations sont appuyées 

par des études plus récentes utilisant des mesures non linéaires ou multivariées pour 
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évaluer l’influence d’efforts cognitifs sur le caractère complexe du contrôle autonome 

(Faes et al., 2016; Melillo et al., 2011; Mukherjee et al., 2011; Vuksanović & Gal, 2007; 

Widjaja et al., 2015). La fatigue cognitive conduirait les individus vers une perte 

progressive de fonctionnalité et d’adaptabilité que les métriques non linéaires 

multiéchelles pourraient capturer (Delliaux et al., 2019).  

 

L’objectif de ce travail de thèse est d’étudier les signaux faibles de la fatigue 
cognitive, témoins de changements fonctionnels au sein du CAN à partir 

d’analyses non linéaires et de connectivité des biosignaux périphériques et centraux. 
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PARTIE 4 : Méthodes de remédiation par bio- et neuro-
feedbacks  

 

Le biofeedback est défini sur la base de retours d'informations apportées à un 

individu afin de lui permettre d’autoréguler certaines de ses fonctions 

neurophysiologiques (Kotozaki et al., 2014). L’idée générale est donc d’enregistrer des 

biosignaux et d’en informer l’individu au cours du temps. Cela implique de pouvoir : (i) 
connaitre les biosignaux d’intérêt, (ii) d’être capable de les capturer et de les analyser 

rapidement de manière fiable et (iii) de les retranscrire correctement auprès des 

personnes afin que celles-ci puissent les traiter et envoyer une réponse modératrice. 

Les applications les plus courantes de cette technique utilisent soit les signaux de 

VRC, cette méthode est connue sous le nom de « biofeedback HRV », soit les signaux 

de l’activité cérébrale, le terme employé est alors : « neurofeedback ». Les travaux 

récents sur les biofeedbacks chez l’Homme ont souligné le potentiel de ces techniques 

d’autorégulation pour améliorer l’état psycho émotionnel (Deschodt-Arsac et al., 2020; 

Goessl et al., 2017) et potentialiser le fonctionnement cognitif (Enriquez-Geppert et al., 

2017; Prinsloo et al., 2011; Sutarto et al., 2013).  

 

iv.1 — Biofeedback HRV (HRVB) et cohérence cardiaque 
 

Historiquement, c’est très certainement à Evgeny Vaschillo que l'on doit la 

crédibilité de la méthode HRVB auprès de la communauté internationale. Ce 

scientifique a en effet réalisé les premiers travaux tendant à caractériser les 

mécanismes par lesquels le HRVB produit des oscillations de haute amplitude dans 

les signaux de VRC (E. Vaschillo et al., 2002). 

Parallèlement aux travaux de Vaschillo, Paul Lehrer s’est également intéressé 

aux signaux de VRC dans le but de comprendre la relation entre puissance 

parasympathique et déclenchement de l’asthme par le stress. En appui des travaux 

de Stephen Porges sur l'arythmie sinusale respiratoire (RSA), l’idée selon laquelle une 

modulation de la respiration pourrait impacter les puissances des branches autonomes 

cardiaques s’est développée. 

Ces scientifiques ont collaboré et réalisé un certain nombre d'études sur la base 

de ces problématiques. Une autre collaboration entre Lehrer et Gervirtz a également 

appliqué ces problématiques aux traitements de différentes pathologies (P. M. Lehrer 
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& Gevirtz, 2014). Depuis lors, de nombreux travaux ont proposé l’utilisation de la 

technique HRVB sur la base de séances successives de cohérence cardiaque. 

 

 
Figure 22 – Distribution des études menées sur le HRVB chaque année depuis 

1990. Au cours de cette dernière décennie, la popularité de la technique croît 

fortement. Issue de PubMed. 

 

iv.1.a Cohérence cardiaque, définition  
 

La technique HRVB consiste à ralentir la fréquence respiratoire spontanée afin 

d’amener l'activité vagale vers la même fréquence que celle du contrôle 

cardiovasculaire sympathique (E. Vaschillo et al., 2002). Ce phénomène décrit une 

résonance entre les boucles de contrôle du baroréflexe (activité autonome 

sympathique) et l’activité parasympathique permettant l'atteinte d’un état dit « de 

cohérence cardiaque » (Figure 23). Le but physiologique est d'augmenter le gain du 

baroréflexe, ce qui induit une amélioration du trafic afférent vagal et des stimulations 

« bottom-up » cérébrales dont la finalité est de rétablir un état psychophysiologique 

dégradé (McCraty & Zayas, 2014), et d’améliorer la défense contre les événements 

stressants épisodiques (Dimitriev et al., 2019). 

Par définition, la résonance implique une variation de plus grande amplitude 

autour d’une seule fréquence lorsque deux des composants d’un système fonctionnent 

de manière synchrone (Başar, 1998). Au niveau autonome cardiaque, les fluctuations 

de plus hautes fréquences de la VRC sont assujetties par la fréquence respiratoire 
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(voir chapitre i.2.c, notion d’arythmie respiratoire, RSA ; (Berntson et al., 1997)). En 

ralentissant la fréquence respiratoire à 6 respirations par minute, soit des cycles de 10 

secondes, le RSA décale la fréquence de décharge de la branche parasympathique 

vers les basses fréquences associées au baroréflexe. Une relation de phase 0° entre 

la fréquence cardiaque et la respiration s’installe et dans ces conditions, les deux 

composantes sympathique et parasympathique régulent la VRC à la même fréquence, 

de 0,1 occurrence par seconde. La VRC passe alors d’un contrôle majoritairement 

bimodal complexe à un régime sinusoïdal ample (une amplitude jusqu'à plusieurs fois 

l'amplitude au repos) et régulier (Figure 23). Concrètement, pendant un entraînement 

guidé de cohérence cardiaque, l’outil de biofeedback contrôle si les régulations 

cardiaques du sujet sont caractéristiques d’un état de cohérence (par une analyse 

temporelle ou fréquentielle). Cette cohérence autour d’une fréquence de résonance 

de 0,1Hz entraîne de façon transitoire une augmentation importante du tonus 

sympathovagale (P. M. Lehrer et al., 2000). 

 
Figure 23 – Exemple de séries temporelles de VRC en haut – pour un individu 

au repos respirant à une fréquence spontanée et en bas – pour le même individu dont 

la fréquence respiratoire est guidée à 0,1 Hz vers un état de cohérence cardiaque. 

 

iv.1.b Entrainement en HRVB 
 

L’entraînement « en cohérence cardiaque » optimisé par l’ajout d’informations 

en biofeedback sur la VRC a gagné en popularité sur les dernières décennies. Au 

début des années 2000, les travaux de Lehrer, Vaschillo et Gervitz avaient déjà décrit 
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cette pratique (P. M. Lehrer et al., 2000, 2003; P. M. Lehrer & Gevirtz, 2014) en 

montrant qu’une respiration lente guidée était efficace dans le traitement de certaines 

pathologies comme l’asthme, l’hypertension et plus généralement, les maladies 

impliquant un dysfonctionnement de l’homéostasie cardiorespiratoire. Gevirtz a 

proposé en ce sens une méta analyse en 2013 recensant les effets du BFB sur la VRC 

dans bon nombre de domaines (Gevirtz, 2013). Cet entraînement en biofeedback dont 

le spectre d’application est très large, présente des avantages évidents non seulement 

sur la santé, mais plus généralement sur le bien-être (Blase et al., 2016; S. Chen et 

al., 2016; Deschodt-Arsac et al., 2020; Goessl et al., 2017; P. Lehrer et al., 2020; 

McCraty & Zayas, 2014). Les bénéfices psychologiques et physiologiques sont 

principalement attribués à deux facteurs, (i) un renforcement du baroréflexe qui 

présente une neuroplasticité importante (P. M. Lehrer et al., 2003; E. Vaschillo et al., 

2002; Vaschillo et al., 2006) et, (ii) une optimisation de l’information vagale ascendante 

vers les zones corticales et sous-corticales interconnectées. Ces communications 

« bottom-up » favoriseraient un remodelage central pour une meilleure adaptation 

cognitive et émotionnelle (Deschodt-Arsac et al., 2018; Jester et al., 2019; Jiménez 

Morgan & Molina Mora, 2017; P. M. Lehrer & Gevirtz, 2014; Mather & Thayer, 2018; 

Prinsloo et al., 2013; Rosaura Polak et al., 2015; Thayer et al., 2009). Ces hypothèses 

sont appuyées par des travaux qui ont associé une diminution des symptômes 

dépressifs consécutive à une stimulation électrique du nerf vague (Cristancho et al., 

2011; Daban et al., 2008; Nahas et al., 2005, 2007; Sackeim, Keilp, et al., 2001; 

Sackeim, Rush, et al., 2001). Ce phénomène est également soutenu par les modèles 

théoriques présentés dans le premier chapitre (PARTIE 1) de cette introduction ; la 

théorie polyvagale (Porges, 2007), le modèle d’intégration neuroviscérale (Thayer & 

Lane, 2000) et le réseau central autonome (Benarroch, 1993), selon lesquels le 

système nerveux central et le système nerveux autonome sont étroitement 

interconnectés.  

 

Dans le contexte expérimental de la fatigue cognitive, l’utilisation de techniques de 
biofeedback sur la VRC pourrait donc améliorer la flexibilité du réseau central 
autonome dans sa capacité d’adaptation face à une charge cognitive intense et 

continue. 
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iv.2 — Neurofeedback (NFb) des rythmes sensorimoteurs NFb SMR 
 

Le neurofeedback (NFb) correspond au processus qui permet à un individu 

d'apprendre à moduler son fonctionnement cérébral pour améliorer son état de santé 

et ses performances cognitives (Enriquez-Geppert et al., 2017; Gruzelier, 2014). Une 

information sur l’activité cérébrale est donnée au pratiquant en temps réel avec des 

outils de mesure métaboliques ou électrophysiologiques. Cette activité 

neuromodulatrice est en relation avec des changements d’états, de pensées et de 

comportements. L’objectif est de diriger l’individu vers les modifications 

neurophysiologiques souhaitées par des processus de conditionnement classique 

(Pavlov (1927), 2010) ou opérant (Skinner, 1938; Thorndike, 1898). 

Dans le cadre de ces travaux de thèse, seul le NFb pratiqué à partir de 

dispositifs EEG sur la modification de rythmes cérébraux (ou ondes cérébrales) ciblés 

sera utilisé et détaillé.  

Les ondes cérébrales (Figure 24) sont le reflet de l’état psychologique, cognitif 

et plus globalement de l’activité d’un individu. Il a été démontré que l’activité de ces 

ondes répond aux techniques de conditionnement (Sherlin et al., 2011) qui, 

lorsqu’elles sont appliquées, conduit à l'émergence de nouveaux comportements avec 

comme médiateur le circuit récompense-renforcement. Les ondes cérébrales peuvent 

être modulées par un conditionnement classique, comme cela a été montré dès les 

années 1940 par les travaux précurseurs de Jasper et Shagass sur le blocage des 

rythmes alpha (Jasper & Shagass, 1941). Dans les années 1960, les études sur le 

modèle animal démocratisent ce type de conditionnement opérant de l’activité 

cérébrale (Howe & Sterman, 1972; Sterman & Wyrwicka, 1967; Wyrwicka & Sterman, 

1968). Joseph Kamiya, en 1958 fut le premier à entraîner un volontaire à émettre des 

ondes alpha (α) [8-12 Hz], confirmant ainsi la capacité de l’Homme à contrôler par un 

mécanisme opérant, ses propres ondes cérébrales. De nombreuses études ont depuis 

appliqué cette technique dans le contexte pathologique et pour optimiser le 

fonctionnement humain en entraînant une personne à générer ou à inhiber la 

production de certaines ondes cérébrales (Angioletti, 2019; Enriquez-Geppert et al., 

2017; Gruzelier, 2014). 

 



- 80 - 
 

 
Figure 24 – Ondes cérébrales observables chez l’Homme. Les rythmes 

sensorimoteurs à l’interface des ondes α et β ne sont pas représentés ici. Tirée de 

(Chatterjee et al., 2019). 

 

Dans les années 70, Sterman a pu mettre en évidence dans un premier temps 

chez le chat puis chez l’Homme l’existence des rythmes sensorimoteurs ou ondes 

SMR [12-15 Hz] en mesurant en temps réel cette bande de fréquence jusqu’alors 

inconnue lui permettant ainsi d’initier des techniques de NFb en se focalisant sur cette 

bande de fréquence. Les substrats anatomiques et processus neurologiques à l’origine 

des rythmes SMR sont connus et très bien décrits dans la littérature (Howe & Sterman, 

1972, 1973). Synthétiquement, ils proviennent des noyaux ventraux du thalamus, 

impliqués dans le traitement et la transmission d’afférentes sensorimotrices à 

destination des structures corticales interconnectées (Howe & Sterman, 1972). 

Pendant la production conditionnée d’ondes SMR, les noyaux ventraux présentent un 

motif de décharge rythmique associé à la suppression de comportements 

sensorimoteurs et du passage des afférentes associées (Howe & Sterman, 1972). Plus 

exhaustivement, le réseau à l’origine de ces rythmes comprend les noyaux ventraux 

du thalamus, le noyau réticulaire thalamique et le cortex sensorimoteur. Les 

techniques de NFb SMR entraînent une potentialisation à long terme qui augmente la 

force synaptique au sein de ce réseau et augmente la probabilité de son activation 

future (Arns, Feddema, et al., 2014; Sterman & Egner, 2006). Aujourd’hui considéré 

comme un des "protocoles de neurofeedback standard" (Arns, Feddema, et al., 2014) 
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le NFb SMR a démontré des effets bénéfiques dans différents domaines 

thérapeutiques. Cette technique d’entrainement apparaît comme une alternative pour 

des individus épileptiques en cas de résistance ou de non-réponse médicamenteuse 

(Sterman & Egner, 2006). Du fait de la proximité structurelle des ondes SMR avec les 

spindles (grandes ondes lentes, diphasiques, marqueurs de synchronisations 

neuronales résultants de l’activation du réseau thalamoréticulaire et impliqués dans 

différents mécanismes, dont l’inhibition des process sensoriels) observées dans le 

stade du sommeil lent léger (De Gennaro & Ferrara, 2003; Sinha, 2011), l’utilisation 

du NFb SMR dans l’optique d’améliorer le sommeil est explorée par de nombreux 

auteurs. Récemment, les travaux de Arns et al. (Arns, Feddema, et al., 2014), 

(Hoedlmoser et al., 2008), Cortoos et al. (Cortoos et al., 2010) et Schabus (Schabus, 

2014) soulignent les effets positifs d’un entraînement en NFb SMR sur le sommeil, 

notamment sur des sujets insomniaques. Une amélioration de la qualité et de la 

quantité de sommeil pourrait avoir des effets bénéfiques sur la cognition puisqu’un 

manque de sommeil entraîne des déficits cognitifs importants (Astill et al., 2012; 

Belenky et al., 2003; Fallone et al., 2001; Lim et al., 2010; Van Dongen et al., 2003). 

D’autres auteurs se sont questionnés sur les effets que peut avoir un entraînement en 

NFb SMR sur le fonctionnement cognitif en mesurant son influence sur différentes 

fonctions exécutives. Parmi les fonctions explorées, un entraînement en NFb SMR 

améliorerait l’attention sélective chez des sujets présentant un déficit attentionnel 

(Arns, Heinrich, et al., 2014; Fuchs et al., 2003; Shouse & Lubar, 1979), ou non (Egner 

& Gruzelier, 2001; Vernon et al., 2003). Une diminution des interférences 

sensorimotrices thalamo-corticales, résultat de l’entraînement en NFb SMR faciliterait 

le traitement attentionnel. Un phénomène qui pourrait aussi expliquer une amélioration 

de la mémoire de travail après un conditionnement en NFb SMR (Campos da Paz et 

al., 2018; S. E. Kober et al., 2015; Vernon et al., 2003; Z. Wang, 2017). De façon 

intéressante, la mémoire de travail implique des boucles neuronales fonctionnant dans 

une bande fréquence proche de celle des rythmes SMR [10-14 Hz] (Haarmann & 

Cameron, 2005), une autre observation pouvant soutenir cette amélioration des 

capacités mnésiques. D’autres auteurs ont exploré l’influence du NFb SMR sur le 

temps de réaction de sujets sains (Doppelmayr & Weber, 2011) ou vieillissants 

(Parsaei et al., 2017) confrontés à différentes tâches de temps de réaction (simple ou 

impliquant une prise de décision). Une amélioration du temps de réaction serait 

associée à une augmentation de la production et de l’amplitude des ondes SMR. 
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Cette production serait corrélée à un meilleur contrôle des voies somatosensorielles 

et sensorimotrices pour un traitement plus précis et rapide d’un stimulus. 

 

Le neurofeedback SMR présente ainsi de nombreux avantages et un potentiel 
certain dans la gestion du fonctionnement cognitif, une caractéristique 

intéressante pour ce travail de thèse qui s’attache à comprendre l’apparition de la 

fatigue cognitive et à proposer des solutions pour remédier aux altérations cognitives 

consécutives. 

 

Les données disponibles dans la littérature suggèrent qu’un entraînement en 
neurofeedback SMR comme un entraînement en biofeedback sur la VRC 
influencent certains processus cognitifs par des mécanismes 
neurophysiologiques distincts. 
L’état de cohérence cardiaque guidé par un biofeedback retentit jusqu’aux 

structures centrales interconnectées au sein du CAN, associées au traitement cognitif 

et émotionnel. 

Le neurofeedback SMR améliore certaines fonctions exécutives comme l’attention, 

la mémoire de travail et la prise de décision, trois fonctions centrales pour l’Homme en 

interaction avec son environnement. 

L’utilisation de ces techniques d’entraînement pourrait donc améliorer le 
fonctionnement cognitif et retarder le déclin associé à l’apparition d’une fatigue 
mentale. 
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Problématique & Objectifs de la thèse 
 

Au regard des éléments apportés dans l’introduction générale, plusieurs 

constats peuvent être établis : 

 

La biologie des systèmes est un domaine de plus en plus couramment étudié 

pour analyser les systèmes de contrôle physiologique à partir d’analyses de 

biosignaux enregistrés pour certains en milieu écologique et donc de manière non 

invasive. Ces analyses, bien qu’encore couramment axées sur des méthodes 

classiques (analyses temporelles et fréquentielles (Task Force of The European 

Society of Cardiology and The North American & Society of Pacing and 

Electrophysiology, 1996)), sont de plus en plus souvent orientées vers des analyses 

de complexité permettant d’accéder aux structures des biosignaux sur plusieurs 

échelles de temps et d’espace allant expérimenter de manière intégrée les interactions 

entre les systèmes. Des recherches restent cependant encore nécessaires afin 

d’affiner les connaissances quant aux interconnexions fines susceptibles d’être 

modifiées lors de modulations telles que l’apparition de fatigue cognitive affectant 

potentiellement plusieurs structures simultanément. 

 

Plusieurs problématiques restent ainsi à approfondir voire à développer : 
Est-ce que les indices issus d’analyses non linéaires de biosignaux 

périphériques reflètent effectivement la complexité d’un système intégré ? En d’autres 

termes, alors que des études proposent un large nombre d’indices pour évaluer la 

complexité d’un système et les modulations de celle-ci en présence de stimuli, est-ce 

que chaque indice est capable d’informer spécifiquement sur le fonctionnement 

structural du système dans des situations cognitives précises ? 

Les effets de la fatigue cognitive peuvent-ils être détectés à partir d’analyses de 

la complexité des biosignaux cardiaques alors même que les auteurs désignent plutôt 

des marqueurs centraux ou des questionnaires auto-déclaratifs pour caractériser cet 

état ? 

Peut-on envisager de remédier les effets de la fatigue cognitive en proposant 

des exercices de biofeedbacks cardiaques et/ou de neuro-feedbacks spécifiques 

basés sur la compréhension de la biologie des systèmes complexes et de leurs 
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interactions ? Le cas échéant, est-il possible de développer des outils connectés afin 

de proposer des méthodes de remédiation « écologiques » transférables au « grand 

public » ? 

 

Cette thèse propose d’avancer sur ces différentes questions. Elle vise à étudier 
les signaux annonciateurs de la fatigue cognitive chez l’Homme à partir du suivi 
des régulations neurophysiologiques complexes et de leurs interconnexions et 
à proposer des méthodes de remédiation à cette installation de l’état de fatigue. 
. 

Le transfert industriel en relation avec les travaux scientifiques de la thèse 

vise à développer des applications d’innovations de santé connectée en bio- et 
neurofeedback dans une visée de commercialisation, notamment pour offrir à un 

large public des techniques abordables en termes de gestion de l’état 
psychophysiologique au quotidien. 
 

Les hypothèses que nous émettons reposent sur une modification spécifique 

de certains indices de complexité cardiaque lors de l’altération de l’état 

psychophysiologique concomitant à la mise en place de la fatigue cognitive. Ces 

évolutions devraient coïncider avec les variations d’indices issus des biosignaux 

périphériques et centraux reflétant d’une modification de la qualité des interconnexions 

entre ces réseaux.  

 

Le travail de thèse consiste à vérifier ces hypothèses sur plusieurs études : 
 

ÉTUDE n°1 – Bouny, P., Arsac, L. M., Touré Cuq, E., & Deschodt-Arsac, V. (2021). 

Entropy and Multifractal-Multiscale Indices of Heart Rate Time Series to Evaluate 

Intricate Cognitive-Autonomic Interactions. Entropy, 23(6), 663. 

 

Les indices issus d’analyses non linéaires du biosignal cardiaque sont depuis 

plusieurs années utilisées dans la littérature pour capturer le comportement émergent 

de la coordination du réseau cerveau-cœur. En particulier, l’entropie (multi-échelles) 

et la (multi)fractalité calculées dans les séries temporelles cardiaques semblent 

particulièrement appropriées. Cette étude s’intéresse aux informations précises que 

peuvent apporter ces indices en termes de complexité du réseau cognitif-autonome 
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(cardiaque) en posant l’hypothèse que chacun d’entre eux pourrait « marquer » plus 

spécifiquement certains réseaux et, de fait, renseigner plus particulièrement sur 

l’adaptation des sujets réalisant différentes tâches cognitives. 

 

ÉTUDE n°2 – Bouny, P., Arsac, L. M., Pratviel, Y., Boffet, A., Touré Cuq, E., & 

Deschodt-Arsac, V. (2022). A Single Session of SMR-Neurofeedback Training 

Improves Selective Attention Emerging from a Dynamic Structuring of Brain–Heart 

Interplay. Brain Sciences, 12(6), Article 6. 

 

Les recherches sur l’utilisation des rythmes sensorimoteurs (SMR) dans des 

techniques d’entraînement de neurofeedback à long terme permettent de conclure à 

des améliorations potentielles de l'attention sélective, mais pose la question de 

l'acceptabilité de ces techniques. Nous émettons l’hypothèse dans cette étude qu’une 

seule séance de neurofeedback SMR pourrait amener des changements d'attention 

sélective expliqués par des modifications dans l'interaction cerveau-cœur, reflétées 

dans la multifractalité de la dynamique cardiaque. 

 

ÉTUDES n°3 – Optimisation d’un entraînement en cohérence cardiaque assisté par 

biofeedback. 

 

L’entraînement en cohérence cardiaque a pour objectif d’améliorer l’état 

psychophysiologique des personnes, en visant plus particulièrement une diminution 

du stress et une amélioration du bien-être. Pour s’entraîner en cohérence, les sujets 

doivent suivre un rythme respiratoire fixé sur la fréquence du baroréflexe (fréquence 

de résonance) dans le but d’optimiser la puissance autonome cardiaque durant la 

durée de l’exercice et en post-exercice. Dans le cadre de ces études n°3, nous 

investiguons plusieurs techniques permettant d’optimiser l’entraînement en cohérence 

cardiaque. 

 

ÉTUDE n°3 – application 1 
 
Bouny, P., Arsac, L. M., Guérin, A., Nerincx, G., & Deschodt-Arsac, V. (2023). Guiding 

Breathing at the Resonance Frequency with Haptic Sensors Potentiates Cardiac 

Coherence. Sensors, 23(9), Article 9. 
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Bouny, P., Arsac, L. M., Guérin, A., & Deschodt-Arsac, V. (2022). HRV-Biofeedback to 

Optimize Athlete Emotional State: Benefits of Visuo-Haptic Guidance. Annual 
Congress of the European College of Sport Science, Seville, Spain. 
 

Dans une première étude, nous avons évalué l’effet de différentes modalités 

sensorielles de guidage permettant d’atteindre la fréquence de résonance 

physiologique. Cette étude a également été appliquée sur un public d’étudiants sportifs 

entraînés. L’objectif était double. Il s’agissait dans un premier temps d’évaluer l’état de 

cohérence de sujets guidés par un dispositif visuel, haptique ou combinant les deux 

informations ; et dans un second temps de vérifier que les modalités du biofeedback 

testées fonctionnaient de la même manière chez des sujets sportifs habitués à réaliser 

des entraînements de type « relaxation ». Nous émettons l’hypothèse que l’apport de 

l’outil « haptique » permettrait de déclencher voire d’optimiser la réponse autonome 

sur un temps court d’entraînement en biofeedback. 

 

ÉTUDE n° 3 – application 2 

 

Pratviel, Y., Bouny, P., Arsac, L. M. & Deschodt-Arsac, V. Immersion in a relaxing 

virtual reality environment is associated with similar effects on stress and anxiety as 

heart rate variability biofeedback. En cours d’écriture pour Virtual Reality – 
Springer. 
 

Pratviel, Y., Bouny, P. & Deschodt-Arsac, V. Effects of heart rate variability 

biofeedback performed in virtual reality or with a real device on stress and anxiety. 

Soumis pour une communication orale au 20e Congrès International de l'ACAPS 
– Reims, France. 

 
La pratique de la respiration guidée à 0,1 Hz par biofeedback a été très peu 

testée en dehors de conditions d’environnement réel écologique. Dans cette étude, 

nous avons cherché à caractériser les effets de ce type d’entraînement en condition 

d’immersion en réalité virtuelle. L’objectif était de déterminer si les bénéfices 

psychologiques post entraînement en cohérence cardiaque étaient expliqués par la 
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session de respiration guidée per se ou par le fait que le sujet était immergé dans un 

environnement jugé « agréable » en réalité virtuelle. 

 

ÉTUDE n°4 – Bouny, P., Arsac, L. M. & Deschodt-Arsac, V. Early Effects of Mental 

Fatigue on Central Autonomic Network Reflected in Autonomic Control Dynamic and 

Central Connectivity. En cours d’écriture pour Scientific Reports – Nature 
Research. 

 

Cette quatrième étude investigue les mécanismes neurophysiologiques de la 

fatigue cognitive par un enregistrement synchrone de trois biosignaux de sortie du 

CAN. Cet enregistrement de données autonomes (VRC et pupillométrie) et centrales 

(EEG) est effectué chez des sujets jeunes et sains en amont, pendant et après la 

réalisation d’une tâche de vigilance continue de 40 minutes. Des analyses de 

complexité et de connectivité ont été menées pour décrire les « signaux faibles », 

témoins de l’apparition d’une fatigue mentale après 40 minutes d’effort cognitif. 

 

ÉTUDE n°5 – Bouny, P., Martin, Y. & Deschodt-Arsac, V. An HRV-Biofeedback 

Session Integrating Visuo-Haptic Cues to Prevent the Decline of Central Autonomic 

Network During a Fatigue Protocol. En cours d’écriture pour Frontiers in 
Physiology – Frontiers. 

 

L’étude n°4 a permis d’identifier des indicateurs autonomes d’un état de fatigue 

cognitive. Cette étude prend pour contexte les résultats de l’étude n°3 et de l’étude n°4 

pour évaluer les effets d’une stimulation préventive du CAN avec un entraînement en 

HRVB sur les conséquences délétères de la fatigue cognitive. Une cohorte de sujets 

a réalisé une tâche de vigilance continue en pratiquant en amont de cette tâche une 

session de HRVB par guidage multisensoriel. Notre hypothèse est que les stimulations 

« bottom-up » au sein de l’intégration neuroviscérale permettent un meilleur 

fonctionnement intégré du CAN pour répondre à l’exigence de la tâche sans affecter 

significativement les interconnexions du réseau. 
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ÉTUDES en collaborations internationales sur le dispositif URGOnight 
 

ÉTUDE n°6a – Krepel, N., Egtberts, T., Touré-Cuq, E., Bouny, P., & Arns, M. (2022). 

Evaluation of the URGOnight Télé-neurofeedback Device : An Open-label Feasibility 

Study with Follow-up. Applied Psychophysiology and Biofeedback, 47(1), 43-51. 

 

L’objectif général de cette étude menée en collaboration avec la Brainclinics, 

est d’évaluer l’efficacité clinique du dispositif URGOnight auprès d’un public 

d’insomniaques. Des indicateurs subjectifs et objectifs de qualité du sommeil sont 

récoltés pour mesurer son évolution tout au long de l’entraînement (40 à 60 sessions 

de NFb SMR). 

 

ÉTUDE n°6b – Kolken, Y., Bouny, P., & Arns, M. (2022). Effects of SMR 

Neurofeedback on Cognitive Functions in an Adult Population with Sleep Problems : A 

Télé-neurofeedback Study. Applied Psychophysiology and Biofeedback, 48, 27–
33. 

 

Dans la poursuite du travail précédent, il s’agit ici de mesurer l’influence de 

l’entraînement URGOnight sur plusieurs fonctions exécutives comme l’attention ou la 

mémoire de travail. Nous émettons l’hypothèse que les améliorations subjectives du 

sommeil observées dans l’étude n° 6b pourraient être associées à un meilleur 

fonctionnement cognitif. 

 

ÉTUDES en collaborations nationales sur le dispositif URGOfeel 
 

Ces études collaboratives avec des institutions française éprouvent le HRVB 

pratiqué avec URGOfeel dans le traitement de l’hypertension artérielle légère ou 

intègrent le dispositif dans un programme de prévention primaire du trouble de stress 

post-traumatique. 
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Étude n°1 – Les indices multi-échelles d’entropie 
et de multifractalité, calculés sur la VRC comme 

reflet du fonctionnement cognitif 
 

Cette étude a fait l’objet d’une publication et d’une communication orale lors d’un 

congrès national : 

 

o Bouny, P., Arsac, L. M., Touré Cuq, E., & Deschodt-Arsac, V. (2021). Entropy 

and Multifractal-Multiscale Indices of Heart Rate Time Series to Evaluate 

Intricate Cognitive-Autonomic Interactions. Entropy, 23(6), 663 (cf. Annexe 1). 

 

o Bouny, P., Arsac, L. M., Touré Cuq, E., & Deschodt-Arsac, V. (2021). Entropy 

and multifractality in heart rate dynamics as markers of specific brain-heart 

coordinations when adapting to cognitive tasks. 19e Congrès International de 

l'ACAPS – Montpellier, France. 

 

Introduction 
 

La conception des systèmes de contrôle physiologique en tant que réseaux 

coordonnés dynamiques a permis d'approfondir la compréhension des fonctions 

essentielles qui émergent des interdépendances entre le cerveau, les systèmes 

périphériques et l'environnement. Les théories sur les systèmes complexes les 

conçoivent comme des architectures élaborées où les interdépendances entre 

composants, régies par des processus non linéaires, sont plus importantes que les 

composants eux-mêmes, pour réaliser des actions efficaces. Les analyses non 

linéaires des biosignaux de VRC appliquées aux notions de (multi)fractalité 

(Castiglioni, 2019; Castiglioni et al., 2018) et d’entropie multi-échelles (Dimitriev et al., 

2016; Young & Benton, 2015) permettent de retranscrire la richesse de ce flux 

d'informations.  

L’objectif principal de cette première étude vise à explorer la fiabilité des 
mesures d’entropie multiéchelles et de multifractalité pour comprendre les 
adaptations cognitivo-autonomiques lorsque des sujets sont exposés à des 
tâches cognitives.  
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Trois tâches ont été choisies pour solliciter des circuits cognitifs distincts, une 

tâche d’interférence, une tâche d’annulation d'action et une tâche de retenue d'action. 

Nous avons émis l'hypothèse sur la base de travaux antérieurs (Blons, Arsac, Gilfriche, 

& Deschodt-Arsac, 2019) que l'interférence cognitive pourrait être associée à une 

augmentation de l'entropie multi-échelles. Les tâches de réaction plus simples 

devraient moins influencer cet indice. Cependant, la retenue d'action diffère de 

l'annulation d'action par la nécessité de biaiser le système sensorimoteur, le degré de 

multifractalité du système pourrait être l’indice pertinent de cette adaptation. 

 

Matériel et méthodes 
 

Population 

Trente-sept étudiants de l'université de Bordeaux (19 hommes, 18 femmes, 

âgés de 22 ± 2 ans) ont donné leur consentement éclairé pour participer à cette étude, 

passée dans le cadre de leur cursus universitaire. En raison de données corrompues 

dans les enregistrements de la VRC, trois participants ont été écartés. Tous ont 

déclaré ne pas avoir d'antécédents de troubles neurologiques ou physiologiques, et 

avoir une vision normale ou corrigée. Il a été demandé aux participants de ne pas 

consommer d'alcool, de caféine et de s'abstenir de toute activité physique intense, 

pendant les 12 heures précédant l'expérience. 

 

Plan d'expérience 

Pendant toute la durée de l'expérience, soit environ 40 minutes, les participants 

sont restés assis sur une chaise à une distance d'environ 0,6 m d’un écran d’ordinateur 

portable de 15 pouces dont le clavier était utilisé pour répondre aux stimuli affichés à 

l'écran. Les participants portaient une ceinture Polar H10 (Polar Electro, Finlande) 

autour de leur poitrine et connectée à un smartphone par Bluetooth. Les intervalles de 

temps entre les battements cardiaques étaient enregistrés pendant chacune des 

phases de l’expérience. L'expérience s'est déroulée en quatre phases successives. 

Une première phase de repos « Baseline » au cours de laquelle ils ont regardé un 

documentaire animalier neutre pendant 10 minutes. Ensuite, trois tâches cognitives 

ont été exécutées successivement dans un ordre pseudo-aléatoire (environ 8 minutes 

par tâche et 1 minute de pause entre chaque tâche) à savoir le Stroop Color and Word 

Test (SCWT), la tâche go/no-go (GNGT) et la tâche de signal stop (SST). 
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Tâches cognitives 

Les tâches cognitives ont été développées à l'aide du logiciel PsyToolkit (Stoet, 

2010, 2017). Tous les stimuli ont été présentés au centre de l'écran sur fond noir. 

Quelle que soit la tâche, chaque essai commençait par la présentation d'une croix de 

fixation qui était remplacée par le stimulus spécifique à la tâche (voir ci-dessous pour 

chaque tâche) après 250 ms. Avant chaque tâche, des explications claires ont été 

fournies ; un essai a été effectué pour que le participant prenne connaissance des 

instructions et trouve une manière confortable d’atteindre les touches du clavier 

spécifiées aussi rapidement que possible.  

 

Tâche de Stroop (SCWT) 

Cette tâche évalue la capacité du sujet à gérer une interférence cognitive qui se 

produit lorsque le traitement d'une caractéristique d'un stimulus affecte le traitement 

simultané d'un autre attribut du même stimulus (Stroop, 1935). Au cours de la tâche 

SCWT, un mot désignant une couleur parmi "bleu", "vert", "rouge" ou "jaune" 

apparaissait de manière imprévisible au centre de l'écran, soit dans une couleur 

congruente (similaire), soit dans une couleur incongruente (différente) (bleu, vert, 

rouge ou jaune). Pour obtenir des réponses non verbales de la part des participants, 

quatre touches du clavier ont été marquées avec des autocollants de couleur. Les 

participants devaient appuyer sur la touche du clavier correspondant à la couleur de 

l'"encre", et non au mot, le plus précisément possible. Un stimulus restait affiché à 

l'écran pendant une durée maximale de 2000 ms (Figure 25). Le délai entre deux 

stimuli successifs était de 250 ms. La tâche était composée de 400 essais successifs. 
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Figure 25 – Séquence d’affichage de la tâche de Stroop. 

 

Tâche Go/No-Go (GNGT) 

La tâche go/no-go (GNGT) mesure la capacité des participants à maintenir leur 

attention et à contrôler leur réponse. Elle rend compte de la retenue de l'action grâce 

aux quantités relatives de signaux no-go (ici 30%) apparaissant à la place de signaux 

go. Les sujets se voient présenter une série de stimuli et il leur est demandé de 

répondre lorsqu'un stimulus go est présenté et de s'abstenir de répondre lorsqu'un 

stimulus no-go est présenté. La tâche a été organisée comme suit (Figure 26) : une 

ellipse apparaissait au centre de l'écran comme stimulus, soit de couleur verte avec 

l'instruction « appuyez sur la barre espace » (go) ou de couleur rouge avec l'instruction 

« n'appuyez pas sur la barre espace » (no-go). Les participants devaient répondre le 

plus rapidement possible au signal go en appuyant sur la barre espace pendant une 

durée maximale de 1000ms. Après la réponse du participant ou un temps d'affichage 

écoulé, le stimulus suivant apparaissait 250 ms plus tard. La tâche consistait en 600 

stimuli successifs, dont 70 % de go et 30 % de no-go, présentés de manière aléatoire. 
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Figure 26 – Séquence d’affichage de la tâche de go/no-go. 

 

Tâche de signal stop (SST) 

La tâche du signal stop (SST) est un test d'inhibition motrice. Par rapport à la 

tâche go/no-go (voir ci-dessous) où le signal no-go est présenté dans la même 

temporalité que le signal no-go, le signal stop est présenté après le stimulus go, de 

sorte que la réponse est déjà en cours d'achèvement. Le SST requiert alors de 

l'annulation d'action, c'est-à-dire qu'il impose la suppression de la réponse motrice déjà 

initiée (Littman & Takács, 2017; Raud et al., 2020). Ici, la tâche consistait en un 

stimulus « flèche verte » pointant soit vers la droite, soit vers la gauche, invitant le 

participant à appuyer sur la flèche droite ou gauche sur le clavier le plus rapidement 

possible (Figure 27). Dans certains cas (30%), un cercle rouge apparaissait autour de 

la flèche affichée après un délai variant de 50 à 400 ms (pas de 50 ms) de manière 

imprévisible. Les participants ont été informés que le cercle rouge représentait un 

signal d'arrêt les invitant à ne pas répondre (Logan et al., 1997; Logan & Cowan, 1984; 

Verbruggen & Logan, 2009). Cette tâche comprenait 400 stimuli successifs. Dans tous 

les cas, les flèches (stimulus) restaient affichées pendant une durée maximale de 1000 

ms. Le stimulus suivant apparaissait 250 ms après la réponse du participant ou un 

temps d'affichage écoulé. La latence associée au processus d'inhibition engagé dans 

les essais avec signal d'arrêt n'est pas directement mesurable. Cet indice est calculé 

en estimant le temps de réaction au signal d'arrêt (SSRT) à partir de la distribution des 
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temps de réaction dans les essais avec signal go uniquement (Band et al., 2003; Logan 

et al., 1997; Logan & Cowan, 1984; Verbruggen & Logan, 2009). 

 
Figure 27 – Séquence d’affichage de la tâche de signal stop. 

 

Analyse des séries temporelles RR 

Une ceinture Polar H10 (Polar Electro, Finlande) a été utilisée pour récolter la 

VRC avec une précision de l’ordre de la milliseconde sur la base du signal ECG. Les 

séries temporelles RR enregistrées avec cette ceinture ont été comparées avec des 

dispositifs ECG traditionnels et ont démontré une très bonne précision (Gilgen-

Ammann et al., 2019; Pasadyn et al., 2019). Le biosignal de VRC comprenait entre 

500 et 700 échantillons pendant la Baseline et entre 400 et 600 échantillons pendant 

les tâches cognitives en fonction de la fréquence cardiaque des sujets. Les séries 

temporelles ont été importées dans Matlab (Matlab Release 2020a, Mathworks, 

Natick, MA, USA) pour analyse à l'aide de fonctions Matlab et d'algorithmes 

personnalisés. Les séries RR ont été inspectées visuellement pour identifier les 

artefacts ou les battements irréguliers puis remplacés par des valeurs adjacentes 

interpolées. Moins de 1% des intervalles ont été remplacés dans les séries analysées. 

 

Analyses temporelles et fréquentielles 

La fréquence cardiaque moyenne et le RMSSD ont été calculés. Comme décrit 

précédemment, RMSSD reflète l'ampleur des fluctuations à court terme et est 

généralement associé au tonus vagal (Task Force of The European Society of 

Cardiology and The North American & Society of Pacing and Electrophysiology, 1996). 

La transformée de Fourier rapide a été calculée à partir de séries temporelles RR 

rééchantillonnées à 4 Hz en utilisant une interpolation par spline cubique. Les 
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puissances associées aux basses fréquences (LF) entre 0,04 Hz et 0,15 Hz et aux 

hautes fréquences (HF) entre 0,15 Hz et 0,4 Hz ont été extraites de la densité spectrale 

de puissance (DSP) de la VRC. Le ratio entre ces deux indices a également été calculé 

(LF/HF). 

 

Entropie dans les séries temporelles RR 

Les mécanismes de régulation complexes dans les systèmes biologiques ont 

été étudiés par des mesures d’entropie calculée sur plusieurs échelles de temps 

(Costa et al., 2005). Cette entropie multi-échelles MSE a été améliorée pour prendre 

en compte la non-stationnarité et la durée contenue des enregistrements dans le 

contexte expérimental (ici 10 minutes et 8 minutes respectivement pour la Baseline et 

les tâches cognitives) (Gow et al., 2015; Magagnin et al., 2011; Porta et al., 2004). 

Dans ce travail, la méthode RCMSE – équation (3) (Wu et al., 2014) a permis 

de calculer l’entropie en considérant quatre échelles de temps après avoir retiré la 

tendance dans les séries RR par la méthode EMD (Huang et al., 1998). La stationnarité 

a ensuite été vérifiée par la méthode restricted weak stationarity (RWS) (Porta et al., 

2004). Le pourcentage de séries temporelles RR stationnaires dans chacune des 

conditions expérimentales est présenté en Figure 28.  L'uniformisation de la longueur 

du signal est essentielle pour une détermination fiable de l'entropie, la longueur de 

chaque série temporelle analysée a été déterminée sur la base de la série la plus 

courte parmi les quatre de chaque individu. L’indice d’entropie Ei ainsi mesurée a été 

utilisé pour caractériser l'entropie d'une série en calculant l'aire sous la courbe de 

RCMSE par rapport aux échelles de temps en utilisant la méthode des trapèzes (Blons, 

Arsac, Gilfriche, & Deschodt-Arsac, 2019; Deschodt-Arsac et al., 2020). 

 

équation (3)  𝑅𝑅𝑅𝑅𝑅𝑅𝑅𝑅𝑅𝑅(𝑥𝑥, τ,𝑚𝑚, 𝑟𝑟) =  −ln (
∑ 𝜋𝜋𝑘𝑘,𝜏𝜏

𝑚𝑚+1𝜏𝜏
𝑘𝑘=1
∑ 𝜋𝜋𝑘𝑘,𝜏𝜏

𝑚𝑚𝜏𝜏
𝑘𝑘=1

 

 

où 𝑥𝑥 est la série temporelle d'intervalles RR, τ le facteur d'échelle, 𝑚𝑚 la dimension 

intégrée (ici 𝑚𝑚 =  2) et 𝑟𝑟 le facteur de tolérance fixé ici à 0,15 (Costa et al., 2005). La 

valeur RCMSE à un facteur d'échelle τ est définie comme le logarithme naturel du ratio 

entre les moyennes du nombre de vecteurs appariés dimensionnels 𝑛𝑛𝑘𝑘,𝜏𝜏
𝑚𝑚  et 

𝑛𝑛𝑘𝑘,𝜏𝜏
𝑚𝑚+1 calculés à partir de la 𝑓𝑓-ième série temporelle générée par coarse-graining. 
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Afin de mesurer la spécificité de la complexité des séries temporelles RR, 

chaque série expérimentale a été randomisée (n = 50 séries randomisées) et la 

méthode RCMSE a été appliquée sur ces séries nouvellement créées. Un profil distinct 

d’entropie entre les séries expérimentales et les séries de substitution est une 

condition préalable pour considérer que la mesure n'est pas la conséquence d'un bruit 

de fond, mais bien des adaptations en lien avec les conditions expérimentales (voir la 

Figure 29). 

 
Figure 28 – Pourcentage de séries temporelles stationnaires dans chacune des 

conditions expérimentales. 

 
Figure 29 – Cinétique de l’entropie cardiaque mesurée sur les séries 

expérimentales originales ou sur les séries mélangées aléatoirement. Les profils sont 

bien distincts, témoin d’une entropie renseignant sur une complexité fonctionnelle dans 

les biosignaux originaux. 
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En plus des séries randomisées aléatoirement, 50 séries temporelles 

randomisées par phases ont été générées par une méthode appelée Iterative 

Amplitude Adjusted Fourier Transformed (IAAFT) (Schreiber & Schmitz, 1996). Étant 

donné que la transformée de Fourier déforme la distribution de l'amplitude de la série 

originale lorsque la distribution de l'échantillon n'est pas gaussienne, la méthode 

IAAFT a mis en œuvre une procédure itérative (ici, le nombre d'itérations était de 200) 

qui contraint alternativement la série de substitution à avoir le même spectre de 

puissance et la même distribution d'amplitude (par une procédure de classement) que 

la série originale. Cette procédure, en accord avec les analyses récentes sur les biais 

méthodologiques des séries de VRC courtes (Faes et al., 2019; Porta et al., 2019), 

permet de détecter et de quantifier les composantes non linéaires présentes dans nos 

séries temporelles RR. La détection de ces composantes non linéaires a consisté à 

observer si les valeurs expérimentales d’Ei étaient inférieures au 2,5e percentile de l'Ei 

calculé sur chacune des séries randomisées par phases (Porta et al., 2019). Le 

pourcentage de séries temporelles présentant une Ei inférieure au 2,5e percentile des 

séries randomisées par phases dans les quatre conditions expérimentales est 

présenté sur la Figure 30. 

 
Figure 30 – Pourcentage de séries temporelles contenant des composantes 

non linéaires significatives dans chacune des conditions expérimentales dans le calcul 

de l’entropie multi-échelles. 

 

Propriétés multifractales des séries temporelles RR 

Les séries temporelles RR étant par nature échantillonnées de manière 

irrégulière, il est nécessaire de transformer une échelle d'observation (un nombre 
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d'échantillons) en une échelle de temps (Castiglioni et al., 2009, 2018). Les séries 

temporelles RR ont donc été rééchantillonnées à 1 Hz avant l'exécution de la méthode 

MM-DFA. 

Pour chaque série temporelle RR rééchantillonnée à 1 Hz, l'exposant α a été 

calculé en fonction de l'échelle n et de l'ordre multifractal q en appliquant DFA comme 

décrit dans les travaux de Castiglioni et al. (Castiglioni, 2019; Castiglioni et al., 2018). 

La fonction de variabilité est ici calculée pour des tailles de blocs 𝑛𝑛 comprises entre 10 

et 128 points et la multifractalité calculée pour des 𝑞𝑞 compris entre -5 et 5. En bref, les 

séries temporelles RR sont d'abord intégrées par somme cumulative après 

soustraction de la moyenne. 

 

équation (4.1)  𝑦𝑦(𝑓𝑓) =  ∑ 𝑥𝑥((𝑗𝑗) − �̅�𝑥)𝑖𝑖
𝑗𝑗=1 , 

 

La somme cumulée est divisée en 𝑅𝑅 blocs de taille 𝑛𝑛 en utilisant des blocs se 

chevauchant au maximum. La variance des résidus dans le 𝑓𝑓-ième bloc (1 ≤ 𝑓𝑓 ≤ 𝑅𝑅) 

après un retrait de la tendance à l'aide d'un polynôme d'ordre 1 par la méthode des 

moindres carrés 𝑝𝑝(𝑖𝑖) est : 

 

équation (4.2)  𝜎𝜎𝜋𝜋2(𝑓𝑓) =  1
2
∑(𝑦𝑦(𝑖𝑖) − 𝑝𝑝(𝑖𝑖))2, 

 

de sorte que la fonction de variabilité de DFA est : 

 

équation (4.3)  𝐹𝐹𝑞𝑞(𝑛𝑛) =  (1
𝑀𝑀
∑ (𝜎𝜎𝜋𝜋2(𝑓𝑓))

𝑞𝑞
2𝑀𝑀

𝑘𝑘=1 )
1
𝑞𝑞  𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑟𝑟 𝑞𝑞 ≠ 0, 

 

équation (4.4)  F𝑞𝑞(𝑛𝑛) =  𝑒𝑒
1
2𝑀𝑀∑ 𝑙𝑙𝜋𝜋 (𝜎𝜎𝑛𝑛2(𝑘𝑘))𝑀𝑀

𝑘𝑘=1   𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑟𝑟 𝑞𝑞 = 0 
 

La méthode utilisée dans la présente étude pour obtenir la pente locale de 

𝑙𝑙𝑝𝑝𝑙𝑙 𝐹𝐹𝑞𝑞(𝑛𝑛) en fonction de 𝑙𝑙𝑝𝑝𝑙𝑙 𝑛𝑛 mérite d'être détaillée, car nous avons utilisé à la fois 

la dérivée en 5 points, utilisée dans (Castiglioni et al., 2018) (équation (5) et équations 

connexes pour les extrema) et dans (Castiglioni, 2019) (équation (22)). La différence 

est que, dans ce dernier cas, les valeurs 𝑙𝑙𝑝𝑝𝑙𝑙 𝑛𝑛 exactement équidistantes sont 

calculées par interpolation à partir de splines cubiques des échantillons 𝑙𝑙𝑝𝑝𝑙𝑙 𝐹𝐹𝑞𝑞(𝑛𝑛). La 

raison pour laquelle les incréments ne sont pas exactement équidistants réside dans 
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le fait que 𝑛𝑛 est un nombre entier arrondi, de sorte que les incréments successifs dus 

à l'erreur résiduelle sont sous-estimés puis surestimés et inversement. Il en résulte un 

schéma en "zig-zag", comme l'illustrent les Figures 31 et 32. L'interpolation permet 

d'obtenir un profil plus lisse. Des exemples de coefficients multifractals multi-échelles 

𝛼𝛼(𝑞𝑞,𝑛𝑛) obtenus avec les deux méthodes sont fournis et présentés en Figure 31. 

 
Figure 31 – Exemple de surfaces de multifractalité moyennées selon tous les 

participants dans la condition GNGT. Surfaces calculée avec à gauche – la méthode 

décrite dans (Castiglioni et al., 2018) ou à droite – avec la méthode rapide décrite dans 

(Castiglioni, 2019). 

 

Afin de définir un indice multifractal en fonction de l'échelle d’observation 𝑛𝑛, le 

𝑅𝑅𝐹𝐹𝑖𝑖(𝑛𝑛) a été obtenu en calculant l'écart-type de tous les 𝛼𝛼(𝑞𝑞,𝑛𝑛). Dans la Figure 32, 

le MFi a été tracé en fonction des échelles d'observation 𝑛𝑛. Pour comparer les tâches 

cognitives, nous avons finalement obtenu un indice multifractal concis appelé MFI en 

calculant l'aire sous la courbe (règle des trapèzes) obtenue avec la méthode rapide de 

MM-DFA (Castiglioni, 2019) entre l'échelle 𝑛𝑛 =  10 𝑠𝑠 et l'échelle 𝑛𝑛 =  17 𝑠𝑠 Figure 32. 

Dans cette gamme particulière d'échelles, l'analyse de la variance à mesures répétées 

(ANOVA) a montré une différence significative entre les conditions expérimentales 

(Figure 33). 
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Figure 32 – Indice multifractal (MFi) calculé en fonction des échelles 

d'observation 𝑛𝑛 avec à gauche –  la méthode décrite dans (Castiglioni et al., 2018) ou 

à droite – avec la méthode rapide décrite dans (Castiglioni, 2019). Calcul pour chaque 

condition expérimentale, Baseline, SCWT, SST et GNGT. 

 
Figure 33 – valeur de significativité pour une ANOVA sur mesures répétées 

menée sur le paramètre MFi selon chaque échelle d'observation. La ligne bleue 

indique la fin de la plage d'échelles où la multifractalité diffère significativement selon 

la situation, entre 𝑛𝑛 = 10𝑠𝑠 et 𝑛𝑛 = 17𝑠𝑠. 

 

À partir des séries temporelles RR expérimentales rééchantillonnées à 1 Hz, 

nous avons généré, comme pour l’entropie, 50 séries de substitution à l'aide de IAAFT, 

pour détecter et quantifier les composantes non linéaires. La détection a consisté à 

observer si les valeurs de MFi, pour les échelles de calcul du paramètre MFI, se situent 

à l'intérieur ou à l'extérieur de l'intervalle de confiance à 95 % de la distribution des 

valeurs calculées sur les séries randomisées par phases. Pour chaque situation, le 

nombre de participants présentant des séries RR avec des valeurs de MFI à l'intérieur 

ou à l'extérieur de l'intervalle de confiance à 95 % est présenté (Figure 34). 
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Figure 34 – Pourcentage de séries temporelles contenant des composantes 

non linéaires significatives dans chacune des conditions expérimentales dans le calcul 

de l’indice de multifractalité multi-échelle. 

 

Analyse statistique 

Les résultats ont été soumis à un test de normalité (test de Shapiro-Wilk) et 

d'homogénéité des variances (test de Levene). Les valeurs sont exprimées en 

moyenne et en écarts-types par rapport à la moyenne. Les valeurs aberrantes ont été 

identifiées à l'aide de la méthode de l'intervalle interquartile décrite par Tukey (Tukey, 

1977). Ces valeurs ont été remplacées par la valeur moyenne de l'échantillon 

considéré. 

Pour tester les effets de la tâche sur les dynamiques cardiaques, nous avons 

utilisé à la fois des tests statistiques standards et des équivalents bayésiens afin 

d'approfondir la compréhension et de guider l'interprétation de la signification. Cette 

approche bayésienne permet de mesurer la probabilité de l'hypothèse alternative par 

rapport à l'hypothèse nulle (Keysers et al., 2020; Rouder et al., 2009). L'un des 

inconvénients des tests fréquentistes sur l'hypothèse nulle est qu’une p value non 

significative (p. ex., lorsqu'il n'y a pas d'effet de la condition sur les mesures 

expérimentales) ne peut être interprétée comme un soutien à l'hypothèse nulle 

(Rouder et al., 2009; Wagenmakers, 2018). Pour adresser ce problème et confirmer si 

les résultats non significatifs apportent un soutien potentiel à l'hypothèse nulle, nous 

avons calculé le facteur de Bayes (BF) : plus précisément, nous avons calculé la valeur 

logarithmique du paramètre 𝐵𝐵𝐹𝐹10 (facteur de Bayes donnant des preuves pour 

l'hypothèse alternative H1 par rapport à l'hypothèse nulle H0) notée 𝑙𝑙𝑝𝑝𝑙𝑙(𝐵𝐵𝐹𝐹10). Cet 
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indicateur peut facilement être interprété de telle sorte qu'une valeur négative indique 

un soutien à l'hypothèse nulle tandis qu'une valeur positive indique une preuve en 

faveur de l'hypothèse alternative (voir le tableau annexe 8 pour une échelle 

d'interprétation du 𝑙𝑙𝑝𝑝𝑙𝑙(𝐵𝐵𝐹𝐹10) (Jeffreys, 1961). 

Pour les analyses standards, nous avons effectué des ANOVAS sur mesures 

répétées ou son équivalent non paramétrique, le test de Friedmann. Pour les tests 

post-hoc standards, nous avons appliqué la correction de Holm pour les comparaisons 

multiples. Pour les analyses bayésiennes, nous avons utilisé les a priori par défaut de 

JASP et notre modèle a été comparé au modèle nul pour l'ANOVA bayésienne sur 

mesures répétées (Wagenmakers, 2018). Les analyses standards et bayésiennes ont 

été réalisées avec la tâche (effet de la tâche) comme facteur intra-participant. Les 

courbes ROC (Receiver Operating Characteristic) ont été utilisées pour mesurer la 

sensibilité et la spécificité des indices calculés (Metz, 1978). L'aire sous la courbe ROC 

(ASC) a été calculée pour chaque indice. Cette aire représente la précision de l'indice 

dans un paradigme de classification binaire (Hanley & McNeil, 1982). Yi correspond à 

une mesure de la capacité d'un test diagnostique à équilibrer la sensibilité et la 

spécificité (𝑌𝑌𝑖𝑖 =  𝑠𝑠𝑒𝑒𝑛𝑛𝑠𝑠𝑖𝑖𝑡𝑡𝑖𝑖𝑠𝑠𝑖𝑖𝑡𝑡𝑦𝑦 +  𝑠𝑠𝑝𝑝𝑒𝑒𝑇𝑇𝑖𝑖𝑓𝑓𝑖𝑖𝑇𝑇𝑖𝑖𝑡𝑡𝑦𝑦 –  1). Les données ont été analysées dans 

JASP (version 0.14.1.0, https://jasp-stats.org). 

Dans les Figures 35 et 36, les résultats ont été produits à l'aide de la fonction 

NotBoxPlot (1.31.0.0 https://github.com/raacampbell/notBoxPlot) développée dans 

MatLab. Ces figures montrent la moyenne (ligne rouge), 1 ET (zone gris foncé) et 

l'intervalle de confiance à 95% pour la moyenne de chaque groupe (zone gris clair). 

Les valeurs individuelles sont également affichées. 

 

Résultats 
 

Performance cognitive 

Un ensemble de mesures comprenant le temps de réponse individuel et la 

précision a été obtenu pour quantifier la performance des tâches cognitives (Tableau 
1). Le temps de réponse (TR) le plus élevé a été observé pour le SCWT avec une 

valeur moyenne de 879 ± 119 ms. Le SCWT impose un compromis entre la vitesse et 

la précision de la réponse. La faible variabilité du temps de réponse peut s'expliquer 

par les instructions données aux participants encourageant la précision plutôt que la 

vitesse. Le temps de réponse dans le SST, comparé au GNGT, nous renseigne sur le 

https://jasp-stats.org/
https://github.com/raacampbell/notBoxPlot
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temps nécessaire pour initier et biaiser la réponse sensorimotrice dans le SST, mais 

pas dans le GNGT. Ainsi, comme attendu, un temps de réponse plus long a été 

observé dans SST, 496 ± 69 ms, par rapport à GNGT, 405 ± 64 ms (p < 0,001, 

log(BF10) = 18,3). 

Tableau 1 – Données descriptives des variables comportementales de 

performance mesurées pendant les trois tests cognitifs. 

Variable (unité) SCWT SST GNGT 
    

TR (ms) 879 ± 119c 496 ± 69c 405 ± 64*  
perf (%) 97.0 ± 2.25 99.3 ± 0.83 97.6 ± 1.80 

SSRT (ms)  308 ± 32.4  
inhib perf (%)  60.4 ± 22.7  

TR = temps de réponse ; perf = performance ; SSRT = stop signal reaction time ; inhib perf = 

performance d’inhibition. * indique une différence significative de la condition avec les conditions 

comparées (c). 

Métriques classiques des séries temporelles RR 

La dynamique de la fréquence cardiaque a été décrite à partir de marqueurs 

classiques d’analyses temporelles ou fréquentielles. Les statistiques descriptives de 

ces indices sont résumées dans le Tableau 2. L'absence de changement dans la 

durée moyenne de l'intervalle RR (entre SST et GNGT par rapport à la Baseline) 

indique que la fréquence cardiaque en soi n'était pas adéquate comme marqueur 

spécifique de la tâche, ce qui est également vrai pour les autres indices traditionnels, 

RMSSD, LF, HF et LF/HF. En outre, ces marqueurs autonomes ont fait preuve d'une 

faible sensibilité, comme le montre l'analyse des courbes ROC. Ils n'ont jamais atteint 

la valeur la plus élevée de l'ASC ou de l'indice de Youden (Yi), à l'exception d'un 

avantage marginal pour l'ASC de l’indice LF pour la tâche GNGT (Tableau 3). 

Tableau 2 – Données descriptives des métriques classiques mesurées sur les 

séries temporelles RR dans les quatre conditions expérimentales. 

Variable (unité) Baseline SCWT SST GNGT 
     

RRmoyen (ms) 841 ± 131c 812 ± 131* 836 ± 131 c 832 ± 135 c 
RMSSD (ms) 43.3 ± 18.9 42.0 ± 18.1 45.3 ± 21.1 44.7 ± 21.7 
LF (ms^2/Hz) 1471 ± 927 1165 ± 462 1291 ± 643 1064 ± 463 
HF (ms^2/Hz) 886 ± 630 685 ± 515 862 ± 777 862 ± 761 

LF/HF 2.25 ± 1.69 2.62 ± 1.95 2.23 ± 1.19 2.23 ±1.51 
Ei (a.u.) 5.96 ± 0.35 c 6.20 ± 0.22* 6.01 ± 0.34 c 6.03 ± 0.37 c 

MFI (a.u.) 0.46 ± 0.20 c 0.48 ± 0.24 0.64 ± 0.44* 0.39- ± 0.18 c 
 

* indique une différence significative de la condition avec les conditions comparées (c). 
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Entropie multi-échelles dans les séries temporelles RR 

Comme indiqué dans les méthodes, étant donné que la non-stationnarité peut 

affecter la mesure de l'entropie, un test RWS a été réalisé sur les séries temporelles 

RR. Le pourcentage de séries temporelles stationnaires dans nos phases 

expérimentales a atteint environ 40 % (Figure 28). Plus important, ce pourcentage 

n'était pas significativement différent selon les conditions expérimentales (p = 0,49), 

ce qui indique que les différences dans l'entropie spécifique à la tâche peuvent 

difficilement résulter d'un biais dû à une singularité dans la non-stationnarité. Comme 

expliqué dans les méthodes, l'entropie multi-échelles calculée sur nos séries 

temporelles expérimentales a été comparée à l'entropie des séries randomisées 

aléatoirement. La Figure 29 indique que les séries randomisées présentent un profil 

typique d'un bruit blanc, complètement imprédictible. Cela diffère nettement des profils 

d'entropie dans les séries temporelles expérimentales. En ce qui concerne les tests de 

non-linéarité avec les séries randomisées par phases, la Figure 30 illustre le 

pourcentage de sujets dont la multifractalité provient effectivement de processus non 

linéaires agissant sur plusieurs échelles, ce qui représente 40 à 60 % des participants 

dans nos conditions. 

Contrairement aux résultats obtenus avec les marqueurs classiques, l'indice Ei, 

est influencé par la tâche, comme le montre l'ANOVA sur mesures répétées (F(3,99) 

= 4,67, p < 0,01, log(BF10) = 2,20). L'analyse post-hoc a montré que l'Ei atteignait une 

valeur plus élevée pendant le SCWT par rapport à la Baseline (p < 0,01, log(BF10) = 

2,76), au SST (p < 0,05, log(BF10) = 2,29) et au GNGT selon l'analyse bayésienne (p 

= 0,06, log(BF10) = 1,43) (Figure 35). En d'autres termes, l'entropie de la série 

temporelle RR a spécifiquement augmenté dans le test d'inhibition qui impliquait une 

interférence cognitive. En accord avec ces résultats, Ei était le marqueur le plus 

sensible permettant de distinguer le SWCT de la ligne de base (Figure 37 et Tableau 
3). 



- 105 - 
 

 
Figure 35 – Effet de la condition sur la valeur de l'indice d'entropie (Ei). 

H1****, H1**, H0*** et H0** représentent, respectivement, des évidences extrême et 

forte pour l'hypothèse alternative et des évidences très forte et forte pour l’hypothèse 

nulle. 

 

Multifractalité dans les séries temporelles RR 

La Figure 34 montre le pourcentage de sujets qui ont démontré des non-

linéarités provenant effectivement de processus non linéaires agissant sur plusieurs 

échelles dans la dynamique RR multifractale. Ces non-linéarités ont été observées 

chez 20 à 35 % des participants, dans chaque tâche cognitive, alors qu'elles ne l'ont 

été que dans 14 % des cas dans la Baseline. 

L’indice MFI obtenu à partir de l'aire sous la courbe de MFi entre les échelles 

𝑛𝑛 =  10𝑠𝑠 et 𝑛𝑛 =  17𝑠𝑠 était significativement différent entre les situations 

expérimentales (F(3,99) = 11,4, p < 0,01, log(BF10) = 3,71). L'analyse post-hoc a 

montré que l’indice MFI était significativement plus élevé dans la tâche SST par rapport 

à la Baseline, comme l'indique l'analyse bayésienne (p = 0,08, log(BF10) = 1,03) et 

par rapport à la tâche GNGT (p < 0.01, log(BF10) = 3.46) (Figure 36). 
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Figure 36 – Effet de la condition sur l’indice de multifractalité multi-échelles 

(MFI). 

H1****, H1** et H0*** représentent, respectivement, des évidences extrême et forte 

pour l'hypothèse alternative et une évidence très forte pour l’hypothèse nulle. 

 

Analyse de sensibilité : 

L'analyse des courbes ROC incluant tous les indices mesurés sur la VRC est 

présentée dans la Figure 37. L'aire sous la courbe (ASC) et les indices de Youden (Yi) 

correspondants sont présentés dans le Tableau 3. Dans chacune des trois tâches 

(SCWT, SST, GNGT), l'aire sous la courbe la plus élevée ou l’indice de Youden le plus 

élevé ont été obtenus soit pour Ei, soit pour MFI. Cela démontre que ces indices non 

linéaires mutli-échelles ont surpassé les marqueurs cardiaques autonomes classiques. 

C'était principalement le cas pour l'entropie dans le SCWT (Figure 37 et Tableau 3). 
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(A) 

(B) 

(C) 

Figure 37 – Courbes ROC pour les indices mesurés sur les séries temporelles 

d'intervalles RR. Classification binaire entre la tâche SCWT et la Baseline (A), la tâche 

SST et la Baseline (B) et la tâche GNGT et la Baseline (C). 
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Tableau 3 – Mesures de sensibilité et de spécificité des indices mesurés sur 

les séries temporelles d’intervalles RR, aire sous la courbe ROC (ASC) et indice de 

Youden (Yi). 
Indices SCWT/baseline SST/baseline GNGT/baseline 

    
 ASC Yi ASC Yi ASC Yi 

RRmoyen 0.55 0.15 0.51 0.09 0.52 0.08 
RMSSD 0.53 0.18 0.51 0.18 0.50 0.21 

LF 0.56 0.29 0.53 0.24 0.60 0.29 
HF 0.58 0.21 0.53 0.24 0.54 0.24 

LF/HF 0.56 0.15 0.45 0.08 0.49 0.08 
Ei 0.69 0.44 0.53 0.15 0.56 0.18 

MFI 0.52 0.18 0.58 0.32 0.61 0.29 
 

Discussion 
 

Basée sur les interactions cognitivo-autonomiques et les interdépendances qui 

en résultent dans le CAN, la présente analyse de la complexité des séries temporelles 

RR permet de tirer trois conclusions principales en accord avec les hypothèses 

initiales : 

(i) Les métriques non linéaires multi-échelles, ici l'entropie et la multifractalité, 

sont les outils de mesure de la VRC qui distinguent le mieux les architectures cognitivo-

autonomiques associées à différentes tâches. 

(ii) Bien que l'inhibition de la réponse soit un concept commun à toutes les 

tâches, l’entropie, un marqueur connu des interactions complexes (Blons, Arsac, 

Gilfriche, & Deschodt-Arsac, 2019), a augmenté spécifiquement en présence 

d'interférences cognitives (tâche de Stroop). 

(iii) La multifractalité, marqueur d'une adaptation efficace associée à un plus 

grand nombre de réseaux cérébraux en interaction (Torre et al., 2019; Vergotte et al., 

2018), a augmenté sur plusieurs échelles, en particulier lors de l'annulation d'action, 

dont on sait qu'elle nécessite de biaiser un réseau sensorimoteur initialement recruté. 

Bien que cette étude n'ait pas été conçue pour fournir des preuves directes de 

l'organisation des réseaux cérébraux, l'intuition que des interdépendances cognitivo-

autonomiques spécifiques pourraient être déduites d'un comportement non linéaire au-

delà des limites du cerveau, semble être en adéquation avec nos conclusions basées 

sur la dynamique de la fréquence cardiaque. 

Des tâches cognitives proches impliquant la fonction exécutive d'inhibition ont 

parfois été utilisées de manière interchangeable. Cependant il a été démontré qu'elles 
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introduisaient une coordination hiérarchique différente et une spécificité fine dans la 

dynamique neuronale (Littman & Takács, 2017; Raud et al., 2020). Dans le présent 

travail, nous postulons que ces dynamiques neuronales peuvent avoir des 

conséquences directes sur la structure temporelle du rythme cardiaque d’un individu, 

étant donné les interdépendances entre les circuits cognitifs et autonomes (Luque-

Casado et al., 2016). 

L'intuition essentielle est que, dans le paradigme interaction-dominant, le 

fonctionnement cognitif est une propriété émergente qui découle des interactions entre 

les réseaux de systèmes (Ihlen & Vereijken, 2010; Stephen et al., 2009; Van Orden et 

al., 2003). La cognition s'incarne dans ces réseaux dynamiques complexes où les 

processus non linéaires sont omniprésents et où l'architecture de contrôle s’étend sur 

plusieurs échelles temporelles. En admettant que la dynamique neuronale spécifique 

à une tâche et la complexité du réseau vont de pair, on pourrait concevoir que les 

métriques non linéaires pourraient être bien indiquées pour rendre compte de la 

coordination subtile entre le cerveau et le cœur. Ces dernières années, de telles 

mesures de la variabilité du rythme cardiaque ont montré une interprétation plus fine 

des interactions cognitivo-autonomiques (Blons, Arsac, Gilfriche, & Deschodt-Arsac, 

2019; Blons, Arsac, Gilfriche, McLeod, et al., 2019; Dimitriev et al., 2016; Young & 

Benton, 2015). Dans cette veine et en tant que résultat critique de ce travail, l'entropie 

et la multifractalité ont surpassé les marqueurs classiques des modulations autonomes 

cardiaques pour distinguer des réponses individuelles à certaines tâches cognitives 

(Tableau 1). Ces marqueurs peuvent rendre compte de la spécificité du 

fonctionnement cognitif dans une tâche d’inhibition d’interférence et dans une tâche 

d’annulation d’action. 

Comme l'illustre la Figure 35, notre étude met en évidence une réponse 

singulière de l'entropie (Ei) dans la tâche de Stroop. Tâche qui nécessite la résolution 

d'interférences cognitives tandis que la réponse globale est également influencée par 

l'historique des essais récents, comme le montrent les effets de séquence (C. Kim et 

al., 2014). Les études de neuro-imagerie ont associé l'implication causale du cortex 

préfrontal et ont mis en évidence une dynamique neuronale critique dans cette 

structure pour le contrôle cognitif adaptatif (Friehs et al., 2020). Le contrôle émergeant 

est mis en œuvre après avoir reçu des informations du cortex cingulaire antérieur, ce 

qui suggère que le réseau entre le cortex préfrontal et le cortex cingulaire antérieur 

peut maintenir ou réinitialiser de manière flexible des stimuli précédemment 
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expérimentés au service de la performance (C. Kim et al., 2014). Il est intéressant de 

noter que ces structures corticales sont communes au réseau CAN (Benarroch, 1993; 

Thayer et al., 2009; Thayer & Lane, 2000). Une précédente étude de l’équipe a 

suggéré que l'organisation fonctionnelle du CAN se reflète dans la dynamique des 

battements du cœur (Blons, Arsac, Gilfriche, & Deschodt-Arsac, 2019). La présente 

étude confirme que l’entropie calculée avec RCMSE peut capturer les principales 

caractéristiques des interactions cognitives. Notre hypothèse principale – un lien 

causal entre une architecture cognitive-autonomique spécifique et la dynamique non 

linéaire dans les séries temporelles RR – semble être vérifiée par l'amélioration de 

l'entropie lors d’une interférence cognitive. Ce résultat apporte une nouvelle facette à 

l’utilisation de l'entropie dans le contrôle autonome périphérique en tant que marqueur 

fiable pour saisir les structures cognitives individuelles au-delà des limites du cerveau. 

Le contrôle inhibiteur est généralement considéré comme une fonction 

exécutive multiréseaux qui est essentielle pour une réactivité flexible aux exigences 

changeantes de l'environnement. Les tâches cognitives connues sous le nom de tâche 

de signal stop (SST) et de tâche go/no-go (GNGT) ont été conçues pour mesurer les 

performances individuelles en matière d'inhibition de la réponse. Tout d'abord, elles se 

distinguent de la SCWT par l'absence d'interférence cognitive. Dans notre contexte 

expérimental, c'est un argument pour expliquer les différentes signatures reflétées 

dans l'entropie, comme nous l'avons vu plus haut. Deuxièmement, l'exécution d’une 

inhibition telle que proposée par des tâches SST ou GNGT repose sur des cascades 

de processus neuronaux différents. Le GNGT fait appel à une retenue d'action "simple" 

tandis que le SST implique une annulation d'action plus "compliquée" après avoir 

engagé une dynamique neuronale sensorimotrice (Raud et al., 2020). Ce dernier 

scénario exige que les participants adaptent une architecture cognitive qui mobilise 

des réseaux cérébraux spécifiques associés aux processus sensorimoteurs. La 

signature multifractale supposée de ces interdépendances cognitivo-autonomiques, 

reflétée par la VRC, est une découverte essentielle. Récemment, le degré de 

multifractalité dans le signal de sortie d'un système sensorimoteur s'est avéré être un 

marqueur d'une adaptation efficace (Torre et al., 2019), reflétant un plus grand nombre 

de réseaux cérébraux en interaction (Vergotte et al., 2018). En accord avec ce qui 

précède, une hypothèse interprétative a été formulée ici. Le réseau coordonné plus 

riche opérant dans le SST en raison de la réponse motrice et du biais intentionnel 

pourrait être la cause d'une plus grande multifractalité. En l'absence de mesures 
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directes supplémentaires de la connectivité du réseau cérébral, cette suggestion reste 

spéculative. 

 

Conclusion 
 

La façon dont les architectures cognitives spécifiques à une tâche influencent 

la coordination dynamique des réseaux cérébraux et cardiaques se reflète au-delà des 

limites du cerveau, dans la dynamique non linéaire du rythme cardiaque.  

Cette constatation a des implications intéressantes pour le monitoring de 

l’Humain pour lequel il est difficile d'effectuer des mesures directes de l’activité 

cérébrale.  

 

Nos résultats suggèrent que l’entropie est un marqueur fiable pour révéler 
des adaptations de réseaux spécifiques. En outre, la façon dont le réseau cognitif-

autonomique agrège les activités de réseaux parallèles comme le réseau 

sensorimoteur pourrait être finement appréhendée grâce aux développements 
récents de méthodes multifractales multi-échelles. Cette étude appuie le potentiel 

des métriques d'entropie et de multifractalité pour capturer la complexité des 

biosignaux et les réorganisations centrales et périphériques sous-jacentes.  
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Étude n°2 – Les effets aigus d’une séance de 
neurofeedback SMR pour optimiser l’attention de 

jeunes sujets sains 
 

Cette étude a fait l’objet d’une publication : Bouny, P., Arsac, L. M., Pratviel, Y., 

Boffet, A., Touré Cuq, E., & Deschodt-Arsac, V. (2022). A Single Session of SMR-

Neurofeedback Training Improves Selective Attention Emerging from a Dynamic 

Structuring of Brain–Heart Interplay. Brain Sciences, 12(6), Article 6 (cf. Annexe 2). 

 

Introduction 
 
L’objectif de cette seconde étude est d’évaluer les effets d’une session de 

neurofeedbak SMR sur la cognition.  
L'entraînement par neurofeedback (NFb) s'est développé ces dernières années 

comme une pratique mentale dans laquelle le sujet est guidé pour apprendre à générer 

des ondes cérébrales. De nombreux travaux ont pointé l’efficacité du neurofeedback 

SMR dans la gestion du sommeil et dans le traitement de maladies comme l’épilepsie. 

Des travaux plus récents ont souligné l’influence d’un tel entraînement sur différentes 

fonctions cognitives. Cependant, ces études longitudinales utilisent le neurofeedback 

selon des protocoles d’entraînement longs de plusieurs dizaines de sessions.  

Dans la perspective de cette thèse reposant sur la description de 
techniques de remédiation à un état de fatigue cognitive, l’objectif est d’évaluer 
les effets à court terme du neurofeedback SMR. Le but de cette seconde étude est 

ainsi de mesurer l’influence d’une unique session sur l’attention, fonction 
exécutive majeure de l’Homme impliquant des structures corticales 
particulièrement affectées par le mécanisme de la fatigue cognitive. 

Dans l’étude n°1, la multifractalité multi-échelles a été utilisée pour discriminer 

les conditions dans lesquelles des cascades plus importantes de processus neuronaux 

dominent dans les interactions entre le cerveau et le cœur. Les mesures d'entropie 

multi-échelles ont quant à elles permis de caractériser l’importance du flux 

d'informations au sein du réseau autonome central (CAN) (Blons, Arsac, Gilfriche, & 

Deschodt-Arsac, 2019; Blons, Arsac, Gilfriche, McLeod, et al., 2019; Wu et al., 2014). 

L’évolution des coordinations entre le cerveau et le cœur pendant une tâche d'attention 
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sélective pourrait très certainement être modélisée de manière plus complète sur la 

base de l’utilisation de ces indices. 

À notre connaissance, le lien entre les bénéfices possibles d'une séance unique 

de NFb-SMR et l'intégration neuroviscérale lors d'une tâche nécessitant une attention 

sélective n'a pas été exploré. Nous avons donc cherché à montrer que l'amélioration 

de l'attention, résultant d'une seule séance de NFb-SMR, se reflète de manière fiable 

dans la multifractalité à plusieurs échelles de la dynamique de la VRC en raison de la 

structuration particulière de l'interaction cerveau-cœur résultant du neurofeedback. 

L’utilisation de la tâche de Stroop (SCWT) a permis de quantifier la qualité de l'attention 

sélective. Un groupe témoin (Ctrl) a été comparé au groupe de neurofeedback (NFb) 

(NFb-SMR). La multifractalité multi-échelles (Castiglioni, 2019) et l'entropie multi-

échelles RCMSE (Wu et al., 2014) ont été calculées à partir de la VRC recueillie 

pendant le SCWT. 

 

Matériel et méthodes 
 

Participants 

Trente-cinq étudiants en sciences du sport en bonne santé (20 femmes, 15 

hommes, âgés de 21 ± 3 ans) ont donné leur consentement éclairé pour participer à 

cette seconde étude. Tous les participants ont déclaré ne pas avoir d'antécédents de 

troubles neurologiques ou physiologiques et avoir une vision normale ou corrigée. 

Aucun d'entre eux n'avait jamais suivi d'entraînement en NFb. Il a été demandé aux 

participants d'éviter l'alcool et la caféine et de s'abstenir de toute activité physique 

intense pendant les 24 heures précédant l'expérience. Les participants ont été répartis 

au hasard en deux groupes. Le groupe NFb (n = 17, âge 21 ± 1 ans, 10 femmes) a 

suivi une seule séance de NFb pendant 20 minutes (comme décrit ci-dessous). Le 

groupe Ctrl (n = 18, âge 21 ± 4 ans, 10 femmes) a quant à lui regardé un documentaire 

animalier neutre pendant cette période. 

 

Procédure 

Avant et après l'intervention (NFb ou regarder un documentaire), les participants 

ont effectué un test de Stroop (SCWT) pendant 8 minutes, tandis que la variabilité de 

leur fréquence cardiaque était mesurée. Pour cela, ils étaient tranquillement assis sur 

une chaise à une distance d'environ 0,5 m de l'écran de 15,6 pouces d'un ordinateur 
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portable dont le clavier était utilisé pour répondre aux stimuli du SCWT affichés à 

l'écran. Afin de se familiariser avec la tâche, les participants ont effectué un premier 

SCWT pendant 8 min, guidés par l'expérimentateur pour comprendre parfaitement la 

tâche, principalement la consigne de répondre le plus précisément possible. Ensuite, 

chaque participant a effectué deux blocs de SCWT, de 8 minutes chacun, l'un avant 

et l'autre après l'intervention : une seule session de 20 min de SMR-NFb dans le 

groupe NFb et le visionnage d'un documentaire animalier neutre pour le groupe Ctrl 

(Figure 38). Le protocole complet a duré environ 40 minutes. Afin d'écarter un biais 

potentiel associé à un état de fatigue cognitive, les participants ont été invités à faire 

part de leur sentiment de fatigue au début et à la fin de la procédure (Figure 38). 

 
Figure 38 – Représentation schématique de la procédure expérimentale de 

l’étude n°2. 

 

Test de Stroop (SCWT) 

Le SCWT peut être utilisé pour explorer différentes fonctions cognitives suivant 

la manière dont l'expérimentateur conçoit le test. L'attention sélective était au centre 

de la présente étude, qui impliquait que le sujet choisisse les informations à traiter et 

à ignorer pendant le SCWT. La « théorie de l'attention sélective » soutient que la 

reconnaissance des couleurs requiert plus d'attention que la lecture de mots. Par 

conséquent, dans nos conditions, les participants devaient faire attention à nommer 

correctement la couleur « encre » d'un mot qui désignait une couleur, l’ « encre » et le 

mot désignant parfois la même couleur (essai dit congruent) ou des couleurs 

différentes (incongruent). Un rapport entre les temps de réponse aux essais 

incongruents et congruents a été proposé comme indice pour déduire que l'attention 

sélective a été un processus dominant pendant la tâche. 

Le SCWT a été mis en œuvre à l'aide du logiciel PsyToolkit (Stoet, 2010, 2017) 

selon la même procédure que celle décrite dans l’étude n°1. 
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Session unique de Neurofeedback 

La session de NFb-SMR a duré 20 minutes, au cours de laquelle cinq exercices 

de 3 minutes ont été utilisés pour guider l'amplification des rythmes sensorimoteurs, 

entrecoupés de périodes de repos de 1 minute. Le participant portait un bandeau 

(Figure 39) (URGOnight, Urgotech, Paris, France) équipé de deux électrodes situées 

sur le cortex sensorimoteur en positions C3 et C4 du système international 10-20 et 

de deux électrodes de référence situées sur les mastoïdes. Pour optimiser la 

production d’ondes SMR, aucune instruction spécifique n'a été donnée, si ce n'est de 

se détendre (S. E. Kober et al., 2015; Reichert et al., 2015). Pendant les séances de 

neurofeedback, les participants voyaient une barre correspondant à leur puissance 

SMR en temps réel [12-15 Hz] associée à un niveau de seuil (1, 2, 3, 4 ou 5) et à un 

fond d'écran animé. Un personnage supplémentaire (représenté sous la forme d'un 

robot) apparaissait à l'écran lorsque la puissance de la bande EMG dépassait 70 μV 

sur l'une des électrodes. Dans ce cas, le participant était invité à se détendre. Aucune 

récompense n'était accordée lorsque la valeur de la puissance de la bande EMG 

dépassait le seuil défini. L’animation du fond d’écran, couplée à un feedback auditif 

envoyait des récompenses à chaque fois que la puissance dans la bande de 

fréquences SMR augmentait pendant 400 ms consécutives. Les participants 

atteignaient un niveau supérieur dans l'application (à la manière d’un jeu vidéo) chaque 

fois que la puissance associée à l’activité SMR était maintenue pendant 2 s. 

Inversement, ils étaient informés visuellement de l'absence de production de SMR 

pendant 7 s consécutives par un retour au niveau inférieur. Ce type de « gamification » 

favorise généralement des progrès rapides, qui ont été soigneusement quantifiés ici 

pour évaluer l'efficacité de la session. L'environnement sonore et visuel de 

l'entraînement pouvait être personnalisé. 

 
Figure 39 – URGOnight, le dispositif de neurofeedback SMR utilisé pour cette 

étude n°2. à gauche – le bandeau et à droite – l’application dédiée pour l’entraînement. 
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Puisqu'il existe un risque que les participants ne parviennent pas à obtenir une 

majoration significative de leur production SMR au cours de l'entraînement, une 

évaluation de l'efficacité s'imposait. Conformément aux directives de Ros et al (Ros et 

al., 2020), la dynamique intrasession, c'est-à-dire la dynamique de la production de 

SMR au cours des exercices successifs, a été quantifiée. Pour cela, nous avons utilisé 

la méthode proposée par Reichert et al. (Reichert et al., 2015) qui consiste à calculer 

la pente d'une régression linéaire sur la production relative d’ondes SMR en fonction 

de l’exercice (Figure 40). Reichert et al. suggèrent qu'une meilleure efficacité peut être 

déduite d'une pente plus élevée, ce qui est logique avec notre conception de 

« gamification » pendant l'entraînement NFb guidé. Plus précisément, l'indice 

d'efficacité correspond au coefficient d'ajustement linéaire, calculé comme suit : 

premièrement, pour chaque série, la puissance SMR relative a été calculée comme 

puissance SMR [8-12 Hz]/puissance totale [8-40 Hz]. Ensuite, le rapport ci-dessus a 

été moyenné parmi les signaux C3 et C4 recueillis et calculé pour chacun des cinq 

exercices (au sein d'une session) ; ensuite, ces rapports moyens ont été exprimés en 

fonction de la moyenne de la session (Z-score, Figure 40). L'efficacité du NFb 

correspond donc à la pente de cette approximation linéaire calculée sur les valeurs du 

Z-score des cinq exercices, comme le montre la Figure 40. Plus la pente est grande, 

meilleure est l'efficacité. 

 
Figure 40 – Deux exemples de quantification de l'efficacité individuelle où les 

ajustements linéaires de la puissance relative du SMR en fonction des cinq exercices 

successifs montrent une meilleure efficacité chez le participant à gauche que chez le 

participant à droite. 
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Analyses fréquentielles des séries temporelles C4-EEG 

Pendant les blocs de SCWT, les données EEG en position de référence C4 ont 

été recueillies à l'aide du bandeau URGOnight à une fréquence d’échantillonnage de 

200 Hz. Cet appareil portable a été préféré à un appareil EEG conventionnel pour des 

raisons pratiques. Les séries temporelles C4-EEG prétraitées ont été analysées à 

l'aide de la méthode ensemble EMD (EEMD) adaptée de la méthode EMD de Huang 

(Huang et al., 1998). La méthode EEMD ajoute un bruit blanc au signal original pour 

faciliter sa décomposition (dans la présente étude, un bruit blanc présentant un écart-

type de 0,1 a été ajouté, 10 réalisations et 200 itérations maximum ont été choisies 

pour obtenir une décomposition optimale). Cette méthode résout le problème de 

mélange de modes décrit par Huang (Huang et al., 1998). Après la décomposition du 

signal C4-EEG en IMF, une transformée de Hilbert-Huang a été utilisée pour calculer 

la fréquence et l'énergie instantanées de chaque IMF pour les participants des deux 

groupes et pendant les deux blocs de SCWT (SCWT-pre et SCWT-post). 

 

VRC : analyse des séries temporelles RR 

Les séries temporelles RR ont été recueillies au cours de chaque bloc de SCWT 

dans les groupes NFb et Ctrl (Figure 38) à l'aide d'une ceinture Polar H10 (Polar 

Electro, Finlande). Les séries ont ensuite été importées dans Matlab (Matlab Release 

2021a, Mathworks, Natick, MA, USA) et traitées avec des fonctions Matlab existantes 

et des algorithmes conçus sur mesure. Les battements ectopiques occasionnels et les 

artefacts ont été identifiés visuellement et remplacés manuellement par des valeurs 

adjacentes interpolées. 

Les indices suivants ont été calculés pour chaque série temporelle d’intervalles 

RR : RRmoyen, RMSSD, LF, HF, LF/HF, indice d’entropie (Ei), indice de multifractalité 

(MFI). Les quatre premières échelles de temps ont été considérées pour le calcul de 

l’indice d’entropie avec la méthode RCMSE. Au préalable, la dérive a été retranchée 

par la méthode EMD (Huang et al., 1998), la stationnarité testée par la méthode RWS 

(Porta et al., 2004), enfin la longueur des séries des deux blocs SCWT a été 

uniformisée pour chaque participant. 50 séries randomisées aléatoirement (imitant le 

bruit blanc) ont été générées pour s'assurer que l’entropie mesurée dans la série 

originale est différente de celle des substituts. 

Nous avons évalué la multifractalité pour des 𝑞𝑞 entre [-5 ; 5] et des tailles de 

blocs, 𝑡𝑡, entre 10 s et N/4 s (N étant la longueur de la série rééchantillonnée à 1 Hz 
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par une interpolation par splines cubiques). L’indice MFI à été calculé pour 𝑡𝑡 =  10 𝑠𝑠 à 

𝑡𝑡 =  17 𝑠𝑠. La proportion de composantes non linéaires dans les séries temporelles 

multifractales a été calculée en générant 50 séries randomisées par phases par la 

méthode IAAFT (Schreiber & Schmitz, 1996) à partir des biosignaux de VRC 

rééchantillonnés à 1 Hz. 

 

Analyse statistique 

Les données descriptives sont exprimées sous forme de moyennes et d'écarts-

types. Les valeurs aberrantes ont été identifiées à l'aide de la méthode de l'intervalle 

interquartile (Tukey, 1977) et remplacées par la valeur moyenne de l'échantillon 

considéré. Les conditions préalables aux tests paramétriques ont été vérifiées à l'aide 

du test de Shapiro-Wilk (normalité) et du test de Levene (homogénéité de la variance 

dans les échantillons). 

Pour tester l'effet de l'entraînement NFb-SMR sur l'attention, les dynamiques 

cardiaques et les caractéristiques fréquentielles de l'EEG, une ANOVA à mesures 

répétées à deux facteurs selon un design 2*2 (un facteur groupe (Ctrl et NFb) et un 

facteur intra-participant (avant et après l'entraînement ou le documentaire animalier) a 

été calculé. La correction de Holm pour les comparaisons multiples a été utilisée dans 

les tests post hoc standards pour neutraliser l'augmentation potentielle de l'erreur de 

type I. Des tests bayésiens (log(BF10)) ont été calculés pour approfondir la 

compréhension des résultats statistiques. 

Une analyse de régression multiple utilisant la technique de l’élimination 

descendante a été utilisée pour prédire les performances obtenues au SCWT. 

L'élimination descendante commence avec toutes les variables du modèle. À chaque 

étape, les variables qui contribuent le moins au pouvoir discriminatoire du modèle sont 

éliminées. Si toutes les variables restantes répondent aux critères restants du modèle, 

le processus est arrêté. En outre, nous nous sommes rigoureusement conformés aux 

hypothèses préalables au modèle de régression : linéarité, indépendance, continuité, 

normalité, homoscédasticité, autocorrélation et valeurs aberrantes. La signification du 

modèle a été vérifiée à l'aide du test F pour chaque modèle de régression multiple. 

Les coefficients de détermination (R^2), les coefficients de détermination ajustés (R^2 

ajusté) et l'erreur standard d'estimation ont été calculés. La solution du modèle de 

régression devenant instable en présence de multicolinéarité, le facteur d'inflation de 
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la variance (VIF) a été calculé. Le VIF mesure à quel point la variance d'un coefficient 

de régression est surestimée en raison d’une multicolinéarité. 

Les données ont été analysées à l'aide de JASP (version 0.16.2.0, https://jasp-

stats.org) et de R (version 4.2.0, R : The R Project for Statistical Computing (https://r-

project.org)). 

Résultats 

 
Indice d'efficacité du NFb-SMR 

Une pente positive reliant la puissance SMR relative aux exercices a été observée 

chez 60 % des participants, qui ont donc démontré une grande capacité à améliorer 

leur production de SMR au cours de la session. L'hétérogénéité observée dans la 

réponse individuelle au NFb-SMR a permis de tester la spécificité du NFb dans sa 

relation avec les gains de performance du SCWT (Régression linéaire multiple). 

Sentiment de fatigue auto-déclaré 

Une ANOVA à deux facteurs (pré vs post x NFb vs Ctrl) a indiqué des niveaux 

plus importants de fatigue auto-déclarée dans chaque groupe à la fin de la procédure 

expérimentale (Figure 41) (effet principal du facteur temps - F = 50,68, p < 0,001 ; 

log(BF10) = 12,76). Cette augmentation n’est pas spécifique au groupe (effet 

d'interaction - F = 0,36, p = 0,55 ; log(BF10) = - 0,59). 

 
Figure 41 – Effet de l’intervention sur la fatigue subjective mesurée par une 

échelle en 10 points pour les groupes Ctrl et NFb. Les lignes en pointillés indiquent 

une diminution de la fatigue ressentie. 

H1**** indique une évidence extrême pour l'hypothèse alternative. 

https://jasp-stats.org/
https://jasp-stats.org/
https://r-project.org)/
https://r-project.org)/
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Performance dans le SCWT 

Nous avons distingué deux dimensions dans la performance obtenue au SCWT 

dans les essais congruents et incongruents : le ratio de réponses correctes et les 

temps de réponse correspondants. 

Le ratio de réponses correctes a été significativement amélioré après la NFb, 

avec un effet d'interaction groupe (Ctrl/NFb) x temps (pré-/post-entraînement) (F = 

5,22, p < 0,05 ; log(BF10) = 0,39) (Figure 42). L'analyse post hoc indique que les 

sujets du groupe NFb ont significativement amélioré leur ratio après l'entraînement 

NFb par rapport au groupe Ctrl (t = -3.24, p < 0.05 ; log(BF10) = 3.33). En allant plus 

loin et en se concentrant sur les essais congruents et incongruents, il est intéressant 

de noter que seul le ratio des essais incongruents a été amélioré après la NFb, avec 

un effet d'interaction temps x groupe (F = 6,77, p < 0,05 ; log(BF10) = 0,56) (Figure 
42). Les sujets du groupe NFb ont significativement amélioré le ratio de réponses 

incongrues après l'entraînement NFb par rapport au groupe Ctrl (t = -3.32, p < 0.05 ; 

log(BF10) = 3.48). 
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Figure 42 – Proportion de réponses correctes données par chaque participant 

lors des tests SCWT avant et après l'entraînement pour tous les essais (A), 

uniquement les essais incongruents (B) et uniquement les essais congruents (C). 

Dans les panneaux (A) et (B), H1**** et H0** représentent, respectivement, une 

évidence extrême pour l'hypothèse alternative et une évidence forte pour l'hypothèse 

nulle. Aucune preuve dans le panneau (C). 

 

Une ANOVA à deux facteurs (pré vs. post x NFb vs. Ctrl) appliquée au temps 

de réponse du SCWT a indiqué l'absence d'effet du NFb sur ces paramètres. La 

session de NFb-SMR n'a pas modifié les temps de réponse au SCWT pour tous les 

essais ou pour les essais congruents ou incongruents par rapport à la condition Ctrl 

(Tableau 4). 
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Tableau 4 – Statistiques descriptives (moyennes ± écarts-types) des temps de 

réponse au SCWT. 
Temps de réponse au SCWT 

(Unité) Ctrl (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏𝟏𝟏) NFb (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏𝟏𝟏) 
 Pre Post Pre Post 

TRtotal (ms) 616 ± 55 606 ± 64 640 ± 34 611 ± 36 
TRcorrect (ms) 614 ± 54 604 ± 63 633 ± 33 606 ± 35 
TRerreur (ms) 664 ± 139 656 ± 99 703 ± 40 669 ± 56 

TRcongruent (ms) 584 ± 51 571 ± 53 597 ± 42 575 ± 38 
TRincongruent (ms) 629 ± 60 621 ± 70 652 ± 65 623 ± 34 

 

Fréquences et énergies des IMF C4-EEG pendant les blocs de SCWT 

Les signaux C4-EEG, enregistrés pendant les blocs SCWT grâce à URGOnight, 

ont été décomposés en IMF (Figure 43). La fréquence instantanée et l'énergie 

instantanée des IMF ont été calculées à partir de la transformée de Hilbert-Huang pour 

chaque bloc de SCWT (SCWT-pre et SCWT-post) (Tableau 5). Les énergies 

instantanées de l'IMF1 et de l'IMF2 n'ont pas changé après la session pour le groupe 

NFb, mais ont augmenté de façon significative pour les sujets du groupe Ctrl, avec une 

interaction significative temps x groupe (F = 10. 70, p < 0,01 ; log(BF10) = 1,68 et t = 

-3,71, p < 0,01 ; log(BF10) = 1,75 pour l'IMF1, F = 9,66, p < 0,01 ; log(BF10) = 1,68 et 

t = -3,31, p < 0,05 ; log(BF10) = 1,84 pour l'IMF2). Comme l'illustre le Tableau 5, les 

sujets du groupe NFb ont mieux maintenu l'activité C4-EEG dans les fréquences les 

plus élevées (50 Hz et 30 Hz) par rapport au groupe Ctrl. Ces bandes correspondent 

respectivement aux ondes cérébrales gamma et bêta, qui sont associées au traitement 

de l'information (gamma) et aux processus attentionnels (bêta) dans les tâches 

cognitives. Aucune différence n'a été constatée pour les autres IMF. Ce maintien de 

l’activité cérébrale de haute fréquence n'était pas corrélé avec l'indice d'efficacité du 

NFb-SMR, par conséquent, avec la capacité du sujet à produire des ondes SMR. 
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Figure 43 – Décomposition de signaux C4-EEG en 6 IMF par la méthode EMD 

(exemple avec une fenêtre de 10 s). Signal enregistré à gauche – avant et à droite – 

après en haut – un contrôle vidéo pour un sujet du groupe Ctrl et en bas – une session 

de NFb-SMR pour un sujet du groupe NFb. 

Les flèches et les symboles † indiquent une évolution significative de l’énergie de l'IMF 

associée. 

 

Tableau 5 – Moyennes (± écarts-types) des valeurs de fréquence et d'énergie 

des six IMF issues de la décomposition EMD appliquée sur l'activité électrique 

cérébrale dans le cortex sensori-moteur (C4). Les IMFs ont été calculées pour chaque 

groupe de sujets avant et après l'entraînement à la NFb ou le visionnage d'un film. 
IMFs Ctrl (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏𝟏𝟏) NFb (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏𝟏𝟏) 

 Fréquence (Hz) Energy Fréquence (Hz) Energy 
 Pre Post Pre Post Pre Post Pre Post 

IMF1 50.7 ± 1.6 51.3 ± 2.6 21.8 ± 17.2 42.5 ± 35.6 †  51.0 ± 1.6 52.0 ± 1.2 44.5 ± 23.2 36.9 ± 18.8 
IMF2 30.0 ± 1.1 30.6 ± 1.8 18.3 ± 10.5 27.9 ± 16.2 † 31.4 ± 1.5 31.6 ± 1.0 23.8 ± 13.8 20.0 ± 6.8 
IMF3 17.7 ± 0.4 18.2 ± 1.2 17.2 ± 6.7 21.7 ± 8.4 18.4 ± 0.9 18.8 ± 1.2 19.8 ± 7.0 17.7 ± 5.8 
IMF4 10.3 ± 0.6 10.6 ± 0.9 18.6 ± 5.0 20.0 ± 5.3 10.8 ± 0.6 10.8 ± 0.4 18.5 ± 3.1 18.1 ± 5.7 
IMF5 5.9 ± 0.4 6.2 ± 0.5 19.7 ± 5.5 18.5 ± 3.4 6.2 ± 0.5 6.3 ± 0.3 23.3 ± 9.3 18.7 ± 4.7 
IMF6 3.5 ± 0.2 3.6 ± 0.2 16.5 ± 4.6 14.8 ± 3.4 3.6 ± 0.2 3.8 ± 0.3 19.2 ± 3.5 19.5 ± 4.1 

† indique un effet significatif d'interaction entre le temps (pre vs post) et le groupe (Ctrl 

et NFb). 
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Dynamique de la fréquence cardiaque pendant le SCWT 

Bien que les marqueurs vagaux et sympathiques aient changé dans les 

conditions post vs. pré pour chaque groupe, une analyse de variance à deux facteurs 

(pré vs. post x NFb vs. Ctrl) n’a pas montré d’effet d’interaction pour ces marqueurs 

(Tableau 6). Dans l'ensemble, la puissance HF et la puissance LF (donc la puissance 

totale dans le spectre de la VRC) ont eu tendance à augmenter après avoir regardé 

un documentaire et après une session de NFb, sans changement dans le rapport 

LF/HF. 

 

Tableau 6 – Statistiques descriptives (moyennes ± écarts-types) des indices 

temporels, fréquentiels et non linéaires calculées à partir des séries temporelles RR. 
Indices HRV 

(Unité) Ctrl (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏𝟏𝟏) NFb (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏𝟏𝟏) 
 Pre Post Pre Post 

RMSSD (ms) 51.4 ± 24.0 62.8 ± 27.2 * 47.2 ± 20.2 54.7 ± 17.0 * 
LF (ms2Hz) 1399 ± 764 2374 ± 1660 * 1618 ± 1103 1943 ± 1351 
HF (ms2/Hz) 1041 ± 795 1339 ± 947 * 727 ± 486 1097 ± 711 * 

LF/HF 1.50 ± 0.62 1.68 ± 0.72 2.28 ± 0.85 1.97 ± 0.85 
Ei (u.a.) 5.98 ± 0.62 6.02 ± 0.21 6.11 ± 0.31 6.13 ± 0.47 

MFI (u.a.) 0.65 ± 0.40 0.42 ± 0.17 † 0.48 ± 0.23 0.50 ± 0.19 
* indique une différence significative sur le facteur temps, † indique un effet significatif 

de l'interaction entre le temps et le groupe. 

 

La complexité a été quantifiée par l'entropie (méthode RCMSE, marqueur : Ei) 

et la multifractalité multi-échelles (méthode MM-DFA, marqueur : MFI) pendant le 

SCWT-pre et le SCWT-post. Le marqueur d'entropie (Ei) ne diffère pas entre les 

groupes ou les conditions expérimentales. Le facteur bayésien a confirmé ce résultat 

en soutenant des évidences fortes en faveur de l'hypothèse nulle pour l'effet principal 

du temps sur la mesure RCMSE (log(BF10) = -1.34) et des évidences très fortes pour 

l'effet d'interaction (log(BF10) = -3.21). 

Le marqueur MFI, a quant à lui diminué de manière significative pour le groupe 

Ctrl alors qu’il est resté stable après la session de NFb (t = -0,26, p = 1,00 ; log(BF10) 

= -1,08), avec un effet d'interaction significatif entre le temps et le groupe (t = 3,42, p 

< 0,01 ; log(BF10) = 2,23). Afin de ne pas considérer le bruit de fond comme une 

explication possible de cet effet, nous avons effectué la même ANOVA sur les valeurs 

moyennes des 50 séries randomisées par phase de chaque série originale. Après la 

randomisation par phase, comme prévu, l'ANOVA a montré que l'effet spécifique du 
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NFb disparaissait (F = 0,05, p = 0,83 ; log(BF10) = 0,14). L'effet observé n'est donc 

pas fortuit. L'évolution relative des paramètres neurophysiologiques (EEG et HRV) et 

psychologiques (fatigue) susceptibles d'expliquer les changements observés dans les 

performances cognitives est illustrée dans la Figure 44. 

 
Figure 44 – Évolution des caractéristiques psychologiques et 

neurophysiologiques avant et après un entraînement au NFb ou un documentaire 

contrôle. 

† indique une différence significative compte tenu de l'interaction entre le temps et le 

groupe. 

 

Régression linéaire multiple 

Ces paramètres ont été intégrés dans un modèle de régression linéaire multiple 

utilisant l'élimination descendante pour définir les meilleurs prédicteurs de 

l'amélioration des performances attentionnelles suite à une session de NFb-SMR. En 

considérant le ratio de réponses correctes parmi tous les essais, les changements 

dans la multifractalité (ΔMFI = MFIpre - MFIpost) étaient le prédicteur le plus fort, en 

association avec la capacité individuelle à générer des ondes SMR pendant 
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l'entraînement NFb, quantifié ici comme "efficacité" (équation (5), F = 10,49, p < 0,05). 

En tant que résultat majeur, il convient de noter que le ΔMFI seul était un prédicteur 

important de la performance lorsqu'on se concentre sur le ratio de réponses correctes 

lors d'essais incongruents (équation (6), F = 18,663, p = 0 < 0,01). Bien que nous 

ayons noté une colinéarité entre ΔMFI et le marqueur d’efficacité, elle est trop faible 

pour affecter la validité du modèle de l'équation (5) (VIF = 1,96), il nous a semblé 

intéressant de noter qu'une corrélation positive existait entre l'efficacité de 

l'entraînement et ΔMFI (r = 0,70, p < 0,05). Plus un participant est capable de produire 

des ondes SMR pendant la session, plus il maintient la complexité de sa VRC et, 

d'après l'équation (5), les performances obtenues au SCWT, mettant ainsi en évidence 

l’influence de ses deux paramètres sur l'attention sélective. 

 

équation (5)  ∆ perfSCWTtotal = 0.039 + (0.062 x ∆MFI) + (0.117 x efficacité du 

NFb) 

 

équation (6)  ∆ perfSCWTIncongruents = 0.064 + (0.176 x ∆MFI) 

 

Discussion 
 

L'un des principaux résultats de cette seconde étude est qu'une seule séance 
d'entraînement par neurofeedback (NFb) sur les ondes SMR a amélioré 
l'attention sélective. Cette observation était étroitement corrélée à l'émergence 
d'une nouvelle structure dynamique dans l'interaction entre le cerveau et le 
cœur. Les liens que nous avons observés entre l'efficacité du NFb, dans l’optimisation 

du fonctionnement cognitif et le comportement multifractal de la VRC ajoutent une 

valeur significative pour conclure aux effets spécifiques du NFb dans nos conditions, 

au-delà d'un effet placebo. Bien que les études explorant comme ici, une seule séance 

de NFb-SMR soient rares à ce jour, nos résultats sont cohérents avec un travail récent 

(Gadea et al., 2020). Ces deux études font état de modifications centrales et vont au-

delà de ces effets locaux pour plaider en faveur d’un remodelage du réseau 

neuroviscéral après une seule séance de NFb. 

L'entraînement NFb-SMR a été associé dans la littérature à une atténuation du 

flux d'informations somatosensorielles pendant la production d’ondes SMR (Egner & 

Gruzelier, 2001; Gadea et al., 2020; Sterman, 1996; Vernon et al., 2003), qui peut 
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persister et optimiser le fonctionnement cognitif et comportemental après 

l'entraînement (Viviani & Vallesi, 2021). Les mécanismes sous-jacents qui soutiennent 

un effet persistant sont encore peu décrits à ce jour en ce qui concerne une seule 

session de NFb. Des résultats incohérents dans la littérature peuvent rendre difficile 

l’exploration du mécanisme. Goncalves et al. (Gonçalves et al., 2018) n'ont par 

exemple observé aucun effet chez les participants en bonne santé effectuant une 

tâche sollicitant le réseau attentionnel. En revanche, une étude récente a mis en 

évidence un sentiment de calme et de réduction de l’anxiété, associé de manière 

cohérente à des améliorations persistantes de l'EEG dans la bande SMR et à une 

réduction des niveaux de cortisol salivaire (Gadea et al., 2020). 

La diminution de l'accumulation de cortisol dans l'organisme, un processus 

modulé par l'axe hypothalamo-hypophyso-cortico-surrénalien, indique que les effets 

positifs d'une seule séance de NFb ne sont pas limités à quelques zones du cerveau, 

mais reposent plutôt sur des processus qui se déroulent dans un réseau neuroviscéral 

dont les glandes surrénales représentent l'effecteur final. 

Notre approche s'est également appuyée sur les conséquences du NFb-SMR 

par une intégration neuroviscérale, en utilisant le cœur comme effecteur final, et s'est 

concentrée sur la VRC comme source d'information principale. Bien qu'une partie de 

l'information puisse être appréhendée par la décomposition classique de la VRC, la 

manière dont les interactions dynamiques s'intègrent dans un réseau cognitif-

autonomique complexe a été mieux décrite par les métriques fractales et entropiques 

dans des études récentes (Blons, Arsac, Gilfriche, & Deschodt-Arsac, 2019; Blons, 

Arsac, Gilfriche, McLeod, et al., 2019; Castiglioni, 2019; Costa et al., 2002; Faes et al., 

2017). Conformément à cette intuition, nous n'avons trouvé ici aucune information 

pertinente dans les analyses temporelles et fréquentielles de la VRC en réponse au 

NFb, mais plutôt dans la mesure du caractère multifractal de la VRC. 

Ce raisonnement est appuyé par les liens récents établis entre l'activité 

cognitive, le contrôle autonome et la VRC (Blons, Arsac, Gilfriche, & Deschodt-Arsac, 

2019; Blons, Arsac, Gilfriche, McLeod, et al., 2019). Le niveau d'irrégularité de la VRC 

est classiquement évalué par des mesures d'entropie (Costa et al., 2005). On pense 

que ce niveau d’irrégularité décrit l'activité du CAN et son interférence avec les 

modulations cognitives (Blons, Arsac, Gilfriche, & Deschodt-Arsac, 2019; Young & 

Benton, 2015). Une situation dans laquelle les changements de l'activité de l'amygdale 

provoqués par l'anxiété interfèrent avec les processus cognitifs conduit à une réduction 
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significative de l'irrégularité du VRC (Blons, Arsac, Gilfriche, McLeod, et al., 2019). 

Étant donné que, dans ce travail, l'entropie n'a pas changé après la session de NFb-

SMR, la réduction de l'anxiété pourrait ne pas être le principal facteur expliquant des 

capacités attentionnelles accrues pendant le SCWT (Figure 42). Il n'y a pas de 

contradiction avec l'observation récente de Gadea et al. selon laquelle une réduction 

de l'anxiété peut résulter d'une seule séance de NFb (Gadea et al., 2020), car nos 

participants étaient cognitivement actifs pendant les mesures expérimentales, alors 

qu'ils ont été évalués dans des conditions de repos dans l'étude ultérieure. Ici, face 

aux exigences de la tâche, la réduction de l'anxiété peut ne pas représenter un effet 

dominant participant à la restructuration du système neuroviscéral, qui est associé à 

une meilleure attention sélective. Au contraire, en montrant des changements 

substantiels dans la multifractalité, d'autres mécanismes sont identifiés. Avec une 

multifractalité pendant le SCWT qui a été mieux maintenue chez les participants du 

groupe NFb, les effets positifs d'une seule session NFb concernent plus probablement 

la capacité du sujet à préserver ses interconnexions centrales impliquées dans 

l'attention sélective. En considérant le degré de multifractalité à différentes échelles 

temporelles, Castiglioni et al (Castiglioni, 2019; Castiglioni et al., 2018) ont affirmé 

avoir développé une méthode fine d'analyse de la multifractalité dans la dynamique de 

la fréquence cardiaque. Cette méthode a permis dans l’étude n°1 de dépeindre avec 

précision des architectures cognitivo-autonomiques, en particulier dans la plage à 

court terme de la VRC. La restructuration de ce réseau semble opérer sur des échelles 

de 10 s à 17 s après la session de NFb, comme l'indiquent les niveaux de multifractalité 

(Tableau 6). La capacité des participants du groupe NFb à maintenir des niveaux 

stables de multifractalité pendant la tâche post-SWCT alors que ces niveaux chutaient 

dans le groupe Ctrl est apparue comme le principal facteur d'un gain de performance 

dans l’attention sélective (équation (5) et (6)). 

Si l'on tient compte de l’efficacité de la session de NFb (capacité individuelle à 

produire de plus en plus d’ondes au cours des exercices), ces deux variables 

combinées étaient les deux plus puissants prédicteurs des gains en matière d'attention 

sélective sur la performance globale (tous essais confondus – équation (5)). Les 

propriétés multifractales du comportement des systèmes complexes ont été associées 

à l’adaptation (Torre et al., 2019). 

Il convient de conclure que la session de NFb-SMR dans nos conditions, a 

permis un maintien d'une adaptation cognitive flexible, alors que cette capacité 
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particulière a été diminuée chez les sujets du groupe Ctrl. La perte d'adaptabilité dans 

le groupe Ctrl peut s'expliquer par l’apparition de fatigue, un sentiment qui a été 

observé pour les deux groupes (Figure 42). En maintenant la structuration complexe 

de l'intégration neuroviscérale chez les sujets du groupe NFb qui ont déclaré un niveau 

de fatigue similaire, la NFb pourrait faciliter l’optimisation de fonctions cognitives y 

compris l'attention sélective. 

Un réseau spécifique a été identifié par des études de neuro-imagerie et appelé 

le réseau d'attention soutenue (SAN), comprenant des zones corticales (cortex 

préfrontal, insula antérieure et zones pariétales) et des structures sous-corticales 

(vermis du cervelet, thalamus, putamen et mésencéphale) (Langner & Eickhoff, 2013). 

En utilisant un biofeedback basé sur de la neuro-imagerie pour activer sélectivement 

ce réseau tout en désactivant le réseau du mode par défaut (DMN), cette méthode 

alternative au NFb-SMR a montré qu'il était possible d'améliorer l'attention soutenue 

(Pamplona et al., 2020). 

Étant donné que le NFb-SMR facilite la modulation des réseaux 

thalamocorticaux (Sterman, 1996), on pourrait postuler que cette technique de NFb 

améliore l'interaction entre le cerveau et le cœur, en particulier dans les parties du 

CAN consacrées à l'attention sélective. L'analyse fréquentielle sur les données C4-

EEG pendant la tâche fournit des preuves supplémentaires du rôle du NFb dans la 

lutte contre l'apparition de la fatigue mentale. En particulier, les rythmes de haute 

fréquence sont affectés par la fatigue mentale (Borghini et al., 2014), et ces fréquences 

particulières ont été mieux maintenues en termes de puissance pendant les 8 minutes 

du SCWT dans le groupe NFb (Tableau 5). 

Pour résumer, dans nos conditions, alors que la fatigue détériorait les capacités 

neuronales d'activation ainsi que la coordination neuroviscérale en réseau, une seule 

séance de pratique de la NFb a permis de contrecarrer ces effets au profit d'une 

structuration neuroviscérale qui favorise l'attention sélective. Dans l'ensemble, la 

présente étude a également permis d'évaluer la technique du NFb-SMR sur une seule 

session et sa spécificité. Elle pourra aider à formaliser de futures études dans le 

domaine. Malgré l'intérêt évident de l'entraînement en NFb pour la santé et le bien-

être, la pratique peut paraître contraignante quand un nombre important de séances 

quotidiennes répétées est nécessaire. La capacité individuelle à générer des ondes 

SMR avec une propension suffisante pendant l'entraînement est une autre limite de 

l’intervention. Nos résultats pourraient ouvrir la voie à une pratique ponctuelle du NFb, 
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en appliquant un contrôle rigoureux de l'efficacité de l'entraînement. Grâce à 

l'entraînement « gammifié » proposé ici par un dispositif sans fil connecté en Bluetooth 

à un smartphone, 60 % des participants ont pu générer de plus en plus de SMR au 

cours de cinq courts essais successifs (Figure 40), bien qu'ils n'aient eu aucune 

expérience préalable. Cela signifie que la praticabilité du NFb peut être renforcée 

grâce au développement d'appareils connectés conviviaux comme URGOnight. 

 

Conclusion 
 

En utilisant un test de Stroop pour évaluer les effets d’un entraînement cérébral, 

notre étude a capturé les interactions cognitivo-autonomiques pour saisir les effets du 

NFb sur les capacités cognitives de jeunes sujets en bonne santé.  

Nos résultats montrent que l’attention sélective est effectivement améliorée 
après une session unique de NFb-SMR, mais dans un contexte expérimental où 
les sujets ont également auto-rapporté une fatigue mentale importante. Nous 

pouvons supposer que les mécanismes sous-jacents peuvent impliquer deux 
réseaux critiques connus sous le nom de réseau d’attention soutenue (SAN) et 
de CAN avec des structures communes qui sont stimulées conjointement par le 
SMR-NFb. Cette hypothèse, soutenue par nos résultats, peut fournir une explication 

neurophysiologique à l'amélioration de l'attention sélective.  

Cette étude présente néanmoins quelques limites ; dans la mesure où nous 

avons utilisé un appareil de télé-neurofeedback conçu pour un usage non clinique, il 

n'a pas été possible d'utiliser un groupe contrôle « sham », comme le recommandent 

les guides de bonnes pratiques autour du NFb. Nous avons ici testé un groupe contrôle 

composé de sujets regardant un documentaire neutre sur le plan cognitif et 

émotionnel. De meilleures preuves de l'effet du NFb pourraient être obtenues en 

reproduisant cette expérience avec un échantillon plus large de participants, ce qui 

renforcerait l'ampleur de l'effet observé.  
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Pour conclure, nous suggérons ici que plusieurs mécanismes pourraient opérer 
afin de créer une nouvelle structuration des coordinations cerveau-cœur pour aller 

vers une potentialisation de l’attention sélective. Ces « nouveaux » mécanismes 

pourraient être envisagés vers d’autres utilisations du NFb-SMR comme par exemple 

pour une optimisation de la gestion d’un état qui se dégraderait en présence de 
fatigue mentale.  

  



- 133 - 
 

L’objectif général de ce troisième travail de thèse est subdivisé en deux 
études qui visent à déterminer les conditions optimales de réalisation d’un 
entraînement en cohérence cardiaque guidé par biofeedback. 
 

 
Étude n°3a – Guider la fréquence de respiration du sujet 

avec une modalité sensorielle adaptée pour atteindre 
un état optimal de cohérence cardiaque 

 

Cette étude a fait l’objet d’une publication et d’une communication affichée lors 

d’un congrès international : 

 

i. Bouny, P., Arsac, L. M., Guérin, A., Nerincx, G., & Deschodt-Arsac, V. 

(2023). Guiding Breathing at the Resonance Frequency with Haptic Sensors 

Potentiates Cardiac Coherence. Sensors, 23(9), Article 9 (cf. Annexe 3). 

 

ii. Bouny, P., Arsac, L. M., Guérin, A., & Deschodt-Arsac, V. (2022). HRV-

Biofeedback to Optimize Athlete Emotional State: Benefits of Visuo-Haptic 

Guidance. Annual Congress of the European College of Sport Science, 

Seville, Spain (cf. Annexe 4). 

 

Introduction 
 

Dans une première étude publiée récemment dans Sensors, nous avons évalué 

l’effet de différentes modalités sensorielles de guidage permettant d’atteindre la 

fréquence de résonance physiologique. Cette étude a également été appliquée sur un 

public d’étudiants sportifs entraînés. L’objectif ici était double. Tout d’abord vérifier que 

les modalités du biofeedback fonctionnaient de la même manière chez des sujets 

sportifs habitués à réaliser des entraînements de type « relaxation ». Ensuite de 

montrer qu’il était envisageable de pratiquer des sessions de HRVB avec ce type de 

population en obtenant des effets bénéfiques notamment pour la gestion du stress. 

Grâce à un outil développé par la société URGOtech, des sessions uniques 

d’entraînement en biofeedback sur la VRC (HRVB) ont été réalisées avec différents 

types de guidage : visuel, haptique et combinant les deux modalités sensorielles. En 
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mesurant les paramètres de la VRC et les données respiratoires de sujets pendant 

l’exercice de cohérence, le but était d’identifier la modalité sensorielle permettant au 

sujet d’approcher au plus près la fréquence de résonance afin d’entrer en cohérence 

cardiaque. 

Nous avons émis l'hypothèse que la combinaison des entrées sensorielles 

visuelles et haptiques permettrait de mieux atteindre l’état de cohérence recherché par 

un contrôle plus fin et adapté aux différents profils sensoriels de la fréquence 

respiratoire à 0,1 Hz. 

 

Matériel et méthodes 
 

Participants 

Au total, 32 étudiants de la faculté des sciences du sport ont donné leur 

consentement éclairé pour participer à cette étude. Les participants ont été répartis au 

hasard dans trois groupes expérimentaux, chacun effectuant une modalité spécifique 

de respiration guidée : visuelle, haptique ou visuo-haptique (Tableau 7). Tous ces 

étudiants en sport, jeunes et en bonne santé, ne souffraient d’aucune maladie 

cardiovasculaire antérieure, d'inflammation grave, d’aucun trouble psychologique et 

ne prenaient pas de médicaments (affectant leur régulation cardiaque). Ils n'avaient 

aucune expérience de la pratique de la cohérence cardiaque. La consommation 

d'alcool et de caféine comme la pratique d'une activité physique intense étaient 

interdites pendant les 24 heures précédant l'expérience. 

 

Tableau 7 – Données descriptives de la population expérimentale. 

 Visuel (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏𝟏𝟏) Haptique (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏) Visuo-Haptique (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏𝟏𝟏) 
Age (années ± ET) 22 ± 4 21 ± 1 20 ± 2 

Femmes (%) 45 25 69 
 

Protocole 

À leur arrivée au laboratoire, les participants ont rempli des questionnaires et 

ont été équipés d'électrodes thoraciques pour l'enregistrement de l'ECG. Ensuite, ils 

sont restés assis et détendus, face à un écran de 15,6 pouces d'un ordinateur posé 

sur une table (distance de vision ± 0,5 m). Pour chaque groupe expérimental, l’exercice 

de cohérence consistait en 5 min de respiration guidée à 0,1 Hz selon une modalité 

sensorielle : visuelle, haptique ou visuo-haptique. Cette séquence était précédée du 
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visionnage d'un documentaire émotionnellement neutre pendant lequel les participants 

respiraient selon leur rythme spontané. Le protocole est illustré en Figure 45. 

 
Figure 45 – Représentation schématique de la procédure expérimentale de 

l’étude n°3a. 

 

URGOfeel, le dispositif de respiration guidée 

Pour atteindre la fréquence de résonance, les sujets tenaient un dispositif 

spécialement conçu par URGOTECH dans la main dominante (Figure 46). L'appareil 

guidait la respiration des sujets vers une fréquence 0,1 Hz en fournissant des 

séquences chronométrées de 5 s d'inspiration et de 5 s d'expiration avec un guidage 

visuel, haptique ou visuo-haptique. La stimulation haptique consistait en des vibrations 

dont la fréquence augmentait pendant 5 s, puis diminuait pendant 5 s. Dans les 

conditions visuelle et visuo-haptique, le biofeedback sur VRC était fourni par un 

changement de couleur du guide visuel sur l'appareil. Ainsi, la lumière visible dans la 

fenêtre de l'appareil (Figure 46) passait du bleu à l'orange lorsque la VRC enregistré 

ne présentait pas un rythme régulier et inversement. La régularité de la VRC a été 

détectée par un capteur de PPG positionné sous le pouce du participant. Le signal 

ainsi mesuré a été comparé à une sinusoïde attendue de 0,1 Hz, par une vérification 

de la nature monotone des fluctuations de la FC sur des phases de 5 secondes (c.-à-

d., une augmentation continue pendant l'inspiration et une diminution continue pendant 

l'expiration). 
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Figure 46 – Dispositif URGOfeel utilisé pour guider la fréquence respiratoire 

des sujets à 0,1 Hz selon différentes modalités sensorielles.  

 

Mesure de la variabilité du rythme cardiaque 

La fréquence cardiaque a été obtenue grâce à trois électrodes connectées à un 

PowerLab 26T (ADInstruments, Dunedin, Nouvelle-Zélande) couplé à un 

bioamplificateur dédié (FE132), qui a été utilisé pour effectuer un ECG échantillonné 

à 1 kHz. À partir du complexe QRS de cet ECG à 2 dérivations, la détection des 

intervalles RR a été réalisée dans Matlab (Matlab Release 2021a, Mathworks, Natick, 

MA, USA) à l'aide de routines personnalisées. La variabilité du rythme cardiaque 

(VRC) a été explorée sous la forme de séries RR inspectées visuellement pour enlever 

d’éventuels artefacts ou battements anormaux. Moins de 2 % des échantillons ont été 

remplacés dans les séries analysées. 

 

Mesure de la fréquence respiratoire 

La fréquence respiratoire a été obtenue en synchronisation (1 kHz) avec le 

signal ECG grâce à une ceinture respiratoire connectée à un autre canal du même 

PowerLab. Les séries temporelles respiratoires ont été importées dans Matlab pour 

des analyses ultérieures à l'aide de fonctions existantes et d'algorithmes conçus sur 

mesure. 

 

Analyses de la dynamique du VRC 

Afin de décrire quantitativement comment le guidage a aidé le participant à 

atteindre la cohérence cardiaque, nous avons calculé trois estimateurs principaux à 
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partir de la VRC. Nous avons calculé la durée des périodes dans le signal sinusoïdal 

de VRC. Elles ont ensuite été comparées à la période attendue de 10 s en calculant 

l'erreur quadratique moyenne (RMSErreur) comme suit : 

 

équation (7)  RMSErreur = �1
𝑁𝑁
∑ |𝑥𝑥𝜋𝜋 − 10𝑁𝑁
𝑖𝑖=𝜋𝜋 |2 

 

où 𝑥𝑥𝑛𝑛 indique la durée du cycle cardiaque en secondes et 𝑁𝑁 le nombre de cycles dans 

la série. 

Pour les analyses fréquentielles, une transformée de Fourier a été utilisée sur 

les séries temporelles d’intervalles RR après rééchantillonnage à 4 Hz de la série à 

l'aide d'une interpolation par splines cubiques. Toute tendance ainsi que les très 

basses fréquences de la VRC ont été retranchées à l'aide d'une procédure de filtrage 

spécifiquement développée pour l'analyse de la VRC (Tarvainen et al., 2002) en 

utilisant un coefficient lambda = 300, ce qui correspond à une fréquence de coupure 

de 0,042 Hz. La DSP de la VRC a été utilisée pour vérifier que la puissance maximale 

était observée sous 0,1 Hz pendant la respiration guidée. En tant que troisième 

estimateur, la DSP obtenue pendant le visionnage de la vidéo a également été utilisée 

en comparaison avec la DSP obtenue pendant la respiration guidée. L’objectif était de 

quantifier comment la puissance autonome qui est distribuée à travers une large 

gamme de fréquences [0,04-0,4 Hz] pendant la respiration spontanée se concentre 

sous la fréquence attendue de 0,1 Hz pendant la respiration guidée. Pour chaque 

participant, l'indice appelé P0.1 a donc été obtenu (équation (8)) en divisant la hauteur 

du pic de la DSP pendant la respiration guidée par la somme cumulative des hauteurs 

des pics dans la plage 0,04-0,4 Hz dans la DSP de la séquence vidéo. Une valeur de 

P0.1 proche de 1 signifie que les oscillations de la VRC, distribuées dans la plage de 

fréquences 0,04 Hz-0,4 Hz pendant la respiration spontanée se sont regroupées sous 

la fréquence de résonance 0,1 Hz pendant la respiration guidée. 

 

équation (8)  𝑃𝑃0.1 = 𝐻𝐻𝑚𝑚𝐻𝐻𝑥𝑥𝑔𝑔𝑔𝑔𝑖𝑖𝑔𝑔𝑘𝑘/∑ 𝐻𝐻𝑣𝑣𝑖𝑖𝑔𝑔𝑘𝑘𝑣𝑣
𝑓𝑓=0.4
𝑓𝑓=0.04  

 

Analyses de la fréquence respiratoire 

Des analyses similaires ont été effectuées sur le signal respiratoire, à 

l'exception du paramètre P0.1. La durée des périodes dans le signal respiratoire a été 
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obtenue à partir du signal de la ceinture thoracique rééchantillonné à 1 Hz. L'erreur 

RMSE a été calculée en utilisant les cycles respiratoires, comme dans l'équation (7). 

Les cycles respiratoires ont été déterminés comme étant la période du signal 

respiratoire, soit la distance entre deux pics successifs dans la sinusoïde (c'est-à-dire 

la fin de chaque inspiration). Des DSP individuels ont été obtenus pour confirmer la 

fréquence respiratoire de 0,1 Hz. Contrairement à l'analyse de la VRC, il faut préciser 

que certains participants (N = 11) ont été écartés de l'analyse respiratoire en raison 

d'un rapport signal/bruit insuffisant dans le signal obtenu avec la ceinture thoracique 

dans nos conditions expérimentales. 

 

Analyse statistique 

Les valeurs descriptives sont exprimées en moyenne et en écarts-types. Les 

valeurs aberrantes ont été identifiées et corrigées en utilisant la méthode de l'intervalle 

interquartile décrite par Tukey. Les conditions préalables aux tests paramétriques ont 

été vérifiées à l'aide du test de Shapiro-Wilk (normalité) et du test de Levene 

(homogénéité de la variance dans les échantillons). Pour tester les effets de la 

modalité de guidage de la respiration sur les paramètres cardiaques et respiratoires, 

nous avons utilisé des ANOVAS à un facteur sur des mesures indépendantes, selon 

un design 3 x 1 (facteur groupe (visuel, haptique, visuo-haptique)) ou son équivalent 

non paramétrique, le test de Kruskal-Wallis. Pour les tests post hoc, nous avons 

appliqué la correction de Holm. En outre, des tests bayésiens ont été utilisés pour 

approfondir la compréhension des résultats fréquentistes. Les données ont été 

analysées dans JASP (version 0.17.1.0, https://jasp-stats.org) et R (version 4.2.0, R : 

The R Project for Statistical Computing (https://r-project.org)). Dans les figures 

principales, les résultats ont été produits à l'aide de la fonction NotBoxPlot (1.31.0.0 

https://github.com/raacampbell/notBoxPlot) développée dans MatLab. Ces figures 

montrent la moyenne (ligne rouge), 1 ET (zone gris foncé) et l'intervalle de confiance 

à 95% pour la moyenne de chaque groupe (zone gris clair). Les valeurs individuelles 

sont également affichées. 

 

 

 

 

 

https://jasp-stats.org/
https://r-project.org/
https://github.com/raacampbell/notBoxPlot
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Résultats 
 

Dynamique de la VRC pendant la respiration guidée 

Les durées des périodes dans les oscillations des cycles cardiaques sont 

illustrées dans la Figure 47 pour 20 cycles successifs, à l'exclusion des cinq premiers 

et des cinq derniers cycles (un total de 30 cycles a été obtenu pour un guidage à 0,1 

Hz pendant 5 min). Ils peuvent être comparés visuellement à un comportement parfait 

attendu à 0,1 Hz (10 s), comme illustré par la ligne rouge. Les principales observations 

reposent sur l'absence de tendance dans l’évolution des erreurs successives, ainsi 

que sur une erreur minimale quand un guidage haptique est présent (respectivement, 

1,84 ± 0,85 s pour le groupe visuel, 0,93 ± 0,33 s pour le groupe haptique et 0,86 ± 

0,29 s pour le groupe visuo-haptique), ce qui a été quantifié avec le paramètre 

RMSErreur obtenu pour chaque groupe (Figure 48). 

 
Figure 47 – Durée des cycles cardiaques successifs au cours de la séquence 

de respiration guidée de 5 minutes dans chaque modalité de guidage. La ligne rouge 

indique la durée cible de 10 s, afin de pouvoir visualiser les écarts par rapport au 

guidage. 
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Figure 48 – Erreur quadratique moyenne obtenue à partir des valeurs illustrées 

dans la Figure 47. 

H1****, H1*** et H0* représentent, respectivement, une évidence extrême et très forte 

pour l'hypothèse alternative et une évidence modérée pour l'hypothèse nulle. 

 

Densité spectrale de puissance 

En bon accord avec les analyses temporelles de la VRC, la densité spectrale 

de puissance a montré des pics clairs sous la fréquence de guidage 0,1 Hz, comme 

l'illustrent les exemples individuels de la Figure 49. Pour quantifier cette observation, 

trois caractéristiques principales du pic sont comparées dans le Tableau 8 : la position 

du pic, la hauteur du pic et la largeur du pic à mi-hauteur. 
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Figure 49 – Densités spectrales de puissance typiques obtenues pendant la 

phase de respiration guidée à partir de l'analyse de la VRC pour un individu 

représentatif de chaque sous-groupe. 

Tableau 8 – Statistiques descriptives des caractéristiques du pic maximal 

trouvé dans la DSP cardiaque pendant la respiration guidée pour chaque sous-groupe. 

L'emplacement du pic et la puissance correspondante ont été calculés. La largeur de 

du pic à mi-hauteur a également été mesurée en tant qu'indice de la dispersion autour 

de la fréquence cible de 0,1 Hz. 

Indice (unité) Visuel (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏𝟏𝟏) Haptique (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏) Visuo-Haptique (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏𝟏𝟏) 
Localisation du pic (Hz) 0.100 ± 0.001 0.100 ± 0.001 0.100 ± 0.001 

Hauteur du pic (ms2 ×106) 1.97 ± 1.61 1.60 ± 0.48 2.31 ± 1.27 
Largeur du pic à mi-

hauteur (Hz) 0.0120 ± 0.0003 0.0121 ± 0.0002 0.0121 ± 0.0003 
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Cohérence cardiaque évaluée par P0.1 

L'analyse de l'indice P0.1 a montré que la cohérence cardiaque était mieux 

atteinte pour le groupe visuo-haptique (Figure 50). Fait remarquable, dans ce groupe, 

le P0.1 était deux fois plus élevé que dans le groupe visuel (0,55 ± 0,20 contre 0,28 ± 

0,14). En outre, la Figure 50 montre une variabilité interindividuelle plus élevée dans 

le groupe haptique (0,34 ± 0,31) que dans les autres modalités de guidage. Cette 

observation indique que l'efficacité du guidage haptique pourrait potentiellement 

dépendre davantage de la sensibilité d'un individu à la perception des vibrations. 

 
Figure 50 – Puissance relative sous le pic de résonance à 0,1 Hz (appelée 

P0,1) pour chaque sous-groupe, illustrant la façon dont les oscillations de la VRC 

distribuées dans la gamme de fréquences 0,04-0,4 Hz pendant la respiration 

spontanée sont accumulées à 0,1 Hz pendant la respiration guidée.  

H1**** et H0* représentent, respectivement, une évidence extrême pour l'hypothèse 

alternative et une évidence modérée pour l'hypothèse nulle. 

 

Contrôle du comportement respiratoire 

Comme prévu, la respiration guidée a fourni une série de cycles respiratoires 

d'une durée de 10 s, caractérisés par une faible erreur RMSErreur (Tableau 9), qui 

est également illustrée par des pics clairs sous 0,1 Hz dans la DSP de chaque groupe, 

sans différence dans l'emplacement du pic (Tableau 9). 
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Tableau 9 – Statistiques descriptives de l'emplacement du pic maximal trouvé 

dans la DSP respiratoire pendant la respiration guidée pour chaque sous-groupe et le 

paramètre d'erreur RMSErreur mesuré selon le sur le signal respiratoire. 

 Visuel (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏) Haptique (𝐍𝐍 = 𝟔𝟔) Visuo-Haptique (𝐍𝐍 = 𝟏𝟏) 
Localisation du pic 

(Hz) 0.100 ± 0.000 0.100 ± 0.000 0.100 ± 0.000 

RMSErreur (s) 0.82 ± 0.19 * 0.34 ± 0.15 c 0.45 ± 0.17 c 

 

Discussion 
 

La cohérence cardiaque renforce les coordinations cerveau-cœur par 

l’obtention transitoire d'une puissance autonome accrue, dont il a été démontré qu'elle 

améliore les régulations émotionnelles et comportementales. Les chercheurs ont 

régulièrement exploré des moyens d’atteindre l’état de cohérence cardiaque par une 

respiration à la fréquence de résonance (P. Lehrer et al., 2020), parfois en se 

concentrant sur les conditions du biofeedback (Vaschillo et al., 2006). Il a été démontré 

que même une simple respiration rythmée (sans biofeedback) peut offrir des 

conditions suffisantes pour obtenir une augmentation de la VRC et des bénéfices 

associés (Tabor et al., 2022). La question centrale que nous avons abordée dans cette 

étude était de savoir si la combinaison d’un guidage respiratoire haptique avec des 

indices visuels aide les individus à atteindre une respiration à une fréquence fixe, 

facilitant la pratique de la cohérence cardiaque. Pour cela, nous avons analysé les 

oscillations de la fréquence cardiaque pendant une respiration guidée visuelle, 

haptique et visuo-haptique fournie par un nouveau dispositif/capteur développé par 

URGOTECH. 

La cohérence cardiaque est efficace tant que la respiration à la fréquence de 

résonance peut être maintenue. À son tour, une respiration réussie se traduit par la 

dominance d'une seule onde de 0,1 Hz dans les oscillations de la VRC. Par le passé, 

les guidages visuels ont été très utilisés et ont démontré leur efficacité. Ils servaient 

également de biofeedback afin d’informer le sujet sur son état de cohérence. Nos 

résultats confirment l’efficacité du guidage visuel par une analyse des séries de VRC 

pendant la respiration guidée (Figure 49). Cependant, nous avons surtout constaté 

que l'utilisation d’informations haptiques apportait une valeur ajoutée significative. Tout 

d'abord, lorsque nos participants étaient guidés par la respiration haptique seule, une 

situation où le biofeedback visuel était absent, ils étaient capables d'atteindre la 



- 144 - 
 

cohérence cardiaque avec une facilité comparable à celle qu'ils avaient lorsqu'un 

biofeedback visuel était présent (Figure 47). Cette observation souligne l'efficacité de 

l'utilisation d'une entrée sensorielle haptique pour guider les humains dans un contrôle 

volontaire, ce qui a été mis en évidence dans d'autres domaines, comme 

l'apprentissage moteur par exemple (Basalp et al., 2021; W. Park et al., 2021). 

Cependant, il a été remarqué que l'utilisation de la modalité « haptique seule » du 

présent dispositif introduisait une plus grande hétérogénéité dans la performance de 

la cohérence cardiaque (Figure 50). Bien que l'interprétation de cette observation 

dépasse le cadre de la présente étude, il se peut que les entrées sensorielles des 

stimuli haptiques ne soient pas perçues avec la même acuité par tout le monde. Le 

caractère individu-dépendant de la perception haptique a été démontré dans d'autres 

études (Feygin et al., 2002; Reuter et al., 2012), où il est souligné que cette perception 

dépend de la motivation et des états cognitifs ou émotionnels. Étant donné qu'il est 

particulièrement intéressant d’atteindre un état de cohérence cardiaque lorsqu’on est 

confronté à une situation difficile, dans laquelle la cognition et les émotions sont mises 

à l'épreuve, l'interaction entre les stimulations haptiques et l'augmentation des 

oscillations de la VRC mérite d'être étudiée plus en détail. Dans nos conditions, le 

guidage visuel a montré une absence relative d'effet sur la fréquence respiratoire 

(RMSErreur dans le Tableau 9). Cette observation pourrait expliquer pourquoi Tabor 

et al. (Tabor et al., 2022) ont montré que le biofeedback en soi n'apportait qu'un faible 

bénéfice pour l'amélioration des oscillations de la VRC. Ici, en ajoutant des indices 

haptiques aux indices visuels, nous avons montré la nette supériorité de la condition 

visuo-haptique sur la base d'un RMSErreur plus faible (Figure 48) et, principalement, 

de notre indice P0.1 (Figure 50). Comme les bases neurophysiologiques de la 

cohérence cardiaque sont associées à des oscillations régulières et amples de la VRC 

lorsqu'elles sont maintenues pendant plusieurs minutes, on peut conclure que le 

guidage visuo-haptique représente la pratique la plus efficace lorsqu'il est comparé au 

guidage visuel ou haptique seul. 

Les raisons pour lesquelles la stimulation visuo-haptique est plus efficace 

peuvent s'expliquer de différentes manières. Tout d'abord, il a été démontré que la 

fréquence de résonance n'est pas exactement de 0,1 Hz pour chaque personne (P. M. 

Lehrer et al., 2003; Vaschillo et al., 2006). L’activité du baroréflexe et la commande 

centrale des fréquences naturelles peuvent être légèrement décalées. En ce sens, une 

récente cartographie du cerveau utilisant des techniques BOLD indique que les 
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oscillations neuronales descendantes (commande centrale) et les oscillations 

vasculaires ascendantes peuvent entraîner des oscillations de la VRC légèrement 

supérieures à 0,1 Hz [0,1-0,14 Hz] et légèrement inférieures à 0,1 Hz [0,06-0,1 Hz], 

respectivement (Pfurtscheller et al., 2019).  La combinaison des entrées sensorielles 

visuelle et haptique peut s'appuyer plus intensément sur l'intégration multisensorielle 

que le traitement visuel ou haptique seul. Le rôle de la commande centrale peut 

devenir prédominant en présence d'une intégration multisensorielle, ce qui réduit 

l'impact du baroréflexe sur la résonance et rend la cohérence cardiaque plus efficace 

grâce à une interaction spécifique entre le cœur et le cerveau. Comme nous n'avions 

pas les moyens de tester cette hypothèse dans nos conditions, une idée intéressante 

pourrait être de tester des personnes ayant une dominance baroréflexe plus ou moins 

importante, reflétée par une puissance VRC dominante de 0,06-0,1 Hz, lorsqu'elles 

font l'expérience d'une respiration guidée visuelle par rapport à une respiration guidée 

visuo-haptique. 

Étant donné la variabilité des profils neurophysiologiques, tant au niveau du 

contrôle cardiovasculaire que des capacités perceptives, il est important de tenir 

compte du fait que les participants à la présente étude étaient tous des étudiants 

jeunes, en bonne santé et actifs, ce qui peut représenter une limite évidente. La 

généralisation des résultats est difficilement réalisable sans tester d'autres 

populations. 

 

Conclusion 

Cette étude a permis de montrer que l’ajout d'un guidage haptique améliore 
significativement le niveau de cohérence cardiaque atteint par le sujet lors d’une 
séance unique de 5 min d’entraînement en HRVB.  

Bien que différentes façons de pratiquer le biofeedback sur la VRC aient été 

rapportées dans la littérature, le présent travail s'appuie sur la base 

neurophysiologique de l'interaction cerveau-cœur pour proposer que les stimulations 
haptiques puissent potentialiser l’amplitude des oscillations dans la VRC et par 
voie de conséquences, les réponses vagales associées.  

La pratique du biofeedback sur la VRC avec un dispositif intégrant ces caractéristiques 

pourrait dans le contexte de la fatigue cognitive optimiser le fonctionnement 

neuroviscéral par une activité vagale ascendante plus élevée. 
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Étude n°3b – Apport de la réalité virtuelle pour la 
cohérence cardiaque assistée par biofeedback 

 

Cette étude est en cours d’écriture pour être soumise au journal Virtual Reality 

de l’éditeur Springer. 

 

Dans cette seconde partie du troisième travail expérimental de la thèse, nous 

comparons les effets d’un entraînement en cohérence cardiaque assisté par 
biofeedback réalisé en environnement réel ou en environnement virtuel 
immersif. 
 

Introduction 
 

En raison de sa capacité à afficher facilement des mondes aux caractéristiques 

visuelles particulières, la réalité virtuelle (RV) est un outil prometteur pour faire face au 

stress et à l'anxiété. Les paysages naturels virtuels ont démontré des effets bénéfiques 

sur la réduction du stress et la relaxation (Anderson et al., 2017; de Kort et al., 2006; 

Liszio et al., 2018; X. Wang et al., 2019; White et al., 2018; Yin et al., 2020), 

comparables aux résultats observés dans un environnement réel (Corazon et al., 

2019; S.-A. Park et al., 2017). Ces effets peuvent s'expliquer par la théorie de la 

restauration de l'attention (S. Kaplan, 1995), selon laquelle le fait de passer du temps 

dans des environnements aux qualités « réparatrices », tels que les milieux naturels, 

permet de reconstituer les ressources attentionnelles, de soulager la fatigue mentale 

et le stress. La reproduction d'un environnement naturel présente donc des avantages 

évidents dans la mesure où l'environnement relaxant peut être amené directement à 

l’individu. Nous l’avons vu, la cohérence cardiaque assistée par un biofeedback sur la 

VRC a également été associée à divers avantages psychologiques et physiologiques. 

Les dispositifs de réalité virtuelle devenant de plus en plus accessible, 

l'induction de la cohérence cardiaque par le biais de casques de RV a suscité un intérêt 

croissant au cours des dernières années. En particulier, l'environnement virtuel peut 

être modulé en temps réel et réagir en fonction des états physiologiques de l'utilisateur 

(Pratviel, 2022), fournissant un biofeedback dans l’environnement virtuel. En outre, 

comme les environnements virtuels induisent un sentiment de présence chez 

l'utilisateur, ils peuvent être utilisés pour influencer davantage les états émotionnels 
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(Riva et al., 2007). Comme les mécanismes de biofeedback sont engageants et 

génèrent un sentiment d'autonomie (Houzangbe et al., 2020), ils peuvent également 

améliorer la présence et, par conséquent, les effets réparateurs. 

La mise en œuvre comparée d’une induction de cohérence cardiaque en RV ou 

hors RV face à un écran classique a été étudiée dans plusieurs travaux récents, mais 

les conclusions ne sont pas consistantes. L’utilisation de casque de RV donne parfois 

de meilleurs résultats qu'une visualisation 2D (Blum et al., 2019), améliorant la 

résilience face à une tâche de stress. Cependant, la plupart des études ne trouvent 

pas de différences significatives dans la réduction du stress et de l'anxiété entre les 

interventions immersives et celles basées sur la 2D (Rockstroh et al., 2019, 2020; 

Weibel et al., 2023). De même, si un système de RV peut conduire à une plus grande 

concentration de la puissance autonome sous la fréquence de résonance (Weibel et 

al., 2023), aucune autre différence dans les indices de VRC n'a été constatée. Comme 

l'ont examiné Lüddecke & Felnhofer, le biofeedback VRC en RV n'est pas plus efficace 

que la mise en œuvre classique (Lüddecke & Felnhofer, 2022) ; néanmoins, la RV 

conduit souvent à une meilleure motivation, expérience utilisateur, concentration 

attentionnelle et implication, ce qui peut aider les praticiens à limiter les abandons dans 

le contexte thérapeutique. 

La justification de l'utilisation du biofeedback VRC dans la réalité virtuelle n'est 

donc toujours pas établie. Puisque le fait de voir des environnements relaxants réduit 

déjà le stress et l'anxiété, un exercice supplémentaire de respiration guidée améliore-

t-il encore plus les états psychologiques ? Il a déjà été démontré que les interventions 

de respiration guidée effectuées avec et sans environnement sous-marin relaxant 

supplémentaire dans la RV sont tout aussi efficaces sur les plans physiologique et 

psychologique (Soyka et al., 2016). Cependant, nous ne savons pas encore si le même 

environnement virtuel, vu avec et sans biofeedback sur la VRC, conduit à des résultats 

similaires. 

Pour répondre à cette question, nous avons réalisé une expérience 

longitudinale au cours de laquelle les participants ont pris part à la fois à un protocole 

réel, au cours duquel ils ont effectué un biofeedback sur VRC à l'aide du dispositif 

URGOfeel, et à un protocole en réalité virtuelle, où ils ont été immergés deux fois dans 

un environnement relativement relaxant, d'abord sans aucune stimulation, puis en 

effectuant une respiration guidée avec les mêmes indices visuels et haptiques que 

ceux utilisés dans l'environnement réel. 
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Nous avons émis les hypothèses suivantes ; 

i. La respiration guidée dans les conditions réelles et de RV pourrait 

conduire à un même niveau de cohérence cardiaque, tel qu'évalué par 

les mesures physiologiques sur la VRC. 

ii. La visualisation d'un environnement virtuel "relaxant" seule, devrait 

conduire à une diminution du stress et de l’anxiété. 

iii. La respiration guidée réalisée en RV devrait avoir des effets encore plus 

importants sur les variables psychologiques. 

 

Matériel et méthodes 
 

Participants 

36 étudiants en sciences du sport en bonne santé (9 femmes, 19 ± 1 ans) ont 

donné leur consentement éclairé pour participer à ce programme. Tous les participants 

avaient une vision normale ou corrigée. Les participants ont été invités à ne pas 

consommer de caféine ou d'alcool au moins 24 heures avant l'expérience. L'ordre du 

protocole (condition réelle ou RV) été déterminé au hasard par participant. Aucun 

d'entre eux n'avait d'expérience avec la tâche de RV utilisée ici, mais certains avaient 

déjà participé à des protocoles incluant du biofeedback sur la VRC. Tous les 

participants ont réussi les deux phases du protocole. 

 

Protocole 

À leur arrivée, l'expérimentateur a expliqué le protocole aux participants et les 

a équipés d'électrodes pour l'enregistrement ECG réalisé avec le même dispositif que 

dans l’étude n°3a. Les protocoles Réel et RV commençaient tous deux par 5 minutes 

de questionnaires, servant de référence pour les mesures de la variabilité du rythme 

cardiaque (VRC). 

Au cours du protocole Réel, les participants ont effectué 5 minutes de 

respiration guidée à 0,1 Hz, à l'aide du dispositif URGOfeel présenté dans l’étude n°3a, 

puis ont répondu à une deuxième série de questionnaires. 

Dans le protocole RV, les participants étaient équipés d'un casque HTC Vive 

Pro (HTC America, Inc., Seattle, WA, États-Unis) et étaient immergés dans 

l'environnement virtuel. Ils ont d'abord été invités à regarder devant eux, sans faire de 

mouvements brusques. Après 5 minutes d'immersion, ils ont rempli un questionnaire 
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en dehors de l'environnement virtuel. Ils ont ensuite été à nouveau immergés pour 

effectuer 5 minutes de respiration guidée. À la fin du protocole, ils ont rempli la dernière 

itération du questionnaire. La procédure expérimentale est présentée en Figure 51. 

Pour effectuer la respiration guidée, les participants ont utilisé l’outil URGOfeel 

dans leur main dominante avec un double guidage visuo-haptique. Le rythme 

respiratoire était réglé sur 0,1 Hz, avec 5 secondes d'inspiration et 5 secondes 

d'expiration. Pendant le protocole Réel, les participants devaient garder les yeux sur 

l'appareil et se concentrer sur les indices visuels et haptiques. Dans le protocole RV, 

l'appareil était toujours tenu à la main, mais le guide visuel et biofeedback visuel étaient 

présentés dans l'environnement virtuel, comme décrit dans la section suivante. 

 
Figure 51 – Représentation schématique de la procédure expérimentale de 

l’étude n°3b. 

 

Mesure du score de cohérence cardiaque 

Un score de cohérence est calculé en temps réel selon la procédure décrite 

dans l’étude n°3a. L'environnement virtuel a été développé avec Unity (Unity 

Technologies, San Francisco, CA, États-Unis) et représente une île avec des éléments 

naturels (rochers, herbe, arbres) flottant dans une mer de nuages (Figure 52). Certains 

des éléments de la scène sont en mouvement, mais aucun ne l'est à une fréquence 

qui pourrait être utilisée comme guide respiratoire par l'utilisateur. Pendant la phase 

de respiration guidée du protocole RV, une sphère blanche placée au milieu du champ 

de vision de l'utilisateur a été ajoutée ; la taille de cet élément augmentait et diminuait 

pendant 5 secondes selon un schéma sigmoïdal pendant les phases d'inspiration et 

d'expiration, respectivement. En utilisant la même palette que l'appareil réel, le 

biofeedback HRV a été fourni en tant que couleur de la sphère. 
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Figure 52 – Vues de l'environnement virtuel. en haut – environnement vu dans 

la condition « Immersion ». en bas – environnement avec la sphère utilisée pour la 

respiration guidée. 

 

Questionnaires psychologiques 

Les niveaux de stress et d'anxiété ont été mesurés deux fois pendant le 

protocole réel et trois fois pendant le protocole RV. Les participants ont été invités à 

indiquer leur niveau de stress en déplaçant un curseur sur une échelle visuelle EVA 

allant de "Pas de stress" (0) à "Stress extrême" (100). La définition du stress donnée 

aux participants était la suivante : Le stress est une réaction normale de l'organisme à 

un événement extérieur ou à quelque chose perçu comme menaçant.  

Le niveau d'anxiété a été calculé à l'aide du questionnaire state-trait anxiety inventory 

forme Y (STAI-Y – Annexe 9, (Spielberger et al., 1983), version française – (Gauthier 

& Bouchard, 1993)), composé de 20 questions et donnant un score allant de 20 à 80. 

 

Sentiment de présence et mal des simulateurs 

Le sentiment de présence dans l'environnement virtuel a été mesuré à l'aide de 

l'igroup presence questionnaire (IPQ – Annexe 12, (Schubert et al., 2001)), et le 

cybermalaise a été évalué à l'aide du simulator sickness questionnaire 
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(SSQ – Annexe 11, version française – (Bouchard et al., 2009)). Les deux 

questionnaires ont été complétés dans le protocole RV après les phases d'immersion 

et de respiration guidée de 5 minutes. 

 

Mesures ECG 

Pendant toute la durée du protocole, l’ECG des participants a été enregistré 

avec trois électrodes à l'aide d'un appareil PowerLab 8/35 (ADInstruments, Dunedin, 

Nouvelle-Zélande) et d'un bioamplificateur dédié (FE132). 

Dans le protocole RV, les intervalles RR ont été calculés en temps réel et 

transmis au logiciel de l'environnement virtuel pour calculer le score de cohérence 

cardiaque en utilisant le même algorithme que celui mis en œuvre dans l'appareil réel. 

  

Calculs de la VRC 

Les séries temporelles d'intervalles RR ont été exportées vers Matlab (Matlab 

2021b, Matworks, Natick, MA, USA), et plusieurs indicateurs de la VRC ont été 

calculés à l'aide d'algorithmes personnalisés. La fréquence cardiaque moyenne, le 

RMSSD ont été calculés. Un périodogramme de Lomb-Scargle a été utilisé pour 

calculer la DSP des séries RR rééchantillonnées à 4 Hz. À partir de la DSP, nous 

avons calculé la puissance totale du signal dans la plage 0,04 Hz - 0,4 Hz, la hauteur 

du pic de résonance situé autour de 0,1 Hz et l'indice P0,1. Rapport utilisé comme 

mesure de la performance de la cohérence cardiaque. 

 

Analyse statistique 

La distribution normale des données a été évaluée à l'aide d'un test de Shapiro-

wilk. Les données des questionnaires ont été analysées indépendamment pour les 

conditions Réel et RV. 

Comme il n'y a que deux mesures répétées dans la condition réelle, les 

analyses statistiques concernant cette partie du protocole ont été effectuées à l'aide 

d'un test des rangs signés de Wilcoxon ou d'un test T de Student pour échantillons 

appariés. Dans le protocole RV, des ANOVAS à un facteur ou des tests de Friedmann 

ont d'abord été effectués, suivis de test post-hoc si des différences significatives ont 

été trouvées. Toutes les analyses statistiques ont été réalisées à l'aide de Matlab avec 

la boîte à outils de statistiques et d'apprentissage automatique.  
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Résultats 
 

Présence et cybersickness 

Un test T de Student sur échantillons appariés n'a pas montré de différence (p 

= 0,15, t = -1,46) entre les valeurs de l'IPQ recueillies après l'immersion (52,0 ± 7,4) et 

après la respiration guidée en réalité virtuelle (54,0 ± 9,3). Les données relatives au 

cybersickness n'étant pas normalement distribuées, un test des rangs signés de 

Wilcoxon a montré une différence significative (p = 0,004, z = 2.88) entre les valeurs 

du SSQ recueillies après l'immersion (5,5 ± 3,8) et après la respiration guidée en réalité 

virtuelle (7,1 ± 4,5). On ne sait pas encore si cette augmentation est liée à la pratique 

d'une respiration lente ou à un temps plus long passé dans la RV. 

 

Tableau 10 – Statistiques descriptives des scores obtenus aux questionnaires 

et aux EVA dans les deux protocoles dans toutes les conditions. 
 Réel RV 
Item Baseline Cohérence 

cardiaque 
Baseline Immersion Cohérence 

cardiaque 
STAI-Y 27.6 ± 9.0 24.9 ± 6.8 27.6 ± 7.1 25.8 ± 6.3 26.1 ± 7.0 
EVA Stress 23.4 ± 27.5 16.9 ± 21.3 19.5 ± 21.7 10.9 ± 14.0 8.9 ± 12.5 
IPQ    52.0 ± 7.4 54 ± 9.3 
SSQ    5.5 ± 3.8 7.0 ± 4.5 

 

Stress et anxiété 

En considérant l'ensemble des participants, on constate un effet significatif du 

protocole Réel sur le STAI-Y (test des rangs signés de Wilcoxon : p = 0,001, Z = 3,68) 

et sur les valeurs de stress EVA (test des rangs signés de Wilcoxon : p = 0,01, Z = 

2,48). Un effet significatif du protocole RV a été constaté sur le STAI-Y (Friedman : 

χ2(2) = 7,72, p = 0,02) et les valeurs de stress EVA également (Friedman : χ2(2) = 

25,62, p = 2,7 × 10-6). 

Au début des protocoles, les scores STAI-Y (Réel : 27.6 ± 9.0 ; RV : 27.6 ± 7.1) 

et les valeurs de stress EVA (Réel : 23.4 ± 27.5 ; RV : 19.5 ± 21.7) étaient assez bas. 

Comme de nombreux participants n'étaient pour la plupart ni anxieux ni stressés au 

départ, les niveaux de stress et d'anxiété qu'ils ont rapportés n'ont pas diminué avec 

l'immersion dans la réalité virtuelle et la respiration guidée. 

Afin d'explorer plus avant les effets des différentes situations sur les valeurs 

psychologiques, nous avons divisé la population en deux sous-groupes (élevé et 
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faible) en fonction des valeurs de base de l'EVA stress et du STAI-Y dans chaque 

protocole. 

Les participants dont les scores EVA stress étaient supérieurs et inférieurs à la 

médiane de la condition de base pour les protocoles Réel (médiane = 9,5) et RF 

(médiane = 10) ont été placés respectivement dans les groupes stress élevé (n=18) et 

stress faible (n=18). Pour le groupe à stress faible, il n'y a pas eu de différences dans 

les valeurs de stress EVA dans les deux protocoles (Réel : test des rangs signés de 

Wilcoxon, p = 0,86, Z = 0,18 ; RV : Friedman, χ2(2) = 2,32, p = 0,31). Cependant, les 

scores de stress de l'EVA ont significativement baissé pour le groupe à stress élevé 

dans les deux protocoles (réel : test des rangs signés de Wilcoxon, p = 0,005, Z = 2,79 

; RV : ANOVA à un facteur sur mesures répétées, F(2,34) = 19,88, p = 1,9 × 10-6). 

Dans le protocole RV, un test Tukey post-hoc a montré des diminutions significatives 

entre les conditions Baseline et d'immersion (p = 0,01) et entre la Baseline et la 

cohérence cardiaque (p = 2,0 × 10-4), mais aucune différence entre l’immersion et la 

cohérence cardiaque (p = 0,22). 

Les participants dont les scores STAI-Y étaient supérieurs et inférieurs à la 

médiane de la condition Baseline pour les protocoles Réel (médiane = 25) et RV 

(médiane = 25) ont été placés respectivement dans les groupes anxiété élevée (n=17) 

et anxiété faible (n=19). Pour le groupe anxiété faible, il n'y avait pas de différences 

dans les valeurs STAI-Y dans les deux protocoles (Réel : test des rangs signés de 

Wilcoxon, p = 0.16, Z = 1.40 ; RV : Friedman, χ2(2) = 0.24, p = 0.89). De la même 

manière que pour le stress, les scores STAI-Y ont significativement baissé pour le 

groupe à forte anxiété dans les deux protocoles (Réel : test des rangs signés de 

Wilcoxon, p = 0,004, Z = 2,90 ; RV : Friedman, χ2(2) = 17,37, p = 1,6 × 10-4). Dans le 

protocole RV, un test Tukey post-hoc a montré des différences entre les conditions 

Baseline et cohérence cardiaque (p = 0,001) et entre Baseline et l'immersion (p = 

0,001), mais aucune différence entre l'immersion et la cohérence cardiaque (p = 1,00). 

La Figure 53 illustre ces résultats. 
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Figure 53 – Évolution des scores à gauche – des EVA stress et à droite – du 

STAI-Y. Les résultats sont présentés en moyennes ± écarts-types. Lignes bleues : 

Protocole réel. Lignes rouges : Protocole RV. Lignes continues : Groupe à haut niveau 

de stress et d'anxiété. Lignes en pointillé : Groupe à faible niveau de stress et 

d'anxiété. 

 

RMSSD et puissance totale 

Le RMSSD a augmenté entre la Baseline et la cohérence cardiaque dans le 

protocole Réel (test des rangs signés de Wilcoxon : p = 1,2 × 10-4, Z = -3,85). Dans le 

protocole RV, nous avons trouvé un effet significatif des conditions (Friedman : 

χ2(2)=41.06, p = 1.2 × 10-9), avec un RMSSD plus grand entre la Baseline et la 

cohérence cardiaque (p = 1.2 × 10-9) et entre la l'immersion et la cohérence cardiaque 

(p = 3.9 × 10-5), mais aucune différence entre la Baseline et la condition d'immersion 

(p = 0.14). 

Nous avons constaté la même évolution pour puissance totale. Elle a augmenté 

entre la Baseline et la cohérence cardiaque dans le protocole Réel (test des rangs 

signés de Wilcoxon : p = 3,3 × 10-7, Z = -5,10). Dans le protocole RV, un effet 

significatif des conditions a été trouvé (Friedman : χ2(2) = 54,89, p = 1,2 × 10-12), avec 

une augmentation de la puissance totale entre les conditions Baseline et cohérence 

cardiaque (p = 2,3 × 10-11) et les conditions immersion et cohérence cardiaque (p = 

1,1 × 10-8), mais aucune différence entre les conditions Baseline et immersion (p = 

0,61). La Figure 54 illustre ces résultats. 
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Figure 54 – Évolution à gauche – du RMSSD et à droite – de la puissance 

totale. Les résultats sont présentés en moyennes ± écarts-types. Lignes bleues : 

Protocole réel. Lignes rouges : Protocole RV. 

 

Score de cohérence cardiaque 

Un test des rangs signés de Wilcoxon n'a pas montré de différences entre les 

scores obtenus pendant la phase de respiration guidée dans les protocoles Réel et RV 

(p = 0,80, Z = 0,25). Les scores obtenus dans le protocole Réel (77,6 ± 10,4 %) et 

dans le protocole RV (76,3 ± 10,7 %) étaient relativement bien corrélés (corrélation de 

Pearson : r² = 0,43). 

 

Cohérence cardiaque évaluée par P0,1 

Tout d'abord, nous n'avons pas observé de différences dans la hauteur 

maximale du pic dans la DSP (exemple de pic associé à un état de cohérence 

cardiaque sur la Figure 55) sous la fréquence de résonance, autour de 0,1 Hz (test 

des rangs signés de Wilcoxon : p = 0,65, Z = 0,46 ; Réel : 3,18 ± 2,27 s²/Hz ; RV : 3,06 

± 2,07 s²/Hz). Nous avons constaté une bonne corrélation entre les hauteurs des pics 

dans les deux protocoles (corrélation de Pearson : r² = 0,67). 

Ensuite, un test des rangs signés de Wilcoxon ne montre pas de différences 

entre les valeurs de P0,1 obtenues pendant la phase de respiration guidée dans les 

protocoles Réel et RV (p = 0,20, Z = -1,29 ; Réel : 1190 ± 1080 Hz-1 ; RV : 1211 ± 967 

Hz-1). 
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Figure 55 – Exemple d'intervalles RR enregistrés pendant la condition à gauche 

– Baseline et à droite – de respiration guidée, avec leur densité spectrale de puissance 

correspondante. La DSP pendant la cohérence cardiaque présente un pic clair à 0,1 

Hz. 

 

Discussion 
 

Comme cela a déjà été démontré dans la littérature, la respiration guidée 

effectuée dans les deux protocoles (Réel et RV) conduit à des diminutions similaires 

du stress et de l'anxiété par rapport à la ligne de base. Comme nous avons constaté 

une diminution significative des valeurs STAI-Y et des scores de stress, L'hypothèse 

sur les effets psychologiques comparables de la respiration guidée dans les deux 

protocoles est donc confirmée. 

En ce qui concerne la respiration guidée, étant donné que l'exécution du 

biofeedback sur la VRC en RV est censée limiter le vagabondage de l'esprit (Lüddecke 

& Felnhofer, 2022), il est possible que les participants soient plus concentrés pendant 

le protocole RV, et obtiennent donc des scores de cohérence cardiaque plus élevés et 

des valeurs de P0.1 plus grandes. Ensuite, comme l'a montré l’étude précédente la 

nature des stimuli a un impact sur la performance de la cohérence. Les entrées 

sensorielles n'étant pas nécessairement traitées de la même manière en réalité 

virtuelle, notamment en raison des conflits visuo-vestibulaires, certains participants 

peuvent être plus sensibles aux modalités Réel ou RV. Puisque nous obtenons les 

mêmes résultats en moyenne, et que nous avons trouvé une bonne corrélation entre 
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les scores de cohérence et les marqueurs physiologiques, il semble que les deux 

méthodes d'induction produisent des effets similaires, ce qui soutient la première 

hypothèse. 

Enfin, le principal résultat de cet article concerne la comparaison des conditions 

d'immersion simple et de respiration guidée dans le protocole RV. Nous n'avons trouvé 

aucune différence entre les deux conditions, que ce soit pour l'ensemble de la 

population ou pour les participants des groupes ayant un score de stress ou d’anxiété 

plus important. Il semblerait que le fait de voir un environnement relaxant avec des 

éléments naturels pendant 5 minutes en réalité virtuelle soit suffisant pour induire des 

bénéfices psychologiques plafonnés, qui ne peuvent pas être améliorés par l'utilisation 

de la respiration guidée. Par conséquent, la troisième hypothèse n'est pas vérifiée. Il 

faut garder à l'esprit que ces résultats ont été obtenus pour de jeunes participants en 

bonne santé qui n'étaient généralement ni stressés ni anxieux au début du protocole 

(Réel : 27.6 ± 9.0 ; RV : 27.6 ± 7.1). Il serait intéressant de comparer ces résultats avec 

ceux d'une population pathologique ou stressée, en effectuant soit les conditions 

d'immersion, soit la respiration guidée en réalité virtuelle de manière indépendante, 

afin d'éviter un cumul des deux effets. 

Enfin, nous avons utilisé une simple respiration rythmée, avec une fréquence 

respiratoire fixe de 0,1 Hz pour tout le monde. La fréquence de résonance pouvant 

varier d'un individu à l'autre (Vaschillo et al., 2006), la cohérence cardiaque peut être 

améliorée en utilisant une fréquence adaptée à l’individu. Cependant, il a été 

récemment démontré que les deux méthodes conduisent à des différences non 

statistiquement significatives dans les marqueurs physiologiques (Tabor et al., 2022). 

En outre, il convient de noter que le biofeedback n'est pas toujours bénéfique à la 

stimulation de la RV. Par exemple, dans une application de méditation utilisant une 

respiration contrôlée à 10 respirations par minute (Tinga et al., 2019), la réduction de 

l'anxiété était significativement meilleure lorsque les éléments de la scène se 

déplaçaient indépendamment de la respiration du participant. Enfin, nous nous 

sommes principalement concentrés sur les effets relatifs des situations d'immersion et 

de cohérence cardiaque dans la RV, et il n'est pas encore clair si les mêmes effets 

auraient été observés en dehors de l'environnement virtuel. À ce jour, il n'y a pas assez 

de preuves pour montrer qu'il y a des avantages à voir la nature dans la RV plutôt que 

sur un écran 2D (H. Li et al., 2021). 
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Conclusion 

Cette expérience a démontré que dans une population jeune et en bonne santé, 5 
minutes d'immersion dans un environnement virtuel relaxant conduisent à des 
bénéfices psychologiques similaires à la respiration guidée à une fréquence fixe 
de 0,1 Hz. 

Confirmant les résultats d'études antérieures, la pratique de la respiration guidée 
dans des conditions de réalité réelle et virtuelle entraîne des bénéfices 
psychologiques et physiologiques similaires. En outre, cette affirmation s'avère 

désormais exacte même en cas d'utilisation d'une combinaison de signaux de 
guidage visuels et haptiques. 

 

Même si, à première vue, l'utilisation de la réalité virtuelle ne semble pas 

présenter d'avantages par rapport à un appareil portable, il faut garder à l'esprit que la 

RV offre d'autres avantages, notamment en ce qui concerne l'engagement et 

l'appréciation subjective des participants. Par conséquent, étant donné que la réalité 

virtuelle présente à la fois des avantages (plus amusante et engageante, capacité à 

simuler des environnements infinis...) et des inconvénients (plus chère qu'une 

application pour smartphone, cybermalaise...), le type de stimulation ainsi que leur 

méthode d'induction devraient être adaptés au public ciblé. 
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Étude n°4 – Influence précoce de la fatigue 
cognitive observée à partir d’enregistrements 
simultanés de l’activité autonome et centrale 

 

Cette étude dont le traitement et l’analyse des données viennent d’être terminés 

est en cours d’écriture pour être soumise au journal Scientific Reports de l’éditeur 

Nature Research. 

 

L’objectif de cette étude qui est à la fois la base et le bilan d’une partie majeure 

des travaux de la thèse repose sur la détermination des indices permettant de détecter 

l’apparition de la fatigue cognitive sur le système coordonné décrit par les modèles 

précédemment cités tel que le CAN ou le modèle d’intégration neuroviscérale. 

Sur la base des travaux antérieurs de l’équipe de recherche PMH_DySCo du 

laboratoire IMS et des études précédemment proposées dans le cadre de cette thèse, 

nous avons mis en place un protocole (Figure 56) visant à fatiguer cognitivement des 

sujets sains au cours d’une tâche de vigilance visuelle. Comme présenté dans la partie 

état de l’art de ce document, il s’avère important de proposer pour ce type de tâche 

des caractéristiques évitant le désengagement progressif des sujets. Ici la tâche a 

donc été développée au laboratoire et consistait à détecter rapidement sur 40 minutes 

des bateaux rouges sur une ligne d’horizon en évitant de réagir lorsque des bateaux 

bleus apparaissaient. Des échelles visuelles analogiques et le questionnaire NASA-

TLX (Annexe 10) ont été utilisés afin de tester les niveaux de stress, de fatigue et de 

charge perçue au cours du temps parallèlement à l’enregistrement des biosignaux de 

VRC, EEG et de pupillométrie. 

Le protocole expérimental et les résultats préliminaires de cette étude sont 

présentés dans ce manuscrit. Ils seront décrits plus largement et discutés lors de la 

soutenance de cette thèse, l’article sera alors en soumission. 
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Protocole expérimental 
 

Vingt-neuf étudiants de l'université de Bordeaux (14 hommes, 15 femmes, âgés 

de 20 ± 2 ans) ont donné leur consentement éclairé pour participer à cette étude. Il a 

été demandé aux participants de ne pas consommer d'alcool, de caféine et de 

s'abstenir de toute activité physique intense, pendant les 12 heures précédant 

l'expérience. Tous ont déclaré ne pas avoir d'antécédents de troubles neurologiques 

ou physiologiques, et avoir une vision normale ou corrigée. 

À leur arrivée, l'expérimentateur a expliqué le protocole aux participants et les 

a équipés pour l’enregistrement des données physiologiques autonomes cardiaques 

et pupillaires respectivement de trois électrodes connectées à un PowerLab 26T 

(ADInstruments, Dunedin, Nouvelle-Zélande) couplé à un d'un bioamplificateur dédié 

(FE132), utilisé pour effectuer un ECG échantillonné à 1 kHz et de lunettes 

d’oculométrie Pupil Core (Pupil Labs, Berlin, Allemagne). En parallèle, le dispositif 

EEG de surface sans fil Enobio (Neuroelectrics, Barcelone, Espagne) a permis 

d’enregistrer l’activité EEG du participant sur 12 positions de références du système 

international 10-20 (Figure 56) à une fréquence de 500Hz. Les données cardiaques, 

pupillaires et centrales ont été enregistrées tout au long du protocole expérimental et 

synchronisées selon l’horodatage des trois dispositifs. 

 
Figure 56 – Positionnement des électrodes EEG de surface sur 12 positions de 

référence du système international 10-20. 
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L'expérience s'est déroulée en trois phases successives (Figure 57). (i) Une 

phase de repos pré-fatigue « Baseline pré » pendant laquelle les participants ont 

regardé un documentaire animalier neutre pendant 10 minutes. (ii) Une tâche de 

vigilance continue de 40 minutes. (iii) Une phase de repos post-fatigue « Baseline 

post » pendant laquelle les participants ont regardé la suite du documentaire pendant 

10 minutes. Au début de l’expérience et à chaque fin de phase, des questionnaires ont 

été dispensés aux sujets afin de mesurer leur état auto-rapportée de fatigue, de stress 

et d’anxiété, mais également de charge perçue à la fin de chacune des trois phases 

expérimentales. 

Pendant toute la durée de l'expérience, soit environ 60 minutes, les participants 

sont restés assis sur une chaise à une distance d'environ 0,6 m d’un écran d’ordinateur 

de 24 pouces. La tâche de vigilance continue utilisée dans le cadre de ce travail pour 

fatiguer cognitivement les participants a été designée et développée au sein l’équipe 

PMH-DySCo. La tâche dite des « Bateaux » fait appel à différentes fonctions 

exécutives comme l’attention, la prise de décision ou encore l’inhibition. Il s’agit de 

repérer sur une ligne d’horizon délimité par un océan et le ciel, des bateaux avec une 

voile de couleur rouge (ex. Figure 57) ou bleue. Si la voile est rouge le sujet doit couler 

le bateau en appuyant sur la barre espace du clavier situé sur une table en face de 

lui ; si la voile est bleue, il ne doit pas appuyer. Les bateaux apparaissent un à un et 

l’ordre d’apparition est aléatoire. 

Des pré-expérimentations de l’équipe ont testé et validé cette tâche dans sa 

capacité à fatiguer rapidement les sujets (~30 minutes). Avant la tâche, des 

explications claires ont été fournies en indiquant au sujet de répondre aussi 

rapidement et précisément que possible. 
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Figure 57 – Représentation schématique du protocole expérimental de l’étude 

n°4. 

 

Résultats préliminaires 
 
Sentiment de fatigue auto-rapportée et charge perçue 

 Des tests ANOVA sur mesures répétées ou équivalent non paramétrique ont 

révélé une évolution significative de la fatigue, pas d’évolution du stress, une évolution 

significative de la charge perçue (score total obtenu au NASA-TLX) et spécifiquement 

de la charge mentale perçue (dimension charge mentale du NASA-TLX) entre les 

phases expérimentales. La fatigue auto-rapportée par les sujets augmente lors de la 

tâche de vigilance, diminue en situation post tâche tout en restant plus élevée qu’en 

Baseline pré. Le niveau de stress auto-rapporté reste stable au cours du protocole 

expérimental. La charge perçue et la charge mentale (NASA-TLX) sont plus élevées 

pendant la tâche de vigilance (Figure 58). 
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(A) (B)  

(C) (D)  

Figure 58 – évolution des scores auto-rapportés aux EVA panneau (A) – de 

fatigue et panneau (B) – de stress et panneau (C) – au NASA-TLX complet ou panneau 

(D) – pour la dimension charge mentale isolée, au cours des trois phases du protocole 

expérimental. 

H1****, H0***, H0** et H0* représentent, respectivement, une évidence extrême pour 

l'hypothèse alternative et des évidences très forte, forte et modérée pour l'hypothèse 

nulle. 
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Contrôle autonome cardiaque et pupillaire 

 Les intervalles RR, le RMSSD et la puissance totale augmentent 

significativement entre la Baseline pré et la Baseline post tâche de vigilance. L’indice 

d’entropie (Ei) mesuré selon quatre échelles temporelles avec la méthode RCMSE a 

significativement diminué entre ces deux phases de l’expérience (Figure 59), ce qui 

correspond à une diminution du niveau de complexité du signal cardiaque, reflétant 

une moindre interconnectivité cerveau-cœur. 

Le diamètre pupillaire augmente significativement après la tâche de vigilance 

(Figure 60 (A)). Cette augmentation n’est pas associée à une évolution significative 

de la luminance dans la seconde partie du documentaire comme le montre l’évolution 

de la luminance au cours des deux Baseline (Figure 60 (B)). Il est à noter que pour 

les analyses oculométriques, les données de 10 participants n’ont pu être analysées 

(n = 19) en raison de données corrompues ou inexploitables. L’augmentation du 

diamètre pupillaire dans ces conditions indiquerait une augmentation de l’activité 

sympathique suite à la tâche de vigilance. 
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Figure 59 – évolution des indices HRV issus d’analyses temporelle, 

fréquentielle et non linéaire entre la Baseline pré et la Baseline post tâche de vigilance 

continue. panneau (A) – RR moyen, panneau (B) – RMSSD panneau (C) – puissance 

totale [0,04 0,4 Hz] panneau (D) – indice d’entropie multi-échelles. 

H1****, H1**, H1* représentent, respectivement, des évidences extrême, forte et 

modérée pour l'hypothèse alternative. 
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(A)  (B)  

Figure 60 – panneau (A) – évolution du diamètre pupillaire entre les Baseline 

pré et post tâche de vigilance continue. panneau (B) – évolution de la luminance du 

documentaire visionné pendant les deux Baseline. 

H1**** représente une évidence extrême pour l'hypothèse alternative. 

 

Analyse fréquentielle de l’EEG 

 Une analyse similaire à celle décrite dans l’étude n°2 (Analyses fréquentielles 

des séries temporelles C4-EEG) a permis de mesurer l’évolution de la puissance dans 

les IMFs calculés par décomposition EEMD des signaux EEG, de hautes (rythmes 

gamma) et basses (rythmes delta) fréquences. La Figure 61 présente les résultats de 

cette analyse avec l’évolution de la puissance de l’IMF1 (panneau (A), proche des 

rythmes gamma) et de l’IMF6 (panneau (B), proche des rythmes delta) entre les deux 

Baseline sur les 12 sites de mesures de l’EEG de surface (Figure 56). Une 

augmentation de la puissance de l’IMF1 est observée pour la majorité des électrodes, 

parallèlement à une diminution de la puissance de l’IMF6 principalement dans les 

régions pré-frontale et frontale. En résumé, ces résultats mettent en évidence une 

modification de l’activité cérébrale suite à une tâche de vigilance continue. Ils 

confirment les hypothèses formulées dans l’étude n°2 selon lesquelles un état de 

fatigue mentale impliquerait une évolution de l’activité fréquentielle centrale 

(Discussion). 
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Figure 61 – Cartes de chaleur, panneau (A) – évolution des puissances ((post-

pre)/pre) de l’IMF1 (hautes fréquences – proche des rythmes gamma) et panneau (B) 

– de l’IMF6 (basses fréquences – proche des rythmes delta). 

 

Connectivité fonctionnelle 

 En parallèle de l’analyse fréquentielle présentée ci-dessus, une analyse 

multifractale de la connectivité fonctionnelle entre les sites de recueil du signal EEG a 

été réalisée sur la base des travaux récents de Racz (Racz et al., 2018). En résumé, 

la probabilité de synchronisation (Stam & van Dijk, 2002) est mesurée entre les IMFs 

des signaux EEG de chacune des électrodes. Puis le caractère multifractal de cette 

synchronisation est calculé par la méthode focus-based multifractal detrending 

fluctuation analysis (Mukli et al., 2015). La Figure 62 présente les résultats 

préliminaires de cette analyse. Une évolution de la connectivité semble apparaître 

entre la Baseline pré et la Baseline post tâche de vigilance. Même si ces résultats 

doivent être confirmés statistiquement (étude en cours), l’augmentation de la 

multifractalité observée après la tâche de vigilance, pointe une réorganisation probable 

des réseaux centraux avec l’apparition de la fatigue cognitive. Ce résultat est novateur 

et permet d’avancer dans la compréhension des effets de la fatigue cognitive. En effet, 

les travaux antérieurs (Racz et al., 2018) démontraient le caractère multifractal de la 

connectivité fonctionnelle, mais ne formulaient pas d’hypothèse quant à son évolution 

selon différents états émotionnels ou cognitifs. 
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Figure 62 – Cartes de chaleur de la multifractalité de la connectivité 

fonctionnelle des différents sites de mesure EEG de surface. panneau (A) – Baseline 

pré et panneau (B) – Baseline post tâche de vigilance continue. Les valeurs 

correspondent aux ΔH15 (la largeur du spectre de singularité obtenu pour des 

moments statistiques q compris entre -15 et 15) issues de l’analyse multifractale des 

signaux de synchronisation. 

 

Conclusion 
 

Cette étude n°4 au cœur du travail de thèse visait la détection précoce d’un état de 

fatigue cognitive. À la suite de l’exécution d’une tâche de vigilance continue de 40 

minutes, trois observations majeures sont formulées. 

 

i. La tâche de vigilance a significativement fatigué les sujets sans les 

stresser avec un niveau important de charge perçue. 

ii. Les indices autonomes cardiaques et pupillaires marquent cet état de 
fatigue en soulignant respectivement une activité autonome plus 

importante, des interconnexions cerveau-cœur moindres et une activité 

sympathique accrue. 

iii. Les analyses fréquentielles et de connectivité fonctionnelle, réalisées sur les 

signaux EEG témoignent d’une évolution de l’activité cérébrale et d’une 

réorganisation centrale en réponse à l’exécution de la tâche. 

 

L’analyse de trois biosignaux de sortie du CAN dans un protocole d’induction 

de fatigue mentale a permis d’identifier des marqueurs sensibles à l’apparition de cette 
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fatigue, immédiatement après la réalisation d’une tâche de vigilance continue. En 

particulier, les signatures non linéaires d’entropie multi-échelles et de multifractalité 

ont signifié une altération des interconnexions cerveau-cœur et une réorganisation de 

la connectivité dynamique du réseau central. 

Cette étude appuie le potentiel de ces enregistrements multisignaux dans la 

détection précoce d’un état de fatigue cognitive et renforce l’intérêt du monitoring de 

l’état par un enregistrement de biosignaux périphériques plus facile d’accès en 

situations écologiques. 

Dans la continuité de ce travail, il sera intéressant de croiser les trois biosignaux 

par des mesures de corrélation croisée ou de causalité (Barnett & Seth, 2014) et 

d’évaluer l’évolution des marqueurs centraux et périphériques pendant la réalisation 

de la tâche. 
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Étude n°5 – Une session de respiration guidée 
multisensorielle pour prévenir le déclin du réseau 

central autonome au cours d'un protocole de 
fatigue. 

 

Cette étude dont le traitement et l’analyse des données sont partiellement 

terminés est en cours d’écriture pour être soumise au journal Frontiers in Physiology 

de l’éditeur Frontiers. 

 

L’étude n°4 a permis d’identifier des marqueurs centraux et autonomes d’un état 

de fatigue cognitive. Cette étude prend pour contexte les observations formulées dans 

les études n°3 et l’étude n°4 pour évaluer les effets d’une stimulation préventive du 

CAN avec un entraînement en HRVB sur les conséquences délétères de la fatigue 

cognitive. 

Une cohorte de sujets a réalisé une tâche de vigilance continue en pratiquant 

en amont de cette tâche une unique session de 5 minutes de HRVB avec un guidage 

multisensoriel. 

Nous formulons l’hypothèse que les stimulations « bottom-up » au sein de 

l’intégration neuroviscérale permettront un meilleur fonctionnement intégré du CAN 

pour répondre à l’exigence de la tâche sans affecter significativement les 

interconnexions du réseau. 

Comme pour l’étude n°5, le protocole expérimental et les résultats préliminaires 

de l’étude sont présentés dans ce manuscrit. Ils seront décrits plus largement et 

discutés lors de la soutenance de cette thèse, l’article sera alors en soumission. 

 

Protocole expérimental 
 

36 étudiants en sciences du sport, en bonne santé, (9 femmes, 19 ± 1 ans) ont 

donné leur consentement éclairé pour participer à cette étude. Les participants ont été 

invités à ne pas consommer de caféine ou d'alcool au moins 24 heures avant 

l'expérience. Tous les participants avaient une vision normale ou corrigée. Certains 

avaient déjà participé à des protocoles incluants du HRVB. 
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À leur arrivée, l'expérimentateur a expliqué le protocole aux participants et les a 

équipés d'électrodes pour l'enregistrement ECG réalisé avec le même dispositif que 

dans l’étude n°3a (Mesure de la variabilité du rythme cardiaque). 

Le protocole s'est déroulé en quatre phases successives (Figure 63). (i) Une 

phase de repos pré-fatigue « Baseline pré » de 5 minutes pendant laquelle les 

participants ont rempli des questionnaires et des échelles visuelles analogiques 

renseignant leur niveau d’anxiété, de fatigue et de stress. (ii) Une session de 5 minutes 

de HRVB avec l’outil URGOfeel (Figure 46), guidée à une fréquence de 0,1 Hz avec 

des indices visuels et haptiques. (iii) Une tâche de vigilance continue de 20 minutes 

(la même tâche que celle décrite dans l’étude n°4 – Figure 57). (iv) Une phase de 

repos post-fatigue « Baseline post » de 5 minutes pendant laquelle les participants ont 

rempli des questionnaires et des échelles visuelles analogiques renseignant leur 

niveau d’anxiété, de charge perçue, de fatigue et de stress. 

Pendant les 40 minutes du protocole expérimental, les participants sont restés 

assis sur une chaise à une distance d'environ 0,6 m d’un écran d’ordinateur de 24 

pouces. 

 
Figure 63 – Représentation schématique du protocole expérimental de l’étude 

n°5. 

 

Résultats préliminaires et conclusion 
 

Les premiers résultats montrent un maintien de l’indice d’entropie multi-echelles 

lorsque les sujets ont effectué une séance préventive de HRVB avant la tâche de 

vigilance continue. 

Sur la base des travaux de l’étude n°4, nos résultats montraient une diminution 

de l’entropie cardiaque avec l’apparition de la fatigue, diminution qui semble ne pas 

apparaitre lorsque le sujet a effectué une séance de HRVB. 

En conclusion, la pratique d’une séance unique de cohérence cardiaque 

permettrait un maintien des interconnexions au sein du CAN, même en présence d’une 
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fatigue cognitive auto-rapportée, synonyme d’une meilleure capacité du sujet à résister 

à une charge cognitive importante. 

 

En regard des résultats obtenus sur l’étude n°2 quant au potentiel du NFb SMR pour 

améliorer des fonctions exécutives, ce résultat ouvre des perspectives intéressantes 

sur l’utilisation de biofeedback pour optimiser le fonctionnement cognitif en 

particulier lorsque le sujet sollicite certaines fonctions exécutives de manière 

prolongée. 

Cette observation sur l’entropie cardiaque renforce les résultats de l’étude n°1 

concernant la capacité de cet indice multi-échelles à marquer des états cognitifs. 
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Études d’applications en collaborations 
nationales et internationales 
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Étude n°6a – Validation de l’outil URGOnight dans 
le traitement de l’insomnie chronique 

 

Cette étude a fait l’objet d’une publication : Krepel, N., Egtberts, T., Touré-Cuq, 

E., Bouny, P., & Arns, M. (2022). Evaluation of the URGOnight Télé-neurofeedback 

Device : An Open-label Feasibility Study with Follow-up. Applied Psychophysiology 

and Biofeedback, 47(1), 43-51 (cf. Annexe 5). 

 

Objectifs 

L’objectif général de cette étude est de valider l’utilisabilité et l’efficacité du 

bandeau de neurofeedback URGOnight pensé et créé par URGOTECH. Cette étude 

a été réalisée en collaboration avec la Brainclinics, institut hollandais de recherche 

indépendante dirigé par le Dr Martijn Arns, spécialisé dans les neurosciences 

appliquées. Pensé avant tout pour résoudre les troubles du sommeil, l’entraînement 

avec URGOnight a ici été proposé à des sujets souffrant d’insomnie légère. Le but est 

de mesurer les effets de l’entraînement en NFb-SMR proposé par URGOnight sur ce 

trouble et les différents indicateurs associés. 

 

Introduction 
 

Les fuseaux de sommeil sont générés dans une boucle réticulo-thalamo-

corticale. Provenant du noyau réticulaire thalamique, les neurones GABAergiques 

produisent une activité associée aux potentiels postsynaptiques inhibiteurs dans la 

voie thalamocorticale. Le rebond des potentiels postsynaptiques inhibiteurs génère 

des potentiels postsynaptiques excitateurs dans les cellules corticales, observés 

comme fuseau de sommeil (De Gennaro & Ferrara, 2003; Sinha, 2011). Il a été 

proposé que l'entraînement du réseau réticulo-thalamo-cortical à l'aide du NFb 

entraîne une potentialisation à long terme qui augmente la force synaptique au sein 

de ce réseau et la probabilité de son activation future (Arns, Feddema, et al., 2014; 

Sterman & Egner, 2006). Cela suggère que la régulation de l'activité SMR (ondes 

structurellement et fonctionnellement proches des fuseaux du sommeil) entraîne une 

augmentation de la densité de fuseaux et des changements associés dans les 

métriques du sommeil. Cependant, récemment, aucun effet d’un entraînement NFb-

SMR bidirectionnel (c'est-à-dire, potentialisation et inhibition de la production) n’a été 
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observé sur les paramètres du sommeil (Binsch et al., 2018), ce qui suggère que les 

améliorations liées au sommeil sont liées à la potentialisation de la production d’ondes 

SMR uniquement. 

Plusieurs études ont montré que le neurofeedback SMR modifie les paramètres 

du sommeil. Sterman et al. l’ont d'abord démontré chez le chat, en utilisant un 

paradigme de conditionnement opérant (Sterman et al., 1970). Des études sur 

l'Homme ont montré que le NFb-SMR entraînait des améliorations significatives du 

sommeil chez les personnes souffrant d'insomnie après une moyenne de 25 séances 

(P. Hauri, 1981; P. J. Hauri et al., 1982), ainsi qu'une augmentation de la densité des 

fuseaux du sommeil et une diminution de la latence d'endormissement chez les 

étudiants (Hoedlmoser et al., 2008). Dans le prolongement de cette dernière étude, 

Schabus et al. (2014) ont ensuite étudié les effets du NFb-SMR chez des patients 

souffrant d'insomnie primaire et ont rapporté une réduction du nombre de réveils et 

une diminution de la latence d’endormissement (Schabus, 2014). Cependant, une 

étude longitudinale en double aveugle avec groupe contrôle (sham) a démontré que 

la stimulation sham réduisait les problèmes de sommeil subjectifs de manière similaire 

à la stimulation active (suggérant des effets non spécifiques de l’entraînement) et un 

manque d'améliorations dans les mesures objectives du sommeil (Schabus, 2017). 

Cependant, l'intervention était limitée à 12 séances de NFb seulement, ce qui est 

généralement considéré comme un faible nombre de séances. 

Une étude de télé-neurofeedback SMR à domicile chez des patients souffrant 

d'insomnie primaire, effectuant 20 séances, a entraîné une diminution du temps 

d’endormissement, une diminution du réveil après l'apparition du sommeil et une 

augmentation du temps de sommeil total mesuré à l'aide d’une polysomnographie 

(Cortoos et al., 2010). En conclusion, les études ont rapporté des améliorations 

substantielles du sommeil après un entraînement par NFb (similaire au rapport original 

de Sterman et al. (1970)), mais le nombre de séances, en particulier chez les individus 

rapportant des symptômes d'insomnie primaire, pourrait être un facteur d'influence. De 

plus, la nature intensive du neurofeedback - qui nécessite souvent 30 à 40 séances - 

rend cette technique relativement onéreuse telle que pratiquée en clinique du sommeil. 

De même, bien que les premiers effets positifs du neurofeedback SMR à domicile aient 

été démontrés par Cortoos et al. (Cortoos et al., 2010), le télé-neurofeedback implique 

toujours la participation d'un thérapeute. Par conséquent, l'étude ouverte actuelle vise 

à étudier : 
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i. la faisabilité d'un programme à domicile avec un casque EEG utilisant 

des électrodes sèches ; 

ii. l'effet différentiel possible de 40 par rapport à 60 séances de 

neurofeedback ; 

iii. l'efficacité aiguë et à long terme (3-6 mois de suivi post entraînement) de 

l'intervention et ; 

iv. si les évolutions observées sont spécifiques à la production conditionnée 

d’ondes SMR. 

 

Matériel et méthodes 
 

Participants 

Au total, 37 participants ont été inclus (9 hommes ; moyenne de 48 ans), dont 

21 ont reçu 40 séances et 16 ont reçu 60 séances de NFb-SMR. Il n'y avait pas de 

différences dans le pourcentage d’hommes et de femmes et dans l'âge entre les 

groupes 40 vs. 60 sessions. Sur les 37 participants, 10 n'étaient pas médicamentés, 

13 utilisaient des somnifères (principalement des benzodiazépines) et trois utilisaient 

d'autres médicaments psychoactifs. Cette étude étant un essai de faisabilité, seuls des 

patients présentant un problème de sommeil primaire et aucune comorbidité 

psychiatrique primaire pouvant potentiellement expliquer les problèmes de sommeil 

ont été inclus. Les patients âgés de 18 à 70 ans présentaient au moins un problème 

de sommeil primaire comme un problème d'endormissement (latence, sleep onset 

latency [SOL] ≥ 30 min), un problème de maintien du sommeil (réveil après 

l'endormissement, wake after sleep onset [WASO] ≥ 30 min), ou un problème de durée 

du sommeil (temps de sommeil ≤ 6 h par nuit). Ces troubles du sommeil devaient 

survenir au moins trois fois par semaine depuis au moins six mois, telle que quantifiée 

par le Pittsburgh sleep quality index (PSQI). L'utilisation de médicaments était 

autorisée, mais devait rester stable pendant toute la durée de l’expérience. Les critères 

d'exclusion étaient les suivants : troubles médicaux ou comorbidités psychiatriques 

(évalués à l'aide du mini international neuropsychiatric interview) ; parentalité récente 

; travail de nuit ; étudiants ; grossesse ; consommation excessive d'alcool et de caféine 

; diagnostic d'un trouble du sommeil primaire autre que l'insomnie primaire.  
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Indices objectifs et subjectifs de la qualité du sommeil 

Les questionnaires administrés étaient le questionnaire Holland sleep disorder 

questionnaire (HSDQ) et le PSQI. 

Des données actigraphiques ont également été recueillies (à l'aide de l'ActTrust 

(Condor Instruments, São Paulo, Brésil)). Les sujets ont porté l'ActTrust pendant au 

moins sept jours consécutifs et ont appuyé sur le bouton d'événement lorsqu'ils avaient 

l'intention de s'endormir et lorsqu'ils avaient l'intention de sortir du lit. Les données 

actigraphiques ont été analysées dans le logiciel ActTrust avec les paramètres par 

défaut, et les corrections nécessaires ont été effectuées par le clinicien sur la base de 

l'agenda veille-sommeil et du retour d'information du patient. 

Toutes les données ont été évaluées avant le traitement (T0), après 20 séances 

(T1), à la fin du traitement (T2) et à l'évaluation finale après 3 à 6 mois (T3, sauf pour 

l'actigraphie). 

 

URGOnight 

URGOnight (URGOTECH, Paris, France) (Figure 39) est un appareil de télé-

neurofeedback conçu pour améliorer la qualité du sommeil à l'aide du NFb-SMR et 

d'un suivi de la qualité du sommeil dans l’application dédiée. En plus du programme 

de NFb, l'application mobile URGOnight fournit des conseils quotidiens pour améliorer 

le sommeil et l'hygiène de vie. Ces conseils sont dispensés par des experts du sommeil 

et sont basés sur la thérapie cognitivo-comportementale de l'insomnie (TCC). Une 

évaluation de la qualité du sommeil est proposée à l'aide d’un questionnaire (adapté 

de l’index de sévérité de l'insomnie (ISI)) au début du programme puis toutes les 10 

sessions d’entraînement. L’application propose également un journal et un agenda du 

sommeil pour un monitoring complet. 

 

Procédure de neurofeedback 

L'enregistrement EEG du bandeau était réalisé à une fréquence 

d'échantillonnage de 100 Hz. À leur domicile, les participants se sont entraînés quatre 

fois par semaine, une séance sur cinq étant effectuée en clinique sous la supervision 

d'un spécialiste du NFb formé. Toutes les instructions pendant les séances étaient 

fournies par l'application mobile et les thérapeutes répondaient aux questions 

supplémentaires lors des visites hebdomadaires à la clinique. Les séances de 

neurofeedback duraient environ 20 minutes, dont une minute de mesure basale. 
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Ensuite, cinq séries de NFb-SMR de 3 minutes ont été effectuées. Les participants 

étaient libres de faire une pause d'une minute entre les séries ou de passer 

directement à la série suivante. Le fonctionnement du dispositif était comparable à 

celui décrit dans l’étude n°2. Les participants n'ont pas reçu d’instructions particulières, 

mais il leur a été demandé d'être alerte et physiquement détendus (S. Kober et al., 

2013; Reichert et al., 2015). Il a été demandé aux participants d'élaborer eux-mêmes 

des stratégies pour produire un maximum de rythmes SMR, dont voici quelques 

exemples : « Je fais le vide dans ma tête et j'essaie de ne penser à rien », « Je fixe un 

point au loin », « Je m'imagine en train de nager », « Je compte ma respiration et je 

me concentre sur mes sentiments ». 

Pour étudier l'effet du nombre de sessions requises pour atteindre des effets 

plafond potentiels, la moitié des participants a effectué 40 sessions et l'autre moitié 60 

sessions. 

 

Effets spécifiques du NFb-SMR 

Comme expliqué dans l'introduction, nous nous attendons à ce que le NFb-SMR 

entraîne le réseau réticulo-thalamo-cortical, ce qui engendre des changements 

neurologiques augmentant la force synaptique au sein de ce réseau et la probabilité 

de son activation future (Arns, Feddema, et al., 2014; Sterman & Egner, 2006), 

observable par l'augmentation de la densité de fuseaux du sommeil (Hoedlmoser et 

al., 2008; Sterman et al., 1970). L’efficacité de l’entraînement a été évaluée comme 

dans l’étude n°2 selon les recommandations Reichert et al. (2015). Pour rappel, cette 

évaluation se concentre sur l'apprentissage au cours de la séance, supposé refléter la 

capacité de l'individu à activer et désactiver avec succès le réseau SMR. Les données 

de puissance EEG dans les bandes alpha [8 - 12 Hz], SMR [12 - 15 Hz], bêta [15 - 20 

Hz] et EMG [20 - 40 Hz] ont été enregistrées pendant les sessions en positions C3 et 

C4. Les données ont été prétraitées et analysées à l'aide de Python (version 3.8, 

Welcome to Python.org). Si le participant réussit la tâche, une augmentation de la 

puissance SMR entre le premier run et le cinquième run moyenné sur l’ensemble des 

sessions est attendue (Reichert et al., 2015; Witte et al., 2013; Zoefel et al., 2011). 

Les participants présentant un indice d’apprentissage positif ont été classés 

comme apprenants, et les participants présentant un indice négatif ont été classés 

comme non-apprenants. 

 

https://www.python.org/
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Analyse statistique 

Les valeurs descriptives sont exprimées sous forme de moyenne et d'écarts-

types. Les valeurs obtenues au PSQI (score total et durée du sommeil), au HSDQ 

(score total et score d’insomnie) ont été définies comme résultats primaires. Les 

résultats secondaires comprenaient les sous-échelles restantes du HSDQ 

(parasomnie, trouble des rythmes circadiens, hypersomnie, syndrome des jambes 

sans repos/ syndrome des mouvements périodiques des membres et trouble 

respiratoire du sommeil). Pour déterminer si le nombre de séances avait un impact sur 

les résultats primaires, des ANOVAS sur mesures répétées ont été réalisées selon un 

design factoriel 3x2 avec le facteur temps (avant traitement, séance n°20 et après 

traitement) comme facteur intra-sujet et le facteur groupe (40 vs. 60 séances) comme 

facteur inter-sujets. Si aucun effet d’interaction n'apparaît, les deux groupes sont 

combinés et des ANOVAS sur mesures répétées sont réalisées sur le facteur temps. 

Pour les effets du temps, un p < 0,01 a été utilisé pour tenir compte des corrections 

pour les tests multiples et un p < 0,05 plus conventionnel pour les effets d'interaction 

et les autres effets principaux. Les tailles d'effet de Cohen sont calculées et précisées. 

D'autres analyses de sensibilité ont été réalisées, notamment des analyses sur les 

données actigraphiques et une analyse de spécificité ou le statut apprenant ou non du 

sujet a été ajouté en tant que facteur inter-sujets.  

 

Résultats 
 

Résultat primaire, effet du nombre de séances 

Une ANOVA sur mesures répétées à deux facteurs a révélé un effet significatif 

du temps pour le score total obtenu au PSQI (F(2,34) = 19,81, p < 0,001 ; d = 0,78 

avant-après traitement ; Figure 64 (A)), la durée du sommeil PSQI (F(2,34) = 10,04, 

p < 0,001 ; d = 0,52 avant-après traitement ; la durée du sommeil est passée de 5,3 h 

à 5,8 h ; Figure 64 (B)), le score total obtenu au HSDQ (F(2,34) = 21,77, p < 0,001 ; d 

= 0,80 avant-après traitement ; Figure 64 (C)) et le score d’insomnie du HSDQ (F(2,34) 

= 13,19, p < 0,001 ; d = 0,79 avant-après traitement ; Figure 64 (D)). Aucune 

interaction avec le groupe (p > 0,285) ni aucun effet principal de l'échantillon (p > 

0,628) n'ont été observés, ce qui suggère que l'augmentation du nombre de séances 

à 60 n'a pas eu d'effet supplémentaire (Figure 64). Par conséquent, pour les analyses 

ultérieures, les participants des deux groupes (40 et 60 séances) sont combinés. 
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Figure 64 – (A-D) : effets du groupe (40 vs 60 sessions) sur le score PSQI total 

(A), le score PSQI durée du sommeil (B), le score HSDQ total (C) et le score HSDQ 

d’insomnie (D) au cours du traitement. 

 

PSQI 

Avant le traitement, tous les participants avaient un score PSQI total supérieur 

à 5 (catégorisés comme « mauvais dormeurs ») avec une moyenne de 13,1. Ce score 

est tombé à 10,3 après le traitement (d = 0,78) et 5 patients sur 35 (13,9 %) ont obtenu 

un score de 5 ou moins (catégorisés comme "bons dormeurs"). Le gain moyen en 

durée de sommeil était de 30 minutes. 13 participants (35,1 %) ont amélioré leur 

sommeil de 1 heure ou plus. 

 

HSDQ 

Avant le traitement, 28/37 participants dépassaient le seuil au score total du 

HSDQ (> 2,02) et 27/37 le seuil au score d'insomnie (> 3,68). À la fin de l'intervention, 

seuls 17/37 participants dépassaient le seuil au score total et 15/37 le seuil au score 

d'insomnie. Cela suggère une réduction en dessous des seuils pour le score total et le 
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score d’insomnie pour 11/37 (29,7%) et 12/37 (32,4%) des participants, 

respectivement. Une ANOVA sur mesures répétées a révélé un effet du temps pour la 

sous-échelle trouble des rythmes circadiens (F(1,36) = 20,33, p < 0,001 ; d = 0,65 

avant et après) et syndrome des jambes sans repos (F(1,36) = 10,69, p = 0,002 ; d = 

0,37 avant et après), démontrant une diminution des scores après le traitement. Aucun 

effet n'a été trouvé pour les sous-échelles parasomnie, hypersomnie et problèmes 

respiratoires (p > 0,220). 

 

Tableau 11 – Statistiques descriptives de l’évolution des scores aux 

questionnaires et de l'actigraphie avant et après l'intervention et pendant le suivi (suivi 

moyen = 5,3 mois). 

 
 

Effets sur l'apprenant 

Onze participants ont été classés comme apprenants et 21 comme non-

apprenants (voir la Figure 65 pour une visualisation de l’apprentissage pour les deux 

groupes). Pour cinq participants, aucune classification n'a pu être effectuée en raison 

de données manquantes ou de problèmes de récupération des données. Une ANOVA 

sur mesures répétées avec le temps (avant et après le traitement) comme facteur intra-

sujet et le caractère apprenant comme facteur inter-sujets a signifié un effet du temps 

sur la durée du sommeil PSQI (F(1,30) = 20,30, p < 0,001) et une interaction temps x 

apprenant (F(1,30) = 5,00, p = 0,033). En répétant l'analyse séparément pour les non-

apprenants, on a obtenu un effet non significatif du temps (p = 0,057 ; 5,4 à 5,75 h) et, 

pour les apprenants, un effet significatif du temps (F(1,10) = 14,90, p = 0,003 ; d = 

0,86), où la durée du sommeil a augmenté de 5. 0 h à 6 h. La même analyse pour le 



- 187 - 
 

score PSQI total, le score HSDQ total et le score d’insomnie HSDQ n'a pas révélé 

d'interaction significative entre le temps et le caractère apprenant (p = 0,288 ; p = 0,332 

; p = 0,396 respectivement), ce qui suggère que ces effets n'étaient pas liés au degré 

d'apprentissage. 

 
Figure 65 – Pentes de régression moyennes de l'analyse de l'apprentissage (Z-

score de la puissance relative SMR au cours des sessions, moyenné sur toutes les 

sessions, barres d'erreur = ± ET) pour (A) les sujets apprenants (N = 11) qui présentent 

une pente positive (B) et les sujets non apprenants (N = 21) qui présentent une pente 

négative. 

 

Effets de suivi 

Pour le suivi post entraînement des patients (T3), les données de 31 (PSQI) et 

32 participants (HSDQ) étaient disponibles 3 à 6 mois après l’arrêt de l’entraînement 

URGOnight (durée moyenne du suivi : 5,3 mois). Une ANOVA sur mesures répétées 

avec le temps (pré-traitement et suivi) a révélé un effet du temps pour le score PSQI 

total (F(1,30) = 30,40, p < 0,001 ; d = 0,83 pré-suivi), la durée du sommeil mesurée 

par le PSQI (F(1,29) = 10. 56, p = 0,003 ; d = 0,57 pré-suivi), le score HSDQ total 

(F(1,31) = 56,452, p < = 0,016 ; d = 0,46 pré-suivi) et le score d’insomnie HSDQ 

(F(1,31) = 15,47, p < 0,001 ; d = 0,81 pré-suivi). 

 

 

 



- 188 - 
 

Actigraphie 

Les données actigraphiques de deux participants étaient inutilisables, les 

résultats suivants sont donc basés sur 35 participants. Avant le traitement, les patients 

dormaient en moyenne 6h51, ce qui a augmenté de six minutes en moyenne pour 

atteindre 6h57 (d = 0,1). Aucun effet principal du temps n'a été trouvé pour le temps 

de sommeil total (p = 0,632), le SOL (p = 0,495), l'efficacité du sommeil (p = 0,156) et 

le WASO (p = 0,492). 
 

Discussion 
 

Ce travail a démontré que le programme URGOnight réduisait efficacement les 

problèmes de sommeil. Avant le traitement, tous les participants étaient considérés 

comme de mauvais dormeurs (sur la base des scores totaux PSQI autodéclarés), alors 

que 14 % d'entre eux étaient considérés comme de "bons dormeurs" après le 

traitement. Des effets similaires ont été observés pour le score HSDQ ou plus de 78 

% des participants dépassaient les seuils du HSDQ total et du HSDQ insomnie avant 

l'intervention, alors qu'à la fin du traitement, 30 à 32 % des personnes ont réduit leurs 

scores en dessous des seuils, ce qui suggère que des réductions des problèmes de 

sommeil ont été observées chez environ un tiers des participants. En outre, la durée 

du sommeil a augmenté de manière significative (mesurée par l'indice PSQI), avec un 

gain d'une demi-heure dans la durée du sommeil au niveau de l’échantillon complet. 

Après une moyenne de 5,3 mois, les résultats du suivi ont indiqué un maintien des 

effets positifs de l’entraînement (Tableau 11) où la durée déclarée de sommeil a 

encore augmenté numériquement (de 5,8 h après le traitement à 6,0 h pendant le 

suivi). Les analyses de spécificité ont démontré que les gains en termes de durée du 

sommeil semblaient confinés au groupe d'apprenants (avec une augmentation 

moyenne de la durée du sommeil de 1 heure), tandis que le groupe de non-apprenants 

a montré une amélioration non significative de 15 minutes. Ces effets sur les 

apprenants suggèrent que les gains plus importants en termes de durée du sommeil 

peuvent être attribués spécifiquement au NFb-SMR. Enfin, les données actigraphiques 

ont appuyé numériquement ces améliorations subjectives, bien que ces effets ne 

soient pas significatifs. Le neurofeedback SMR a déjà été associé à une diminution de 

la SOL et à une durée de sommeil plus longue (Arns, Feddema, et al., 2014; Arns, 

Heinrich, et al., 2014; Cortoos et al., 2010; Hoedlmoser et al., 2008; Schabus, 2014), 
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ce qui correspond en partie aux résultats rapportés ici. Une étude n'a pas réussi à 

mettre en évidence de tels effets (Schabus, 2017), peut-être en raison du faible 

nombre de sessions (12). Dans la présente étude, l'augmentation du nombre de 

séances de 40 à 60 n'a pas eu d'effet significatif sur les résultats aigus ou à long terme. 

Cela suggère que 40 séances sont suffisantes pour obtenir des résultats cliniques et 

que les effets plafonds sont probablement atteints à la séance 40. Le nombre optimal 

de séances recommandées pour le NFb-SMR afin d'obtenir des améliorations de la 

durée du sommeil et du SOL s'étend donc de 20 (Cortoos et al., 2010) à 40 séances 

(cette étude). On suppose que le neurofeedback SMR agit via le réseau réticulo-

thalamo-cortical. 

En renforçant ce réseau, le neurofeedback SMR est supposé remédier aux 

problèmes de sommeil, remédiation exprimée par une réduction du SOL et une 

augmentation de la durée du sommeil. Conformément à cette hypothèse, les effets de 

la présente étude sont principalement observés sur les mesures liées à l'apparition ou 

à la durée du sommeil. Il est intéressant de noter qu'aucun effet significatif n'a été 

constaté pour d'autres troubles du sommeil (hypersomnie et parasomnie p. ex.). En 

tant que limite, les effets non spécifiques et placebo ne peuvent être exclus, de sorte 

que de futures études faisant appel à du sham-neurofeedback et des analyses 

polysomnographiques devraient permettre d’appuyer davantage la spécificité des 

effets et le mécanisme de fonctionnement proposé. Par rapport à Cortoos et al. (2010), 

la gravité des problèmes de sommeil dans le groupe de cette étude était légèrement 

plus élevée (PSQI Cortoos = 11,7 ; PSQI de cette étude = 13,4), bien que l'âge moyen 

de l'échantillon actuel fût également plus élevé (49,1 ans en moyenne contre 43 ans 

dans Cortoos et al. (2010)). Une autre différence importante est que dans cette étude, 

la procédure de NFb s’est focalisée sur l’augmentation de la production d’ondes SMR 

sans entraînements coordonnés de l’inhibition des rythmes thêta et bêta, comme cela 

a été fait dans des études antérieures, dont celle de Cortoos et al. (2010). Le gain 

moyen dans la durée reportée de sommeil dans l’étude de Cortoos et al. (2010) était 

de 44 min pour le groupe neurofeedback, un peu plus que le gain rapporté ici (en 

moyenne 30 minutes). De plus, l'amélioration objective mesurée par actigraphie dans 

cette étude est plus faible (6 min). La dissociation entre les mesures objectives et 

subjectives du sommeil est un problème connu en médecine du sommeil et a souvent 

été signalée chez les personnes souffrant de troubles du sommeil (Bianchi et al., 2013; 

Rezaie et al., 2018), ou en bonne santé (Baker et al., 1999). Pour aller plus loin, les 
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études futures devraient compléter ces résultats en utilisant de la polysomnographie, 

mesure de référence pour quantifier précisément le sommeil et suivre les 

changements dans la densité de fuseaux du sommeil en tant que médiateur de l'effet 

du traitement. 

Les limites de l'étude comprennent l'absence d'un groupe contrôle, bien que 

cette étude ait été conçue comme une étude de faisabilité. Les résultats pourraient 

servir de base à de futurs travaux (randomisés et contrôlés), ainsi qu'à de futurs calculs 

de puissance pour les applications du télé-neurofeedback. Une autre limite est la taille 

relativement petite de l'échantillon concernant les analyses sur les apprenants (n = 11 

apprenants). 

 

Conclusion 

En résumé, cette étude démontre la faisabilité d'une intervention de télé-
neurofeedback SMR à domicile avec l’outil URGOnight. Le bandeau et le 

programme d’entraînement ont démontré un potentiel certain pour réduire 
efficacement les problèmes de sommeil. La spécificité du programme a également 

été mise en lumière, les apprenants démontrant une amélioration significative de 
la durée de leur sommeil (1 h de plus en moyenne) contrairement aux non-

apprenants. 
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Étude n°6b – Retentissements cognitifs d’une 
amélioration du sommeil à la suite d’un 
entraînement en neurofeedback SMR 

 

Cette étude a fait l’objet d’une publication : Kolken, Y., Bouny, P., & Arns, M. 

(2022). Effects of SMR Neurofeedback on Cognitive Functions in an Adult Population 

with Sleep Problems : A Télé-neurofeedback Study. Applied Psychophysiology and 

Biofeedback (cf. Annexe 6). 

 

Objectifs 

Cette étude fait directement suite au travail précédent puisqu’elle s’inscrit dans 

le même contexte expérimental. L’objectif est ici de mesurer l’influence d’un 

entraînement en NFb-SMR sur différentes fonctions cognitives évaluées par la batterie 

de tests IntegNeuro. Le but est de mesurer l’influence d’une optimisation de la qualité 

et de la durée du sommeil reportées dans l’étude n°6a sur le fonctionnement cognitif 

de cette même population. 

 

Introduction 
 

Un manque de sommeil entraîne des déficits cognitifs tels que des troubles de 

l'attention soutenue et plus généralement des troubles des fonctions exécutives (Astill 

et al., 2012; Axelsson et al., 2008; Belenky et al., 2003; Fallone et al., 2001; Lim et al., 

2010; Van Dongen et al., 2003). Un déficit chronique de sommeil est un facteur 

prédictif significatif de mauvaises notes chez les adolescents et d'une baisse de la 

concentration, même après prise en compte des covariables (van der Heijden et al., 

2018). Par ailleurs, Van Dongen et al. (2003) ont montré qu'une restriction de sommeil 

de 6 heures pendant 14 jours durant avait les mêmes effets que deux nuits de privation 

totale de sommeil sur les mesures de l'attention soutenue, sans que les participants 

soient conscients de leurs déficits cognitifs (Van Dongen et al., 2003). Cela suggère 

que la privation chronique de sommeil entraîne des déficits cognitifs dont les 

personnes ne sont pas conscientes. Outre le fait que ces déficits cognitifs passent 

inaperçus, les déficiences (l'inattention en particulier) prennent plus de jours de 

sommeil normal pour disparaître que le nombre de jours avec restriction de sommeil. 

Une méta-analyse plus récente d'Alfonsi et al. (2020) a mis en évidence les effets 
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néfastes d’un déficit de sommeil, notamment son impact sur les fonctions exécutives 

d’attention et de mémoire (Alfonsi et al., 2020). Le NFb-SMR s'est avéré efficace dans 

la gestion des troubles du sommeil en entraînant le circuit réticulo-thalamo-cortical, 

impliqué dans la génération de fuseaux de sommeil (Arns, Feddema, et al., 2014). En 

outre, des études ont également rapporté que le NFb-SMR améliorait les symptômes 

d'inattention et d'impulsivité du trouble déficitaire de l'attention avec hyperactivité 

(TDAH) (Arns et al., 2020; Krepel et al., 2020). 

Ce travail est la suite directe de la précédente étude dans laquelle nous avons 

étudié l’efficacité d’un programme de télé-neurofeeback avec le dispositif URGOnight 

chez des adultes souffrant d'un trouble primaire du sommeil. Nous avons constaté une 

augmentation significative de la durée du sommeil et une amélioration de la qualité du 

sommeil avec des tailles d'effet moyennes à grandes, qui ont été maintenues après 

une moyenne de 5,3 mois de suivi. Les sujets classés comme "apprenants" 

(participants ayant montré une pente de régression positive de la puissance relative 

SMR entre les exercices des sessions de NFb) ont spécifiquement démontré une 

durée de sommeil plus longue (de 1,0 h), sans aucun effet de ce type pour les non-

apprenants. Étant donné que le NFb-SMR a démontré son efficacité pour améliorer 

les symptômes du TDAH (Arns et al., 2020; Krepel et al., 2020), nous avons ici exploré 

plus en détail des changements cognitifs avant et après le NFb-SMR. Étant donné que 

la durée du sommeil s'est améliorée significativement pour le groupe des apprenants, 

nous nous attendons à voir le même contraste entre apprenants et non-apprenants 

dans les résultats cognitifs. L'attention soutenue et la mémoire de travail (évaluées à 

l'aide d'un test de performance continue/de mémoire de travail, CPT/WM) ont été 

considérées comme critère d’évaluation principale, car elles sont les plus susceptibles 

d'être affectées par la restriction de sommeil. Nous avons spécifiquement analysé le 

temps de réponse (TR) et les erreurs d'omission, car ils reflètent l'inattention (Weafer 

et al., 2013). Pour mesurer la mémoire de travail et l'attention sélective, nous avons 

utilisé respectivement les tests de Trail making et de Stroop. Sur la base du lien bien 

établi entre le sommeil et le fonctionnement cognitif (Astill et al., 2012; Axelsson et al., 

2008; Belenky et al., 2003; Fallone et al., 2001; Lim et al., 2010; Van Dongen et al., 

2003), les études antérieures de NFb-SMR à destination d’un public TDAH (Arns et 

al., 2013; Arns, Heinrich, et al., 2014), et les résultats de la première étude (n°6a) sur 

URGOnight nous émettons l'hypothèse que le neurofeedback SMR améliore non 

seulement les paramètres du sommeil, mais aussi le fonctionnement cognitif. 
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Matériel et méthodes 
 

Participants 

L'étude a été menée à l'institut de recherche Brainclinics situé à Nimègue aux 

Pays-Bas. La même cohorte que pour l’étude n°6a a été considérée, soit 37 

participants inclus (9 hommes ; moyenne de 48,2 ans), dont 32 pouvaient être classés 

comme apprenants ou non-apprenants, et 30 avaient des données 

neuropsychologiques complètes. 

 

Procédure expérimentale 

URGOnight a été utilisé dans l'étude en tant qu'appareil de télé- neurofeedback 

pour améliorer la qualité du sommeil. Les participants capables de contrôler leur 

rythme SMR ont été classés comme apprenants. Sur les 37 participants, 11 ont été 

classés comme apprenants et 21 comme non-apprenants. 

En plus des données sur le sommeil mentionnées dans l’étude n°6a, les 

mesures cognitives ont été évaluées avant et après le traitement à l'aide de la batterie 

de tests cognitifs IntegNeuro. 

L’inattention et la mémoire de travail, mesurées par le CPT/WM, ont été définies 

comme résultats primaires. Le test CPT/WM est un test n-back dans lequel une série 

de lettres est présentée à l'écran, une à la fois. Le sujet doit appuyer sur un bouton de 

réponse uniquement lorsque la même lettre apparaît deux fois de suite. Cette tâche 

reflète la mise à jour de la mémoire de travail et les erreurs d'omission sont le reflet de 

l'inattention (Gerrits et al., 2019). 

Les tests de Stroop et de Trail Making forme A et B, qui évaluent tous deux la 

mémoire de travail et l’attention sélective, ont été étudiés en tant que résultats 

secondaires. Dans la partie A du test de Trail Making, le sujet est confronté à un 

affichage de 25 chiffres et doit les relier dans l'ordre numérique croissant (1, 2, 3...). 

Dans la partie B, les sujets se voient présenter un modèle de 13 chiffres (1-13) et 12 

lettres (A-L) à l'écran. Ils doivent appuyer sur les chiffres et les lettres dans un ordre 

alterné et croissant (1-A-2-B et ainsi de suite). Une tentative erronée est sanctionnée 

par un signal "faux" apparaissant brièvement à l'écran. Cela élimine le problème de la 

version papier-crayon où l’expérimentateur doit intervenir, ce qui introduit une variable 

difficile à normaliser. 
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Traitement : URGOnight 

Selon la procédure décrite dans l’étude n°6a les sujets ont suivi 40 séances ou 

60 séances de NFb-SMR avec le dispositif URGOnight. Cependant, aucune différence 

sur le sommeil n'a été constatée entre les groupes ayant réalisé 40 ou 60 séances, 

toutes les données ont donc été rassemblées en un seul échantillon. En moyenne, les 

participants ont fait 49 séances. 

 

Analyse statistique 

Pour étudier si le neurofeedback SMR a eu un impact sur les résultats primaires 

et secondaires, des ANOVAS sur mesures répétées ont été réalisées selon un design 

factoriel 2x2, avec le facteur temps (pré-traitement et post-traitement) comme facteur 

intra-sujet et la capacité d'apprendre à contrôler le rythme sensorimoteur (apprenant 

vs. non-apprenant) comme facteur inter-sujets. Pour étudier les corrélations entre les 

changements observés pour sommeil et les changements dans la cognition, une 

corrélation bivariée a été réalisée entre les différences de scores sur les paramètres 

du sommeil et les différences de scores sur les mesures cognitives. L'analyse 

statistique a été réalisée à l'aide d'IBM SPSS Statistics (version 25, SPSS Statistics | 

IBM). Les valeurs p < 0,05 ont été considérées comme statistiquement significatives. 

 

Résultats 
 

Résultat primaire – Test CPT/WM 

Pour le TR, une interaction temps x apprenant a été trouvée (p = 0,018 ; DF = 

1,24 ; F = 6,497) et aucun effet temps (p = 0,261). En répétant l'analyse séparément, 

on a constaté une diminution significative du TR pour les apprenants (p = 0,018 ; DF 

= 1,9 ; F = 8,398 ; d = 0,50) et aucun effet pour les non-apprenants (p = 0,321). Les 

groupes ne différaient pas sur la TR avant le traitement (p = 0,466), mais après le 

traitement, une tendance à la différence a été trouvée (p = 0,107 ; DF = 1,24 ; F = 

2,807 ; d = 0,67). Pour les erreurs d'inattention, aucun effet n'a été trouvé pour les 

erreurs de commission (Temps : p = 0.973 ; temps x apprenant p = 0.240). Pour les 

erreurs d'omission, il y avait une interaction significative entre le temps et le caractère 

apprenant (p = 0,013 ; DF = 1,25 ; F = 7,08), où les apprenants ont montré une 

tendance à la baisse sur les erreurs numériques (p = 0,145 ; DF = 1,9 ; F = 2,548 ; d 

= 0,67) et les non-apprenants ont augmenté leur nombre d'erreurs (p = 0,049 ; DF = 

https://www.ibm.com/products/spss-statistics
https://www.ibm.com/products/spss-statistics
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1,16 ; F = 4,533 ; d = 0,70). Les erreurs d'omission et de commission n'étaient pas 

différentes entre les groupes au départ (p > 0,191), alors qu'après le traitement, les 

groupes différaient significativement sur les erreurs d'omission (p = 0,030 ; DF = 1,25 

; F = 5,310 ; d = 0,97). Les résultats primaires ont été synthétisés dans la Figure 66 

ci-après. 

 
Figure 66 – Visualisation des effets significatifs du temps pour le groupe 

apprenant uniquement sur le CPT/WM démontrant à gauche – des temps de réaction 

plus rapides et à droite – moins d'erreurs d'inattention après le traitement. Les barres 

d'erreur représentent l'erreur standard de mesure. 

 

Résultats secondaires 

Test de Trail Making 

Pour la partie A du test (connexion de chiffres), aucun effet principal significatif 

ni aucune interaction n'ont été trouvés. Pour la partie B du test, il y a eu un effet 

significatif du temps pour le temps de réponse moyen (p = 0,018 ; DF = 1,25 ; F = 

6,473 ; d = 0,52), présenté dans la Figure 67 (A), mais pas d’effets d’interaction 

significatifs. 

Test de Stroop 

Il n'y a pas eu d'effets principaux ni d'interactions sur les essais congruents (p 

> 0,124), cependant, pour les essais incongruents, un effet significatif du temps (p = 

0,013 ; DF = 1,25 ; F = 7,195) et un effet significatif d’interaction temps x apprenant (p 

= 0,029) a été reporté. La répétition de l'analyse pour les apprenants et les non-

apprenants séparément a démontré un effet du temps pour les apprenants (p = 0,011 

; DF = 1,10 ; F = 9,8 ; d = 0,72) et aucun effet pour les non-apprenants (p = 0,771 ; d 

= 0,06) (Figure 67 (B)). Pour le score d’interférence, un effet du temps a été trouvé (p 

= 0,003 ; DF = 1,25 ; F = 11,045 ; d = 0,55), mais aucune interaction temps x apprenant 
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(p = 0,430) (Figure 67 (B)), suggérant que les deux groupes se sont améliorés, mais 

pour les apprenants, principalement grâce à une forte amélioration pour les essais 

incongruents. 

(A)  

(B)  

Figure 67 – Le panneau (A) montre l'effet significatif sur le temps de réponse 

moyen de la partie B du Trailmaking test, il convient de noter que pour la partie A 

(condition de contrôle), aucune différence n'a été constatée, ce qui suggère 

uniquement un effet pour la composante de la tâche (partie B) comprenant une 

composante de mémoire de travail. Le panneau (B) permet une visualisation des 

résultats du test de Stroop pour les apprenants et les non-apprenants. à gauche – le 

score de Stroop Incongruent et à droite – le score d'interférence de Stroop. 

 

Association entre sommeil cognition 

Aucune corrélation significative n'a été trouvée entre l'amélioration du sommeil 

et l'amélioration des résultats cognitifs. 
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Discussion 
  

Après une moyenne de 49 séances de télé-neurofeedback SMR, les 

participants ont pu améliorer leur fonctionnement cognitif, plus particulièrement ceux 

qui ont réussi à contrôler leur SMR (apprenants). Onze participants ont été classés 

comme tels. Ces participants (apprenants) ont réduit leur temps de réponse aux tâches 

CPT/WM et ont également diminué leur nombre d'erreurs d'omission par rapport aux 

non-apprenants. Lorsque les tests de Trail Making impliquaient une composante de 

mémoire de travail (partie B), ces apprenants ont de nouveau réduit leur temps de 

réponse, ce qui suggère un effet direct du NFb-SMR sur les fonctions cognitives. Un 

effet significatif du temps a été trouvé dans les deux groupes pour le test de Trail 

Making partie A et le score global obtenu au Stroop, sans différence entre les 

apprenants et les non-apprenants, donc ces effets sont probablement non spécifiques 

ou reflètent des améliorations test-retest. Dans l'étude initiale n° 6a, le NFb-SMR avec 

URGOnight a montré qu'il réduisait de manière significative les troubles du sommeil 

basés sur les scores PSQI et HSDQ auto-déclarés. Ces gains semblaient plus 

fortement présents dans le groupe des apprenants. L'étude actuelle étend ces 

résultats et montre que non seulement les paramètres du sommeil, mais aussi le 

fonctionnement cognitif s'améliorent après le NFb-SMR, de façon plus prononcée dans 

le groupe des apprenants. 

Il est intéressant de noter que les améliorations cognitives spécifiques 

constatées concernaient l'attention et la mémoire de travail confirmant que le 

neurofeedback SMR a le potentiel d'améliorer les domaines cognitifs spécifiques de 

ces fonctions exécutives. On suppose que le neurofeedback SMR agit par 

l'intermédiaire du réseau réticulo-thalamo-cortical. En renforçant ces réseaux, le 

neurofeedback SMR est censé remédier aux problèmes de sommeil, exprimés par une 

réduction de la SOL et une augmentation de la durée du sommeil. Le sommeil étant 

étroitement associé au fonctionnement cognitif, les effets de ce NFb-SMR ont non 

seulement amélioré les mesures liées à l'apparition ou à la durée du sommeil, mais 

aussi les fonctions cognitives telles que la mémoire de travail et l'attention. Dans cette 

étude, cependant, nous n'avons pas trouvé d’association significative entre 

l'amélioration du sommeil auto-rapportée et l'amélioration des variables cognitives, ce 

qui ne nous permet pas de confirmer ou d’infirmer que ces améliorations cognitives 

sont médiées par les améliorations du sommeil ou qu'elles sont un effet direct du NFb-
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SMR. Cela pourrait être dû à la petite taille de l'échantillon, en particulier dans le 

groupe des apprenants (n = 11). Par conséquent, les recherches futures devraient 

inclure des échantillons de plus grande taille et des design expérimentaux avec groupe 

contrôle pour étudier plus en détail les effets du SMR sur la cognition en lien avec 

l'amélioration du sommeil. 

Comme notre approche du traitement par NFb était assez intensive (grand 

nombre de sessions), les recherches futures devraient prendre en compte la 

motivation pendant le traitement. De plus, afin de mieux comprendre le fonctionnement 

exact des mécanismes impliquant une amélioration de la cognition consécutive d’un 

entraînement en NFb-SMR, les études futures devraient être accompagnées par 

l'utilisation de la polysomnographie et de mesures directes de l’activité cérébrale 

pendant la réalisation des tâches cognitives. 

 

Conclusion 
 

En résumé, cette étude complémentaire de l’étude 6a a souligné les bénéfices 

d’un entraînement en NFb-SMR avec URGOnight pour améliorer la cognition de sujets 

présentant des troubles du sommeil.  La spécificité de ces effets est une nouvelle fois 

avancée avec un bénéfice plus important observé pour le groupe des apprenants. La 

question des mécanismes sous-jacents reste en suspens puisqu’ils pourraient être de 

deux natures : 

i. Directement associé à l’amélioration auto-rapportée du sommeil et à 

une production plus importante de fuseaux du sommeil. 
ii. Expliqué par un remodelage direct des réseaux cognitifs et à une 

influence moins importante des interférences thalamo-corticales 

qui favoriseraient les processus mnésiques et attentionnels. Explication 

soutenue par les résultats de l’étude n°2 ou les effets d’une seule session 

ont été explorés. 
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Expérimentations connexes sur le dispositif 
URGOfeel première génération 

 

En relation avec la partie applicative de ce travail de thèse, deux études sur le 

dispositif de cohérence cardiaque en biofeedback URGOfeel première génération 

(Figure 68 ; la seconde génération étant celle décrite et utilisée dans les études n°3a 

et n°3b) ont été menées pour explorer les effets du dispositif dans le traitement de 

l’hypertension artérielle légère et son intégration dans la prévention primaire du trouble 

de stress post-traumatique. Les résultats de la première étude sont compilés dans un 

rapport partagé sur demande, de plus un article est en cours de rédaction pour une 

soumission dans une revue indexée. La seconde étude a fait l’objet d’une 

prépublication : Implementation of a primary prevention program for post-traumatic 

stress disorder in a cohort of professional soldiers (PREPAR) : A randomized parallel 

group trial. (2023). JMIR Preprints. 

 
Figure 68 – Dispositif URGOfeel première génération. C’est un oxymètre de 

pouls modifié. Connecté en Bluetooth à un smartphone, il permet de réaliser un 

entraînement de HRVB avec une application dédiée. 

 

Contexte & objectifs 

Le trouble de stress post-traumatique (TSPT) est un trouble psychiatrique qui 

se manifeste suite au vécu d’un évènement traumatique, dans lequel l’individu a perçu 

une mise en danger de sa vie ou de celle d’autrui (Diagnostic and statistical manual of 

mental disorders, 2013). Sa prévalence en population européenne s’établit entre 0,7% 

et 1,9% (Alonso et al., 2004; Leray et al., 2011; Ogle et al., 2014).  Selon le modèle « 

dose-réponse », les individus les plus exposés à des évènements traumatiques sont 

ceux qui sont le plus à risques de développer ce trouble (Berger et al., 2012; Dunn et 
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al., 2011; Ogle et al., 2014). C’est pourquoi il n’est pas surprenant d’observer en 

population militaire une prévalence plus importante de ce trouble, allant de 10% à 18% 

(Berger et al., 2012) voire 45% (Dunn et al., 2011), suivant les études. Un des objectifs 

majeurs dans le domaine est donc d’explorer les pistes d’actions de prévention 

primaire pour renforcer à court terme les capacités de résilience chez des 

professionnels à risques que sont les militaires, afin de prévenir à moyen et long terme 

la survenue du TSPT et d’en améliorer le pronostic. Les objectifs du projet PREPAR 

mené par l’institut de recherche biomédicale des armées (IRBA) sont (i) de concevoir 

un programme de prévention primaire du TSPT spécifique de la population militaire 

étudiée et compatible avec les contraintes opérationnelles des militaires de terrain, (ii) 

de l’implémenter et valider son opérationnalisation auprès des opérationnels de la 

Brigade d’Infanterie de Montagne (BIM) en ciblant le court terme. 

L'hypertension artérielle (HTA) est l'un des troubles les plus courants, affectant 

environ un tiers de la population adulte dans le monde. La moitié des cardiopathies 

ischémiques et des accidents vasculaires cérébraux sont attribuables à l'hypertension 

(Kearney et al., 2005; Lawes et al., 2008). Le traitement de l'HTA comprend l'utilisation 

de traitements pharmacologiques et non pharmaceutiques. Le biofeedback sur la VRC 

et plus généralement les pratiques respiratoires sont des techniques non 

pharmaceutiques efficaces qui ont l'avantage d'avoir un faible coût et peu ou pas 

d'effets secondaires. Des études contrôlées randomisées ont été réalisées sur 

l'utilisation de ces méthodes non pharmacologiques pour aider à réduire la TA de 

patients hypertendus (Cernes & Zimlichman, 2017; Mahtani et al., 2012; Schein et al., 

2001, 2009; Sharma et al., 2011). Une revue générale sur le traitement non 

pharmaceutique de l'hypertension est fournie dans la déclaration scientifique de 

l'American Heart Association (Brook et al., 2013). Cependant, ces recommandations 

ont été nuancées par une revue générale de 365 patients utilisant une respiration 

guidée par dispositif (van Hateren et al., 2014). Les auteurs constatent que des études 

ayant une qualité de méthodologie acceptable démontrent qu’il n'existe aucune preuve 

d'un effet significatif à court terme sur la TA en utilisant une respiration guidée avec 

dispositif. De plus, aucun bénéfice n'a pu être démontré dans un essai randomisé 

contrôlé à double aveugle initié par un investigateur indépendant (Landman et al., 

2013). Cette étude pilote interventionnelle à risques minimes décrit l’usage du 

dispositif URGOfeel connecté par Bluetooth à un smartphone pour le guidage des 

patients dans la pratique de la respiration guidée à fréquence fixe. Cette étude a été 
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conçue dans le but d’obtenir une estimation des effets de la cohérence cardiaque 

pratiquée à fréquence fixe avec biofeedback sur une population d’adultes avec une 

HTA légère. Les résultats de cette étude permettront d’élaborer des hypothèses pour 

la mise en place de futures études comparatives. 

  

En résumé 

Le premier projet ambitionne d’éprouver un programme de recherche 

interventionnelle de prévention primaire du TSPT selon une approche la plus complète 

possible articulant de manière synergique les déterminants physiologiques, 

psychologiques et sociaux. Intégrer ces facteurs biopsychosociaux comme levier 

d’action dans des programmes de prévention primaire adaptés à la spécificité du cadre 

militaire viendrait alors renforcer l’efficacité des stratégies existantes. Ainsi, ce projet 

s’attache au mieux au respect des trois piliers de l’evidence based prevention (EBP) 

(Thyer & Pignotti, 2011): (i) s’interroger sur ce qui fait preuve ; (ii) considérer les 

connaissances issues de l’expérientiel ; et (iii) s’attacher à prendre en compte les 

valeurs, préférences et singularités des populations et personnes. Ce type 

d’intervention de prévention primaire offrirait par la suite un cadre d’interventions 

modifiable et adaptable aux caractéristiques du contexte professionnel. Les données 

de la transférabilité et de la faisabilité obtenues lors de l’étude auprès des militaires 

opérationnels que sont les membres de la BIM permettront d’ajuster au mieux le 

programme de prévention primaire pour pouvoir le proposer à d’autres corps de 

l’armée. 

Dans le second travail présenté ici, il est à noter que la majorité des patients 

inclus avait une bonne observance de la pratique URGOfeel pendant l’étude. Ce 

premier point valide la facilité et la faisabilité de la pratique du biofeedback à fréquence 

fixe avec biofeedback pour ces patients avec une HTA légère. L’étude démontre une 

diminution statistiquement significative à 3 semaines et à 6 semaines de la pression 

artérielle systolique et de la pression pulsée, et une diminution non significative de la 

pression artérielle diastolique. Les résultats de l’analyse de questionnaires 

psychologique (PSS10) indiquent une gestion du stress identique à la fin de l’étude.  

Ces résultats devraient permettre d’élaborer des hypothèses pour la mise en place 

d’une future étude comparative. 
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Discussion générale 
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Le travail fondamental de cette thèse visait à étudier l’apparition précoce d’une 

fatigue cognitive à partir de la structure des biosignaux neurophysiologiques émis. 

Pour cela, une approche intégrant les dimensions neuro-physiologiques mais 

également psychologique et comportementale a été adoptée afin d’induire et mesurer 

des états cognitifs spécifiques chez un individu. 

 

Le travail applicatif de cette thèse, soutenu par l’entreprise URGOTECH, a exploré 

l’utilisabilité et l’efficacité des techniques de neuro- et biofeedback permettant de faire 

face à l’apparition de cet état neuro-psycho-physiologique singulier. 

 

Ce travail s’inscrit dans le domaine de la biologie des systèmes complexes qui 

postule que la compréhension du fonctionnement d’un système passe par une mesure 

des interactions entre les éléments qui le composent. Ces interactions dans les 

systèmes de contrôle physiologique humains couvrent plusieurs dimensions spatiales 

et temporelles, les propriétés émergentes de ces architectures complexes retentissant 

jusque dans la structure non linéaire des biosignaux, en sortie de ces systèmes. 

La fatigue cognitive causée par l’exécution prolongée de tâches cognitives 

intenses implique chez les personnes, des « signatures » neuro-psycho-

physiologiques individuelles liées à un état auto-déclaré de « fatigué » par l’individu 

(Boksem & Tops, 2008). Cette fatigue influence directement le fonctionnement 

cérébral par une médiation du circuit de la récompense (Boksem & Tops, 2008) et par 

l’activation d’un système dit de double régulation (Ishii et al., 2014). Au sein d’un 

réseau cognitivo--autonomique étendu, ces modifications du fonctionnement central 

ne se limitent pas aux confins du cerveau puisqu’il intègre, comme l’ont montré 

plusieurs modèles, des structures corticales, sous-corticales et autonomes 

(Benarroch, 1993; Porges, 2007; Thayer & Lane, 2000; Valenza et al., 2020). Ce type 

d’intégration « neuroviscérale » (Thayer & Lane, 2000) supporte le fonctionnement de 

ce réseau dans lequel le cerveau et le cœur se coordonnent dynamiquement. Pour 
une exploration fine du phénomène de la fatigue cognitive, nous avons fait le 
choix d’associer à ces modèles la théorie des systèmes complexes. Des analyses 

non linéaires multi-échelles associées à des mesures de connectivité ont permis 

d’identifier certains « signaux faibles » associés au fonctionnement ou plus largement 

à la modulation de réseaux cognitifs. 
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Deux aspects principaux ont été développés au cours de ce travail de thèse : (i) 

l’utilisation de marqueurs du contrôle autonome (VRC et dilatation de la pupille) et de 

l’activité centrale (EEG) pour identifier la réorganisation du CAN en présence de 

fatigue cognitive et pendant l’exécution de tâches faisant appel aux fonctions 

exécutives ; (ii) L’exploration puis l’optimisation des techniques de biofeedback pour 

améliorer le fonctionnement cognitif et remédier à un état de fatigue mentale, la finalité 

de ce travail de thèse consistant à étudier l’état de fatigue cognitive en explorant 

notamment les « signaux faibles » de son apparition pour remédier au plus tôt à ses 

effets en proposant des entraînements en neurofeedback ou en cohérence cardiaque 

assistée par biofeedback. 

 

Pour répondre à ce double objectif, plusieurs études ont été mises en place 

pour observer le fonctionnement cognitif et éprouver les techniques d’analyse de 

biosignaux neurophysiologiques renseignant sur le fonctionnement du CAN. 

L’étude n°1 de cette thèse a eu pour but de mesurer la capacité des indices 

calculés sur la VRC pour discriminer différents états cognitifs. Des indices issus 

d’analyses temporelles, fréquentielles et non linéaires ont été mesurés sur les séries 

temporelles cardiaques d’étudiants effectuant plusieurs tâches cognitives d’inhibition 

(interférence, rétention d’action et annulation d’action). Nos résultats montrent que la 

manière dont les architectures cognitives influencent la coordination des réseaux 

cérébraux se reflète dans la dynamique non linéaire de la dynamique des signaux 

cardiaques. Les indices d’entropie et de multifractalité multi-échelles sont les plus 

discriminants pour capturer la complexité de ces biosignaux ainsi que les 

réorganisations centrales et périphériques sous-jacentes. Ce résultat a des 

implications intéressantes pour le monitoring de l’Homme en milieu écologique où des 

mesures directes par neuroimagerie sont difficilement concevables. 

L’étude n°2 portait sur l’influence du neurofeedback pratiqué sur les ondes 

sensorimotrices sur la cognition. L’originalité de ce travail a été d’évaluer les effets à 

très court terme de ce type d’entraînement cognitif, après seulement une session avec 

le dispositif URGOnight développé par URGOTECH. Cette étude a permis de renforcer 

les observations récentes de Gadea et al. sur les effets d’une pratique aiguë du 

neurofeedback sur des paramètres émotionnels (Gadea et al., 2020) en étendant ces 

résultats plus largement à la cognition. L’attention sélective a été spécifiquement 

améliorée par une plus grande production d’ondes SMR au cours de la session. Ce 
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résultat suggère que des mécanismes opèrent à travers une nouvelle structuration des 

coordinations cerveau-cœur vers une potentialisation du réseau cognitif de l’attention, 

réseau cognitif qui partage des structures avec le CAN et les systèmes impliqués dans 

l’apparition de la fatigue cognitive. Ces résultats pourraient être extrapolés vers une 

meilleure gestion de la fatigue cognitive. En effet, les résultats observés dans cette 

étude sur l’activité cérébrale (EEG) et les dynamiques cardiaques pointent par ailleurs 

une probable meilleure résistance face à un état de fatigue auto-rapporté pour les 

sujets ayant pratiqué une session de neurofeedback. 

L’étude n°3 subdivisée en deux travaux a permis d’ouvrir des voies vers une 

optimisation de l’entraînement en cohérence cardiaque assistée par biofeedback. 

L’outil de cohérence utilisé dans ces deux études était le prototype URGOfeel mis à 

disposition par URGOTECH. 

Dans le premier travail, nous avons d’abord évalué l’effet de différentes 

modalités sensorielles de guidage permettant aux sujets d’atteindre un état optimal de 

résonance cardiaque physiologique. Nous avons montré par des analyses de 

biosignaux cardiaque et respiratoire que l'ajout d'un guidage haptique améliorait 

significativement l’état de cohérence cardiaque. La pratique du biofeedback sur la VRC 

avec un « outil » intégrant des informations haptique et visuelle pourrait dans le 

contexte de la fatigue cognitive optimiser l’intégration neuroviscérale grâce à des 

puissances vagales supérieures en bottom-up vers les réseaux centraux (Mather & 

Thayer, 2018). 

Le second travail a permis la comparaison des effets d’une session de 

biofeedback sur la VRC entre une situation réelle et une situation en réalité virtuelle 

avec un dispositif « head-mounted display ». Confirmant les observations de 

recherches antérieures, la pratique de la respiration guidée dans des conditions réelles 

ou en réalité virtuelle amène des bénéfices équivalents au niveau psychologique et 

physiologique. De plus, chez une population jeune et en bonne santé, cinq minutes 

d'immersion dans un environnement virtuel relaxant conduisent à des bénéfices 

psychologiques similaires à une session de respiration guidée à fréquence de 0,1 Hz 

avec des indices sensoriels visuel et haptique. Ces résultats suggèrent que les deux 

types de stimulation (réel ou virtuel) peuvent être utilisés indifféremment, néanmoins il 

conviendrait d’adapter la méthode d’induction au public visé afin d’optimiser au mieux 

les effets de la pratique relaxante. 
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Ce travail de thèse avait pour objectif fondamental d’observer l’apparition de la 

fatigue cognitive. Dans cette perspective l’étude n°4 a été mise en place afin 

d’enregistrer de manière synchrone trois biosignaux périphériques « de sortie » du 

CAN (EEG, VRC et pupillométrie) chez des sujets sains réalisant une tâche de 

vigilance continue. Nous montrons que l’analyse de ces biosignaux apporte des 

éléments complémentaires permettant d’identifier la présence de fatigue cognitive 

chez les sujets. Ces informations sont cohérentes avec les indicateurs subjectifs auto-

rapportés de fatigue et de charge perçue. Trois résultats majeurs sont mis en évidence. 

L’activité autonome mesurée à partir d’analyses sur les séries de VRC et les signaux 

de pupillométrie est plus importante après la tâche de fatigue. L’activité corticale 

centrale est également modifiée avec une puissance plus importante des rythmes de 

haute fréquence relevée à partir des signaux l’EEG. Les indices de connectivité 

centrale mesurés sur la base des travaux récents de Racz et al. (Racz et al., 2018) et 

d’entropie multi-échelles appliqués aux signaux EEG suggèrent respectivement une 

évolution de la connectivité fonctionnelle et une détérioration des réseaux impliqués 

dans l’intégration neuroviscérale. Dans la continuité des travaux explorant la fatigue 

cognitive par des analyses multi signaux (Shi et al., 2022; Zhao et al., 2012), ces 

nouveaux éléments contribuent à mieux décrire le phénomène de fatigue cognitive. 

Ces résultats en complément des résultats de l’étude n°1 précisent le potentiel du suivi 

de l’état cognitif par l’enregistrement de différents biosignaux centraux et périphériques 

reflets d’un système complexe. La poursuite de cette étude s’attache actuellement à 

croiser les informations recueillies par ces différents indices. Pour cela, nous explorons 

des méthodes telles que la méthode de la causalité de Granger afin d’aller plus avant 

dans la compréhension des connexions « bi-directionnelles » top-down et bottom-up 

entre structures centrales et périphériques. Ce type d’études a été, pour l’instant à 

notre connaissance, appliqué autour de problématiques liées au sommeil, mais devrait 

se révéler également d’un intérêt majeur dans le cadre de notre travail. Enfin, il est 

également prévu que nous explorions les modulations complexes au cours du temps 

durant la tâche de vigilance amenant l’état de fatigue. Là encore, des analyses non 

linéaires seront réalisées sur les signaux de VRC, pupillométrie et EEG, mais à l’aide 

de méthodes d’analyse temps-fréquence afin de distinguer précisément les moments 

clés de restructuration des biosiganux. 

En réinvestissant les résultats des précédentes études et dans la suite directe 

de ce quatrième travail, nous avons souhaité pour l’étude n°5, mesurer le potentiel de 
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la cohérence cardiaque assistée par biofeedback avec le dispositif multisensoriel 

URGOfeel pour remédier à cet état identifié de fatigue. Une population de sujets jeunes 

en bonne santé a pratiqué un exercice de cohérence cardiaque avec URGOfeel en 

amont de la réalisation d’une tâche de vigilance continue. L’analyse non linéaire des 

données de VRC des sujets révèle un meilleur maintien des coordinations cerveau-

cœur, objectivé par un indice d’entropie multi-échelles stable entre les conditions pré- 

et post-fatigue. Ce résultat majeur au regard de ceux obtenus à l’étude n°3a soutient 

l’intérêt des méthodes d’entraînement en biofeedback pour optimiser le 

fonctionnement intégré des systèmes de contrôle. Une observation en accord avec les 

études 2 et 6b qui soulignent des effets positifs du neurofeedback SMR dans 

l’amélioration de processus cognitifs de haut niveau. Nous pouvons donc conclure, sur 

la base de nos études, que des sessions d’entraînement en biofeedback sur la VRC 

et en neurofeedback SMR semblent être de bons moyens pour contrer la fatigue 

cognitive. Les mécanismes sous-jacents de ces actions de prévention et de 

remédiation passent respectivement par une meilleure intégration neuroviscérale et un 

entraînement du réseau réticulo-thalamo-corticale; des mécanismes qui au-delà de 

l’encéphale, intuitivement associé aux limites anatomiques de la fatigue mentale, 

améliorent les interactions au sein des systèmes complexes. 

Les études suivantes dont les 6a et 6b s’inscrivent dans le cadre de 

collaborations nationales et internationales de la thèse et du transfert de 

connaissances de celle-ci avec l’entreprise URGOTECH. En effet, les travaux avec la 

Brainclinics (Brainclinics Foundation, Nimègue, Pays-Bas), l’IRBA et le centre 

Ellasanté ont permis de valider dans un contexte clinique l’utilisation des outils de 

neuro- et biofeedback développés par URGOTECH. 

L’étude 6a a testé l’entraînement neurofeedback avec l’outil URGOnight auprès 

d’une population insomniaque. Les résultats mettent en évidence une amélioration 

significative des données exprimées en termes de qualité globale et durée du sommeil. 

L’étude 6b a permis d’étendre ces résultats au niveau d’une amélioration des 

fonctions exécutives d’attention et de mémoire de travail. Ces résultats ont été décelés 

comme spécifiques à l’entraînement en neurofeedback par une analyse de 

l’apprentissage. 

Enfin, les études en partenariat avec l’IRBA et Ellasanté portant sur l’application 

des travaux sur l’outil URGOfeel ont signifié son efficacité dans le traitement de 
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l’hypertension artérielle légère et la faisabilité de son intégration dans la conception 

d’un programme de prévention primaire des troubles de stress post-traumatique. 

 

Les avancées principales associées à ce travail de thèse portent sur deux 

aspects majeurs. D’une part, les méthodes non linéaires multi-échelles appliquées 

à la VRC ont été démontrées comme significativement discriminantes pour différencier 

des adaptations cognitivo-autonomiques et comprendre des adaptations cognitives 

spécifiques à une tâche ou consécutives à un état de fatigue. D’autre part, les 

résultats sur l’exploration des effets d’entraînement en neuro-biofeedback ont 

permis de mettre en lumière l’intérêt de ces méthodes notamment dans le cadre 
d’applications en milieu écologique. Les apports de nouvelles connaissances 

reposant sur l’influence de différents types de stimulations tels que la stimulation 

haptique sur le réseau central autonome devraient permettre à l’avenir de développer 

encore plus ce type d’outils/méthodes pour le maintien du bien-être et de la santé. 

 

Il est important de noter que ce travail de thèse n’est pas sans limites, mais 

ouvre d’intéressantes perspectives. 

Dans chacune des études, les participants étaient pour la plupart jeunes, actifs 

physiquement, non sédentaires et en bonne santé. Fait intéressant pour l’exploration 

fondamentale de la fatigue cognitive sans comorbidités associées, mais rendant pour 

l’instant les présents résultats peu généralisables à l’ensemble de la population.  

Le choix méthodologique de ne pas utiliser de condition contrôle fictive 

(« sham » dans la littérature anglo-saxonne) pour vérifier la spécificité des effets des 

biofeedbacks constitue également une certaine limite de ce travail et pourra être 

discuté plus largement. Ce choix a été fait sur la base de considérations techniques 

(p. ex. impossibilité de régler les dispositifs de biofeedback pour donner des 

récompenses hors de la zone de fonctionnement normal prévue). Ce fait est expliqué 

du fait de la volonté tout au long de cette thèse de rester très largement en appui de 

la collaboration avec URGOTECH. L’étude d’apprentissage réalisée dans les études 

sur URGOnight adresse en partie cette limite en démontrant des effets d’interaction 

lorsqu’on considère le caractère apprenant ou non des sujets (p. ex. leur capacité à 

produire de plus en plus d’ondes SMR au cours de la session). 

Des analyses multi capteurs comme celle proposée dans l’étude n°4 ont prouvé 

l’intérêt d’une telle approche dans l’exploration du fonctionnement émotionnel (Attar et 
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al., 2021; Teo et al., 2023) ou cognitif (Cortese et al., 2022). De futurs travaux dans le 

domaine devraient donc naturellement considérer ces approches multiples cross-

corrélant plusieurs signaux. Il est cependant important de noter que dans un contexte 

opérationnel, il est plus facile de ne récolter qu’un seul biosignal comme la VRC, la 

pupillométrie voire l’activité électrodermale pour inférer sur le fonctionnement global 

du système. Les résultats de nos études n°1, n°3a et 3b et n°5 confirment que cela est 

tout à fait réalisable et permet d’interpréter, avec les indices de complexité choisis, le 

fonctionnement intégré d’un système tel que le CAN. Cela constitue l’originalité et 

l’aspect novateur des résultats formulés ici sur l’analyse de biosignaux et 

l’entraînement de structures périphériques. 

Enfin, l’objet de ce travail de thèse reposait sur la fatigue cognitive, de son 

observation précoce par le traitement de signaux centraux ou autonome à sa 

remédiation par l’utilisation de biofeedbacks.  Les effets de cette fatigue sur d’autres 

systèmes complexes en réseau sont connus et décrits dans la littérature (Hachard, 

2019; Hachard et al., 2020). Il serait intéressant d’observer les caractéristiques de ces 

systèmes dans l’optique de décrire le plus précisément possible l’apparition de cette 

fatigue subjective. Comme précisé précédemment, effectuer une analyse pendant 

l’exécution même de la tâche de vigilance continue dans l’étude n°4 permettrait de 

décrire encore plus précisément les signaux faibles précurseurs de cette fatigue. Ces 

analyses sont actuellement réalisées dans la continuité du travail de thèse en 

collaboration avec d’autres chercheurs de l’équipe PMH-DySCo. 
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Conclusion 
 

Comprendre l’apparition de la fatigue cognitive pour mieux la prévenir est un 

des enjeux majeurs de notre société où l’activité de l’Homme est passée au fil de 

l’évolution d’une prépondérance physique/motrice à une prépondérance intellectuelle. 

Nombre de tâches et d’actions réalisées au quotidien entraînent cet état de fatigue 

singulier qui intègre à la fois des dimensions neurophysiologiques, psychologiques et 

comportementales. En utilisant de grands principes empruntés à la physiologie, aux 

neurosciences, à la psychologie et au traitement du signal, les travaux présentés dans 

ce manuscrit démontrent la faisabilité de la détection de la fatigue cognitive par un 

monitoring de l’activité centrale et périphérique d’un individu. En particulier, en 

s’intégrant dans la mouvance de la science de la complexité, nos résultats montrent 

que les méthodes d’analyse non linéaires mutli-échelles permettent de caractériser 

des adaptations cognitives fines.  En outre, l’utilisation d’outils de neurofeedback et de 

cohérence cardiaque assistée par biofeedback a établi l’efficacité de ces pratiques 

pour améliorer le fonctionnement cognitif ou limiter les effets néfastes de la fatigue 

cognitive. Des observations encourageantes pour l’entreprise URGOTECH à l’initiative 

de ces outils. 
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Abstract: Recent research has clarified the existence of a networked system involving a cortical and
subcortical circuitry regulating both cognition and cardiac autonomic control, which is dynamically
organized as a function of cognitive demand. The main interactions span multiple temporal and spa-
tial scales and are extensively governed by nonlinear processes. Hence, entropy and (multi)fractality
in heart period time series are suitable to capture emergent behavior of the cognitive-autonomic net-
work coordination. This study investigated how entropy and multifractal-multiscale analyses could
depict specific cognitive-autonomic architectures reflected in the heart rate dynamics when students
performed selective inhibition tasks. The participants (N = 37) completed cognitive interference
(Stroop color and word task), action cancellation (stop-signal) and action restraint (go/no-go) tasks,
compared to watching a neutral movie as baseline. Entropy and fractal markers (respectively, the
refined composite multiscale entropy and multifractal-multiscale detrended fluctuation analysis)
outperformed other time-domain and frequency-domain markers of the heart rate variability in
distinguishing cognitive tasks. Crucially, the entropy increased selectively during cognitive inter-
ference and the multifractality increased during action cancellation. An interpretative hypothesis is
that cognitive interference elicited a greater richness in interactive processes that form the central
autonomic network while action cancellation, which is achieved via biasing a sensorimotor network,
could lead to a scale-specific heightening of multifractal behavior.

Keywords: HRV; complexity; entropy; multifractality; cognitive state

1. Introduction

Recent advances conceiving physiological systems as dynamically coordinated net-
works have deepened our understanding of critical functions that emerge from interdepen-
dencies between brain, bodily organs and environment. The main intuition is that large and
flexible networked systems arise, re-organize themselves as a function of sensory inputs,
mood and internal processing to cohere in an efficient executive control. This way, rather
than conceiving independent encapsulated entities, system theories plead for elaborated
architectures of intricate networks where interdependencies, governed by nonlinear pro-
cesses, are more important than the components themselves, to achieve efficient functions.
Obviously enough, the studied interactions span several spatial (from neurons to systems)
and temporal (from milliseconds to minutes) scales to support adequate regulations, which
lead researchers to envisage multiscale nonlinear approaches to obtain reliable metrics
for exploring the system complexity. The next intuitive step is that in response to any
challenge for the mind or the body, an adequate response necessarily involves a system
re-organization, which could be reflected in the output signal dynamics, and captured by
said metrics. Hence, advances in the development of nonlinear tools for exploring behavior
time series have been an active part of research in complex system investigations [1–4]
and have demonstrated that complex dynamics could be identified beyond the confines of
the brain.
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Among concrete descriptions of such complex systems, it has been argued for years
that a functional network involving a cortical and subcortical circuitry regulating both
cognition and cardiac autonomic interactions can be identified. Since Benarroch paved the
way in the 1990’s [5] by describing a “central autonomic network” (CAN) that evokes the
role of cortical and subcortical connections in integrated visceral control, Thayer and Lane
extended the architecture of the CAN by including modulations of brainstem mechanisms
associated to vagal-mediated cardiac autonomic control [6]. Possible extensions have been
described recently [7], which further demonstrated the richness of this intricate network
and multiple interdependencies that take place around this neurovisceral integration
around bottom-up and top-down vagal-mediated information between the brain and the
heart [8]. Cognitive and emotional modulations are supposed to aggregate coordinated
interdependencies, which is the object of recent research based on nonlinear analyses of
the temporal structure of heartbeat time series.

The richness of information flow in heart rate time series has been reliably accounted
for by entropy metrics in recent research [9,10]. Multiscale entropy (MSE) (and its variants)
is a widely used metric to explore signal complexity that has demonstrated substantial
interest when applied to heart rate time series [1,3]. The MSE algorithm may encounter
problems when applied to short time series analysis [11]. Unfortunately, short series
are common in physiological experiments, especially, when participants are subjected to
cognitive tasks that can induce fatigue and disengagement if continued for too long. Im-
provements in validity and accuracy are significant when using, e.g., the refined composite
multiscale entropy (RCMSE) or linear multiscale entropy (LMSE, [12]), which offers a
reliable tool to explore cognitive-autonomic interactions in comfortable experimental con-
ditions. Recent investigations have suggested that RCMSE applied to heart rate time series
is sensitive enough to capture richer cognitive-autonomic interactions during a cognitive
task [13] as well as their degradation by stress induction [14]. In addition, RCMSE appeared
pivotal in interpreting the benefits of biofeedback training, a practice where the intentional
reduction of the breathing rate allowed reaching resonance between sympathetic and vagal
oscillators, which enhances the vagal bottom-up stimulation of the frontal cortex and has
therapeutic virtues [15].

Subtle changes in the cardiovascular complexity have also been addressed based
on multifractal formalisms. Scale-free, fractal behavior has mainly been observed in
large scales of heart rate time series; but the recent combination of a multifractal and a
multiscale approach offers a new window to reveal the unexpected richness of details in
the self-similarity structure in heart rate dynamics [16,17]. This approach nicely exploits
the formalism of detrended fluctuation analysis to include multifractal and multiscale
computational roots and has been called multifractal-multiscale detrended fluctuation
analysis (MM-DFA). The degree of multifractality in the sensorimotor variability has
recently been associated with effective system adaptation [18]. As these experiments in the
neuromotor domain bring about a brand-new support of the link between the complexity
in brain neural dynamics and multifractal output variability, little is known to date on
the capacity of multifractal multiscale metrics to capture subtle adaptations in cognitive-
autonomic interactions.

The present study aimed at exploring the reliability of RCMSE and MM-DFA met-
rics, together with additional and surrogate testing, to decipher adaptations in cognitive-
autonomic interdependencies when humans are exposed to cognitive tasks. Three cognitive
tasks were purposely selected to impose cognitive interference, action cancellation and ac-
tion restraint. We hypothesized that cognitive interference might be associated to heighten
the entropy in heart rate time series as illustrated in previous cognitive testing [13]. On
the other hand, simpler reaction tasks are expected to have much less consequences on en-
tropy. Yet, action restraint differs from action cancellation by the need to bias the prepotent
sensorimotor system which might be reflected in a higher degree of multifractality.
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2. Materials and Methods
2.1. Population

Thirty-seven trained students of Bordeaux university (19 males, 18 females, aged
22.1 ± 1.7 years old) gave their informed consent to take part in the present study that was
part of their academic curriculum and for which they received credits. All the procedures
were approved by the IRB of the faculté des STAPS and follow the rules of the Declara-
tion of Helsinki. Because of corrupted data in heart rate recordings, three participants
were discarded.

All participants reported having no history of neurological or physiological disorders,
and normal or corrected-to-normal vision. Participants were asked to avoid alcohol,
caffeine and to abstain from heavy physical activity for the 12 h preceding the experiment.

2.2. Experimental Design

During the whole experiment lasting about 40 min, the participants remained quietly
seated on a chair, at a viewing distance of about 0.6 m of the 15-inch screen of a laptop,
whose keyboard was used to respond to the stimuli displayed on the screen. The partici-
pants wear a bipolar electrode transmitter belt Polar H10 (Polar, Finland) fitted around their
chest and connected to a smartphone via Bluetooth. The cardiac interbeat time intervals
(RR) were recorded when needed (see details below).

The experimental setup consisted in four successive phases. The participants first
conducted a resting state phase named baseline, during which they watched a neutral
animal documentary for 10 min, wearing headphones. Then, three cognitive tasks were
assigned to be performed successively in a pseudo-randomized order (approximately
8 min per task and 1 min pause between the tasks), namely Stroop Color and Word Test
(SCWT), go/no-go task (GNGT) and stop signal task (SST).

2.3. Cognitive Tasks

Executive function tasks were implemented using the software PsyToolkit [19,20].
All stimuli were presented in the center of the screen displaying a black background

color. Whatever the task, each trial began with the presentation of a fixation cross that was
replaced by the task-specific stimulus (see below for each task) after 250 ms.

Prior to each task, clear explanations were provided; a trial was performed so that the
participant becomes aware of the instructions and could find a comfortable way to hit the
specified keyboard keys as quickly as possible (lying fingers on the keys).

2.3.1. Stroop Color and Word Task (SCWT)

This task assesses the ability to inhibit cognitive interference, which occurs when the
processing of a stimulus feature affects the simultaneous processing of another attribute
of the same stimulus [21]. During the Stroop task, a word naming a color among “blue”,
“green”, “red”, or “yellow” appeared in an unpredictable manner at the center of the screen,
displayed either in a congruent (similar) color or in incongruent (different) color (blue,
green, red, or yellow). To get non-verbal answers from the participants, four keys on the
keyboard were tagged with colored stickers. The participants had to hit the keyboard
key corresponding to the “ink” color, not the word, as accurately as possible. A stimulus
remained displayed on the screen for a maximal duration of 2000 ms (Figure 1). The next
stimulus appeared 250 ms after either the response of the participant or an elapsed display
time. This task consisted in 400 successive trials.
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Figure 1. Stroop Color and Word Task (SCWT). Displayed sequences for the SCWT.

2.3.2. Go/No-Go Task (GNGT)

The go/no-go task (GNGT) measures the participants’ capacity for sustained attention
and response control. GNGT captures action restraint thanks to the relative amounts of
no-go signals (here 30%) appearing instead of go. Subjects are presented with a series of
stimuli and are told to respond when a go stimulus is presented and to withhold their
response when a no-go stimulus is presented. The task was set up as follows (Figure 2):
an ellipsis appeared at the center of the screen as a stimulus, either with a green background
with instruction “press the space bar” (go) or a red background with the instruction “do
not press the space bar” (no-go). The participants were instructed to respond (hit keyboard
space bar) as quickly as possible to the go signal that in any case remained displayed on
the screen for a maximal duration of 1000 ms. After either the response of the participant or
an elapsed display time, the next stimulus appeared 250 ms later. The task consisted of 600
successive stimuli including 70% go and 30% no-go, presented in an unpredictable manner.

Figure 2. Go/no-go task (GNGT). Displayed sequences for the GNGT. In this task, the participants
respond as rapidly as possible to a go stimulus. In a minority of trials (30%), the go stimulus is
replaced by a no-go stimulus that instructs participants to not respond.

2.3.3. Stop Signal Task (SST)

The stop signal task (SST) is a test of inhibition of prepotent responses. Compared to
the go/no-go task (see below) where the no-go sign is presented simultaneously with or
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instead of the go stimulus, the stop-signal is presented after the go stimulus, so that the
response is already in the process of completion. Then, the SST relies on action cancellation,
i.e., imposes the suppression of the already initiated motor response [22,23]. Here, the
task consisted in a stimulus “green arrow” pointing either to the right or to the left, that
appeared at the center of the screen, inviting the participant to hit the corresponding right
or left arrow on the keyboard as quickly as possible (Figure 3). In some cases (30%), a red
circle appeared around the displayed arrow after a delay varying from 50 to 400 ms (step
50 ms) in an unpredictable manner.

Figure 3. Stop signal Task (SST). Displayed sequences for the SST. In this task, participants responded
to a “go” stimulus, and, in a minority of trials (30%), the “go” stimulus is followed by a stop signal
that instructs participants to withhold their response.

The participants were instructed that the red circle represented a stop signal inviting
them to withhold their response [24–26]. This task comprised 400 successive stimuli
presented in an unpredictable manner to the participant.

In any case, arrows (stimulus) remained displayed for a maximal duration of 1000 ms.
The next stimulus appeared 250 ms after either the response of the participant or an elapsed
display time.

Inhibition latency associated to the inhibition process engaged in stop signal trials is
not measurable directly. This index is computed by estimating the stop signal reaction time
(SSRT) from the distribution of reaction times on go-signal only trials [24,26].

2.4. Analysis of RR Time Series

A bipolar electrode transmitter belt Polar H10 (Polar, Finland) sampled inter-beat
intervals (so-called RR intervals) with an accuracy of 0.001 s, based on the electrophysio-
logical signal associated to ventricular contraction (R-peak) transmitted to the surface of
the chest. The accuracy in RR time series was demonstrated elsewhere, when comparing
the Polar device to classical ECG recordings (e.g., [27,28]).

The RR experimental series comprised 500–700 samples in 10-min baseline recordings,
depending on the individual heart rate, and 400–600 samples during ±8 min cognitive
tasks, depending on individual heart rates and cumulated response times. The RR time
series were imported to Matlab (Matlab_ R2020a, Mathworks, Natick, MA, USA) for
subsequent analyses using both Matlab functions and custom-designed algorithms. The
RR series were inspected for artifacts. Occasional ectopic beats (irregularity of the heart rate
involving extra or skipped heartbeats such as extrasystoles and consecutive compensatory
pause) were visually identified and manually replaced with interpolated adjacent values.
There were less than 1% corrupted samples in the analyzed series.

2.4.1. Time and Frequency Domains Analyses

The variability in RR time series, the classical heart rate variability (HRV), exhibits
interwoven fluctuations covering a large spectrum of magnitude and frequencies. Here,
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we evaluated the magnitude of variability in HRV, which provides classical markers of
tone modulation in autonomic control (sympathetic and vagal), although the present study
mainly focused on the temporal structure of the RR time series addressed by entropy and
multifractality markers over a number of observational scales. The root mean square of
successive differences (RMSSD) in the RR time series was computed. This index relies
on the magnitude in short-range (due to differentiation) fluctuations of the heart rate
and is generally associated to vagal tone modulation [29]. A quite similar information is
generally derived from the power at high-frequencies computed from the power spectral
density (PSD) of the RR series. For that, the discrete Fourier transform was computed
from 4-Hz resampled RR time series using cubic spline interpolation. The averaged power
in predetermined frequency bands were extracted, respectively, at low frequencies (LF)
between 0.04 Hz and 0.15 Hz and at high-frequencies between 0.15 Hz and 0.4 Hz, generally
associated to a dominantly sympathetic control and a pure vagal control, respectively. The
ratio LF/HF power was also assessed, as an indicator of the so-called sympathovagal
balance [29].

2.4.2. Entropy in RR Time Series

Complex regulation mechanisms in biological systems have been explored by assess-
ing the absence of obvious regularity in signal output using sample entropy over a range
of observational scales [3]. It has been advised that non-stationarity in physiological time
series could falsify an entropy-based approach [30–32]. On this account, specific procedures
were applied in the present work.

To remove unwanted trends, empirical mode decomposition, a data-driven method,
was used to decompose the RR series into a sum of intrinsic mode functions and a residual
trend. Removing the residual trend avoids errors in entropy calculations due to drift-
induced exacerbation of the standard deviation of the series [30]. After that, stationarity
was checked using the RWS method [31]. The percentage of stationary signals in each
experimental condition can thus be reported.

Refined composite multiscale entropy (RCMSE) based on the algorithm proposed by
Wu [11] was computed on detrended series. Using the RCMSE algorithm is particularly
advised when applying multiscale entropy methods to short time series. The RCMSE
approach addresses most of the issues associated to other multiscale methods [11]. Costa
et al. proposed a multiscale entropy (MSE) method consisting of a coarse-graining process
and sample entropy computations, to measure complexity at different temporal scales. The
coarse-graining process is similar to moving-averaging and the decimation of the original
time series, which inevitably shortens the length of the series. As a matter of fact, inade-
quate (reduced) length in coarse-grained time series may impair accurate computations
of SampEn at large scales. Ultimately, in some cases, the SampEn is undefined because
no template vectors are matched to one another. Wu proposed CMSE and then RCMSE
algorithms that introduced overlapping to improve the number of computer vectors in
short series. Yet, compared with MSE and, despite better accuracy, CMSE increases the
probability of inducing an undefined entropy in short series. To overcome this issue,
RCMSE, while keeping the advantage of CMSE to get a better accuracy when the entropy
is defined, adds lower probability of inducing an undefined entropy.

The RCMSE was computed as:

RCMSE(x, τ, m, r) = − ln

(
∑τ

k=1 nm+1
k,τ

∑τ
k=1 nm

k,τ

)
, (1)

where x is the RR intervals time series, τ the scale factor, m the embedded dimension (here
m = 2), and r the tolerance factor set here to the fixed value of 0.15 [3]. The RCMSE value
at a scale factor τ is defined as the natural logarithm ratio between the mean of the number
of m and m + 1 the dimensional matched vector pairs nm

k,τ and nm+1
k,τ computed from the

k-th coarse-grained time series. The proportion of same vectors characterizes the level of
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signal regularity, an indicator of poor signal complexity. Since signal length uniformization
is critical for reliable entropy determination, the length of each analyzed time series was
determined based on the shortest series among an individual set of recordings. As a
consequence of the series length, RCMSE was assessed over a range of scales from 1 to
4 to preserve >120 samples per scale. An entropy index, Ei, was used to characterize the
entropy in a series by a single marker; Ei evaluated the area under the curve of RCMSE vs.
scales obtained by using the trapezoidal rule [13,15].

Entropy: surrogate data testing
Shuffled time series
Background noise has been evidenced in MSE approaches in the sense that white

noise exhibits high values of sample entropy at scale 1, although, by definition, white noise
exhibits no form of complexity [3]. In white noise, the sample entropy drops markedly in
larger scales, which is not the case if critical information exists in the signal over a range
of scales, as in the case of biological signals. To distinguish white noise from complex RR
time series, each experimental series was shuffled (n = 50 shuffle surrogates) and RCMSE
was calculated for each participant in each cognitive task. A distinct profile between
experimental and surrogate series was a prerequisite for considering that the entropy in
our RR time series is not the consequence of background noise (see Figure 10 in Results).

Phase randomized time series
In addition, we generated 50 phase-randomized surrogate series with a Fourier-phase

randomizing algorithm, a method called Iterative Amplitude Adjusted Fourier Trans-
formed IAAFT [33]. Since the FT method distorts the amplitude distribution of the original
series when the sample distribution is not Gaussian, the IAAFT method implemented an
iterative procedure (here the number of iterations was 200) that alternatively constrains the
surrogate series to have the same power spectrum and the same amplitude distribution (by
a rank-ordering procedure) of the experimental series. In agreement with recent analyses
focusing on methodological bias with short-term HRV series [34,35], the IAAFT analysis
allowed operating detection and quantification of nonlinear components in our RR time
series. At the individual level, detection consisted in observing if the experimental Ei values
computed with RCMSE fall below the 2.5th percentile of the Ei computed over the IAAFT
surrogate series [35]. Then, for each situation, the number of participants exhibiting an RR
series with Ei values below the 2.5th percentile was quantified (see Figure 11 in Results).

Additional analyses
Linear MSE
In order to provide additional support to the results obtained by applying RCMSE

to RR time series, we also computed linear MSE (LMSE). LMSE is based on linear state-
space models to assess the complexity of a process [12]. As RCMSE, LMSE has been
recommended for entropy measurement in short time series, especially when nonlinear
features are suspected. Linear sample entropy at a given scale τs is obtained as:

LSEx(τs) =
1
2

ln2πe
σ2

ed
σ2

xd
, (2)

where x represents here the RR time series, σ2
xd

and σ2
ed

are, respectively, the variance of
the down-sampled process xd and that of the relevant innovations ed. Following the same
procedure as that used for RCMSE, an index of entropy was obtained by computing the
integral (trapezoidal rule) of the LSE values over scales 1 to 4.

Conditional entropy
In addition to multiscale computations, we calculated the conditional entropy using

model-free estimators to evaluate how estimators could provide convergent results and
strengthen the conclusions about task-specific complexity in beat-to-beat dynamics. We
estimated the conditional entropy with model-free estimators based on binning (Bi) [36],
on kernel (Ke) [37] and on nearest neighbors (NN) [37,38].
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2.4.3. Multifractal Properties of RR Time Series

In physiology, the term fractal was used to designate self-similarities in biological
times series. Detrended fluctuation analysis (DFA) is a popular method for assessing
self-similarity in biological signals that provides a coefficient α strictly related to the Hurst’s
exponent [39]. Recent advances based on DFA make it possible to evaluate multifractal
coefficients over a range of observational scales, which represent a finer analysis to explore
the scale-free behavior in biomedical signals [16,17]. As RR time series are inherently
irregularly sampled, there is a need to transform an observational scale (a number of
samples) into a time scale [16,17]. To get the best matching in the present study, the RR time
series were resampled at 1Hz before running MM-DFA. Figure 4 shows high a similarity in
the original and resampled series.

Figure 4. Typical RR time series for one subject in each phase (baseline, SCWT, SST, GNGT).
(a) Original RR time series, (b) 1-Hz resampled RR series.

Here, for each 1Hz-resampled RR time series, the self-similarity scaling exponent was
calculated as a function of scale n and of the multifractal order q applying the multifractal
multiscale DFA based on works by Castiglioni et al. [16,40]. In short, the RR time series are
first integrated by cumulative summation after mean subtraction.

y(k) = ∑i
j=1 x((j)− x), (3)

The cumulative sum is split into M blocks of size n using maximally overlapped
blocks. The variance of the residuals in the k-th block (1 ≤ k ≤M) after detrending with a
least-square detrending first-order polynomial p(i) is:

σ2
n(k) =

1
2 ∑(y(i)− p(i))2, (4)

so that the DFA variability function is:

Fq(n) =
(

1
M ∑M

k=1

(
σ2

n(k)
) q

2
) 1

q

f or q 6= 0, (5)

Fq(n) = e
1

2M ∑M
k=1 ln (σ2

n(k)) f or q = 0, (6)

The variability function is calculated for block sizes n between 10 and 128. The scaling
exponent is the local slope around the scale n of log Fq(n) vs. log n. The method used
in the present study to get the local slopes deserves further details since we used both
the 5-point derivative used in [16] (Equation (5) and related equations for extrema) and
in [40] (Equation (22)). The difference is that the exact equispaced log n values in the
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latter case are calculated by spline cubic interpolation of the log Fq(n) samples. The reason
why the increments are not exactly evenly spaced lies in the fact that n is an integer, a
rounded value, so that successive increments due to the residual error are underestimated
then overestimated and conversely. The result is a “zig-zag” pattern as illustrated in
Figures 5 and 6. Interpolation provides a smoother profile. To shift away from potential
“methodological noise” in our analyses, the results obtained with each method are provided.
Examples of multifractal and multiscale coefficients (q,n) obtained with both methods of
local slope calculation are shown in Figure 5.

In order to define a multifractal index as a function of scale n, MFi(n) was obtained
by calculating the standard deviation of all α(q,n). In Figure 6, MFi was plotted as a
function of observational scales n. To compare the cognitive tasks, we finally obtained a
concise multifractal index called MFI by calculating the area under the curve (trapezoid
rule) obtained with the fast MM-DFA computation method [40] (Figure 6b) between scale
n = 10 s and scale n = 17 s, because within this particular range of scales repeated mea-
sures ANOVA showed significant difference among the baseline, SCWT, SST and GNGT
(Figure 7).

Figure 5. Cont.
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Figure 5. Surfaces of multifractal multiscale DFA average over all participants obtained on each
condition (baseline (a), SCWT (b), SST (c) and GNGT (d)). Surface computed with the method
described in [16] on the left side or with the fast one described in [40] on the right side.
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the experimental MFi values considering MFI computation scales lies within or outside
the 95% confidence interval based on the percentile of the distribution among surrogates
(Figure 8). Then, for each situation, the number of participants exhibiting RR series with
MFi values outside the 95% confidence interval was quantified (see Figure 13 in Results).

Figure 8. Values of the nonlinear dynamic measures on RR time series for a typical subject, obtained
on each experimental condition (baseline, SCWT, SST and GNGT). The markers are the original
values and the errors bars are the 5th and 95th percentiles of the surrogates’ distribution.

2.5. Statistical Analysis

Results were tested for normality (Shapiro–Wilk test) and homogeneity (Levene test).
The values are expressed as mean and standard deviation to the mean (SD). Outliers were
identified using inter quartile range method described by Tukey in 1977 and the values of
outliers were replaced by the mean value for the considered sample.

To test task effects on heart rate dynamics, we used both standard statistical tests
and Bayesian equivalents to extend insight and guide interpretation of the significance
(p values), according to the likelihood of the alternative hypothesis versus the null hy-
pothesis [41,42]. Indeed, a disadvantage of null hypothesis significance testing is that
nonsignificant p values (e.g., when reporting no condition effect on experimental measures)
cannot be interpreted as support for the null hypothesis [42,43].To circumvent this issue
and confirm whether the potential non-significant findings reported potential support for
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the null hypothesis, we calculated the Bayes factor (BF): specifically, we computed the
log scale of BF10 (Bayes factor giving evidence for the alternative hypothesis H1 over the
null hypothesis H0) noted log(BF10) that can be easily interpreted such that a negative
value indicates support for the null hypothesis, whereas a positive value indicates evi-
dence in favor of the alternative hypothesis (see Supplementary Materials Table S2 for an
interpretation scale of log(BF10)) [44].

For standard analyses, we conducted repeated measures ANOVA or the nonpara-
metric equivalent, the Friedmann test. For standard post-hoc tests, we applied the Holm
correction for multiple comparisons. For the Bayesian analyses, we used the default
JASP priors (paired sample t-tests: medium effect size on a Cauchy distribution of 0.707;
repeated measures ANOVA: r-scale fixed effects of 0.5, r-scale random effects of 1, and
r-scale covariates of 0.354), and our model was compared to the null model for Bayesian
repeated measures ANOVA [43]. Standard and Bayesian analyses were performed with
the task (task effect) as a within-participants factor.

Receiver Operating Characteristic (ROC) curves were used to measure the sensitivity
and specificity of the indices computed [45]. The area under the ROC curve (AUC) was
computed for each index. This area represents the accuracy of the index in a binary
classification paradigm [46]. Yi corresponds to a measure of a diagnostic test’s ability to
balance the sensitivity and specificity (Yi = sensitivity + speci f icity − 1).

Data were analyzed in JASP (version 0.14.1, https://jasp-stats.org/, accessed on
20 May 2021).

3. Results
3.1. Cognitive Performance: Response Time and Accuracy

A set of metrics including individual response time and accuracy served for quan-
tifying cognitive tasks performance was obtained (Table 1). The highest response time
(RT) was observed in SCWT and amounted to 879 ± 119 ms. SCWT imposes a trade-off
between speed and response accuracy. The small variability in response time may rely on
the instructions given to the participants in our conditions, encouraging accuracy rather
than speed.

Table 1. Descriptive statistics (mean ± standard deviation) of indices computed from cognitive tasks.

Variable (Unit) SCWT SST GNGT

RT (ms) 879 ± 119 c 496 ± 69 c 405 ± 64 *

perf (%) 97.0 ± 2.25 99.3 ± 0.83 97.6 ± 1.80

SSRT (ms) 308 ± 32.4

inhib perf (%) 60.4 ± 22.7
RT = response time; perf = percentage of correct responses (note that for SST, “perf” represents the percentage
of responses for which a subject responds correctly when only a GO stimulus is presented); SSRT = stop signal
reaction time; inhib perf = inhibition performance in SST (percentage of trials where a subject correctly withholds
his response when a stop signal followed a GO stimulus); SCWT = Stroop color and word task; GNGT = go/no-go
task; SST = stop signal task. * indicates significant difference with (c) compared task.

The response time in SST when compared to GNGT is informative about the time
needed to initiate and then bias the sensorimotor response in SST but not in GNGT. Thus,
as expected, a greater response time was observed in SST, 496 ± 69 ms, when compared to
GNGT, 405 ± 64 ms (p < 0.001, log(BF10) = 18.3).

3.2. Classical Metrics in RR Time Series

Heart rate dynamics were described from classical time-domain and frequency-
domains autonomic markers but, more importantly, regarding our hypotheses by using
markers of signal complexity.

Descriptive statistics of the RR time series are summarized in Table 2. The absence of
change in the average RR interval duration (between SST and GNGT vs. baseline) indicates

https://jasp-stats.org/
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that the heart rate per se was not adequate as a task-specific marker, which also holds for
autonomic markers, RMSSD, LF, HF and LF/HF (Supplementary Materials Table S1). In
addition, classical autonomic markers demonstrated poor sensitivity as quantified by the
ROC curves analysis. They never reached the highest AUC or Youden’s index (Yi) value,
except for a marginal advantage for the AUC of LF in the situation of GNGT (Table 4).

Table 2. Descriptive statistics (mean ± standard deviation) of indices computed from RR time
series analyses.

Variable (Unit) Baseline SCWT SST GNGT

meanRR (ms) 841 ± 131c 812 ± 131 * 836 ± 131 c 832 ± 135 c

RMSSD (ms) 43.3 ± 18.9 42.0 ± 18.1 45.3 ± 21.1 44.7 ± 21.7

LF (msˆ2/Hz) 1471 ± 927 1165 ± 462 1291 ± 643 1064 ± 463

HF (msˆ2/Hz) 886 ± 630 685 ± 515 862 ± 777 862 ± 761

LF/HF 2.25 ± 1.69 2.62 ± 1.95 2.23 ± 1.19 2.23 ±1.51

Ei (a.u.) 5.96 ± 0.35 c 6.20 ± 0.22 * 6.01 ± 0.34 c 6.03 ± 0.37 c

MFI (a.u.) 0.46 ± 0.20 c 0.48 ± 0.24 0.64 ± 0.44 * 0.39- ± 0.18 c

meanRR = mean interbeat interval duration; RMSSD = root mean square of successive differences;
LF = low frequency power in HRV power spectrum; HF = high frequencies power in HRV power spectrum;
LF/HF = ratio of low frequencies on high frequencies; Ei = entropy index; MFI = multifractal index. * indicates
significant differences with (c) compared conditions. SCWT = Stroop color and word task; GNGT = go/no-go
task; SST = stop signal task.

3.3. Multiscale Entropy in RR Time Series

As introduced in Methods, given that non-stationarity might affect the entropy mea-
surement, an RWS test was conducted on RR time series. The percentage of stationary time
series in our conditions reached about 40% (Figure 9). More importantly, this percentage
was not significantly different across the experimental conditions (p = 0.49), thus indi-
cating that differences in the task-specific entropy can hardly result from a bias due to a
singularity in non-stationarity.

Figure 9. Percentage of stationary signals obtained by counting the subjects. Stationarity was tested
using the RWS method. Results are presented for each experimental condition, baseline, Stroop color
and word task (SCWT), stop signal task (SST) and go/no-go task (GNGT).

As explained in Methods, entropy vs. scales computed from RCMSE in experimental
times series was compared to entropy vs. scales in shuffled series. Figure 10 indicates that
the shuffled surrogates showed the typical profile of a white noise, as expected. That was
clearly different from the entropy profiles in the experimental series.
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Figure 10. Refined composite multiscale entropy (RCMSE) analysis of RR interval time series. Sample
entropy values at time scales 1 to 4 during all conditions (baseline, Stroop color and word task (SCWT),
stop signal task (SST) and go/no-go task (GNGT) (mean ± SD)). The RCMSE curves for the surrogate
shuffled time series (black curves) are also presented. The entropy index Ei represents the trapezoid
approximation of the area under each curve.

As for IAAFT (phase-randomized) surrogate testing, Figure 11b illustrates the percent-
age of the subjects who demonstrated nonlinearities (Figure 11a), which amounted to 40 to
60% of the participants in our conditions.

Figure 11. (a) Surrogate data testing for entropy measurement. Open red circles represent the
mean entropy value and standard deviation of the 97.5th and 2.5th percentiles from 50 surrogate
series, green circles represent subjects’ individual values. (b) The percentage of significant nonlinear
dynamics obtained by counting the subjects. For these subjects, the original RR time series presented
an entropy value below the 2.5th percentile of 50 surrogates’ values. Results are presented for each
experimental condition, baseline, Stroop color and word task (SCWT), stop signal task (SST) and
go/no-go task (GNGT).

By contrast with the results obtained with classical markers, the entropy index ob-
tained from the area under the curve, Ei varied with task as shown by the repeated
measurements ANOVA (F(3,99) = 4.67, p < 0.01, log(BF10) = 2.20). The post-hoc analy-
sis showed that Ei reached a higher value during the SCWT (Supplementary Materials
Table S1, Figure 12) when compared to the baseline (p < 0.01, log(BF10) = 2.76), to SST
(p < 0.05, log(BF10) = 2.29) and to GNGT regarding Bayesian analysis (p = 0.06,
log(BF10) = 1.43) (Figure 12). In other words, the entropy in RR time series specifi-
cally increased in the inhibition test that involved cognitive interference, SCWT. In agree-
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ment, Ei was the most sensitive marker allowing to distinguish SWCT from the baseline
(Figure 15a and Table 4).

Figure 12. Effect of cognitive tasks (SCWT = Stroop color and word task; SST = stop signal task and
GNGT = go/no-go task) on the entropy index (Ei) value. a.u. = arbitrary unit. Interpretation scale:
H1 **** and H1 ** mean, respectively, extreme and strong evidence for the alternative hypothesis.

Additional analyses
Descriptive statistic results of additional entropy analyses are presented in Table 3.

Among the four measurement methods, two of them, LMSE and the conditional entropy
computation using the kernel estimator, show similar dynamics to those observed with
RCMSE. For these two methods, we observe the highest entropy values in the SCWT.

Table 3. Descriptive statistics (mean ± standard deviation) of the four entropy indices computed
from RR time series in additional analyses.

Entropy Indices
(Unit) Baseline SCWT SST GNGT

LMSE (a.u.) 2.90 ± 0.52 3.19 ± 0.44 3.09 ± 0.52 3.09 ± 0.48

CEBi (a.u.) 1.02 ± 0.11 1.00 ± 0.16 1.03 ± 0.15 1.01 ± 0.16

CEKe (a.u.) 1.84 ± 0.27 2.00 ± 0.30 1.98 ± 0.27 1.98 ± 0.20

CENN (a.u.) 5.31 ± 0.30 5.27 ± 0.27 5.34 ± 0.28 5.25 ± 0.35
LMSE = linear multiscale entropy; CEBi = conditional entropy computed with binning model-free estimator;
CEKe = conditional entropy computed with the kernel model-free estimator; CENN = conditional en-
tropy computed with the nearest neighbor model-free estimator. SCWT = Stroop color and word task;
GNGT = go/no-go task; SST = stop signal task.

3.4. Multifractality in RR Time Series

Detection of nonlinearities
Figure 13 shows the percentage of subjects who demonstrated nonlinearities in multi-

fractal RR dynamics based on the phase-randomization surrogate data testing. Nonlineari-
ties were shown in the range of 20 to 35% of the participants, in each cognitive task, while
it amounted to only 14% in the baseline task.
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Figure 13. Percentage of significant nonlinear dynamics obtained by counting the subjects. For these
subjects, the original RR time series presented more multifractal dynamics than the surrogate ones.
Results are presented for each experimental condition, baseline, Stroop color and word task (SCWT),
stop signal task (SST) and go/no-go task (GNGT).

Quantification of scale-specific multifractality
The multifractality index MFI obtained from the area under the curve of MFi vs.

scales 10-to-17 was significantly different among the experimental situations (F(3,99) = 11.4,
p < 0.01, log(BF10) = 3.71). The post-hoc analysis showed significantly higher MFI in SST
when compared to baseline, indicated by Bayesian analysis (p = 0.08, log(BF10) = 1.03) and
when compared to GNGT (p < 0.01, log(BF10) = 3.46) (Supplementary Materials Table S1,
Figure 14).

Figure 14. Effect of cognitive tasks (SCWT = Stroop color and word task; SST = stop signal task and
GNGT = go/no-go task) on multifractality index (MFI) value. a.u. = arbitrary unit. Interpretation
scale: H1 **** and H1 ** mean, respectively, extreme and strong evidence for the alternative hypothesis.

3.5. Sensitivity Analysis: ROC Curves

The ROC curves analysis including all measured heart rate metrics is presented in
Figure 15. The corresponding area under the curve (AUC) and Youden’s indices (Yi) are
reported in Table 4. In each of the three tasks (SCWT, SST, GNGT), the greatest AUC were
obtained either in the entropy or multifractality indices. This demonstrates how these
indices outperformed the classical cardiac autonomic markers. This was mainly true for
the entropy in SCWT (Figure 15a and Table 4).
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Figure 15. Receiver operating characteristic (ROC) curves (sensitivity vs. 1-specificity) for RR interval
time series indices. Binary classification between Stroop color and word task (SCWT) and baseline
(a), stop signal task (SST) and baseline (b) and go/no-go task (GNGT) and baseline (c).
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Table 4. Sensitivity analysis (area under the ROC curve (AUC) and Youden’s index (Yi)).

Indices SCWT/Baseline SST/Baseline GNGT/Baseline

AUC Yi AUC Yi AUC Yi
meanRR 0.55 0.15 0.51 0.09 0.52 0.08
RMSSD 0.53 0.18 0.51 0.18 0.50 0.21

LF 0.56 0.29 0.53 0.24 0.60 0.29
HF 0.58 0.21 0.53 0.24 0.54 0.24

LF/HF 0.56 0.15 0.45 0.08 0.49 0.08
Ei 0.69 0.44 0.53 0.15 0.56 0.18

MFI 0.52 0.18 0.58 0.32 0.61 0.29
meanRR = mean interbeat interval duration; RMSSD = root mean square of successive difference; LF = low
frequency power in HRV power spectrum; HF = high frequencies power in HRV power spectrum; LF/HF = ratio
of low frequencies on high frequencies; Ei = entropy index; MFI = multifractal index. SCWT = Stroop color and
word task; GNGT = go/no-go task; SST = stop signal task.

4. Discussion

Based on cognitive-autonomic interactions and the resulting interdependencies across
brain-to-heart networks governed by nonlinear processes, the present analysis of com-
plexity in RR time series during specific cognitive tasks provides three main findings,
in agreement with the initial hypotheses: (i) nonlinear metrics, here the entropy and
multiscale-multifractality best distinguish specific cognitive-autonomic architectures asso-
ciated to the selected task; (ii) despite that response inhibition was a common construct in
every task, the entropy, a known marker of complex interactions [13], increased specifically
in the presence of cognitive interference (Stroop color and word task, SCWT); (iii) other-
wise, the multifractality, a marker of effective adaptation associated with a greater number
of interacting brain networks [18,47], increased at several scales, specifically during the
action cancellation task, known to need biasing an initially recruited sensorimotor network.
Although this study was not designed to provide direct evidence of brain network organi-
zation, the intuition that specific cognitive-autonomic interdependencies could be inferred
from nonlinear behavior beyond the confines of the brain, seems to be in good agreement
with our main findings based on cardiac heart rate dynamics.

4.1. A Cognitive Architecture Reflected in HRV Time Series

Although cognitive tasking sounds like a generic way to signify that specific processes
have been stimulated by a number of mental stimulations, researchers have been able to
introduce specific task structuration that triggers different neural dynamics for years. Even
similar cognitive tasks involving response inhibition, which refers to the suppression of
prepared or initiated actions, that have been sometimes used interchangeably to capture
individual profiles, have been shown to introduce different hierarchical coordination and
fine specificity in neural dynamics [22,23]. In the present work, we posit that these very
neural dynamics may have direct consequences on the temporal structure of heart rate time
series, given interdependencies between the cognitive and the autonomic circuitry [48].

4.2. Specificity of the Nonlinear Metrics

The critical intuition in elaborating our analysis was that under the interaction-
dominant hypothesis, the phenomenon of cognitive functions is an emergent property
that arises from system networks interactions [49–51]. Cognition is embodied in dynam-
ically intricate networks where nonlinear processes are critical for the emergent control
architecture, wherein the information flow spans several temporal scales. Admitting that
task-specific neural dynamics and network complexity go hand in hand, one could conceive
that nonlinear metrics could be well indicated to account for subtle coordination among
cognitive-autonomic interactions. Critically, in recent years, just such metrics of heart rate
variability have shown a finer interpretation of brain–heart interactions [9,10,13,14].

In this vein and as a critical outcome in the present work, entropy and multifractal
metrics outperformed classical markers of cardiac autonomic modulations computed in the
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time- and frequency-domain, in distinguishing individual responses to selected cognitive
tasks (Table 4). In other words, entropy and multifractality are able to report on the
specificity of the cognitive functioning in SCWT and in SST, respectively, whereas markers
of autonomic arousals are not. How entropy and multifractality provide insight into the
complex neural organization and hierarchical coordination in cognitive functions deserves
a more detailed discussion.

4.3. Improved Entropy in SCWT

As illustrated in Figure 12, our study points to a singular response in entropy (Ei)
in SCWT. The Stroop color and word task requires resolving cognitive interference while
the global response is also influenced by recent trial history as reflected in sequence ef-
fects [52]. Neuroimaging investigations have associated the causal involvement of the
prefrontal cortex and point to critical neural dynamics in that structure for adaptive cogni-
tive control [53]. Emerging control is implemented after receiving input from the anterior
cingulate cortex suggesting that the network between the prefrontal cortex and the ante-
rior cingulate cortex can flexibly maintain or reset previously experienced signals in the
service of successful performance [52]. Interestingly, these cortical structures are common
to the central autonomic network (CAN) described by Benarroch [5] and Thayer [6,54].
Our group provided recent suggestions that the functional organization of the CAN is
reflected in heartbeat dynamics [6]. It is confirmed in the present study that RCMSE could
capture the main features in cognitive interactions. Nevertheless, as shown by the slightly
different results obtained by using LMSE to distinguish SCWT from the other tasks, a fine
analysis of subtle interactions should rely on using different complementary approaches of
entropy. Our main hypothesis here—a causal link between a specific cognitive-autonomic
architecture and nonlinear dynamics in RR time series—seems to be verified by the specific
improvement in entropy when the response inhibition meets the cognitive interference
during SCWT. This result brings about a new facet of entropy in peripheral autonomic
control as a reliable marker to capture individual cognitive structures beyond the confines
of the brain.

4.4. Multifractality in SST

Inhibitory control is generally referred to as multi-network executive function that is
critical for flexible responsiveness to changing environmental demands. Cognitive tasks
known as the stop signal task (SST) and go/no-go task (GNGT) have been designed to
capture individual performances in response inhibition. First, they distinguish themselves
from SCWT by the absence of cognitive interference. In our experimental context, this
is an argument to explain different signatures reflected in entropy as discussed above.
Second, the execution of SST and GNGT relies on cascades of neural processes that differ
in terms of a “simple” action restraint dominating in GNGT, but a more “complicated”
action cancellation—after having engaged sensorimotor neural dynamics—that dominates
in SST [23]. The later scenario requires that participants repeatedly adapt a cognitive
architecture that engages specific brain networks associated to sensorimotor processes.
A critical finding here was the putative multifractal signature of these specific cognitive-
autonomic interdependencies, reflected in heart rate time series. Recently, the degree of
multifractality in output signal of a sensorimotor system has been shown a marker of
effective adaptation [18], reflecting a greater number of interacting brain networks [47]. In
agreement, an interpretative hypothesis here is that the richer coordinated network operat-
ing in SST due to the prepotent motor response and intentional biasing might be the cause
of greater cognitive-autonomic multifractality reflected in peripheral cardiac autonomic
control. Without additional direct measurements of the brain network connectivity, this
suggestion remains yet speculative.
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5. Conclusions

How task-specific cognitive architectures influence the dynamic coordination of brain-
to-heart networks seems to be reflected beyond the confines of the brain, in nonlinear
dynamics of the heart rate. This has interesting consequences in human monitoring situa-
tions where direct brain measurements can hardly be conducted. Our results suggest that
the reliability of entropy markers could be taken further to reveal ad hoc adaptations that
concern specific networks. In addition, how the cognitive-autonomic network aggregate
parallel network activities, e.g., a sensorimotor inhibition, could be finely captured thanks
to recent developments of a multifractal-multiscale analysis. Although the present study is
grounded on interpretative hypotheses, the potential of entropy and multifractality metrics
in biosignals to capture fundamental behavior in complex networks is valued here.

Supplementary Materials: The following are available online at https://www.mdpi.com/article/10
.3390/e23060663/s1, Table S1: Task effect on HRV indices (standard statistics and Bayesian equiva-
lents are reported), Table S2: Interpretation scale of log (BF10) factor based on Jeffreys 1961.
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Abstract: Research on sensorimotor rhythms (SMR) based on neurofeedback (NFb) emphasizes
improvements in selective attention associated with SMR amplification. However, the long-term
training proposed in most studies posed the question of acceptability, which led to the evaluation of
the potential of a single NFb session. Based on cognitive and autonomic controls interfering with
attention processes, we hypothesized changes in selective attention after a single SMR-NFb session,
along with changes in brain–heart interplay, which are reflected in the multifractality of heartbeat
dynamics. Here, young healthy participants (n = 35, 20 females, 21± 3 years) were randomly assigned
either to a control group (Ctrl) watching a movie or to a neurofeedback (NFb) group performing a
single session of SMR-NFb. A headset with EEG electrodes (positioned on C3 and C4) connected to a
smartphone app served to guide and to evaluate NFb training efficacy. A Stroop task was performed
for 8 min by each group before and after the intervention (movie vs. SMR-NFb) while collecting
heart rate variability and C4-EEG for 20 min. When compared to Ctrl, the NFb group exhibited
better Stroop performance, especially when facing incongruent trials. The multifractality and NFb
training efficacy were identified as strong predictors of the gain in global Stroop performance, while
multifractality was the only predictor regarding incongruent trials. We conclude that a single session
of SMR-NFb improves selective attention in healthy individuals through the specific reorganization
of brain–heart interplay, which is reflected in multifractal heartbeat dynamics.

Keywords: brain waves; complexity; entropy; HRV; multifractality; selective attention; SMR
neurofeedback

1. Introduction

Neurofeedback training (NFb) has developed in recent years as a mental practice
in which one is guided to generate selective brainwave magnifications during specific
sessions. NFb has proven beneficial effects in patients suffering from hyperactivity, brain
diseases, or sleep disorders. In healthy people, NFb is believed to enhance cognitive
functions and attention processes and helps improve behavior and well-being. A number
of brain waves have been targeted during NFb, among which sensory-motor rhythms
(SMR) (12–15 Hz) [1–4] have been associated with improved attentional processes [5–7],
even in healthy subjects [8,9] who did not suffer from any brain disease. A drawback
with such interventions is that people have been submitted to several sessions of SMR-
NFb [8–10], which poses the question of acceptability. Interestingly, recent findings point
to potential benefits of a single NFb session; as an example, Gadea et al. [11] showed
improved psychological markers (anxiety, depression, and anger) and biological markers
(EEG, and cortisol) of calmness and anxiety. By showing that both subjective (psychometric)
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and objective (biological) markers changed congruently after a single session of SMR-NFb
training, these results rule out a nonspecific (placebo) effect of a single SMR-NFb session.
They confirm that SMR activity, generally associated with internal inhibition, may have
links with a calm feeling, at least in calm resting conditions in their studies, which could rely
on the anxiety dimension suggested by Gadea et al. [11]. How this possible phenomenon is
connected with benefits for selective attention deserves further investigation because brain
and heart activities during calm conditions do not resemble the neural processes that arise
during cognitive activity.

In a number of daily activities, some cognitive resources are devoted to orienting
attention. This represents a critical function through which one detects errors and selects
information to prioritize for goal achievement. Attention is a complex neural and psycho-
logical phenomenon that unfolds across many brain structures and mechanisms [10,12,13].
As a multidimensional construct, attention cannot be reduced to a single measure of cogni-
tive performance [14] but rather emerges from a dynamic structuring of neural interactions.
According to the concept of neurovisceral integration developed by Benarroch [15] and
Thayer and Lane [16], those interactions cohere through nonlinear interdependencies to
form a complex system comprising cortical, subcortical, and cardiac autonomic regula-
tions [17,18]. As a matter of fact, the nonlinear dynamics in HRV have been shown to be
a reliable substrate to explore how a particular architecture takes place across a largely
distributed cognitive-autonomic network [19–23]. To date, researchers have attempted to
grasp two main aspects of behavior in brain–heart interplay, namely, system coordination
across multiple scales and a rich flux of information. So far, this information is supposed to
lie in the HRV properties evaluated by fractal and entropy metrics, respectively [21–26].
Meantime, developing tools to reach a finer analysis through these metrics has been an
active part of research in the last decades.

Since the introduction of detrended fluctuation analysis as a reliable method to capture
scaling exponents that characterize fractal-like temporal structures in HRV [27], it has been
recognized that complex phenomena in brain–heart interplay should not be oversimpli-
fied [28]. A multifractal behavior in heart rate variability [29] has been a common and
interesting observation that deserves further scale-dependent analyses to take into account
the crossover phenomena generally observed in short-range variations [28]. Scaling expo-
nents in HRV may vary with the size of the observational scale, which led Castiglioni et al.
to argue that a multiscale multifractal approach of HRV may provide a finer analysis of
complexity in heartbeat dynamics [26,28]. By depicting a bidimensional multiscale and
multifractal behavior in HRV, the mechanisms through which brain–heart interactions
cohere during selective attention might be modeled more completely. In fact, multiscale
multifractality was used recently to discriminate the conditions in which larger cascades
of neural processes dominate in brain–heart interactions [23]. Through the analysis of
the irregular behavior in HRV by using entropy metrics, these authors also inferred the
robustness in information flux through the central autonomic network (CAN) neurovisceral
integration. Computations of entropy adapted to relatively short RR time series [30] have
been suggested to indicate how a cognitive task exacerbates RR entropy, a phenomenon
that is abolished by a rise in anxiety [21,22]. To the best of our knowledge, the link between
the possible benefits of a single session of SMR-NFb and neurovisceral integration during a
task requiring selective attention has not been demonstrated.

Here, we aimed to show that improved attention, as a result of a single session of
SMR-NFb, is reliably reflected in the multiscale multifractality of HRV dynamics (RR
time series) because of the particular structuring of brain–heart interplay resulting from
SMR-NFb. To illustrate this intuition with sufficient consistency, the efficacy of a single
session of NFb was quantified. A rigorous use of the Stroop Color Word Test (SCWT)
allowed the quantification of selective attention. A control (Ctrl) group was compared to
the neurofeedback (NFb) (SMR-NFb training) group. Multiscale multifractality [26] and
refined composite multiscale sample entropy [30] were computed from the HRV dynamics
collected during the SCWT.
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2. Materials and Methods
2.1. Participants

Thirty-five healthy students in sports sciences (20 females, 15 males, aged 21 ± 3 years
old) gave their informed consent to take part in the present study that was part of their
academic curriculum and for which they received credits. The IRB of the faculte des
STAPS endorsed all the procedures, which followed the rules of the Declaration of Helsinki
and its later amendments. All participants reported having no history of neurological or
physiological disorders and normal or corrected-to-normal vision. None of them had ever
experienced NFb training. The participants were asked to avoid alcohol and caffeine and to
abstain from heavy physical activity for the 24 h preceding the experiment. The participants
were randomly distributed in two groups. The NFb group (n = 17, age 21 ± 1 years,
10 females) underwent a single session of NFb for 20 min (as described below). Instead, the
Ctrl group (n = 18, age 21 ± 4 years, 10 females) watched a neutral movie during this time.

2.2. Procedure

Before and after the intervention (NFb vs. watching a movie) the participants per-
formed a Stroop Color and Word Test (SCWT) for 8 min while their heart rate variability
was collected. For that, they were quietly seated on a chair at a viewing distance of about
0.5 m from the 15.6-inch screen of a laptop whose keyboard was used to respond to the
stimuli of the SCWT displayed on the screen. To allow familiarization with the task, par-
ticipants performed an initial SCWT for 8 min, guided by the experimenter to perfectly
understand the task, mainly the instruction to respond as accurately as possible. Then,
each participant performed two trials of SCWT, lasting 8 min, one before and one after
the intervention: a single 20 min session of SMR-NFb in the NFb group and watching an
emotionally neutral movie for the Ctrl group (Figure 1).
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Figure 1. Procedure and measurements. SCWT, Stroop Color Word Test; SMR-NFb, neurofeedback
training based on SMR frequency band. Fatigue was evaluated by an analog visual scale. HRV,
Heart rate variability as collected by RR cardiac interbeat time series; EEG, electroencephalo-
graphic activities.

The overall procedure lasted about 40 min. In order to discard a potential confounding
factor associated with mental fatigue, the participants were asked to self-report their
feelings about fatigue at the beginning and at the end of the procedure (Figure 1).

2.3. Stroop Color and Word Test (SCWT)

The SCWT can be used to explore different cognitive functions depending on how the
experimenter designs the test. Selective attention was the focus of the present study, which
involved the subject selecting which information to process and to ignore during SCWT.
The “selective attention theory” argues that color recognition requires more attention than
word reading. Therefore, in our conditions, the participants were instructed to pay attention
to correctly name the color “ink” of a word that designated a color, with the ’ink’ and the
word sometimes designating the same color (a so-called congruent trial) or different colors
(incongruent). A given ratio between incongruent and congruent response times has been
proposed as a cue to infer that selective attention has been a dominant process during the
task (see Section 3.2).



Brain Sci. 2022, 12, 794 4 of 18

SCWT was implemented using the software PsyToolkit [31,32]. All stimuli were
presented in the center of the screen displaying a black background color. Each trial began
with the presentation of a fixation cross that was replaced by the word stimulus after
250 ms (Figure 2). During the task, a word naming a color among “blue”, “green”, “red”,
or “yellow” appeared in an unpredictable manner, displayed either in a congruent (similar)
color or in incongruent (different) color (blue, green, red, or yellow). The participants
had to type on the keyboard where stickers indicated the corresponding colors before the
displayed word disappeared (1000 ms) (Figure 2). The next word appeared on the screen
250 ms later.
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Figure 2. A typical sequence of the Stroop Color and Word Test (SCWT). max RT = maximum
response time tolerated, after which the response was considered incorrect.

SCWT performances were reported as two distinct dimensions: correct responses and
response times. Both indices were computed considering all responses indistinctively and
considering congruent and incongruent trials separately.

2.4. The Single Neurofeedback Session
2.4.1. Description of SMR Training

The single session of NFb lasted 20 min, during which five 3 min runs were used to
guide SMR magnification, interspersed by 1 min rest periods. The participant was wearing
a headband (Figure 3) (URGOnight, Urgotech, Paris, France) equipped with two electrodes
located on the C3 and C4 positions and two electrodes located on the mastoids [33]. To
reach SMR magnification, no specific instructions were given except to relax [34,35]. The
participant had to focus on a vertical bar displayed on a smartphone, thanks to the dedicated
app, coupled to auditory feedback that sent rewards each time the SMR power increased
for 400 µs. The participants reached a higher level in the app (as in video games) each time
the SMR power was maintained for 2 s. Conversely, they were visually informed of the
absence of SMR magnification for 7 s, which brought them back to the lower level. This
kind of gamification generally promotes rapid progress, which was carefully quantified
here to evaluate NFb training efficacy.

2.4.2. Index of NFb Training Efficacy

As there is was risk that participants failed to achieve significant SMR magnification
during training, an assessment of NFb efficacy was needed. Following the guidelines
from Ros et al. [36], the within-session dynamics, meaning the dynamics of SMR produc-
tion over successive runs, were quantified. For that, we used the method proposed by
Reichert et al. [35] that consists of calculating the slope of a linear fit when a relative change
in SMR power is represented as a function of the five successive NFb runs (Figure 4). Re-
ichert et al. suggest that a better efficacy can be deduced from a higher slope, which makes
sense with our “gamification” design during the guided NFb training (see Section 2.4.1).
Therefore, the efficacy index corresponded here to the coefficient of a linear fit (slope),
computed as follows:
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Figure 3. The URGOnight tele-neurofeedback device. The EEG headband (a) permits the recording
of sensory-motor cortex electrical activity through four dry electrodes. Two of them are on the C3 and
C4 positions, and the others are for reference (ground) and are placed on the mastoids. The mobile
application (b) displays and emits visual and audio feedback according to the EEG fluctuations, and
the app guides the neurofeedback training.
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Figure 4. Two examples of individual efficacy quantification where linear fits of SMR relative power
as a function of the five successive NFb runs show better efficacy in participant (a) when compared to
participant (b).

First, for each run, the relative SMR power was computed as SMRpower
(8–12 Hz)/Totalpower (8–40 Hz). Second, the above ratio was averaged among the col-
lected C3 and C4 signals and calculated for each of the five runs (within session); then,
these averaged ratios were expressed as a function of the session mean (Z-score, Figure 4).
The NFb efficacy corresponds to the slope of the linear approximation computed over the
five-run Z-score values, as shown in Figure 4. The greater the slope, the better the efficacy.

2.5. Frequency Domain Analysis of C4-EEG Time Series during SCWT

C4-EEG data were collected with an URGOnight headband at 200 Hz during the
SCWT blocks for the NFb and Ctrl groups. This portable device was preferred to a con-
ventional EEG device for practical considerations. Preprocessed C4-EEG time series were
analyzed in the frequency domain by using the ensemble empirical mode decomposition
(EEMD) method adapted from Huang [37]. This method discriminates a nonlinear and
non-stationary signal into multiple intrinsic mode functions (IMF), allowing frequential
components of the signal to be defined. By adding white noise to the signal to assist the
decomposition (in the present study, an added white noise presenting a 0.1 standard devia-
tion for 10 realizations and 200 maximum iterations), the EEMD method solves the mode
mixing problem potentially described when using the EMD method initially described
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by Huang [37]. A detailed description of the EEMD procedure to analyze EEG signals
can be found in [38] by Xiao-jun et al. After the decomposition of the C4-EEG signal into
IMF, a Hilbert–Huang transform was used to compute the instantaneous frequency and
energy of each IMF for each participant (NFb and Ctrl group) during each SCWT (SCWT-pre
and SCWT-post).

2.6. HRV: Analysis of RR Time Series

Cardiac interbeat time intervals (RR) were collected during each SCWT in both the NFb
and Ctrl groups (Figure 1) using a bipolar electrode transmitter belt Polar H10© (Polar®,
Finland). The accuracy of this device has been demonstrated elsewhere [39]. The RR time
series were imported to Matlab (Matlab Release 2021a, Mathworks, Natick, MA, USA)
for subsequent analyses using existing Matlab functions and custom-designed algorithms.
First, occasional ectopic beats (the irregularity of the heart rhythm involving extra or
skipped heartbeats, e.g., extrasystoles and consecutive compensatory pause), were visually
identified and manually replaced with interpolated adjacent values.

2.6.1. Time and Frequency Domain Analyses of RR Time Series

The root mean square of the successive difference (RMSSD) in the RR time series
that relies on the magnitude of the short-range fluctuations of heart rate associated with
parasympathetic (vagal) modulation was computed. A discrete Fourier transform was com-
puted after cubic spline interpolation to obtain a 4 Hz resampled RR time series. The power
in the low-frequency (LF, [0.04–0.15] Hz) and high-frequency bands (HF, [0.15–0.40] Hz)
were extracted. The power ratio LF/HF was calculated as an index of the sympathovagal
balance [40].

2.6.2. Entropy in RR Time Series and Their Shuffled Surrogates

The irregularity of the RR time series was evaluated using sample entropy computed
over a range of observational scales [41] in experimental time series as well as in their shuf-
fled surrogates. The series were first pre-processed given that pronounced non-stationarity
could bias entropy measurement [42–44]. The drift in each series was subtracted as the
residual of an empirical mode decomposition (EMD). After removing the drift, the signal
stationarity was checked using the RWS method [42].

Then, the entropy in the pre-processed series was quantified using the refined compos-
ite multiscale entropy (RCMSE) method [30]. This method is better suited for the analysis
of short time series, achieves better accuracy in entropy computations, and presents a lower
risk of undefined entropy [30]. RCMSE was calculated as follows:

RCMSE(x, τ, m, r) = − ln

(
∑τ

k=1 nm+1
k,τ

∑τ
k=1 nm

k,τ

)
, (1)

where x is the RR time series, τ the scale factor, m the embedded dimension (here, m = 2),
and r is the tolerance factor (here, 0.15) [45]. The RCMSE value was calculated for each
scale, τ, from τ = 1 to τ = 4. Since the length of the signal is critical for reliable entropy
determination, the length of each analyzed time series was determined based on the shortest
series among an individual set of recordings. Finally, we calculated an entropy index (Ei)
from the area under the curve of RCMSE vs. scales, obtained by using the trapezoidal
rule [22,23]. The same procedure was applied to 50 shuffled surrogates (mimicking white
noise) of each RR time series to ensure that the RCMSE in the original series departed away
from the RCMSE in the surrogates.

2.6.3. Multiscale Multifractality in RR Time Series and Their Phase-Randomized Surrogates

The multifractal multiscale structure of the 1 Hz resampled [23] RR time series were
analyzed by the fast DFA algorithm developed by Castiglioni et al. [26]. Given the resam-
pled RR time series xi of length N samples, we calculated its cumulative sum, yi. We
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split yi into M maximally overlapped blocks of τ seconds. We detrended each block with
a least-square linear regression and calculated the variance of the residuals in each k-th
block, σ2τ(k). The variability function, Fq(τ), is the q-th moment of σ2τ [46]:

Fq(τ) =
(

1
M ∑M

k=1

(
σ2

τ(k)
) q

2
) 1

q

f or q 6= 0, (2)

Fq(τ) = e
1

2M ∑M
k=1 ln (σ2

τ (k)) f or q = 0, (3)

We evaluated Equation (2) for q between [−5; 5] and block sizes, τ, between 10 s and
N/4 s. We evaluated the multifractal multiscale coefficients as a function of the time-scale,
τ, α(q, τ), calculating the derivative of log Fq(τ) vs. log n [26].

The parameter q in Equations (2) and (3) defines the moment order calculated for the
variances of the residuals. In the traditional monofractal DFA [27], the variability function
corresponds to the second-order moment (i.e., q = 2). While monofractal series exhibit the
same α coefficient for all moment orders, q, in multifractal series, positive moment orders,
q, weigh more in the contribution of the fractal components with greater amplitudes, and
negative moment orders, q, weigh more in the contribution of the fractal components with
lower amplitudes.

To define a multifractal degree as a function of scale, τ, MFi(τ) was obtained by calcu-
lating the standard deviation of all α(q, τ). Then, individual MFi profiles were observed as
a function of time scales, τ. To compare conditions and groups, we computed a unique mul-
tifractal index called MFI by calculating the area under the curve (trapezoid rule) obtained
between specific scales. In reference to 22, here, we selected τ = 10 s to τ = 17 s [23]

, which is quite similar to the alpha short-term coefficient reported by [47], τ = 8 s
to τ = 16 s, but takes into account the excessive deviations introduced by the method in
alpha values at the shortest scales, typically τ < 10 s [26,28].

The proportion of non-linear components in the multifractal time series was com-
puted by generating 50 surrogate series using the iterative amplitude adjusted Fourier-
transformed method(IAAFT, [48]) from the 1 Hz resampled HRV time series.

2.7. Statistical Analyses

Values are expressed as means and standard deviations (SD). Outliers were identified
using the interquartile range method [49] and replaced by the mean value for the considered
sample. The prerequisites for parametric tests were checked using the Shapiro–Wilk test
(normality) and the Levene test (homogeneity of variance in samples). To test the NFb
training effect on attention, RR dynamics, and EEG frequential features, a two-way repeated
measures ANOVA in a 2 × 2 design (a group between factor (Ctrl and NFb) and a time
within factor (pre- and post-training) was computed. Holm’s correction for multiple
comparisons was used as a standard post hoc test to neutralize the potential increase in
type I error.

In addition to the classical frequential approach, Bayesian tests (log(BF10)) were
computed to extend insight and guide the interpretation of the significance (p-values) ac-
cording to the likelihood of the alternative hypothesis versus the null hypothesis [50,51] (see
Bouny et al. [23] for an interpretation scale of this parameter adapted from Jeffreys, [52]).

A multiple regression analysis using the backward elimination technique was used
to predict SCWT performance. The backward elimination begins with all variables of the
model. At each stage, the variables that contribute the least to the discriminatory power
of the model are removed. If all the remaining variables meet the remaining criteria in
the model, the process is stopped. In addition, we rigorously conformed to the basic
assumptions of the regression model: linearity, independence, continuity, normality, ho-
moscedasticity, autocorrelation, and outliers. The significance of the model was verified
using the F-test for each multiple regression model developed. The coefficients of deter-
mination (R2), adjusted coefficients of determination (adjusted R2), and standard error of
estimate (SEE) for the estimated multiple regression model were calculated.
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Because in the presence of multicollinearity the solution of the regression model
becomes unstable, the variance inflation factor (VIF) was computed. The VIF measures
how much the variance of a regression coefficient is inflated due to multicollinearity.

The data were analyzed using JASP (version 0.16.2.0, https://jasp-stats.org, accessed
on 12 May 2022) and R (version 4.2.0, R: The R Project for Statistical Computing (r-project.org)
accessed on 12 May 2022).

3. Results
3.1. Index of NFb Efficacy

A significant positive slope in SMR power vs. training runs was observed in 60%
of the participants, who therefore demonstrated a high capacity to improve the level of
SMR generation as the runs were repeated. The heterogeneity observed in individual
NFb efficacy provided the opportunity to test NFb efficacy in relation with gains in SCWT
performance (Section 3.6).

3.2. Self-Reported Feeling of Fatigue

A two-way (pre vs. post x NFb vs. movie) ANOVA indicated increased levels of
self-reported fatigue in each group at the end of the experimental procedure (Figure 5)
(simple main effect of time within factor—F = 50.68, p < 0.001; log(BF10) = 12.76) and the
absence of group-specific increase (interaction effect—F = 0.36, p = 0.55; log(BF10) = −0.59).
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Figure 5. Effect of the intervention on subjective fatigue report by visual analog scale (VAS) of fatigue
for the control (Ctrl) and the neurofeedback (NFb) groups. Dashed gray lines indicate decreases
while solid black lines indicate increases. Interpretation scale: H1 **** means extreme evidence for
the alternative hypothesis.

3.3. Performance in SCWT

We distinguished two dimensions in SCWT performance in both congruent and
incongruent trials: the ratio of correct responses and respective response times.

3.3.1. Correct Responses

The ratio of correct responses was significantly improved after NFb, with an interaction
effect of group (Ctrl/NFb) x time (pre-/post-training) (F = 5.22, p < 0.05; log(BF10) = 0.39)
(Figure 6a). The post hoc analysis indicates that subjects in the NFb group significantly
improved their ratio after NFb training compared to the Ctrl group (t = −3.24, p < 0.05;
log(BF10) = 3.33).

https://jasp-stats.org


Brain Sci. 2022, 12, 794 9 of 18

Brain Sci. 2022, 12, x FOR PEER REVIEW 9 of 18 
 

Figure 5. Effect of the intervention on subjective fatigue report by visual analog scale (VAS) of fa-

tigue for the control (Ctrl) and the neurofeedback (NFb) groups. Dashed gray lines indicate de-

creases while solid black lines indicate increases. Interpretation scale: H1 **** means extreme evi-

dence for the alternative hypothesis. 

3.3. Performance in SCWT 

We distinguished two dimensions in SCWT performance in both congruent and in-

congruent trials: the ratio of correct responses and respective response times. 

3.3.1. Correct Responses 

The ratio of correct responses was significantly improved after NFb, with an interac-

tion effect of group (Ctrl/NFb) x time (pre-/post-training) (F = 5.22, p < 0.05; log(BF10) = 

0.39) (Figure 6a). The post hoc analysis indicates that subjects in the NFb group signifi-

cantly improved their ratio after NFb training compared to the Ctrl group (t = −3.24, p < 

0.05; log(BF10) = 3.33). 

 

Figure 6. Proportion of correct responses provided by each individual participant in the pre- and 

post-training Stroop color and words tests (SCWT) for all trials (a), only incongruent trials (i.e., ink 

color does not match the displayed color word) (b) and only congruent trials (i.e., ink color matches 

the displayed color word) (c). For all trials (a) and incongruent trials (b), the NFb group showed 

significantly better performances than the control (Ctrl) group after training. For congruent trials, 

no differences were observed. An individual improvement in performance is highlighted by a solid 

line; a decline in performance is highlighted by a dashed gray line. Interpretation scale: In panels 

(a) and (b), H1 **** and H0 ** mean, respectively, extreme evidence for the alternative hypothesis 

and strong evidence for the null hypothesis. No evidence in panel (c). 

Going one step further by focusing on congruent and incongruent trials, it is worth 

noting that only the ratio of incongruent trials was improved after NFb, with an interac-

tion effect of time x group (F = 6.77, p < 0.05; log(BF10) = 0.56) (Figure 6b)). Subjects in the 

NFb group significantly improved the ratio of incongruent responses after NFb training 

compared to the Ctrl group (t = −3.32, p < 0.05; log(BF10) = 3.48). 

  

Figure 6. Proportion of correct responses provided by each individual participant in the pre- and
post-training Stroop color and words tests (SCWT) for all trials (a), only incongruent trials (i.e., ink
color does not match the displayed color word) (b) and only congruent trials (i.e., ink color matches
the displayed color word) (c). For all trials (a) and incongruent trials (b), the NFb group showed
significantly better performances than the control (Ctrl) group after training. For congruent trials, no
differences were observed. An individual improvement in performance is highlighted by a solid line;
a decline in performance is highlighted by a dashed gray line. Interpretation scale: In panels (a) and
(b), H1 **** and H0 ** mean, respectively, extreme evidence for the alternative hypothesis and strong
evidence for the null hypothesis. No evidence in panel (c).

Going one step further by focusing on congruent and incongruent trials, it is worth
noting that only the ratio of incongruent trials was improved after NFb, with an interaction
effect of time x group (F = 6.77, p < 0.05; log(BF10) = 0.56) (Figure 6b)). Subjects in the
NFb group significantly improved the ratio of incongruent responses after NFb training
compared to the Ctrl group (t = −3.32, p < 0.05; log(BF10) = 3.48).

3.3.2. Response Times

The two-way ANOVA (pre vs. post × NFb vs. movie) applied on SCWT response
times indicated an absence of an NFb effect on these parameters. NFb training did not
modify response times on SCWT among all trials or for the congruent or incongruent trials
compared to the Ctrl condition (Table 1).

Table 1. Descriptive statistics (means ± standard deviations) of SCWT response times.

SCWT Response Times (Unit) Ctrl (N = 18) NFb (N = 17)

Pre Post Pre Post

RTtotal (ms) 616 ± 55 606 ± 64 640 ± 34 611 ± 36

RTcorrect (ms) 614 ± 54 604 ± 63 633 ± 33 606 ± 35

RTerror (ms) 664 ± 139 656 ± 99 703 ± 40 669 ± 56
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Table 1. Cont.

SCWT Response Times (Unit) Ctrl (N = 18) NFb (N = 17)

RTcongruent (ms) 584 ± 51 571 ± 53 597 ± 42 575 ± 38

RTincongruent (ms) 629 ± 60 621 ± 70 652 ± 65 623 ± 34

RTtotal = average response time among all trials; RTcorrect = average response time for correct responses only;
RTerror = average response time for wrong responses only; RTcongruent = average response time for congruent
trials (i.e., ink color matches the displayed color word); RTincongruent = average response time for incongruent
trials (i.e., ink color does not match the displayed color word); SCWT = Stroop color and word test.

3.4. Frequencies and Energy on C4-EEG during SCWT

C4-EEG signals, recorded during the SCWT blocks thanks to the URGOnight, were
decomposed into intrinsic mode functions (IMF, Figure 7). Both the IMF instantaneous
frequency and instantaneous energy were calculated from the Hilbert–Huang transform
for each SCWT (SCWT-pre and SCWT-post) (Table 2).

Brain Sci. 2022, 12, x FOR PEER REVIEW 10 of 18 
 

3.3.2. Response Times 

The two-way ANOVA (pre vs. post × NFb vs. movie) applied on SCWT response 

times indicated an absence of an NFb effect on these parameters. NFb training did not 

modify response times on SCWT among all trials or for the congruent or incongruent trials 

compared to the Ctrl condition (Table 1). 

Table 1. Descriptive statistics (means ± standard deviations) of SCWT response times. 

SCWT Response Times (Unit) Ctrl (𝑵 = 𝟏𝟖) NFb (𝑵 = 𝟏𝟕) 

 Pre Post Pre Post 

RTtotal (ms) 616 ± 55 606 ± 64 640 ± 34 611 ± 36 

RTcorrect (ms) 614 ± 54 604 ± 63 633 ± 33 606 ± 35 

RTerror (ms) 664 ± 139 656 ± 99 703 ± 40 669 ± 56 

RTcongruent (ms) 584 ± 51 571 ± 53 597 ± 42 575 ± 38 

RTincongruent (ms) 629 ± 60 621 ± 70 652 ± 65 623 ± 34 

RTtotal = average response time among all trials; RTcorrect = average response time for correct re-

sponses only; RTerror = average response time for wrong responses only; RTcongruent = average 

response time for congruent trials (i.e., ink color matches the displayed color word); RTincongruent 

= average response time for incongruent trials (i.e., ink color does not match the displayed color 

word); SCWT = Stroop color and word test. 

3.4. Frequencies and Energy on C4-EEG during SCWT 

C4-EEG signals, recorded during the SCWT blocks thanks to the URGOnight, were 

decomposed into intrinsic mode functions (IMF, Figure 7). Both the IMF instantaneous 

frequency and instantaneous energy were calculated from the Hilbert–Huang transform 

for each SCWT (SCWT-pre and SCWT-post) (Table 2). 

 

Figure 7. Empirical mode decomposition of typical C4-EEG signals (a 10 s window) into six intrinsic 

mode functions (IMF). Signal recorded before (a) and after (b) a control movie for a subject from the 

Ctrl group and before (c) and after (d) the SMR-neurofeedback session for a subject from the NFb 

group. Arrows and † indicate a significant evolution of the magnitude of the associated IMF. Here, 

the window size of M = 2000 corresponds to a 10 s epoch. 

The instantaneous energies of IMF1 and IMF2 did not change after the session for the 

NFb group but were significantly decreased for subjects in the Ctrl group, with a signifi-

cant time × group interaction (F = 10.70, p < 0.01; log(BF10) = 1.68 and t = −3.71, p < 0.01; 

log(BF10) = 1.75 for the IMF1, F = 9.66, p < 0.01; log(BF10) = 1.68 and t = −3.31, p < 0.05; 

log(BF10) = 1.84 for the IMF2). As illustrated in Table 2, subjects in the NFb group better 

Figure 7. Empirical mode decomposition of typical C4-EEG signals (a 10 s window) into six intrinsic
mode functions (IMF). Signal recorded before (a) and after (b) a control movie for a subject from the
Ctrl group and before (c) and after (d) the SMR-neurofeedback session for a subject from the NFb
group. Arrows and † indicate a significant evolution of the magnitude of the associated IMF. Here,
the window size of M = 2000 corresponds to a 10 s epoch.

Table 2. Means (±standard deviations) of frequency and energy values of the six IMFs computed
based on the ensemble empirical mode decomposition method [53] conducted on the cerebral activity
in the sensory-motor cortex (C4). IMFs were calculated for each group of subjects on pre- and
post-NFb training or watching a movie.

IMFs Ctrl (N = 18) NFb (N = 17)

Frequency (Hz) Energy Frequency (Hz) Energy

Pre Post Pre Post Pre Post Pre Post

IMF1 50.7 ± 1.6 51.3 ± 2.6 21.8 ± 17.2 42.5 ± 35.6 † 51.0 ± 1.6 52.0 ± 1.2 44.5 ± 23.2 36.9 ± 18.8
IMF2 30.0 ± 1.1 30.6 ± 1.8 18.3 ± 10.5 27.9 ± 16.2 † 31.4 ± 1.5 31.6 ± 1.0 23.8 ± 13.8 20.0 ± 6.8
IMF3 17.7 ± 0.4 18.2 ± 1.2 17.2 ± 6.7 21.7 ± 8.4 18.4 ± 0.9 18.8 ± 1.2 19.8 ± 7.0 17.7 ± 5.8
IMF4 10.3 ± 0.6 10.6 ± 0.9 18.6 ± 5.0 20.0 ± 5.3 10.8 ± 0.6 10.8 ± 0.4 18.5 ± 3.1 18.1 ± 5.7
IMF5 5.9 ± 0.4 6.2 ± 0.5 19.7 ± 5.5 18.5 ± 3.4 6.2 ± 0.5 6.3 ± 0.3 23.3 ± 9.3 18.7 ± 4.7
IMF6 3.5 ± 0.2 3.6 ± 0.2 16.5 ± 4.6 14.8 ± 3.4 3.6 ± 0.2 3.8 ± 0.3 19.2 ± 3.5 19.5 ± 4.1

IMF = intrinsic mode function. † indicates a significant difference considering the interaction between time within
factor and group between factor.
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The instantaneous energies of IMF1 and IMF2 did not change after the session for the
NFb group but were significantly decreased for subjects in the Ctrl group, with a significant
time × group interaction (F = 10.70, p < 0.01; log(BF10) = 1.68 and t = −3.71, p < 0.01;
log(BF10) = 1.75 for the IMF1, F = 9.66, p < 0.01; log(BF10) = 1.68 and t = −3.31, p < 0.05;
log(BF10) = 1.84 for the IMF2). As illustrated in Table 2, subjects in the NFb group better
maintained C4-EEG activity in the highest frequencies (50 Hz and 30 Hz) compared to
Ctrl. These bands correspond, respectively, to gamma and beta cerebral waves, which
are associated with information processing (gamma) and attention processes (beta) in
cognitive tasks.

No differences were found for the other IMF frequencies.
The capacity of subjects in the NFb group to maintain cerebral activities in both IMF1

and IMF2 after NFb was not correlated with the index of NFb efficacy or, consequently, to
the subject’s ability to produce SMR.

3.5. Heart Rate Dynamics during SCWT
3.5.1. HRV Analysis in Time-Domain and Frequency-Domain

Although vagal and sympathetic markers changed in post vs. pre conditions in each
group, a two-way (pre vs. post × NFb vs. movie) analysis of variance showed that HRV
markers in time and in frequency domains failed to show any specific effects of NFb
(Table 3). Overall, HF power and LF power (thus total power in HRV) tended to increase
after both watching a movie and NFb session, with no change in LF/HF (sympathovagal
balance), but this happened indistinctively in the Ctrl and the NFb group.

Table 3. Mean (±standard deviation) of time-(RMSSD) and frequency (Low Frequencies: LF, High
Frequencies: HF, sympatho-vagal ratio: LF/HF) domains indices and nonlinear complexity indices
(entropy index, Ei and multifractality, MFI) computed from RR time series.

HRV Variables (Unit) Ctrl (N = 18) NFb (N = 17)

Pre Post Pre Post

RMSSD (ms) 51.4 ± 24.0 62.8 ± 27.2 * 47.2 ± 20.2 54.7 ± 17.0 *

LF (ms2Hz) 1399 ± 764 2374 ± 1660 * 1618 ± 1103 1943 ± 1351

HF (ms2/Hz) 1041 ± 795 1339 ± 947 * 727 ± 486 1097 ± 711 *

LF/HF 1.50 ± 0.62 1.68 ± 0.72 2.28 ± 0.85 1.97 ± 0.85

Ei (u.a.) 5.98 ± 0.62 6.02 ± 0.21 6.11 ± 0.31 6.13 ± 0.47

MFI (u.a.) 0.65 ± 0.40 0.42 ± 0.17 † 0.48 ± 0.23 0.50 ± 0.19

RMSSD = root mean square of successive difference; LF = low frequencies power in HRV power spectrum;
HF = high frequencies power in HRV power spectrum; LF/HF = ratio of low frequencies on high frequencies;
Ei = entropy index; MFI = multifractal index. * indicates a significant difference considering time within factor,
† indicates a significant difference considering interaction between time within factor and group between factor.

3.5.2. Entropy in HRV

Complexity was quantified by entropy (RCMSE, marker: Ei) and the self-similarity
multifractal multiscale DFA (marker: MFI) during both SCWT-pre and SCWT-post.

The entropy marker (Ei) did not differ between groups or experimental conditions.
NFb training did not modify entropy markers compared to watching a movie.

The Bayesian factor confirmed this result by supporting strong evidence for the null
hypothesis for the main time effect on the RCMSE measure (log(BF10) = −1.34) and very
strong evidence for the interaction effect (log(BF10) = −3.21).

3.5.3. Scale-Specific Multifractality in HRV

The multiscale multifractal marker MFI, obtained from HRV during SCWT, signif-
icantly decreased in the Ctrl group but reached similar values before and after the NFb
session (t = −0.26, p = 1.00; log(BF10) = −1.08), with a significant interaction effect of time
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x group (F = 6.59, p < 0.05; log(BF10) = 0.99), showing a loss of multifractality in the Ctrl
group (t = 3.42, p < 0.01; log(BF10) = 2.23). In order to depart from background noise
as a possible explanation of this effect, we performed the same ANOVA on the average
values of 50 phase-randomized (IAAFT) surrogates of each original series. After phase-
randomization, as expected, the ANOVA showed that the NFb effect disappeared (F = 0.05,
p = 0.83; log(BF10) = 0.14). Therefore, the NFb effect observed in the MFI of the original
series was not fortuitous.

The relative evolution of the neurophysiological (EEG and HRV) and psychological
(fatigue) parameters that could explain the observed changes in cognitive performance are
illustrated in Figure 8.
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Figure 8. Psychological (visual analogic scale (VAS) of fatigue) and neurophysiological (from C4-EEG
and HRV) feature evolution from before and after a neurofeedback training for the NFb group or
a control movie for the Ctrl group. IMF = intrinsic mode function; RMSSD = root mean square of
successive differences; LF = low-frequency power in HRV power spectrum; HF = high-frequency
power in HRV power spectrum; LF/HF = ratio of low frequencies and high frequencies; Ei = entropy
index; MFI = multifractal index. † indicates a significant difference considering interaction between
time within factor and group between factor.

These parameters have been integrated in a multiple linear regression model using
backward elimination to define the best predictors of attention performance enhancement.
This methodology is presented in the section below.
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3.6. Multiple Linear Regression

Multivariate linear regressions using backward data entry were performed, consid-
ering the NFb group, to determine potential predictors of NFb-induced changes in SCWT
performance. When considering the ratio of correct responses among all trials, changes
in multifractality (∆MFI = MFIpre − MFIpost) was the stronger predictor, in association
with individual ability to generate SMR during NFb training, quantified here as “efficacy”
(Equation (4), F = 10.49, p < 0.05).

As a major outcome, it is worth noting that ∆MFI on its own was a strong predic-
tor of performance when focusing on the ratio of correct answers on incongruent trials
(Equation (5) F = 18.663, p = 0 < 0.01).

∆ NFb-induced changes in SCWTall trials = 0.039 + (0.062 × ∆MFI) + (0.117 × efficacy) (4)

∆ NFb-induced changes in SCWTIncongruents = 0.064 + (0.176 × ∆MFI) (5)

Although we noted a weak collinearity between ∆MFI and efficacy, which was too
low to affect the validity of the model in Equation (4) (VIF = 1.96), we thought it was
interesting to note that a positive correlation existed between training efficacy and ∆MFI
(r = 0.70, p < 0.05). The more a participant was able to produce SMR during NFb, the more
he maintained heartbeat complexity, and, based on Equation (5), SCWT performances, thus
highlighting selective attention.

4. Discussion

As a main finding in the present study, we show that a single session of neurofeedback
training (NFb) improved selective attention, which was tightly coupled with the emergence
of a new dynamic structuring of brain–heart interplay. The links we observed between NFb
efficacy, an NFb-induced gain in cognitive performances during SCWT, and the multifractal
behavior of HRV add significant value to conclude the real effects of a single SMR-NFb
session in our conditions, beyond a placebo effect, and go beyond a simple observation to
suggest a mechanistic neurovisceral support. Although studies exploring a single session
of SMR-NFb are scarce to date, our results extending the data to heart–brain interplay are
coherent with a recent initiative extending self-reported and EEG improvements to cortisol
regulation [11]. Both studies report on EEG correlates and go beyond these local effects
to argue for the remodeling of much larger neurovisceral networks after a single session
of NFb.

SMR-NFb training is a brainwave technique whose main effects on neural processes
have been associated with the attenuation of somatosensory information flux to the cortex
during SMR activity [3,8,9,11], which can persist in the form of cognitive and behavioral
improvements after the training session [54]. The underlying mechanisms supporting a
persistent effect are still poorly described to date regarding a single NFb session. Most of
the time, mechanisms must be inferred from experimental conditions, the dispositions of
participants (e.g., the healthy or diseased), and EEG correlates, but inconsistent results can
make it difficult to organize insights in a coherent way. Goncalves et al. [55] observed no
effect in healthy participants completing the attention network task. By contrast, a recent
study showed a feeling of calm and reduced tension that was coherently associated with
persistent EEG enhancements in the SMR band and reduced levels of salivary cortisol [11].
Less cortisol accumulation in the organism, a process modulated by the hypothalamic–
pituitary–adrenal axis, indicates that the positive effects of a single NFb session are not
confined to a few areas of the brain but rather rely on processes that unfold across a
neurovisceral network where the adrenal glands represent the end effector. Our approach
also built on NFb consequences across a neurovisceral integration, using the heart as an end
effector, and focused on HRV as a source of information. Although part of the information
may be grasped by the classical mode decomposition of HRV, the way dynamic interactions
cohere through an intricate cognitive-autonomic network has been better described by
fractal and entropy metrics in recent studies [21–26]. In line with this intuition, here, we
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found no relevant information in the time and frequency domains of HRV in response
to NFb but rather entropy and fractal metrics in HRV helped elaborate on the integrated
effects of NFb. The reasoning is deeply rooted in recent links established between cognitive
activity, autonomic control, and HRV [21–23]. The level of irregularity in HRV is classically
assessed by entropy metrics [41]. This level is thought to describe the activity of the
CAN and its interference with cognitive modulations [19,22]. A situation where anxiety-
driven changes in amygdala activity interfere with cognitively driven processes leads to
a significant reduction in HRV irregularity [21]. Since in our conditions entropy did not
change after NFb, the reduction in anxiety might not be the main factor restructuring the
main network supporting a sharpened attention during SCWT (Figure 6). There is no
discrepancy with the recent observation by Gadea et al. [11] that a reduction in anxiety
can result from a single NFb session because our participants were cognitively active
during the experimental measurements, though they were evaluated in resting conditions
in the later study. Here, when facing SCWT requirements, anxiety reduction may not
represent a dominant effect participating in the restructuring of the neurovisceral system,
which is associated with better selective attention. Rather, by showing substantial changes
in the scale-specific multifractality of HRV, other mechanisms are suspected. With a
multifractality during SCWT that was better maintained in participants of the NFb group,
the positive effects of a single NFb session most likely concern the ability to preserve critical
interconnections in structuring the emergence of selective attention. By considering the
degree of multifractality at distinct time scales of HRV, Castiglioni et al. [26,28] claimed to
have developed a fine way to analyze multifractality in heart rate dynamics. Particularly
in the short-range of HRV where scale-free and mode-locked processes are intertwined,
evaluating scale-specific multifractal behavior has been valued when it comes to depicting a
cognitive-autonomic architecture [23]. In agreement with Bouny et al. [23], the restructuring
of this network seemed to operate across scales 10-to-17 s after NFb, as indicated by levels
of multifractality (Table 3). The ability of participants in the NFb group to maintain normal
levels during the post-SWCT while said level dropped in the Ctrl group appeared as the
main correlate of a gain in selective attention (Equation (5)). When taking account of
individual behavior during the single NFb training session, these two combined variables
were also strong predictors of SCWT gains (Equation (4)). The multifractal properties in
complex system behavior have been linked to adaptability [56]. It should be concluded
that NFb in our conditions allowed the maintenance of a flexible cognitive adaptation
to SCWT, where this particular ability was dropped in participants of the Ctrl group
who lost part of their adaptability during the post-SCWT. The loss of adaptability in the
Ctrl group may be explained by fatigue, a feeling that was self-reported in each group
(Figure 5). By maintaining the complex structuring of neurovisceral integration in the
NFb-trained participants who declared a similar level of fatigue, NFb might facilitate the
emergence of cognitive functions [23], including selective attention. A specific network
has been identified by neuroimaging studies and called the sustained attention network
(SAN), including cortical areas (prefrontal cortex, anterior insula, and parietal areas) and
subcortical structures (cerebellar vermis, thalamus, putamen, and midbrain) [13]. By using
neuroimaging-based feedback to selectively activate this core network while concomitantly
deactivating the default mode network (mind-wandering), an alternative method to the
presently used SMR-NFb showed that it is possible to improve sustained attention [57].
Since SMR-NFb facilitates the modulation of thalamocortical networks [3], it might be
proposed that this NFb technique improves the brain–heart interplay specifically in the
selective attention parts of the SAN.

The C4-EEG analysis during SCWT provides additional evidence about the role of
NFb in counteracting the onset of mental fatigue. In particular, high-frequency modulations
are affected by mental fatigue [58], and these particular frequencies were better maintained
during the 8 min SCWT in the NFb group (Table 2). To resume in our conditions, while
fatigue deteriorated the neural capacities of activation as well as neurovisceral networked
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coordination, a single session of NFb practice helped counteract these effects to the benefit
of a neurovisceral structuring in favor of the emergence of selective attention.

As a whole, the present study also helped to assess the single-session NFb technique
beyond any placebo effect and may help structure future NFb interventions. Despite
obvious interest in NFb training for health and well-being, the practice in itself may appear
unattractive as long as a significant number of daily repeated sessions is needed. The
individual ability to generate SMR waves with sufficient propensity during training is
another drawback. Our results might pave the way for one-shot NFb practice, inviting a
rigorous control on training efficacy. Thanks to the visual NFb training provided by the
headset/smartphone device, here, 60% of the NFb participants were able to generate more
and more SMR during five short successive trials in a single session (Figure 3), though
they had no previous experience with NFb. This means that NFb practicability can be
strengthened over years thanks to the development of user-friendly connected devices.

5. Conclusions

Using the SCWT as an experimental challenge, our study elaborated on cognitive-
autonomic interactions to grasp the NFb effects on the cognitive dispositions of young
healthy subjects. Our observations add to recent intuitions that a single SMR-NFb session
improves brain modulations, as reflected in both self-reported feelings and neurophys-
iological correlates. It is speculated that the underlying mechanisms may involve two
critical networks known as SAN and CAN with common structures that are jointly stimu-
lated by SMR-NFb, which may provide a neurophysiological background explaining the
improvement in selective attention.

However, this study is not without limitations; since we used a home-based device de-
signed for non-clinical use, using a sham-controlled group, as consensually recommended
by guidance, was not possible. Rather, we used a control group watching a cognitively
and emotionally neutral documentary. Better evidence of the NFb effect could also be
obtained by replicating this experiment with a broader sample of participants, which would
strengthen the observed effect size.

To conclude, adding to a recent work showing improved mood modulations using
a single session of SMR-NFb to achieve anxiety reduction, we suggest here that other
mechanisms might operate through a new structuring of heart–brain interplay that supports
the emergence of better selective attention. Further studies are needed to explore which
neurophysiological processes can be remodeled after a single session of NFb. They might be
inspired by the fact that improved selective attention is useful on its own and in combination
with other cognitive processes, such as those involved in learning.
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Abstract: Cardiac coherence is a state achieved when one controls their breathing rate during the so-
called resonance frequency breathing. This maneuver allows respiratory-driven vagal modulations of
the heart rate to superimpose with sympathetic modulations occurring at 0.1 Hz, thereby maximizing
autonomous power in heart-to-brain connections. These stimulations have been shown to improve
vagal regulations, which results in obvious benefits for both mental and organic health. Here, we
present a device that is able to deliver visual and haptic cues, as well as HRV biofeedback information
to guide the user in maintaining a 0.1 Hz breathing frequency. We explored the effectiveness of cardiac
coherence in three guidance conditions: visual, haptic and visuo-haptic breathing. Thirty-two healthy
students (sixteen males) were divided into three groups that experienced five minutes of either visual,
haptic and visuo-haptic guided breathing at 0.1 Hz. The effects of guidance on the (adequate)
breathing pattern and heart rate variability (HRV) were analyzed. The interest of introducing
haptic breathing to achieve cardiac coherence was shown in the haptic and visuo-haptic groups.
Especially, the P0.1 index, which indicates how the autonomous power is ‘concentrated’ at 0.1 Hz in
the PSD spectrum, demonstrated the superiority of combining haptic with visual sensory inputs in
potentiating cardiac coherence (0.55 ± 0.20 for visuo-haptic vs. 0.28 ± 0.14 for visual only guidance;
p < 0.05) haptic-induced effectiveness could be an asset for a more efficient and time-saving practice,
allowing improved health and well-being even under tight time constraints.

Keywords: cardiac coherence; resonance frequency breathing; haptic sensor; HRV biofeedback;
anxiety; stress

1. Introduction

Cardiac coherence describes a state where heart rate variability (HRV) exhibits a
unique oscillatory frequency with large oscillations [1–4]. Achieving cardiac coherence
improves bottom-up vagal stimulations of the brain [5–7]. Although a number of methods
exist that can be used to achieve cardiac coherence, it has been stressed that maintaining a
precise breathing frequency may achieve maximal benefits. This line of thought promotes
the development of accurate devices to enhance the best practice of guided breathing. Here,
we were interested in the role played by haptic guidance when it was combined with
(more classical) visual biofeedback in order to stimulate adequate breathing behavior and
potentiate cardiac coherence.

Reaching perfect cardiac coherence and maintaining it for minutes is not trivial. A
number of experimental studies have shown obvious benefits for health and well-being after
a few sequences [5,6,8–11] or even one sequence of cardiac coherence practice [12,13]. The
benefits are attributed to the exacerbated power in heart-to-brain bottom-up connections
during practice, which is a condition that drives brain network remodeling. Improved
functioning of the central network processes has critical effects on perceptual, cognitive
and emotional regulation in patients, which are described, e.g., in terms of improved stress
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management, decreased PTSD symptoms and better attentional skills [14,15]. In healthy
people, the practice helped them to perform better in cognitive tasks and improved the
management of stressful situations [12,16], even among highly trained athletes engaged in
important competitions [17].

The heart–brain interplay has been described through a functional network [18–20]
linking the central nervous system (CNS) and the autonomous nervous system (ANS).
Assessing the particular functioning of the so-called Central Autonomic Network can
help researchers to grasp the main (dys)functions in both mental [21,22] and organic
health [19,23]. It is known for years that the heart continuously sends bottom-up stimuli to
the brain [24]. Specific bottom-up stimulation sent through the heart-to-brain network can
have significant benefits for brain functions [23–25]. Observing obvious benefits requires
that the power in HRV-driven afferences is maximized for minutes, which is a typical
behavior associated with cardiac coherence. The control of breathing to achieve so-called
resonance frequency breathing is an efficient way to achieve cardiac coherence.

The short-range regulation of the heart rate by sympathetic and vagal branches of the
autonomous nervous system (ANS) can be conceived as a two-oscillator system, affecting
the basic heart rhythm imposed by the sinus node. The dominant influence on short-
term HRV of the sympathetic drive results in a 0.1 Hz rhythm emerging from a central
descending command and the baroreflex loop linked to vasomotor control of whole-body
vascular beds (Mayer waves). Concurrently, modulation by the parasympathetic system is
driven by the spontaneous 0.2–0.3 Hz breathing rate, which is reflected in similar 0.2–0.3 Hz
oscillations in heart rate variability (HRV), known as Respiratory Sinus Arrhythmia (RSA).
When one voluntary reduces their breathing rate to a rhythm approaching 0.1 Hz, these
two oscillators are in resonance. This specific state is identified as cardiac coherence; HRV
exhibits a smooth quasi-sinusoidal signal output at around 0.1 Hz with maximal magnitude,
which is the desired effect. The best practice of cardiac coherence needs, therefore, one’s
breathing rate to be guided, which could be associated with feedback information about
the HRV sinusoidal signal to confirm perfect achievement. This so-called HRV biofeedback
has gained significant interest [1,3,4].

In the present study, we present a specific device that is able to deliver visual, haptic
and visuo-haptic breathing guidance, as well as HRV biofeedback. The main objective
was to guide the breathing rate in order to generate cardiac coherence and maintain this
particular state for several minutes. We hypothesized that combining visual and haptic
sensory inputs would allow the achievement of cardiac coherence through a tight control
of the 0.1 Hz-guided breathing rate.

2. Methods
2.1. Participants

A total of 32 students of the faculty of sport sciences gave their informed consent to
participate to this study, which was part of their academic curriculum and for which they
received credits. The IRB of the ‘faculté des STAPS’ endorsed all the procedures, which
followed the rules of the Declaration of Helsinki and its later amendments. The participants
were randomly assigned into three experimental groups, each performing a specific guided
breathing modality: visual or haptic or visuo-haptic (Table 1).

Table 1. Demographic parameters of the participants (mean ± SD).

Visual (N = 11) Haptic (N = 8) Visuo-Haptic (N = 13)

Age (years ± SD) 22 ± 4 21 ± 1 20 ± 2

Female (%) 45 25 69

All these young and healthy sport students were free of prior cardiovascular disease, severe
inflammation, psychological disorders and did not take (cardiovascular) medication. They had
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no experience of cardiac coherence practices. Consuming alcohol and caffeine and performing
heavy physical activity were prohibited during the 24 h preceding the experiment.

2.2. Protocol

Upon their arrival at the laboratory, the participants filled out questionnaires and
were equipped with chest electrodes for ECG recording. Then, they remained seated and
relaxed, facing a 15.6” screen of a computer on a table (viewing distance ± 0.5 m). For each
experimental group, the main sequence consisted of 5 min of guided breathing at 0.1 Hz
using a specific modality: visual, haptic or visuo-haptic. This sequence was preceded by
the viewing of an emotionally neutral video during which the participants breathed at
spontaneous rate. The protocol is illustrated in Figure 1.
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Figure 1. The experimental protocol began with filling questionnaires, and then watched an emotion-
ally neutral video for 8 min, breathing at a spontaneous rate. After a short pause, all participants
received breathing guidance for 5 min, accompanied by visual HRV biofeedback, except in the haptic
group, where visual guidance was not given. HRV and breathing rate were monitored during the
whole protocol.

2.3. The Device

Guided breathing to achieve the resonance frequency was achieved by holding a
specifically designed device in the dominant hand (Figure 2). The device paced a breathing
rate of 0.1 Hz by providing 5 s inspiration and 5 s expiration timed sequences along with
visual, haptic or visuo-haptic guidance. The haptic stimulation consisted of vibrations,
whose frequency increased for 5 s, and then decreased for 5 s. When visual cues operated
(visual and visuo-haptic conditions), HRV biofeedback was provided thanks to color
changes on the device. For this, the light seen in the device window (Figure 2) faded from
blue to orange when the recorded HRV did not show a smooth rhythm. The smoothness of
HRV was detected with a photoplethysmography (PPG) sensor placed below the thumb
of the user, which detects blood wave pulses as a surrogate for heart rate. The pattern
was compared to the 0.1 Hz expected sine wave with the verification of the monotonic
nature of the HR fluctuation over 5 s phases (i.e., continuous increase during inspiration
and continuous decrease during expiration).

2.4. Measurement of Heart Rate Variability

The heart rate was obtained thanks to a bipolar electrodes system connected to a
PowerLab 26T (ADInstruments, Dunedin, New Zealand), which was used to perform sam-
pling at 1 kHz. From the QRS complex of this 2-lead ECG, Rpeak-to-Rpeak detection was
performed in Matlab (Matlab Release 2021a, Mathworks, Natick, MA, USA) using custom
routines. Heart rate variability (HRV) was explored in the form of RR series inspected
for artifacts, occasional ectopic beats (irregularity of the heart rhythm involving extra
or skipped heartbeats, e.g., extrasystoles and consecutive compensatory pauses). When
necessary, ectopic and artifact data were manually replaced with interpolated adjacent
values. Less than 2% of the total samples were corrupted in the analyzed series.
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Figure 2. Left panel: The device used for guiding breathing and delivering HRV biofeedback. For
visual guidance, the light goes up and down in 5 s phases to guide inspiration-expiration cycles at
the resonance frequency breathing (0.1 Hz). For haptic guidance, vibration intensity increases and
decreases following the same pattern. When the visual was given, HRV biofeedback was delivered
thanks to fading from blue to orange when HRV was not smoothed (see method). Right panel:
A typical HRV measures during viewing the video (top) and performing visuo-haptic respiratory
guidance (bottom).

2.5. Measurement of the Breathing Rate

The breathing rate was obtained in synch (1 kHz) with the ECG signal thanks to a
respiratory belt connected to another channel of the same PowerLab device. Breathing
time series were imported into Matlab for subsequent analyses using both Matlab existing
functions and custom-designed algorithms.

2.6. Analyses of HRV Dynamics

In order to quantitatively describe how the guidance helped the participant to achieve
cardiac coherence, we calculated three main estimators of HRV in time and frequency domains.

In the time domain, the successive peak-to-peak intervals duration in HRV were
computed. Then, they were compared to a perfect series of 10 s interval durations by
calculating the root-mean-square error (RMSError) as:

RMSError =

√
1
N ∑N

i=n |xn − 10|2 (1)

where xn indicates the cardiac cycle duration in seconds, and N is the number of cycles in
the series.

In the frequency domain, the RR time series was analyzed using Fourier Transform
after 4 Hz resampling using a cubic spline interpolation. Any trend as well as the very low
frequencies in HRV were removed by using a filtering procedure specifically developed for
HRV analysis [26] using lambda = 300, which corresponds to a cutting frequency of 0.042 Hz.

The power spectral density (PSD) of the HRV was used to verify that maximal power
in HRV was observed at 0.1 Hz during guided breathing.

To provide a third estimator, the PSD obtained during video viewing was also used
comparatively with the PSD during guided breathing. The main intuition was to quantify
how autonomic power that is distributed across a range of HRV frequencies (0.04–0.4 Hz)
during spontaneous breathing actually concentrated at the expected frequency of 0.1 Hz
during guided breathing. For each participant, the index called P0.1 was thus obtained by
dividing the peak height of the PSD during guided breathing by calculating the cumulative
sum of peaks heights in the range 0.04–0.4 Hz in the PSD of the video sequence.

P0.1 = Hmaxguide/ ∑ f=0.4
f=0.04 Hvideo (2)



Sensors 2023, 23, 4494 5 of 11

Clearly, a value of P0.1 close to 1 means that HRV oscillations that were distributed
along the frequency range 0.04 Hz–0.4 Hz during spontaneous breathing are accumulated
at the guided frequency 0.1 Hz during cardiac coherence breathing.

2.7. Analyses of the Breathing Rate

Similar analyses were performed on the respiratory signal, except for P0.1. Peak-to-
peak series were obtained from the 1 Hz resampled signal obtained with the chest belt, and
the RMSError was calculated using breathing cycles, such as in Equation (1). Breathing
cycles were determined as the peak-to-peak delay in respiratory signal (i.e., end of each
inspiration). Individual PSDs were obtained to confirm the 0.1 Hz respiratory rate. In
contrast with the HRV analysis, it must be said that some participants (N = 11) were
discarded from the respiratory analysis due to a lack of a sufficient signal-to-noise ratio in
the signal obtained with the chest belt in our conditions.

2.8. Statistical Analysis

Values are expressed as mean and standard deviation (SD). Outliers were identified
and corrected using the interquartile range method described by Tukey [27]. The prerequi-
sites for parametric tests were checked using the Shapiro–Wilk test (normality) and Levene
test (homogeneity of variance in samples).

To test the effects of the guided breathing modality on cardiac and respiratory parameters,
ANOVA, in a 3 × 1 design (group between-factor (visual, haptic, visuo-haptic), was used.

For post hoc tests, we applied the Holm’s correction for multiple comparisons to
neutralize to the potential increase in Type I errors.

In addition, Bayesian tests (log(BF10), see Bouny et al. [28] for an interpretation scale
of this parameter) were used to extend insight and guide the interpretation of signifi-
cance (p values), according to the likelihood of the alternative hypothesis versus the null
hypothesis [29,30].

Data were analyzed in JASP (version 0.17.1.0, https://jasp-stats.org (accessed on
12 April 2023)) and R (version 4.2.0, R: The R Project for Statistical Computing (https:
//r-project.org (accessed on 12 April 2023))).

In the main figures, results were produced using the NotBoxPlot function (1.31.0.0
https://github.com/raacampbell/notBoxPlot (accessed on 27 November 2022)) devel-
oped in MatLab. These figures show the mean (red line), 1 SD (shaded area) and the
95% confidence interval for the mean of each group (light shaded area). The individual
values are also overlaid.

3. Results
3.1. HRV Dynamics during Guided Breathing

Peak-to-peak interval durations in the oscillations of the cardiac cycles are illustrated
in Figure 3 for 20 successive cycles, excluding the first five and the last five cycles (a total of
30 cycles were obtained at 0.1 Hz for 5 min). They can be visually compared to a perfect
0.1 Hz (10 s) behavior, as illustrated by the red line. The main observations rely on the
absence of a trend in terms of successive errors, as well as a minimal error when haptic
stimulation was used (respectively, 1.84 ± 0.85 s for the visual group, 0.93 ± 0.33 s for the
haptic group and 0.86 ± 0.29 s for the visuo-haptic group), which was quantified with the
RMSError obtained for each group (Figure 4).

3.2. Power Spectral Density

In good agreement with the time domain analysis of HRV, the Power Spectral Density
showed clear peaks in the 0.1 Hz area, as illustrated by individual examples in Figure 5. To
quantify this observation, three main characteristics of the peak are compared in Table 2:
peak location, peak height and peak width at half-height.

https://jasp-stats.org
https://r-project.org
https://r-project.org
https://github.com/raacampbell/notBoxPlot
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Table 2. Descriptive statistics (mean ± SD) of the characteristics of the maximal peak found in
the cardiac PSD during guided breathing for each subgroup. The location of the peak and the
corresponding power were computed. The mid-peak height width (MPHW) was also measured as
an index of the dispersion around the 0.1 Hz target frequency.

Visual (N = 11) Haptic (N = 8) Visuo-Haptic (N = 13)

Peak location (Hz) 0.100 ± 0.001 0.100 ± 0.001 0.100 ± 0.001

Peak height (ms2 × 106) 1.97 ± 1.61 1.60 ± 0.48 2.31 ± 1.27

MPHW (Hz) 0.0120 ± 0.0003 0.0121 ± 0.0002 0.0121 ± 0.0003
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3.3. Cardiac Coherence Assessed by P0.1

The analysis of the P0.1 index showed that cardiac coherence was better achieved in
the visuo-haptic group (Figure 6). Remarkably, in this group, the P0.1 was two-fold higher
than it was in the visual group (0.55 ± 0.20 vs. 0.28 ± 0.14).

As an additional finding, Figure 6 shows a higher inter-individual variability in the
haptic group (0.34 ± 0.31) compared to those of the other guidance modalities, indicating
that the effectiveness of haptic guidance could potentially be more dependent on an
individual’s sensitivity to haptic perception.
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illustrating how HRV oscillations distributed in the frequency range 0.04–0.4 Hz during spontaneous
breathing is accumulated at 0.1 Hz during cardiac resonance breathing. H1**** and H0* mean,
respectively, extreme evidence for the alternative hypothesis and moderate evidence for the null
hypothesis. Red line: mean, grey: ±1 SD; light grey: 95% CI.

3.4. Control of Breathing Behavior

As expected, guided breathing provided a series of breathing cycles lasting 10 s,
characterized by a small RMSError (Table 3), which is also illustrated by clear 0.1 Hz peaks
in the PSD of each group, with no difference in the peak location (Table 3).

Table 3. Descriptive statistics (mean± SD) of the location of the maximal peak found in the respiratory
PSD during guided breathing for each subgroup and the RMSError parameter measured as per
respiratory signal.

Visual (N = 8) Haptic (N = 6) Visuo-Haptic (N = 7)

Peak location (Hz) 0.100 ± 0.000 0.100 ± 0.000 0.100 ± 0.000

RMSError (s) 0.82 ± 0.19 * 0.34 ± 0.15 c 0.45 ± 0.17 c

* indicates significant difference with (c) compared group.

4. Discussion

Achieving cardiac coherence strengthens the heart–brain interplay through enhanced
autonomous power (HRV oscillations), which has been shown to improve emotional and
behavioral regulations, and more generally, health and well-being. Researchers have
recurrently explored a number of ways to achieve cardiac coherence through resonance
frequency breathing [10], including those with a special focus on biofeedback conditions
that can be used to create an efficient practice [31]. It has been shown that even simple
paced breathing (without biofeedback) may offer sufficient conditions to achieve an increase
in HRV and related benefits [32]. The central question we addressed in this study was
whether combining haptic breathing with visual cues helps people to achieve resonance
frequency breathing, thereby facilitating cardiac coherence. For this, we analyzed the heart
rate oscillations during visual, haptic and visuo-haptic guided breathing delivered by a
new device/sensor.

Strictly speaking, cardiac coherence is effective as long as resonance frequency breath-
ing can be maintained. In turn, successful breathing is reflected in the dominance of a single
0.1 Hz wave in HRV oscillations. In the past, visual cues have been used as an effective
guide. They also served as visual feedback indicating that the heart rhythm has reached a
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smooth, 0.1 Hz oscillating pattern. Our results confirm the positive role of visual guidance
through analyses of HRV patterns during resonance frequency breathing (Figure 3). How-
ever, more importantly, we noted that there was a significant added value when haptic
sensing was used. As a first observation, when our participants were guided through
haptic breathing alone, a situation where visual feedback was absent, they were able to
achieve cardiac coherence with comparable ease as they did when visual biofeedback was
present (Figure 3). This observation emphasizes the effectiveness of using an haptic sensory
input when guiding humans through voluntary control, which has been highlighted in
other domains, such motor learning for instance. Yet, it was noticed that using the ‘haptic
alone’ modality of the present device introduced greater heterogeneity in the performance
of cardiac coherence (Figure 6). Although interpreting this observation is beyond the
scope of the present study, it may be that sensory inputs from haptic stimuli may not
be perceived with the same acuity by everyone. The manifestation of the individuality
of the participants in haptic sensing has been shown in other studies [33,34], where it is
underlined that haptic sensing depends on motivation, the focused attention given, and
the cognitive and emotional statuses in a task-/subject-dependent manner. Considering
that achieving cardiac coherence is of particular interest when one faces a difficult situation,
a situation wherein specifically cognitive, motivational and emotional manifestations are
challenged, the interplay between haptic stimulations and the gain in HRV oscillations
deserves further exploration.

In our conditions, visual guidance showed a relative lack of an effect on breathing
rate (RMSError in Table 3). This observation might explain why Tabor et al. [32] showed
that biofeedback per se brought about a poor benefit for improving HRV oscillations. Here,
by adding haptic cues to visual cues, we showed the clear superiority of visuo-haptic
conditions based on lower RMSError (Figure 4), and mainly, our P0.1 index (Figure 6).

As neurophysiological bases of cardiac coherence are associated with perfectly regular
and maximal oscillations in HRV when it is maintained for minutes, it can be concluded that
visuo-haptic guidance represents the most efficient practice when it is compared to visual or
haptic guidance alone. Why visuo-haptic stimulation has better efficacy may have different,
non-exclusive explanations. First, it has been shown that the breathing frequency resonance
is not exactly 0.1 Hz for every person [2,3]. The baroreflex loop and central command
of the natural frequencies of people may be shifted a bit away from 0.1 Hz. In this vein,
recent brain mapping using BOLD techniques indicates that descending neural (central
command) and ascending vascular oscillations may drive oscillations in HRV to be slightly
above 0.1 Hz (0.1–0.14 Hz) and slightly below 0.1 Hz (0.06–0.1 Hz), respectively [35]. The
combination of visual and haptic sensory inputs may more intensively rely on multisensory
integration when it is compared to visual or haptic alone processing. The role of the central
command may become predominant when multisensory integration is present, reducing
the impact of baroreflex on resonance and making cardiac coherence more efficiently
achievable through a specific heart–brain interplay. As we had no means to test this
assumption in our conditions, an interesting idea could be to test people with more or less
baroreflex dominance, reflected in 0.06–0.1 Hz dominant HRV power, when experiencing
visual vs. visuo-haptic guided breathing. Given the variability in neurophysiological
profiles, both in cardiovascular control and perceptual abilities, it is important to consider
that the participants in the present study were all young, healthy and active students, which
may represent an obvious limitation. Generalizing the results is hardly achievable without
testing other populations.

5. Conclusions

In this work, we have demonstrated that adding haptic guidance to HRV biofeedback
enhances HRV oscillations, which is known as an interesting prerequisite to gaining the
ability to perform better emotional and cognitive behaviors. Although different ways
of practicing HRV biofeedback have been reported, the present work has its root in the
neurophysiological base of the heart–brain interplay to propose that haptic stimulations,
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possibly through multisensory integration, may potentiate the size of resonant oscillations
and associated vagally mediated responses.

Because resonance frequency breathing is an easy practice and has considerable ben-
efits in terms of health and disease, the gain in efficacy demonstrated here, thanks to
visuo-haptic guidance, is an asset for acceptability: those who practice it could undergo
even short sessions in a tight schedule and benefit from a significant improvement in their
emotional and behavioral regulation.
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HRV-Biofeedback to Optimize Athlete Emotional State: 
Benefits of Visuo-Haptic Guidance

Pierre Bouny1,2, Laurent M. Arsac1, Antoine Guérin2, Véronique Deschodt-Arsac1

INTRODUCTION

CONCLUSION

METHODS

RESULTS
Heart rate variability biofeedback (HRV-BFb) is used in sports 
contexts to improve emotional state especially in stressful 
conditions [1, 2]. HRV-BFb is based on a technique that consists 
to breathe at 0.1 Hz to obtain a resonance frequency between 
sympathetic and parasympathetic tones that consequently 
potentiates cardiac autonomic tone [3].
It exists many methods to allow obtaining the resonance 
between parasympathetic and sympathetic tones: (i) targeting 
the individual baroreflex frequency that corresponds to the 
sympathetic frequency and then asking the subject to breathe 
at this specific frequency [3], (ii) optimizing the HRV-BFb
equipment/guidance to allow the subject to adjust his breathing 
frequency as best as possible. 

The aim of the study was to evaluate three guidance 
techniques of HRV-BFb (Visual, Haptic and Visuo-haptic) 
on individual resonance during one session of HRV-BFb in 
young athletes.

Data recordings:
Anxiety and stress were respectively assessed from the State-Trait 
Anxiety Inventory STAIY Y-A and a visual analogue scale (VAS).

HRV (Heart Rate Variability) and breathing frequency were recorded 
synchronously at baseline and during the experimental condition 
using a bipolar electrode and a respiratory belt connected to a 
Powerlab (ADInstruments, Dunedin, New Zealand).

Data analysis:
HRV PSD spectral power under 0.1 Hz (P0.1) was calculated as a 
function of the total power observed at Baseline.
The regularity of the cardiac and respiratory cycles was measured as 
the root mean square (RMS) of the difference between the duration 
and the expected one (i.e., 10s).

[1] S. Jiménez Morgan et al., 2017
[2] V. Deschodt-Arsac et al., 2018
[3] P. M. Lehrer et al., 2003

The level of anxiety and stress significantly decreased in the three HRV-BFb groups compared to 
Control.

Breathing and cardiac cycles were more 
regular in Visuo-haptic condition.

P0.1 was significantly greater in Visuo-haptic
condition compared to the other conditions of 
guidance.

Optimization of guidance in the presence of haptic cues. 
Guidance is further optimized when it is reinforced by the 
combination of two sensory inputs.

The optimization of the guidance thanks to the haptic cues allows a 
stronger physiological effect as evidenced by a significantly 
higher P0.1 in Visuo-haptic condition.

In conclusion, the implementation of haptic signals in HRB-BFb
methods could reinforce their psychophysiological effects, 
especially in a sports context where the management of the 
emotional state is a determining factor of performance.

The same resonance frequency for the 
three biofeedback groups.

pierre.bonuy@u-bordeaux.fr
pierrebouny@gmail.com 
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Abstract
SMR neurofeedback shows potential as a therapeutic tool for reducing sleep problems. It is hypothesized that SMR neuro-
feedback trains the reticulo-thalamocortical-cortical circuit involved in sleep-spindle generation. As such, strengthening this 
circuit is hypothesized to reduce sleep problems. The current study aims to investigate the effectiveness of a home-based 
device that uses SMR neurofeedback to help reduce sleep problems. Thirty-seven participants reporting sleep problems 
received the SMR neurofeedback-based program for 40 (n = 21) or 60 (n = 16) sessions. The Pittsburgh Sleep Quality Index 
(PSQI) and Holland Sleep Disorders Questionnaire (HSDQ) were assessed at baseline, session 20, outtake, and follow-up 
(FU). Actigraphy measurements were taken at baseline, session 20, and outtake. Significant improvements were observed 
in PSQI Total (d = 0.78), PSQI Sleep Duration (d = 0.52), HSDQ Total (d = 0.80), and HSDQ Insomnia (d = 0.79). Sleep 
duration (based on PSQI) increased from 5.3 h at baseline to 5.8 after treatment and 6.0 h. at FU. No effects of number of 
sessions were found. Participants qualified as successful SMR-learners demonstrated a significantly larger gain in sleep dura-
tion (d = 0.86 pre-post; average gain = 1.0 h.) compared to non-learners. The home-based SMR tele-neurofeedback device 
shows the potential to effectively reduce sleep problems, with SMR-learners demonstrating significantly better improvement. 
Although randomized controlled trials (RCTs) are needed to further elucidate the specific effect of this device on sleep prob-
lems, this is the first home-based SMR neurofeedback device using dry electrodes demonstrating effectiveness and feasibility.

Keywords Sleep problems · SMR neurofeedback (URGOnight) · Feasibility trial

Introduction

Neurofeedback is a therapeutic technique that seeks to mod-
ulate and retrain brain function to address neurological and/
or psychological symptoms. A widely studied neurofeed-
back protocol, sensori-motor rhythm (SMR) neurofeedback 
(termed one of the ‘standard neurofeedback protocols’ (Arns 
et al., 2014a, 2014b)), aims to train SMR activity. SMR 
activity is an EEG rhythm in the low beta range (12–15 Hz) 

derived from the EEG, typically located over the sensori-
motor strip.

SMR neurofeedback is hypothesized to train the circuit 
associated with the generation of sleep spindles. Sleep 
spindles are generally considered a hallmark of stage 2 
sleep and sleep deprivation may alter sleep spindle and 
sigma (12–15 Hz) activity (De Gennaro & Ferrara, 2003). 
Sleep spindles are generated in a reticulo-thalamocorti-
cal-cortical loop. Originating from the thalamic reticular 
nucleus, GABAergic neurons produce spike-burst activ-
ity as a consequence of inhibitory postsynaptic potentials 
(IPSPs) in the thalamocortical pathway. The rebound of 
the IPSPs generates excitatory postsynaptic potentials in 
the cortical cells, which is observed as a sleep spindle (De 
Gennaro & Ferrara, 2003; Sinha, 2011). It was proposed 
that training the reticulo-thalamocortical-cortical network 
using neurofeedback results in long-term potentiation 
(LTP) which increases the synaptic strength within this 
network and the likelihood of its future activation (Arns 
& Kenemans, 2014; Sterman & Egner, 2006), suggesting 

 * Martijn Arns 
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that learning to control SMR activity (thus not only upreg-
ulation of SMR activity) leads to increased sleep spin-
dle density and associated changes in sleep parameters. 
However, recently no effects of bidirectional (i.e., up- and 
downregulation) SMR training on sleep parameters were 
reported (Binsch et al., 2018), suggesting sleep-related 
improvements are specifically related to SMR neurofeed-
back up-training only.

Several studies have shown that SMR neurofeedback 
alters sleep parameters. Sterman et al. (1970) first demon-
strated that training SMR activity in the awake cat, using an 
instrumental conditioning paradigm, resulted in increased 
spindle burst activity during sleep as well as longer epochs 
of uninterrupted sleep. Studies involving humans have 
reported that SMR neurofeedback resulted in significant 
sleep improvements in individuals with insomnia after an 
average of 25 sessions (Hauri, 1981; Hauri et al., 1982) as 
well as increased sleep spindle density and decreased sleep 
onset latency (SOL) in students (Hoedlmoser et al., 2008). 
As a follow-up to this latter study, Schabus et al. (2014) later 
investigated SMR neurofeedback in patients with primary 
insomnia and reported a reduced number of awakenings, a 
decreased SOL (trend-level), and an increase in slow-wave 
sleep after SMR neurofeedback. However, a double-blind 
placebo-controlled follow-up study demonstrated that sham 
stimulation reduced subjective sleep problems similarly to 
active stimulation (suggesting non-specific training effects) 
and a lack of improvements in objective measurements of 
sleep (Schabus et al., 2017). However, the intervention was 
confined to 12 neurofeedback sessions only, which is gener-
ally considered a low number of sessions. A home-based 
SMR tele-neurofeedback study in patients with primary 
insomnia, performing 20 sessions, resulted in a decreased 
SOL, less wake after sleep onset (WASO), and increased 
total sleep time (TST) measured using polysomnography 
(Cortoos et al., 2010). Concluding, studies have reported 
substantial improvements in sleep following neurofeedback 
training (similar to the original report by Sterman et al. 
(1970)), yet the number of sessions, especially in individu-
als reporting symptoms of primary insomnia, could be an 
influencing factor. Also, the intensive nature of neurofeed-
back–often requiring 30–40 sessions–makes this technique 
relatively expensive. Likewise, although initial positive 
effects of home-based SMR neurofeedback have been dem-
onstrated by Cortoos et al. (2010), tele-neurofeedback still 
involves the participation of a therapist. Therefore, the cur-
rent open-label study aims to investigate: 1) the feasibility of 
a home-based program with an EEG headset using dry EEG 
electrodes (URGOnight, UrgoTech, Paris); 2) the possible 
differential effect of 40 versus 60 sessions of neurofeedback; 
3) acute and long-term (3–6-month FU) effectiveness of the 
intervention; and 4) whether the amount of SMR learning 
was associated with clinical improvements.

Methods and Materials

This study is an open-label feasibility trial. Only patients 
that had a primary sleep problem and no primary psychiatric 
comorbidities that potentially explained the sleep problems 
were included. Patients between 18 and 70 years of age with 
a primary sleep problem expressed as a sleep onset prob-
lem (latency (SOL) ≥ 30 min), sleep maintenance problem 
(wake after sleep onset (WASO) ≥ 30 min), or sleep dura-
tion problem (sleeping ≤ 6 h. per night) were included. Sleep 
complaints had to occur at least three times a week, and the 
duration of complaints should be at least six months as quan-
tified on the PSQI. Medication usage was allowed but had to 
remain stable during the treatment. Exclusion criteria were: 
comorbid medical or psychiatric complaints (as assessed 
using the MINI); recent parenthood; night shifts; students; 
pregnancy; excessive alcohol and caffeine usage; diagnosis 
of a primary sleep disorder other than primary insomnia.

Questionnaires assessed were the Holland Sleep Dis-
orders Questionnaire (HSDQ), and the Pittsburgh Sleep 
Quality Index (PSQI). Actigraphy data were also collected 
(using the ActTrust (Condor Instruments; https:// www. 
condo rinst. com. br/ en/ acttr ust- actig raph/)), where subjects 
wore the ActTrust for at least seven subsequent days, and 
pressed the event button when they had the intention to go 
to sleep and when they had the intention to go out of bed. 
Actigraphy data was analyses in the ActTrust software 
with default settings, and required corrections performed 
by the treating clinician based on the sleep–wake diary and 
patient feedback. All data were assessed at pre-treatment 
(T0), after 20 sessions (T1), and end of treatment (T2), and 
at FU after 3–6 months (T3, except actigraphy).

URGOnight

URGOnight (Fig. 1A-B) is a home-based device developed 
to improve sleep quality using neurofeedback and by pro-
viding sleep hygiene support. It consists of a portable EEG 
headband connected to a mobile application via Bluetooth 
technology.

The URGOnight headband includes two dry measuring 
electrodes (UrgoTech, Paris) over the sensorimotor cortex in 
positions C3 and C4 of the international 10–20 system. Ref-
erence and ground are positioned on the left and right mas-
toids, respectively. The EEG data measured by the headband 
is transferred to the mobile application in real-time to allow 
the user to perform neurofeedback training autonomously. 
In addition to the neurofeedback program, the URGOnight 
mobile application provides daily advice to improve sleep 
and sleep hygiene, an assessment of sleep quality and sleep 
hygiene levels using questionnaires, and a sleep diary.

https://www.condorinst.com.br/en/acttrust-actigraph/
https://www.condorinst.com.br/en/acttrust-actigraph/
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The mobile application provides sleep self-monitoring 
with two questionnaires developed by UrgoTech: 1) a sleep 
quality questionnaire filled out at the start of the program, 
then every 10 sessions and 2) a sleep hygiene monitoring 
questionnaire completed at the start of the program, then 
at the request of the user. It also contains a simplified sleep 
diary that allows the user to enter their night's sleep as well 
as the quality of wakefulness felt during the day every day 
and provides the development thereof on a weekly display. 
Sleep advice provided by sleep experts and based on Cog-
nitive Behavioral Therapy for Insomnia (CBTI) can also be 
viewed in the app, such as:

– “Prefer a light diet for the evening: this will facilitate 
your digestion and your sleep (not too much, not too 
sweet but in good quantity). Pay attention to alcohol con-
sumption which prevents your sleep from being restful”

– “Avoid practicing physical activity in the 4 h before bed-
time "

Other complementary information on neurofeedback 
training is also provided.

Neurofeedback Treatment

Recording was set to a sampling frequency of 100 Hz. At 
home, participants trained four times per week, where every 
fifth session was done in the clinic supervised by a trained 
neurofeedback specialist. All instructions during sessions 
were provided by the mobile application and additional ques-
tions were answered by the therapists during weekly visits 
at the clinic. Neurofeedback sessions lasted approximately 
20 min, including one minute of baseline measurement. This 
consisted of a 30-s period where participants were instructed 
to relax and keep their eyes closed, followed by a 30-s period 

with their eyes open. Then, five 3-min neurofeedback runs 
were performed. Participants were free to take a one-minute 
break between runs or to go straight to the next run.

During neurofeedback runs, participants were presented 
with a bar corresponding to their real-time SMR power 
(12–15 Hz) associated with a threshold level (1, 2, 3, 4, 
or 5) and an animated wallpaper. An additional character 
(portrayed as a robot) appeared on the screen when the EMG 
band power exceeded 70 μV on one of the sensors. If this 
was the case, the participant was asked to relax. No rewards 
were given when the EMG band power value exceeded the 
threshold.

The sound and visual environment of the training could 
be customized by the participants before training; however, 
feedback screens were designed to reflect ‘discrete’ feedback 
aimed at a reinforcement rate of 25–30% in line with ear-
lier recommendations (Sherlin et al., 2011). They received 
audio and visual rewards each time their SMR band power 
value exceeded the threshold for 400 ms. When participants 
managed to keep their SMR power above the threshold for 
two seconds, the threshold was increased, and they received 
a visual cue to indicate that the level had increased. When 
SMR band power was below the threshold for seven sec-
onds, the level was decreased to the preceding one and they 
received a visual cue to indicate that it had been lowered.

Participants were not instructed with a special strategy 
to perform the requested EEG-modulation but were told to 
be alert to the training and physically relaxed (Kober et al., 
2013; Reichert et al., 2015). Participants were asked for self-
developed strategies, some examples of which are provided 
below:

“I empty my head and try to think of nothing”
“I fix a point in the distance”
“I imagine myself swimming”

Fig. 1  A-B URGOnight head-
band and URGOnight mobile 
app neurofeedback training ses-
sion screen. A The headband, 
adjustable to head size, with 
two measuring dry electrodes 
over the sensori-motor cortex. 
B Neurofeedback training 
screen: the bar on the left fills 
in real-time when SMR power 
increases. The threshold is dis-
played by a level on top of the 
gage, the animated wallpaper is 
animated whenever SMR activ-
ity exceeds the threshold (here, 
the jellyfishes will illuminate 
and disappear as long as the 
participant manages to keep 
his or her SMR activity above 
threshold)
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“I count my breath and focus on my feelings”.

To investigate the effect of a maximum number of 
required sessions and potential ceiling effects, half of the 
participants completed 40 sessions and the other half 60 
sessions.

Learner Effects

As explained in the introduction, we expect that the effects 
of SMR neurofeedback is about training the reticulo-thalam-
ocortical-cortical network resulting in neuroplastic changes 
increasing the synaptic strength within this network and the 
likelihood of its future activation (Arns & Kenemans, 2014; 
Sterman & Egner, 2006), only visible as increased sleep 
spindle density during sleep (Hoedlmoser et al., 2008; Ster-
man et al., 1970). Therefore, we did not expect across ses-
sion increases in SMR band power, but rather within-session 
learning to occur, in line with Reichert et al. (2015). The fol-
lowing methodology is adapted from Reichert et al. (2015) 
and is focused on within-session learning hypothesized to 
reflect the individual’s ability to successfully activate and 
deactivate the SMR network.

EEG power data in the alpha (8 – 12 Hz), SMR (12 
– 15 Hz), beta (15 – 20 Hz), and EMG (20 – 40 Hz) bands 
were recorded during sessions in positions C3 and C4, 
extracted from local recordings in the participant’s mobile 
phone, and transferred to UrgoTech. The learning analysis 
was carried out blinded from clinical outcomes and by off-
site researchers at UrgoTech and only shared for final analy-
sis with Brainclinics upon finalization of data-analyses. Data 
were preprocessed and analyzed using Python (version 3.8).

The ability to perform the requested task (up-regulating 
SMR power during training sessions) was assessed by plot-
ting the regression slope of normalized relative SMR power 
averaged across all sessions performed and for each run of 
training for every participant.

• Relative SMR power values were normalized with the 
following procedure:

o R e l a t i ve  S M R  p ow e r  i n  C 3  =  S M R  / 
(alpha + beta + SMR + EMG)

o R e l a t i ve  S M R  p ow e r  i n  C 4  =  S M R  / 
(alpha + beta + SMR + EMG)

o Average over electrodes: (ratio C3 + ratio C4)/2
o Z-score of average relative signal

If the participant succeeded in the task, an increase in 
SMR power between the first run and the fifth run (Reichert 
et al., 2015; Witte et al., 2013; Zoefel et al., 2011) was 
expected. Participants with a positive slope of regression 

were classified as learners, and participants with a negative 
slope of regression were classified as non-learners.

Statistics

As primary outcome measure PSQI Total, PSQI Sleep 
Duration, HSDQ Total, and HSDQ Insomnia were defined. 
Secondary outcomes included the remaining subscales of 
the HSDQ (including parasomnia, Circadian Rhythm Sleep 
Disorder (CRSD), hypersomnia, Restless Legs Syndrome/
Periodic Limb Movement Disorder (RLS/PLMD), and Sleep 
Breathing Disorder (SBD)).

To investigate if the number of sessions had an impact on 
the primary outcomes, repeated measures ANOVAs were 
performed with factor Time (pre-treatment, session 20, and 
post-treatment) as within-subject factor and Sample (40 vs. 
60 sessions) as a between-subject factor. In case no inter-
actions involving Sample arise, both samples will be com-
bined, and repeated measures ANOVAs will be performed 
with factor Time (pre-treatment vs. post-treatment and pre-
treatment vs. FU).

For Time effects a p < 0.01 was used to also accommodate 
corrections for multiple testing and a conventional p < 0.05 
for interaction effects and other main effects. Cohen’s d 
effect sizes are calculated based on pre- vs. post-treatment 
effects and pre- vs. FU-treatment effects. Further sensitivity 
analyses carried out comprised analyses of actigraphy data 
and a learner analyses where learner status was added as a 
between-subject factor.

Results

A total of 37 participants were included (9 male; average 
48.2 yrs.), 21 of which received 40 sessions and 16 received 
60 sessions of SMR neurofeedback. There were no baseline 
differences between males and females and age in the 40 vs. 
60 session group. Of 37 participants, 10 were unmedicated, 
13 used sleep medication (mostly benzodiazepines) and 
three used other psychoactive drugs. Clinical variables and 
changes over the course of the intervention are represented 
in Table 1. Numbers represent mean and standard deviation.

Primary Outcome and Number of Sessions

A repeated measures ANOVA with Time (pre-treatment, 
20 sessions and post-treatment) and Sample (40 vs. 60 
sessions) as a between-subject factor, yielded an effect of 
Time for PSQI Total (F(2,34) = 19.81, p < 0.001; d = 0.78 
pre-post; Fig. 2A), PSQI Sleep Duration (F(2,34) = 10.04, 
p < 0.001; d = 0.52 pre-post; sleep duration increased from 
5.3 h. to 5.8 h; Fig. 2B), HSDQ Total (F(2,34) = 21.77, 
p < 0.001; d = 0.80 pre-post; Fig. 2C) and HSDQ Insomnia 
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(F(2,34) = 13.19, p < 0.001; d = 0.79 pre-post; Fig. 2D). 
No interactions with Sample (p > 0.285) or main effects 
of Sample (p > 0.628) were observed, suggesting no added 
effect of increasing the number of sessions to 60 (Fig. 2A-
D). Therefore, for further analyses the 40 and 60 session 
groups are combined.

PSQI

At pre-treatment, all participants had a global PSQI score 
of larger than 5 (classified as ‘poor sleepers’) with an 
average of 13.1. This decreased to 10.3 post-treatment 

Table 1  Changes on various 
sleep scales and actigraphy from 
pre- to post-intervention and at 
FU (average FU = 5.3 months)

Pre-treatment Post-treatment Follow-up

PSQI
 Global score 13.8 (3.3) 10.3 (3.9) 10.6 (4.2)
 Subjective sleep duration (hrs.) 5.3 (0.9) 5.8 (1.1) 6.0 (1.1)
 Sleep onset latency (m.) 43.7 (27.5) 44 (49.0) 54.1 (56.7)

HSDQ
 Global score 2.3 (0.4) 2.0 (0.4) 2.0 (0.6)
 Insomnia 3.9 (0.8) 3.2 (0.9) 3.2 (1.1)

Actigraphy
 Objective sleep duration (hh:mm) 06:51 06:57
 Sleep onset latency (m) 12.6 (8.0) 11.8 (9.1)
 Sleep efficiency (%) 83.9 (9.1) 85.1 (8.9)
 Wakefulness after sleep onset (m) 58.6 (42.0) 56.4 (41.2)

Fig. 2  A–D: the effects on PSQI Total (A), PSQI Sleep Duration (B), 
HSDQ Total (C), and HSDQ Insomnia (D) over the course of treat-
ment. Repeated measures ANOVAs using Sample (40 vs 60 sessions) 
as a between-subject factor and Time (pre-treatment, 20 sessions, and 
post-treatment) as a within-subject factor showed a significant effect 

of Time for PSQI Total (A: F(2,34) = 19.81, p < 0.001; d = 0.78), 
PSQI Sleep Duration (B: F(1,36) = 18.27, p < 0.001; d = 0.52), HSDQ 
Total (C: F(2,34) = 21.77, p < 0.001; d = 0.80), and HSDQ Insomnia 
(D: F(2,34) = 13.19, p < 0.001, d = 0.79). No interactions with Sample 
(p > 0.285) or main effects of Sample (p > 0.628) were observed
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(d = 0.78) and 5/36 (13.9%) had a score of 5 or lower (clas-
sified as a. ‘healthy sleeper’).

The average gain in PSQI sleep duration was 30 min. 
Twenty-four participants (64.9%) improved their sleep dura-
tion with an average of 57 min, and 13 participants (35.1%) 
improved their subjective sleep with 1 h. or more.

HSDQ

At pre-treatment, 28/37 participants exceeded the HSDQ 
Total threshold (> 2.02) and 27/37 the Insomnia threshold 
(> 3.68). By the end of the intervention, only 17/37 par-
ticipants exceeded the HSDQ Total threshold and 15/37 
exceeded the HSDQ Insomnia threshold. This suggests a 
reduction to below the threshold in HSDQ Total and HSDQ 
Insomnia for 11/37 (29.7%) and 12/37 (32.4%) of partici-
pants, respectively. A repeated measures ANOVA with 
Time (pre- and post-treatment) yielded an effect of Time for 
HSDQ CRSD (F(1,36) = 20.33, p < 0.001; d = 0.65 pre-post) 
and HSDQ RLS/PLMD (F(1,36) = 10.69, p = 0.002; d = 0.37 
pre-post) demonstrating decreased scores after treatment. No 
effects were found for subscales parasomnia, hypersomnia, 
and SDB (p > 0.220).

Learner Effects

Eleven participants were classified as Learners and 21 as 
Non-Learners, see Fig. 3 for visualization of within session 
learning for both groups. For the remaining five participants, 
no learner classification could be made due to missing ses-
sion data or data recovery issues.

A repeated measures ANOVA with Time (pre- and post-
treatment) as a within-subject and Learner as between-sub-
ject factor yielded an effect of Time for PSQI Sleep Duration 
(F(1,30) = 20.30, p < 0.001) and a Time X Learner interac-
tion (F(1,30) = 5.00, p = 0.033). Repeating the analysis sepa-
rately for non-learners yielded a non-significant effect of 

Time (p = 0.057; 5.4 to 5.75 h.) and for Learners a significant 
effect of Time (F(1,10) = 14.90, p = 0.003; d = 0.86) where 
sleep duration increased from 5.0 h. to 6.0 h.

The same analysis for PSQI Total, HSDQ Total and 
HSDQ Insomnia yielded no significant Time X Learner 
interaction (p = 0.288; p = 0.332; p = 0.396 respectively), 
suggesting those effects were unrelated to degree of learning.

Follow‑up Effects

For FU, data from 31 (PSQI) and 32 participants (HSDQ) 
were available for 3–6-month FU (average FU time: 
5.3  months). A repeated measures ANOVA with Time 
(pre-treatment and FU) yielded an effect of Time for PSQI 
Total (F(1,30) = 30.40, p < 0.001; d = 0.83 pre-fu), PSQI 
Sleep Duration (F(1,29) = 10.56, p = 0.003; d = 0.57 pre-
FU), HSDQ Total (F(1,31) = 56.452, p <  = 0.016; d = 0.46 
pre-FU) and HSDQ Insomnia (F(1,31) = 15.47, p < 0.001; 
d = 0.81 pre-FU).

Actigraphy

For two participants actigraphy data was unusable, thus the 
following data is based on 35 participants. Before treatment 
patients slept on average 6:51 h. which increased on the 
group level with six minutes to 6:57 min (d = 0.1).

No main effects of Time were found for Total Sleep Time 
(p = 0.632), SOL (p = 0.495), Sleep-Efficiency (p = 0.156) 
and WASO (p = 0.492).

Discussion

The current study demonstrated that the URGOnight neu-
rofeedback program effectively reduced sleep problems. 
Pre-treatment, all participants were classified as poor 
sleepers (based on self-reported PSQI scores) whereas 

Fig. 3  Average learning analysis 
regression slopes (relative SMR 
power z-scores within sessions, 
average over all sessions, error 
bars =  ± SD) for (A) learner 
subjects ( N = 11 ) who exhibit 
a positive slope (B) and non-
learner subjects ( N = 21 ) who 
exhibit a negative one

(A) (B)
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14% were classified as a ‘healthy sleeper’ post-treatment. 
Similar effects were observed for the HSDQ where > 78% 
exceeded HSDQ Total and HSDQ Insomnia thresholds 
pre-intervention, whereas at end of treatment 30–32% of 
people reduced their HSDQ Total and HSDQ Insomnia 
scores to below the threshold, suggesting that reductions in 
sleep problems were observed in approximately one-third 
of participants. Furthermore, sleep duration significantly 
increased (measured by PSQI) with a half-hour gain in 
sleep duration on full-group level. After an average of 
5.3 months, FU results indicated maintenance of training 
effects without further training (Table 1) where subjective 
sleep duration increased further numerically (from 5.8 h. 
post-treatment to 6.0 h at FU). Sensitivity analyses further 
demonstrated that the gains in sleep duration seemed spe-
cifically confined to the learner group (with an average of 
increased sleep duration of 1 h), whereas the non-learner 
group showed a non-significant improvement of 15 min. 
These learner effects further suggest that the greater gains 
in sleep duration may be attributable specifically to the 
SMR neurofeedback. Finally, actigraphy data numerically 
supported the improvements although these effects were 
not significant.

SMR neurofeedback has previously been associated 
with decreased SOL and longer sleep duration (Arns et al., 
2014a, 2014b; Cortoos et al., 2010; Hoedlmoser et al., 2008; 
Schabus et al., 2014), partly in line with the results reported 
here. One study failed to find such effects (Schabus et al., 
2017), possibly due to the low number of 12 sessions. In 
the current study, increasing the number of sessions from 
40 to 60 did not significantly affect acute or long-term out-
comes in this study. This suggests that 40 sessions are suf-
ficient to obtain clinical results and that ceiling effects are 
likely reached at session 40. This suggests that the optimal 
number of recommended sessions for SMR Neurofeedback 
to achieve improvements in sleep duration and sleep onset 
latency spans from 20 (Cortoos et al., 2010) to 40 sessions 
(this study).

SMR neurofeedback is hypothesized to act via the 
reticulo-thalamocortical-cortical sleep-spindle network. 
By strengthening these networks, SMR neurofeedback 
is thought to remediate sleep problems, expressed as a 
reduced SOL and increased sleep duration. In line with 
this hypothesis, the effects in the current study are primar-
ily seen on sleep onset- or duration-related measures such 
as insomnia and CRSD. Interestingly, no significant effects 
were found for other sleep-related issues (SBD, hypersom-
nia, and parasomnia). Further specificity of the findings is 
derived from the specific effect in the learner group, where 
learners improved sleep duration significantly with one 
hour, and a non-significant improvement for non-learners. 
On the other hand, non-specific and placebo effects cannot 
be ruled out, thus future studies with placebo-control and 

polysomnography should further elucidate the specificity of 
effects and the proposed working mechanism.

In comparison to Cortoos et al. (2010), the severity of 
sleep problems for the group in this study was slightly higher 
 (PSQICortoos = 11.7;  PSQIthis study = 13.4), albeit the average 
age of the current sample was also higher (average 49.1 yrs. 
vs 42–44 yrs. in Cortoos et al. (2010)). A further impor-
tant difference is that in this study only SMR power was 
uptrained, with no downtraining or inhibits on theta and 
higher beta, as was done in prior studies including Cortoos 
et al. (2010). The total sleep gain reported by Cortoos et al. 
(2010) was 44 min for the neurofeedback group, a bit more 
than the 30 min sleep gain reported in this study. Also, the 
objective improvement as measured with actigraphy in this 
study was smaller (6 min). The dissociation between objec-
tive and subjective sleep measures is a known issue in sleep 
medicine and has been often reported in individuals with 
sleep problems (Bianchi et al., 2013; Rezaie et al., 2018), as 
well as in healthy individuals (Baker et al., 1999). To fur-
ther elucidate the working mechanism, future studies should 
complement this by using the gold-standard polysomnogra-
phy to more accurately quantify sleep and to track changes 
in sleep-spindle density as a mediator of treatment effect, 
using sufficient neurofeedback sessions.

Limitations include the lack of a control group, although 
this study was designed as an open-label feasibility study. 
The results from this study could inform future (randomized 
controlled) studies, including a placebo control and inform 
future power calculations for home-based tele-neurofeed-
back applications, where also more formal corrections for 
multiple testing can be adequately powered for. Another 
limitation includes the relatively small sample size in the 
learner analyses (nLearners = 11). Further research should 
investigate the effects of the training on objective sleep 
parameters measured with polysomnography as well as the 
hypothesized physiological mechanism mediated by sleep 
spindles.

To summarize, this study demonstrates the feasibility of 
a home-based SMR tele-neurofeedback intervention, and 
the device tested in this study demonstrated the potential to 
effectively reduce sleep problems, with SMR-learners dem-
onstrating significantly better improvement by 1 h. average 
sleep gain compared to non-learners.
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Abstract
A good night’s sleep is vital for normal human cognitive performance. We earlier reported that a home-based tele-neurofeed-
back program effectively reduced sleep problems (Krepel et al. in Appl Psychophysiol Biofeedback, https:// doi. org/ 10. 1007/ 
s10484- 021- 09525-z, 2021). The present article presents a follow-up on this earlier study and investigates improvements in 
cognitive functions after sensory-motor rhythm (SMR) neurofeedback. Thirty-seven participants reporting sleep problems 
received SMR neurofeedback. Cognitive measures were assessed pre- and post-treatment. Measurements included a con-
tinuous performance/working memory (CPT/WM) task, Stroop task, and Trailmaking A and B test (from the IntegNeuro 
cognitive test battery). For neurofeedback-Learners relative to non-Learners significantly improved CPT/WM response 
time (d = 0.50), omission errors (d = 0.67), and Stroop incongruent performance (d = 0.72) were found. A significant time 
effect for both groups were found for the Stroop, the Trailmaking test part B (d = 0.52), and the Stroop interference score 
(d = 0.55). No significant correlations between changes in sleep and changes in cognition (p > 0.05) were found for the 
sample. SMR neurofeedback specifically improved measures of attention (response time and omission errors in a CPT/WM 
test) and working memory (Stroop incongruent) for SMR Learners compared to non-Learners with medium effect sizes. 
Furthermore, overall improvements for the whole sample were found on measures of executive function and visual attention, 
possibly reflecting non-specific or practice effects. Future better powered randomized control trials are needed to investigate 
if cognitive improvements are a direct effect of SMR neurofeedback or mediated by sleep improvements.

Keywords Sleep · SMR neurofeedback · URGOnight · Neuropsychological · Cognition

Introduction

Too little sleep leads to cognitive deficits such as impair-
ments of sustained attention, impaired executive function-
ing, and attentional problems (Astill et al., 2012; Axelsson 
et al., 2008; Belenky et al., 2003; Fallone et al., 2001; Lim 
& Dinges, 2010; Van Dongen et al., 2003). Chronic sleep 
restriction is a significant predictor of lower grades in ado-
lescents and decreased study concentration, even after con-
trolling for covariates (van der Heijden et al., 2018). As an 

important side note Van Dongen et al. (2003) showed that 
a sleep restriction to 6 h for 14 days had the same effects 
as two nights of full sleep deprivation on measures of sus-
tained attention, without the participants being aware of their 
cognitive deficits. This suggests that chronic sleep depri-
vation leads to cognitive deficits that people are unaware 
off. Besides the cognitive impairments being unnoticed, the 
impairments (inattention in particular) take more days of 
normal sleep to recover than the actual nights of exposure 
to restricted sleep. A more recent meta-analysis by Alfonsi 
et al. (2020) highlighted the harmful effects of sleep loss 
once more, including worsening of executive functioning, 
attention, and memory.

Sensory‑Motor Rhythm Neurofeedback

SMR neurofeedback has been shown to be able to improve 
sleep problems by training the reticulo-thalamocortical-corti-
cal circuit, involved in generating sleep-spindles (for review: 
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Arns & Kenemans, 2014; Arns & Sterman, 2019). The SMR 
rhythm is an EEG rhythm between 12 and 15 Hz (low beta, or 
SMR rhythm), located over the sensorimotor cortex. Training 
the reticulo-thalamocortical-cortical network, which results in 
long-term potentiation (LTP) of the network, increases the syn-
aptic strength within this network and therefore the likelihood 
the network will be activated in the future (Arns et al., 2014). 
Learning to control this SMR rhythm, for example by up-reg-
ulation, increases sleep spindle-density along with changes 
in sleep parameters. Furthermore, studies have also reported 
SMR neurofeedback to improve attention deficit hyperactivity 
disorder (ADHD) symptoms of inattention and impulsivity 
(Arns et al., 2020; Krepel et al., 2020).

Here we follow-up on earlier work where we investigated 
a tele-neurofeedback based program employing SMR neuro-
feedback in adults with a primary sleep disorder (Krepel et al., 
2021), where we found significantly increased sleep duration 
and improved sleep quality [Pittsburgh Sleep Quality Index 
(PSQI)] with medium to large effect sizes, that were sustained 
after an average of 5.3 months follow-up. Subjects classified 
as ‘SMR-Learner’ (Participants that showed a positive slope 
of regression of SMR power across sessions) specifically dem-
onstrated a 1.0 h. longer sleep duration, with no such effect 
for non-Learners,. Given SMR neurofeedback has been dem-
onstrated to improve ADHD symptoms of inattention and 
impulsivity (Arns et al., 2020; Krepel et al., 2020) we here 
further analyzed changes in cognitive tests before and after 
SMR neurofeedback. Since sleep duration improved most in 
the Learner group, we expect to see the same Learner vs. non-
Learner contrast when investigating the cognitive outcomes. 
Sustained attention and working memory (assessed using a 
continuous performance test/working memory test, CPT/WM) 
were deemed the primary outcome measure since these are 
most prone to be affected by sleep restriction and are also the 
primary affected cognitive domains in ADHD. We specifically 
analyzed reaction time (RT) and omission errors as they reflect 
inattention (Weafer et al., 2013). To further measure work-
ing memory and selective attention we use Trail making and 
Stroop tests. Based on the well-established link between sleep 
and cognitive functioning (Astill et al., 2012; Axelsson et al., 
2008; Belenky et al., 2003; Fallone et al., 2001; Lim & Dinges, 
2010; Van Dongen et al., 2003), prior neurofeedback studies in 
ADHD (Arns et al., 2013, 2014), and the outcomes of the first 
URGOnight study (Krepel et al., 2021), we hypothesize that 
SMR neurofeedback will not only improve sleep parameters 
but also enhance cognitive functioning.

Methods and Materials

This study is an open-label feasibility trial. Only patients 
that had a primary sleep problem and no primary psychiatric 
comorbidities that potentially explained the sleep problems 

were included. Patients between 18 and 70 years of age with 
a primary sleep problem expressed as a sleep onset prob-
lem [latency (SOL) ≥ 30 min], sleep maintenance problem 
(wake after sleep onset (WASO) ≥ 30 min), or sleep dura-
tion problem (sleeping ≤ 6 h. per night) were included. Sleep 
complaints had to occur at least three times a week, and the 
duration of complaints should be at least 6 months as quanti-
fied on the PSQI. Medication usage was allowed but had to 
remain stable during the treatment. Exclusion criteria were: 
comorbid medical or psychiatric complaints [as assessed 
using the Mini International Neuropsychiatric Interview 
(M.I.NI.)]; recent parenthood; night shifts; students; preg-
nancy; excessive alcohol and caffeine usage; diagnosis of a 
primary sleep disorder other than primary insomnia.

URGOnight was used in the main study (for further 
details see Krepel et al., 2021) as a tele- neurofeedback 
device for improving sleep quality and by providing sleep 
hygiene support. In short, the study entailed 37 participants 
undergoing SMR neurofeedback to treat sleep problems. 
Participants that were able to control their SMR rhythm, 
were classified as Learners (for a detailed description regard-
ing the Learning definition and calculation, see: Krepel 
et al., 2021). Of the 37 participants, 11 were classified as 
Learners and 21 as non-Learners. Learners demonstrated a 
significantly larger gain in sleep duration (d = 0.86 pre-post) 
compared to non-Learners. In addition, significant improve-
ments in PSQI Total (d = 0.78), PSQI Sleep Duration 
(d = 0.52), Holland Sleep Disorders Questionnaire (HSDQI) 
Total (d = 0.80), and HSDQ Insomnia (d = − 0.79) scores, 
indicating improved sleep quality, were reported.

In addition to the above-mentioned sleep data, cognitive 
measures were assessed both pre-treatment as well as post-
treatment using the full IntegNeuro cognitive test battery. 
High scores on the cognitive measures reflect inattention and 
problems in working memory (Gerrits et al., 2019; Wearfer 
et al., 2013).

As primary outcome measures, the cognitive domains of 
inattention and working memory, defined as reaction time 
and omission errors during the CPT/WM were defined. The 
CPT/WM test is an n-back test where a series of letters is 
presented on the screen one at a time. The subject is required 
to press a response button only when the same letter appears 
twice in a row. This task reflects updating of working mem-
ory and omission errors are a reflection of inattention (Ger-
rits et al., 2019).

As secondary outcome measures, the Stroop and Trail-
making A and B test were investigated, both assessing work-
ing memory. In the Stroop test the subject is presented with 
four colored words, one at a time. Each word is drawn from a 
set of four colors. Below each colored word is a response pad 
with the four possible names of the colors displayed in black 
and in fixed format. In part 1, the subject is required to iden-
tify the name of each colored word as quickly as possible 
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and in part 2, the subject is required to identify the correct 
color of the ink in which the word is printed, as quickly as 
possible. Each of the two parts lasts for 1 min. Responses 
are made on the screen by pressing on the appropriate word 
on the bottom screen.

In the Trailmaking test part A, the subject is presented 
with a display of 25 numbers and asked to connect the num-
bers in ascending numerical sequence (1, 2, 3...). The screen 
will not allow a wrong connection and resets to the last cor-
rect number. In Part B, the subjects are presented with a pat-
tern of 13 numbers (1–13) and 12 letters (A-L) on the screen. 
They are required to press on the number-letters in alternat-
ing and ascending order (1-A-2-B and so on). An errone-
ous attempt to join, say, 1-B, is met with a “wrong” signal 
appearing briefly on the screen. This eliminates the problem 
with the paper and pencil version where the tester has to 
intervene, introducing a variable that is hard to standard-
ize. Tertiary outcomes included the digit span test in which 
participants are required to recall digits either forward or 
backward. In the tapping test participants are required to tap 
the touchscreen with their index finger as fast as possible, 
and finally in the Corsi blocks the participant has to mimic 
the tapping sequence of the researcher.

Treatment: URGOnight

The URGOnight tele-neurofeedback platform was used in 
the main study (see Krepel et al., 2021) for improving sleep 
quality and by providing sleep hygiene support. It consists 
of a portable EEG headband connected to a mobile applica-
tion via Bluetooth technology. The URGOnight headband 
includes two dry measuring electrodes (UrgoTech, Paris) 
over the sensorimotor cortex in positions C3 and C4 of the 
international 10–20 system. Reference and ground are posi-
tioned on the left and right mastoids, respectively. The EEG 
data measured by the headband is transferred to the mobile 
application in real-time to allow the user to perform neu-
rofeedback training autonomously. In addition to the neu-
rofeedback program, the URGOnight mobile application 
provides daily advice to improve sleep and sleep hygiene, 
an assessment of sleep quality and sleep hygiene levels using 
questionnaires, and a sleep diary.

Recording was set to a sampling frequency of 100 Hz. At 
home, participants trained four times per week, where every 
fifth session was done in the clinic supervised by a trained 
neurofeedback specialist. All instructions during sessions 
were provided by the mobile application and additional ques-
tions were answered by the therapists during weekly visits 
at the clinic. Neurofeedback sessions lasted approximately 
20 min, including 1 min of baseline measurement. This con-
sisted of a 30-s period where participants were instructed to 
relax and keep their eyes closed, followed by a 30-s period 
with their eyes open. Then, five 3-min neurofeedback runs 

were performed. Participants were free to take a 1-min break 
between runs or to go straight to the next run.

During neurofeedback runs, participants were presented 
with a bar corresponding to their real-time SMR power 
(12–15 Hz) associated with a threshold level (1, 2, 3, 4, 
or 5) and an animated wallpaper. An additional character 
(portrayed as a robot) appeared on the screen when the EMG 
band power exceeded 70 μV on one of the sensors. If this 
was the case, the participant was asked to relax. No rewards 
were given when the EMG band power value exceeded the 
threshold.

The sound and visual environment of the training could 
be customized by the participants before training; however, 
feedback screens were designed to reflect ‘discrete’ feedback 
aimed at a reinforcement rate of 25–30% in line with ear-
lier recommendations (Sherlin et al., 2011). They received 
audio and visual rewards each time their SMR band power 
value exceeded the threshold for 400 ms. When participants 
managed to keep their SMR power above the threshold for 
two seconds, the threshold was increased, and they received 
a visual cue to indicate that the level had increased. When 
SMR band power was below the threshold for seven sec-
onds, the level was decreased to the preceding one and they 
received a visual cue to indicate that it had been lowered.

When subjects succeeded in increasing their own SMR 
power between the first run and the fifth run (Kober et al., 
2013; Reichert et al., 2015; Zoefel et al., 2011) (assessed 
by plotting the regression slope of normalized relative 
SMR power averaged across all sessions performed and 
for each run of training for every participant), a positive 
slope of regression was expected and they were classified 
as Learners. Participants with a negative slope of regres-
sion were classified as non-Learners. The computation pro-
cess is described in detail in Krepel et al. (2021). Subjects 
underwent 40 sessions or 60 sessions. however, no differ-
ences between the 40 and 60 session groups were found 
(for detailed outcomes and calculations, see Krepel et al., 
2021), hence all data were collated over groups. On average 
participants received 49 sessions.

Statistics

To investigate whether SMR neurofeedback impacted 
the primary outcomes, repeated measures ANOVAs were 
performed with factor Time (pre-treatment and post-
treatment) as within-subject factor and the ability to learn 
to control the sensory motor rhythm (Learner vs. non-
Learner) as between-subject factor. To investigate the cor-
relations of changes in sleep and changes in cognition, a 
subsequent bivariate correlation was performed between 
difference scores on sleep parameters and the difference 
scores on the cognitive measures. Statistical analysis was 
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performed using IBM SPSS Statistics, Version 25. p val-
ues < 0.05 were considered to be statistically significant.

Results

The study was conducted at Research Institute Brainclin-
ics, Nijmegen from April 2019 to December 2020. A total 
of 37 participants were included (9 male; average 48.2 
years), 32 of which were classifiable as Learner or non-
Learner (for the remaining five participants, no Learner 
classification could be made due to missing session data or 
data recovery issues), and 30 had complete neuropsycho-
logical data. Of 37 participants, 10 were unmedicated, 13 
used sleep medication (mostly benzodiazepines), and three 
used other psychoactive drugs. Demographics and Base-
line sleep parameters of the Learners and non-Learners 
are represented in Table 1, and no differences between 
groups were found.

Primary Outcome: WM/CPT Test

For RT a Time X Learner interaction was found (p = 0.018; 
DF = 1,24; F = 6.497) and no Time effect (p = 0.261). 
Repeating the analysis separately yielded a significant 
decreased RT for Learners (p = 0.018; DF = 1,9; F = 8.398; 
d = 0.50) and no effect for non-Learners (p = 0.321).

Groups did not differ on RT pre-treatment (p = 0.466), 
but post-treatment a trend for a difference was found 
(p = 0.107; DF = 1,24; F = 2.807; d = 0.67).

For WM inattention errors, no effects were found for 
commission errors Time: p = 0.973; Time X Learner 
p = 0.240). For omission errors there was a signifi-
cant Time X Learner interaction (p = 0.013; DF = 1,25; 
F = 7.08), where Learners showed a downward trend 
on numerical errors (p = 0.145; DF = 1,9; F = 2.548; 
d = 0.67) and non-Learners increased on number of errors 
(p = 0.049; DF = 1,16; F = 4.533; d = 0.70). Omission and 
commission errors were no different between groups at 
baseline (all p > 0.191), whereas after treatment groups 
differed significantly on omission errors (p = 0.030; 
DF = 1,25; F = 5.310; d = 0.97).

Primary outcome results were synthesized in Fig. 1 
below.

Secondary Outcomes: Trailmaking Test (SWOA) 
and Stroop

For Trailmaking Part A (connecting digits) no signifi-
cant main effects nor interactions were found involving 
Time. For Trailmaking Part B there was a significant Time 
effects for the average response time (p = 0.018; DF = 1,25; 
F = 6.473; d = 0.52), presented in Fig. 2, but no significant 
interactions.

Table 1  Demographics and Baseline sleep parameters of the Learner 
and non-Learner groups

There were no significant differences between any of these variables 
between groups (all p > 0.326)

Demographics Learner Non-Learners

Female/male 9/2 15/4
Age (years) 48.7 46.2
Baseline sleep parameters
 PSQI baseline 13.5 12.3
 HSDQ total 2.3 2.2
 HSDQ insomnia 3.9 3.8

Fig. 1  Visualization of the significant Time effects for the Learner group only on WM/CPT demonstrating faster reaction times (left) and fewer 
inattention errors (right) post-treatment. Error bars represent standard error of the mean (SEM)
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Stroop Test

There were no main effects nor interactions involv-
ing time for the total score in the congruent condition 
(p > 0.124), however, for the Stroop incongruent condi-
tion a significant effect of Time (p = 0.013; DF = 1,25; 
F = 7.195) and a significant effect for Time X Learner 
(p = 0.029). Repeating analysis for Learners and non-
Learners separately yielded an effect of Time for Learn-
ers (p = 0.011; DF = 1,10; F = 9.8; d = 0.72) of no effect 
for non-Learners (p = 0.771; d = 0.06) (Fig. 3). For the 
Stroop interference score an effect of Time was found 
(p = 0.003; DF = 1,25; F = 11.045; d = 0.55) and no Time 
X Learner interaction (p = 0.430) (Fig. 3), suggesting that 
both groups improved, and for the Learner mostly driven 
by a large improvement mainly in the non-congruent 
condition.

Tertiary Outcomes

No effects were found for the various verbal memory met-
rics (e.g., short term, intermediate and long-term recall; all 
p > 0.248) and memory recognition (p > 0.147); forward and 
reverse digit span (p > 0.200), Corsi-blocks (p > 0.359) and 
Tapping test (p > 0.199).

Association of Sleep and Cognition

No significant correlations were found between improve-
ments in sleep and improvements in the cognitive outcomes.

Discussion

After on average 49 sessions of SMR tele-neurofeedback, 
participants were able to improve their cognitive func-
tioning, most specifically for those that achieved control 
of their SMR (Learners). Eleven participants were clas-
sified as Learners, of the remaining participants no clas-
sification could be made as a result of missing data. Par-
ticipants that were able to control their own SMR activity 
(Learners) decreased their response time on CPT/WM tasks 
(d = 0.50) and likewise decresead the number of omission 
errors (d = 0.67) relative to non-Learners. When trailmaking 
tests involved a working memory component, these Learn-
ers again decreased their response time (d = 0.7) suggest-
ing a direct effect of neurofeedback on cognitive functions. 
A significant time effect was found in both groups for the 
Trailmaking test (d = 0.52), and the Stroop Interference test 
(d = 0.55), with no difference between Learners vs. non 
Learners, therefore these effects are likely non-specific or 
reflective of test–retest improvements. In the initial study 
by Krepel et al. (2021), SMR neurofeedback using URGO-
night had already shown to significantly reduce sleep prob-
lems based on self-reported PSQI scores and HSDQ scores. 

Fig. 2  The significant effect on the Trailmaking Part B average 
response time, note that for the Trailmaking Part A (the control con-
dition) no differences were found, suggesting only an effect for the 
task component including a working memory component. Error bars 
represent SEM

Fig. 3  Visualization of the results from the Stroop test. The Stroop Incongruent score (left) for Learners and non-Learners and the Stroop inter-
ference score on the right. Error bars represent SEM
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These gains in sleep paramaters due to SMR neurofeedback 
including sleep duration seemed most strongly present in 
the Learner group. The current study extends these findings 
and shows that not only sleep paramaters, but also cogni-
tive functioning, improve after SMR neurofeedback, most 
pronounced in the Learner group. Interestingly the specific 
cognitive improvements found were for attention (response 
time and omission errors in a CPT/WM test) and working 
memory (Stroop incongruent) with medium to large effect 
sizes, which are also the primary cognitive domains affected 
in ADHD (Arns & Kenemans, 2014), despite this pertain-
ing a group of sleep disordered patients. Tertiary analy-
ses yielded no cognitive improvements in verbal memory, 
memory recognition and motor tapping, confirming SMR 
neurofeedback has potential to improve the specific cogni-
tive domains of (sustained) attention and working memory, 
in a transdiagnostic manner.

SMR neurofeedback is hypothesized to act via the 
reticulo-thalamocortical-cortical sleep-spindle network. 
By strengthening these networks, SMR neurofeedback 
is thought to remediate sleep problems, expressed as a 
reduced SOL and increased sleep duration. Since we know 
how closely sleep is associated with cognitive functioning, 
the effects of this SMR neurofeedback not only improved 
sleep onset- or duration-related measures, but also improved 
cognitive functions such as working memory and attention. 
In this study however, we found no significant associations 
between the improvements in sleep and the improvement in 
cognitive variables, whereby we cannot rule out, nor con-
firm that the cognitive improvements are mediated via sleep 
improvements or are a direct effect of the SMR neurofeed-
back. This could be attributable to the small sample size, 
especially in the Learner group (N = 11). Therefore, future 
research should include larger samples sizes and more con-
trolled designs to further investigate if effects of SMR on 
cognition are mediated by sleep improvement or are direct 
effects of SMR neurofeedback. As our neurofeedback treat-
ment approach was quite intensive, further research should 
take motivation during the treatment into account. To fur-
ther elucidate the exact working mechanism, future studies 
should complement this by using he gold-standard poly-
somnography to more accurately quantify sleep and to track 
changes in sleep-spindle density as a mediator of treatment 
effect, using sufficient neurofeedback sessions. Also, clas-
sifying participants in Learner vs non-Learner is rather arbi-
trary as recent studies (Veilahtri et al., 2021) have shown 
non-linear neurofeedback learning pathways, which makes 
it unsuited for identifying late Learners.
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Environment and body‑brain 
interplay affect inhibition 
and decision‑making
Pierre Bouny1, Marion Trousselard1,2,3, Sandrine Jacob1, François Vialatte4 & 
Charles Verdonk1,4*

The fine‑tuned interplay of brain and body underlies human ability to cope with changes in the internal 
and external milieus. Previous research showed that cardiac interoceptive changes (e.g., cardiac 
phase) affect cognitive functions, notably inhibition that is a key element for adaptive behaviour. Here 
we investigated the influence on cognition of vestibular signal, which provides the brain with sensory 
information about body position and movement. We used a centrifuge‑based design to disrupt 
vestibular signal in healthy human volunteers while their inhibition and decision‑making functions 
were assessed with the stop‑signal paradigm. Participants performed the standard and a novel, 
sensorial version of the stop‑signal task to determine whether disrupted vestibular signal influences 
cognition as a function of its relevance to the context. First, we showed that disrupted vestibular 
signal was associated with a larger variability of longest inhibition latencies, meaning that participants 
were even slower to inhibit in the trials where they had the most difficulty inhibiting. Second, we 
revealed that processing of bodily information, as required in the sensorial stop‑signal task, also led 
to a larger variability of longest inhibition latencies, which was all the more important when vestibular 
signal was disrupted. Lastly, we found that such a degraded response inhibition performance was due 
in part to the acceleration of decision‑making process, meaning that participants made a decision 
more quickly even when strength of sensory evidence was reduced. Taken together, these novel 
findings provide direct evidence that vestibular signal affects the cognitive functions of inhibition and 
decision‑making.

We act upon the environment while our brain continuously integrates information that comes from within and 
outside the body. Through the body, the brain receives information about the state of external environment, as 
well the body in relation to space and movement (exteroception) and the body’s internal state (interoception). 
The fine-tuned interplay of brain and body underlies our ability to cope with changes in the internal and external 
milieu, and response inhibition is a key cognitive process to adjust our behaviour accordingly.

The very few human studies that investigated how bodily signals influence inhibition focused on interocep-
tion. Rae et al. reported that cardiac cycle influences response inhibition, which has been shown to be enhanced 
at systole and attenuated at  diastole1. Neuroimaging studies suggest that some of the brain areas involved in 
interoceptive signal processing and inhibition, notably the anterior insula and the anterior cingulate cortex, could 
 overlap2,3. Interestingly, another neural system involved in response inhibition, the parietal cortex, is implicated 
as substrate for processing exteroceptive information and its central integration with interoceptive  signals4. 
Specifically, the parietal cortex encompasses the pre-supplementary motor area and the vestibular cortex that 
are involved in inhibition and processing of vestibular information,  respectively2,5,6. This implies that inhibition 
function might be affected by vestibular signal as a rapid, unconscious, cue to guide behaviour.

In the present study, we were interested in the potential influence of disrupted vestibular signal on response 
inhibition. Based on the aforementioned lines of evidence, we predicted that disruption of vestibular signal 
could degrade response inhibition performance. To test this hypothesis, we rotated participants in a centrifuge 
while the position of their vestibular system was varied radially in relation to the rotation axis in order to disrupt 
vestibular signal through short-term gravitational alteration. While rotating, response inhibition was assessed 
with the well-established stop-signal paradigm that included the classical stop-signal  task7,8 and a modified, 
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“sensorial” stop-signal task. Specifically, the Go subtask of the sensorial stop-signal task required participants 
to process bodily information for positioning a stimulus with respect to their body position (see section Method 
for detailed description of the sensorial stop-signal task). This task was especially designed for the present study 
to test whether disrupted exteroceptive signal influences response inhibition as a function of the relevance of 
exteroceptive information to the context.

Inhibition performance in the stop-signal paradigm is formalized as a race between two independent pro-
cesses, a Go and a Stop process. This so-called horse-race model assumes that if the Stop process finishes first, 
the response is successfully inhibited; otherwise the response is erroneously  executed7. Yet, it seems reasonable 
to assume that the response inhibition is determined by other aspects of the decision process as well: for example, 
a fast Go process must be accompanied by a fast Stop process in order to obtain an acceptable level of inhibition 
 success9. Therefore, the present work also investigated the decision-making process related to the Go subtask 
using a well-established computational model of decision-making, that is, the diffusion decision model (DDM)10. 
Thus, by investigating both inhibition and decision-making latent components, we have the potential to provide 
a sophisticated understanding of how exteroceptive signal influences the different cognitive processes that are 
involved in the stop-signal paradigm.

Here, we show three main findings: (1) disrupted vestibular signal affects inhibition in increasing variability 
of longest inhibition latencies at the individual level, depending on the relevance of vestibular information to the 
context; (2) processing bodily information degrades response inhibition performance, particularly when bodily 
signal is disrupted; and (3) impaired inhibition is due in part to the acceleration of decision-making process, 
which involves a less conservative decision threshold and a reduced non-decisional time that ultimately lead to 
a poor cognitive performance.

Materials and methods
Participants. Fifty-nine healthy right-handed participants took part in the study. All participants reported 
no history of neurological or vestibular disorders, and normal or corrected-to-normal vision. Five participants 
did not complete all experimental conditions due to motion sickness symptoms. After the experimental session, 
datasets related to 16 participants were discarded because they met any of the following criteria that have been 
recommended for reliable estimate of inhibition latency, also known as the stop signal reaction time (SSRT)11: 
(i) percent inhibition  (PInhib) on Stop-trials less than 25% or greater than 75%; (ii) percent Go-omission (here 
named Go failure, GF) greater than 40%; and (iii) SSRT standard estimate (see below for its detailed computa-
tion) that is negative or less than 75 ms (ms) (see Supplementary Fig. 1). Data from the remaining 38 participants 
(mean age: 37 years old, SD: 10; 19 females—50%) were analyzed. Informed consent for both study participation 
and publication of identifying information/images in an online open access publication was obtained from each 
participant. All subjects were paid for their participation in the study. All procedures were approved by the Ile de 
France XI independent ethics committee.

Experimental design. Before the real recordings, participants conducted two training sessions: a first 
round with the motionless centrifuge to familiarize the subject with the two tasks (100 trials for each task; see 
below for detailed description of tasks), and a second round to familiarize the subject with rotating centrifuge. 
Then, participants performed the two tasks successively under three experimental conditions. The order of con-
ditions, tasks, and mappings of the response (to the Go stimulus) were counterbalanced across participants. The 
three conditions were defined by the resultant gravito-inertial force (GIF) applied to the vestibular system (1 or 
1.3 G) and by the vestibular organ that was stimulated (semicircular canals or otoliths). We applied gravitational 
alteration (1.3 G) by positioning the subject’s vestibular system 50  cm from the centrifuge axis. The condi-
tion Canal stimulated the semicircular canals by exposing vestibular system to a variation in acceleration (3°/
second2) that was constant throughout centrifuge acceleration. Of note, the parameter that we experimentally 
controlled was the variation in acceleration of the centrifuge, and not the rotation velocity itself (which progres-
sively increased from 0 to 225°/second in 75 s). The condition Otolith applied 1.3G on the otoliths by rotat-
ing centrifuge at constant angular velocity (225°/second). Of note, constant angular velocity corresponds to a 
variation in acceleration equal to zero, and thus prevents any potential activation of semicircular canals during 
 rotation12. The condition Otolith was designed to start after two minutes of rotation at constant velocity to avoid 
any residual activation of semicircular canals that might result from the initial acceleration of centrifuge. The 
condition Control did not apply any gravitational alteration on the vestibular system since the latter was centered 
on the centrifuge axis (Fig. 1).

In the centrifuge, participants were lying on their back with legs flexed above the body. The subject’s body 
was tightly fixated using a seat belt and adjustable shoulder and hip supports, and the head aligned with the 
body by means of a padded helmet firmly fixated. Participants wore a helmet-mounted display (BIGEYES H1, 
Visionhmd, Taiwan) where the stimuli were presented, and held two key presses to provide response (Fig. 1d).

Stop‑signal tasks. In the stop-signal paradigm, participants perform a choice response time (RT) task that 
refers to as the Go subtask, in which they respond to a stimulus, that is, the Go stimulus. In a minority of tri-
als (30%), the Go stimulus is followed by a Stop signal that instructs participants to withhold their  response7,8. 
In the present work, the two stop-signal tasks (classical and sensorial) were implemented using Matlab 2018b 
(The Mathworks) and the  PsychToolbox13. Both tasks consisted of 100 trials in the condition Control and 50 
trials in conditions Canal and Otolith (where rotation time was limited to 75 s due to technical specifications of 
the centrifuge), including 70% Go- and 30% Stop-trials. The Go- and Stop-trials were presented in a pseudo-
randomized and unpredictable manner to the subject. Each trial began with the presentation of a fixation dot 
that was replaced by the Go stimulus after 250 ms. In Stop-trials only, the Go stimulus was followed after a 
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variable delay (the stop-signal delay, SSD) by the Stop signal, i.e. change of the Go stimulus color from white to 
blue, which instructed participants to withhold their response. Initially set to 200 ms, the SSD was continuously 
adjusted over trials with the staircase procedure to obtain a  Pinhib around 50%14: after the response was success-
fully stopped in a Stop-trial (i.e., button press was inhibited) the SSD was increased by 75 ms, whereas when 
the subject did not stop successfully the SSD was decreased by 75 ms. The Go stimulus was presented until the 
participant responded, with a maximum response time of 1200 ms. The intertrial interval was set to 250 ms (see 
Supplementary Fig. 2 for the display sequence for the stop-signal tasks).

As mentioned in the introduction, the two stop-signal tasks differed by the nature of the Go subtask, which 
allowed us to test whether disrupted vestibular signal influences response inhibition as a function of the relevance 
of vestibular information to the context. Specifically, in the sensorial stop-signal task participants needed to 
process vestibular information for positioning the Go stimulus with respect to their reference apparent zenith 
(RAZ). The RAZ is defined as the plan parallel to the direction of gravity and passing through the participant’s 
eyes. Internal representation of the RAZ is achieving by integrating direction of gravity and the body’s orientation 
relative to gravity. This is the result of central (cerebral) integration of bodily cues coming from various different 
sensory systems, notably the vestibular  system12. Therefore, we assumed that participants processed vestibular 
information to provide response to the sensorial stop-signal task. The Go stimulus (a yellow dot) was located 
above or below the subject’s RAZ, with angle intervals of 1°, 2° and 3° (in absolute value) pseudo-randomized 
across all trials. By contrast, the classical stop-signal task did not require participants to process vestibular 
information to provide response; as in classical stop-signal task, they were instructed to respond to the shape of 
Go stimulus (here a ring or a circle).

Data analysis. Standard measures of inhibition and decision‑making. Classically, inhibition process is as-
sessed by estimating the SSRT (inhibition latency) from the Go RT  distribution7,8,15. One standard method, 
which refers to as the quantile method, has been shown to be reliable and robust against violations of assump-
tions underlying the horse race  model11,16. Interestingly, the quantile method does not require an assumption of 

Figure 1.  Centrifuge-based design. The resultant gravitato-inertial force (GIF) applied on the subject’s 
vestibular system is the vectorial sum of the Earth gravity force (EGF) and the centrifugal force. (a–c) The 
RGI was greater (conditions Canal and Otolith) or equal (condition Control) to EGF. In the condition Canal, 
semicircular canals were activated with centrifuge acceleration (variation in acceleration: 3°/seconds2). In the 
condition Otolith, only otoliths were stimulated after two minutes of rotation at constant velocity (225°/seconds), 
which allowed semicircular canals to return to resting activity levels. (d) Picture of a participant that shows the 
helmet-mounted display where the stimuli were presented, the key presses for response (one held on each hand), 
and how the head and body were fixed on the rotating platform.
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50% inhibition as is the case in our data for the classical stop-signal task  (Pinhib = [54–56%] at the group level). 
All RTs on correct Go-trials were arranged in ascending order, and the RT corresponding to the proportion of 
failed inhibition (1-  Pinhib) was selected. Then, the average SSD (calculated from all SSD values) was subtracted 
from the quantile RT, thus providing an estimate of SSRT. In this way, SSRT reflects the average time that the 
subject requires in order to successfully inhibit a motor response approximately 50% of the time. For assessment 
of decision-making process, standard behavioural metrics were RT and accuracy (percentage of Go-trials with 
correct responses,  PGo).

Computational models of inhibition and decision‑making dynamics. The aforementioned quantile method actu-
ally provides a summary measure of inhibition, i.e. a single SSRT value per participant, and thus may mask 
crucial features of experimental effects. To overcome this limitation, we also treated the SSRT as a random 
variable and its entire distribution was estimated using a Bayesian hierarchical computational approach (BHA). 
Of note, the BHA is well suited to handle experimental data with a small number of trials, as is the case in the 
present study because of the technical specifications of centrifuge-based design. The BHA used data from the 
entire group to estimate parameters at the individual  level17. Three main parameters were estimated to character-
ize the SSRT distribution, given the BHA assumes that SSRTs follow an ex-Gaussian distribution: the μStop and 
σStop parameters give the mean and the standard deviation of the Gaussian component and reflect the leading 
edge and mode of the distribution, respectively; and the τStop gives the mean of the exponential component and 
reflects the tail of the distribution (see Fig. 2a)18. Two additional parameters were estimated: the percent trigger-
failures (TF) that quantifies failures to launch inhibition process in Stop-trials, and the percent Go-failures (GF) 
that accounts for errors of omission in the Go subtask. Estimating the TF and GF parameters has been shown to 
be critical to avoid over- or underestimation of SSRT distribution parameters,  respectively19–21.

Parameters estimation in BHA relies on Markov Chain Monte Carlo (MCMC) sampling that yields posterior 
distribution for the model parameters. We refer the reader to the paper from Van Ravenzwaaij et al. (2018) for 
in‐depth coverage of the MCMC sampling  method22. In the present work, BHA and MCMC sampling method 
were implemented using the R package Dynamic Models of Choice (DMC)17. We initialized MCMC sampling 
with 33 chains and 120 iterations for each chain. The effective sample size, which adjusts the actual sample size 
(33 chains × 120 samples) for redundancy due to autocorrelations, was around 250. We estimated the parameters 
described above for each condition and each task. Model convergence was assessed by applying both visual check-
ing (MCMC chains should have the appearance of “flat fat hairy caterpillars”), the Gelman-Rubin  statistic23, and 
several functions from the DMC package that quantify redundancy (autocorrelation) and the effective number 
of independent  samples17.

Similarly, we used the BHA to estimate parameters of the DDM model characterizing decision-making in the 
Go subtask. Briefly, the DDM conceptualizes the decision-making process as an evidence accumulator governed 
by a diffusion process. It assumes that sensory evidence is accumulated over time until a decision threshold is 
reached, signalling commitment to that response option. Four main parameters relating to different cognitive 
components of decision-making were estimated: (i) the response caution (parameter a), a low value indicating 
that the subject does not accumulate many evidence before making a decision; (ii) the drift rate (parameter ν), 
which reflects the strength of evidence from the Go stimulus, thus informing the difficulty of the task; (iii) the 
non-decision time (parameter t0), which is the duration of encoding and motor processes; and (iv) the starting 
point (parameter z) that refers to a potential response bias for one option over another (see Fig. 2b)10. Of note, 
parameters of the DDM model have the potential to characterize individual differences in the decision making 
process with greater sensitivity than standard behavioural metrics (RT and  PGo), and greater specificity for relat-
ing these differences to specific cognitive components of task  performance24.

All parameters from computational models of inhibition and decision-making that were computed in the 
current study are summarized in Table 1.

Statistical analysis. To test condition and task effects on inhibition and decision-making variables, we 
used both standard statistical tests and Bayesian equivalents to extend insight and guiding interpretation of sig-
nificance (p values), according to how likely the alternative hypothesis is versus the null. Indeed, a disadvantage 
of null hypothesis significance testing is that non-significant p values (e.g., when reporting no condition effect 
on experimental measures) cannot be interpreted as support for the null  hypothesis25,26. To circumvent this issue 
and confirm whether the potential non-significant findings reported represent support for the null hypothesis, 
we calculated the Bayes factor (BF): specifically, we computed the log scale of  BF10 (noted log(BF10)) that can be 
easily interpreted such that a negative value indicates support for the null hypothesis, whereas a positive value 
indicates evidence in favour of the alternative hypothesis (see Supplementary Table 1 for an interpretation scale 
of log(BF10))27. Data were analysed in JASP (version 0.11.1, https:// jasp- stats. org/). For standard post hoc tests 
we applied Holm correction for multiple comparisons. For the Bayesian analyses, we used the default JASP pri-
ors (paired samples t-tests: medium effect size on a Cauchy distribution of 0.707 ; repeated measures ANOVA: r 
scale fixed effects of 0.5, r scale random effects of 1, and r scale covariates of 0.354), and our model was compared 
to the null model for Bayesian repeated measures  ANOVA28. Standard and Bayesian analyses were performed 
with either the experimental condition (condition effect) or the task (task effect) as a within-participants factor.

Results
Disrupted vestibular signal affects inhibition in increasing variability of longest inhibition 
latencies at the individual level. When the semicircular canals were stimulated (condition Canal), the 
parameters σStop and τStop of SSRT distribution were shifted to higher values compared to control condition, both 
in the classical stop-signal task (parameter σStop: p ≤ 0.001, log(BF10) = 24.45, Fig. 3a; parameter τStop: p ≤ 0.001, 

https://jasp-stats.org/
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Figure 2.  Computational models of inhibition and decision-making dynamics. (a) Graphical representation of the horse-race 
model of inhibition. In a Stop-trial, if the response time (RT) is slower than the sum of stop signal delay (SSD) and stop signal 
reaction time (i.e. inhibition latency, SSRT), the response is successfully inhibited. In contrast, if the RT is faster than SSD + SSRT, 
the response cannot be inhibited and results in a signal response RT (grey distribution). The model assumes that RTs and SSRTs are 
random variables. The distribution of RTs in Stop-trials (grey distribution) is seen as a RTs distribution that is censored by the SSRTs 
distribution. In the present study, three parameters of the SSRTs ex-Gaussian distribution were estimated: the mean (parameter 
μStop) and the standard deviation (parameter σStop) of the Gaussian component, and the mean (parameter τStop) of the exponential 
component. (b) Schematic representation of the diffusion decision model with evidence on the ordinate and time on the abscissa. Here 
four latent decision-making parameters were estimated: (i) the response caution (parameter a), which indicates the overall amount of 
evidence that needs to be accumulated before the choice is committed; (ii) the drift rate (parameter ν), which reflects the quality and 
strength of evidence from the stimulus; (iii) the non-decision time (parameter t0), which sums the duration of encoding and motor 
processes; and (iv) the starting point (parameter z), which refers to the response bias for one option over another (left vs right).
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Table 1.  Parameters of computational models. Description of parameters from computational models of 
inhibition and decision-making that were computed in the current study.

Parameter Working definition

Inhibition

μStop Mean of the main part (left part) of inhibition latency distribution

σStop Standard deviation of the main part (left part) of inhibition latency distribution

τStop Mean of the right part (tail) of inhibition latency distribution

Decision-making

Response caution How much evidence is needed to make a decision

Drift rate How quickly evidence accumulates towards a decision threshold

Non-decision time Duration of process outside the decision-making process (e.g., visual or motor process)

Starting point How close the starting position is to one response and the other

Figure 3.  Effects of disrupted vestibular signal on inhibition performance according to computational 
measures. (a–c) In the classical stop-signal task, the stimulation of semicircular canals (condition Canal, in red) 
increases values of parameters σStop and τStop of SSRT distribution compared to condition Control (in green), as 
depicted by the expansion of the corresponding SSRT distribution tail. (d–f) In the sensorial stop-signal task, 
both the condition Canal and the condition Otolith (in blue), in which otoliths are selectively stimulated, are 
associated with higher values for parameters σStop and τStop of SSRT distribution, as illustrated by the slowing in 
the tail of their SSRT distributions. Working definition for parameters: σStop is the standard deviation of the main 
part (left part) of SSRT distribution; τStop is the mean of the right part (tail) of SSRT distribution. Interpretation 
scale: H1**** means extreme evidence for the alternative hypothesis; H0** means strong evidence for the null 
hypothesis.
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log(BF10) = 18.90, Fig.  3b) and in the sensorial stop-signal task (parameter σStop: p ≤ 0.001, log(BF10) = 36.01, 
Fig. 3d; parameter τStop: p ≤ 0.001, log(BF10) = 11.21, Fig. 3e).

The selective stimulation of otoliths (condition Otolith) shifted parameters σStop and τStop of SSRT distribution 
to higher values in the sensorial stop-signal task (parameter σStop: p ≤ 0.001, log(BF10) = 21.41, Fig. 3d; parameter 
τStop: p ≤ 0.001, log(BF10) = 32.02, Fig. 3e), compared to control condition. In the classical stop-signal task, the 
parameter τStop did not change (p = 0.43, log(BF10) = −1.28, Fig. 3b) and the parameter σStop decreased (p ≤ 0.001, 
log(BF10) = 8.70, Fig. 3a) in condition Otolith compared to control condition.

To summarize, the conditions Canal and Otolith were characterized with increased value for the parameters 
σStop and τStop of SSRT distribution in the sensorial stop-signal task, illustrating that disruption of vestibular signal 
led to larger variability of inhibition latencies at the individual level. The aforementioned effect of increasing the 
value of parameters σStop and τStop was reflected in the slowing in the tail of the SSRT distribution (Fig. 3c and f). 
In other words, disruption of vestibular signal made the participants even slower to inhibit in the trials where 
they had the most difficulty inhibiting.

Furthermore, percentage of trigger failure (i.e. percentage of Stop signal missed by the subject, parameter  TF20) 
was equal or lower when vestibular signal was disrupted compared to control condition, both in the sensorial 
stop-signal task (condition Canal: p = 0.08, log(BF10) = −0.66; condition Otolith: p ≤ 0.001, log(BF10) = 4.29) and in 
the classical stop-signal task (condition Canal: p ≤ 0.01, log(BF10) = 2; condition Otolith: p ≤ 0.05, log(BF10) = 0.47). 
Percentage of Go failure (i.e. percentage of Go stimuli missed by the subject, parameter  GF19) was not affected 
by the experimental condition in the two tasks (classical stop-signal task: p = 0.27, log(BF10) = −1.38; sensorial 
stop-signal task: p = 0.09, log(BF10) = −0.41). To summarize, disrupted vestibular signal was not characterized with 
more frequent lapses of attention. This finding suggests that longer inhibition latencies reported in association 
with disrupted vestibular signal did not result from difficulty in perceiving the Stop signal.

Supplementary Table 2 (upper part) summarises statistics that inform the effects of disrupted vestibular signal 
on inhibition performance according to computational measures.

Standard measures of inhibition, including SSRT, SSD, and  Pinhib, did not reveal any effect of disrupted ves-
tibular signal on inhibition performance (see Supplementary Table 3, upper part).

Processing bodily information degrades response inhibition performance, all the more 
strongly when bodily signal is disrupted. When processing information from the body (sensorial stop-
signal task), SSRT distribution was consistently characterized by the increase of parameter τStop in all experi-
mental conditions including control condition, namely regardless of whether the vestibular signal was disrupted 
(condition Canal: p ≤ 0.001, log(BF10) = 21.83, Fig.  4a; condition Otolith: p ≤ 0.001, log(BF10) = 16.90, Fig.  4b; 
condition Control: p ≤ 0.001, log(BF10) = 4.53, Fig. 4c). In addition, when vestibular signal was disrupted (condi-
tions Canal and Otolith), the parameter σStop was also shifted to higher values for the sensorial stop-signal task 
relative to the classical stop-signal task (condition Canal: p ≤ 0.01, log(BF10) = 2.97, Fig. 4d; condition Otolith: 
p ≤ 0.001, log(BF10) = 36.01, Fig. 4e), as opposed to the control condition where the parameter σStop did not differ 
between the two tasks (p = 0.76, log(BF10) = −1.70, Fig. 4f). To summarize, processing of bodily information, as 
required in the sensorial stop-signal task, was characterized by increased value of the parameter τStop of SSRT 
distribution. Furthermore, when the vestibular signal was disrupted (conditions Canal and Otolith), the inhibi-
tion pattern of the sensorial stop-signal task in addition was associated with increased value of the parameter 
σStop of SSRT distribution. Such a combination of increased values for parameters τStop and σStop is reflected in the 
slowing in the tail of the SSRT distribution (Fig. 4g,h). This finding illustrates that processing bodily information 
leads to a larger variability of longest inhibition latencies at the individual level, which is all the more important 
when vestibular signal is disrupted. In other words, disruption of vestibular signal makes individuals even slower 
to inhibit in the trials where they have to process bodily information.

The sensorial stop-signal task, compared to the classical stop-signal task, shifted the parameter μStop of SSRT 
distribution to lower values in conditions Canal and Otolith (condition Canal: p ≤ 0.001, log(BF10) = 11.41; 
condition Otolith: p ≤ 0.001, log(BF10) = 4.81), and to higher values in the condition Control (p ≤ 0.001, 
log(BF10) = 17.61). Standard measure of inhibition accuracy  (Pinhib) was consistently lower in the sensorial stop-
signal task compared to the classical stop-signal task (condition Control: p ≤ 0.01, log(BF10) = 2.67; condition 
Canal: p ≤ 0.001, log(BF10) = 4.65; condition Otolith: p ≤ 0.05, log(BF10) = 1.01). To summarize, processing bodily 
information (as required in the sensorial stop-signal task) while the vestibular signal was disrupted (conditions 
Canal and Otolith) resulted in shorter inhibition latencies in combination with lower inhibition accuracy. In 
other words, a shorter inhibition latency did not necessarily imply a better response inhibition performance. 
According to the horse race model, such an event may occur if a very fast Go process precedes the Stop process 
because shortening inhibition latency could be insufficient to allow the Stop process to finish before the very fast 
Go process. To test this hypothesis, we have investigated the decision-making process related to the Go stimulus.

Supplementary Table 2 (lower part) and Supplementary Table 3 (lower part) summarise statistics that inform 
the task effect (classical stop-signal task vs sensorial stop-signal task) on inhibition performance according to 
computational measures and standard measures, respectively.

Processing bodily information speeds up the decision‑making with a less conservative deci‑
sion threshold and a reduced non‑decisional time. Participants showed faster responses in the sen-
sorial stop-signal task than in the classical stop-signal task, in all experimental conditions (condition Control: 
p ≤ 0.01, log(BF10) = 2.88; condition Canal: p ≤ 0.01, log(BF10) = 2.91; condition Otolith: p ≤ 0.05, log(BF10) = 1.1). 
Specifically, participants responded faster in the sensorial stop-signal task when the Go stimulus was presented 
away from their RAZ (i.e. angle intervals of −3°, −2°, 2° and 3°; see Supplementary Tables 5 and 6). Further-
more, participants showed a lower accuracy on Go trials in the sensorial stop-signal task compared to the clas-
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Figure 4.  Effects of processing bodily information on inhibition performance according to computational measures. (a–c) In 
the sensorial stop-signal task (Stop-S), where individuals need to process bodily information, the value of parameter τStop of 
SSRT distribution increases in all conditions, including control condition, compared to the classical stop-signal task (Stop-C). 
(d–f) The sensorial stop-signal task is also associated with increased values for the parameter σStop of SSRT distribution when 
vestibular signal is disrupted (conditions Canal and Otolith), as opposed to the condition Control (g–i) In conditions Canal 
and Otolith, combination of increased values for parameters τStop and σStop is depicted by the expansion of the corresponding 
SSRT distribution tail, which is less marked in the condition Control where only the parameter τStop significantly increases. 
Working definition for parameters: σStop is the standard deviation of the main part (left part) of SSRT distribution; τStop is 
the mean of the right part (tail) of SSRT distribution. Interpretation scale: H1**** means extreme evidence for the alternative 
hypothesis; H0*** means very strong evidence for the null hypothesis.
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sical stop-signal task (condition Control: p ≤ 0.001, log(BF10) = 9.79; condition Canal: p ≤ 0.001, log(BF10) = 7.28; 
condition Otolith: p ≤ 0.001, log(BF10) = 5.61). The within-individual variability in RTs (IIV RT) was consist-
ently larger in the sensorial stop-signal task than in the classical stop-signal task (condition Control: p ≤ 0.001, 
log(BF10) = 11.51; condition Canal: p ≤ 0.01, log(BF10) = 2.03; condition Otolith: p ≤ 0.001, log(BF10) = 15.98). In 
summary, the sensorial stop-signal task was characterized with a shorter decision-making process, a lower accu-
racy and an increase in the variability of RTs. These results illustrate that the sensorial stop-signal task was more 
difficult but it was associated with a shortening of the decision-making process (specifically for the Go subtask, 
which required participants to process bodily information for positioning a stimulus with respect to their body 
position). In other words, participants responded quickly despite the high level of difficulty of the task. Sup-
plementary Table 4 (lower part) summarises statistics that inform the task effect (classical stop-signal task vs 
sensorial stop-signal task) on decision-making variables according to standard measures.

The nature of trial response (correct vs error) interacted with the effect of task on RTs: on the classical stop-
signal task, errors were faster than correct responses (condition Control: p ≤ 0.001, log(BF10) = 4.04; condition 
Otolith: p ≤ 0.001, log(BF10) = 3.74), except on the condition Canal where no difference was found (condition 
Canal: p = 0.84, log(BF10) = −1.48) (Fig. 5a); by contrast, on the sensorial stop-signal task, errors were consist-
ently slower than correct responses (condition Control: p ≤ 0.001, log(BF10) = 13.51; condition Canal: p ≤ 0.001, 
log(BF10) = 3.79; condition Otolith: p ≤ 0.05, log(BF10) = 1.01; Fig. 5b). These results mean that participants 
favoured accuracy on speed as response strategy in the sensorial stop-signal task, whereas they sacrificed accu-
racy for speed in the classical stop-signal task. Supplementary Table 7 summarises statistics that inform the effect 
of nature of trial response (correct vs error) on RTs.

For DDM-based latent components of decision-making, parameters a (response caution), t0 (non-decision 
time), and ν (drift rate) consistently shifted to lower values for the sensorial stop-signal task relative to the clas-
sical stop-signal task (parameter a: p ≤ 0.001 and log(BF10) ≥ 22.91 in all conditions; parameter t0: p ≤ 0.001 and 
log(BF10) ≥ 8.96 in all conditions; parameter ν: p ≤ 0.001 and log(BF10) ≥ 23.97 in all conditions; Fig. 5c). The 
parameter z (starting point) did not differ between the two tasks (p ≥ 0.14 and log(BF10) ≤ −0.7 in all conditions; 
Fig. 5c). To summarize, in the sensorial stop-signal task, participants made a decision more quickly even when 
strength of sensory evidence was reduced. Such behaviour, in combination with shorter non-decision time (visual 
processing and motor time), contributes to explain decreased reaction times in the sensorial stop-signal task. 
Supplementary Table 8 (lower part) summarises statistics that inform the task effect (classical stop-signal task 
vs sensorial stop-signal task) on the four DDM-based latent parameters of decision-making.

Descriptive statistics (mean and standard deviation) of all inhibition and decision-making variables are sum-
marized in Tables 2 and 3, respectively, for each task and each condition separately.

Discussion
Disrupted vestibular signal impairs inhibition. The first major observation of the present study is 
that the disruption of vestibular signal degrades the response inhibition performance. Using a centrifuge-based 
design that disrupted vestibular system through short-term gravitational alteration, we found an increase in the 
variability of inhibition latencies at the individual level. When stimulating semicircular canals, the parameters 
σStop and τStop of SSRT distribution increased, illustrating that longest inhibition latencies were characterized by 
a larger variability. Furthermore, the selective stimulation of otoliths impaired inhibition as a function of the rel-
evance of otolith information to the context. We used two different tasks to manipulate the relevance of vestibu-
lar information, and disrupted otolith signal only affected inhibition when processing otolith information was 
required to solve the Go subtask. In this respect, parameters σStop and τStop of SSRT distribution increased, thus 
illustrating once again a larger variability of the longest inhibition latencies. It has been suggested that the tail of 
SSRT distribution indicates lapses of attention rather than inhibitory  capacity29,30. Here, we found that slowing in 
the tail of SSRT distribution can be associated with less failure to launch inhibition process (parameter TF), thus 
suggesting that impaired inhibition caused by disrupted vestibular signal is not the result of attentional deficit. 
To summarize, our results demonstrate that disrupted vestibular signal degrades inhibition depending on the 
relevance of vestibular information to the context. The present study is novel in that, to date, it is the first work to 
examine the influence of exteroceptive signals on inhibition. Our findings are in line with the recent work of Rae 
et al. focusing on interoception that has shown that cardiac signal influences response inhibition  performance1. 
Our results also extend previous research showing that exteroceptive signals influence spatial cognitive ability, 
in particular when they are disrupted such as in sensory illusions (e.g. the somatogravic  illusion31,32, the Aubert 
 effect33–35). Of note, in the present study, standard analyses of inhibition (which yield a summary measure of the 
inhibition latency at the individual level, specifically a mean SSRT per participant) did not reflect the significant 
effect of disrupted vestibular signal on inhibition performance. It suggests that important features of the data 
may be missed in focusing only on the mean. Interestingly, model-bases analyses of inhibition, which reveal the 
shape of the entire SSRT distribution, have the potential to provide greater sensitivity for observing individual 
differences in inhibition response performance.

Our insights have substantial implications for environments where individuals are exposed to high body 
constraints and cognitively demanding situations. Our findings suggest that disruption of vestibular signal 
through short-term gravitational alteration, which may characterize some phases of aerobatic or military flight, 
might impair crew’s response inhibition capacity. Short-term gravitational alteration resulting in disrupted ves-
tibular signal may also characterize space flights, for example during launch and entry phases of  spacecraft36,37. 
Interestingly, it is proposed that artificial gravity could be an effective countermeasure to minimizing side effects 
of spaceflight environment due to  microgravity37. We here provide evidence that gravitational alteration dur-
ing intermittent artificial gravity might actually impair crew’s cognition (at least transiently), thus suggesting 
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that concurrent countermeasure might be necessary to optimize artificial gravity-based countermeasure during 
long-duration space flights.

Processing information from the body impairs inhibition, particularly when bodily signal is 
disrupted. We further found that inhibition was impaired when processing bodily information was required 
to solve the Go subtask (sensorial stop-signal task), with a decreased inhibition accuracy and a larger variability 
of the longest inhibition latencies (increased parameter τStop of SSRT distribution). Importantly, this effect was 
observed in all conditions including the control condition, namely regardless of whether the vestibular signal 
was disrupted. In addition, when the vestibular signal was disrupted (conditions Canal and Otolith), the inhi-
bition pattern of the sensorial stop-signal task was characterized with an even greater increase in variability 
of longest inhibition latencies (due to increase in the parameter σStop of SSRT distribution). Taken together, 

Figure 5.  Effects of processing bodily information on decision-making performance. (a) On the classical 
stop-signal task (Stop-C), errors (lighter colors) are faster than correct responses (darker colors), except on 
the condition Canal where no difference was found. (b) By contrast, on the sensorial stop-signal task (Stop-S), 
errors are consistently slower than correct responses. (c) Schematic representation of the task effect on the 
parameters of diffusion decision model (solid black lines refer to the classical stop-signal task, and dotted 
black lines refer to the sensorial stop-signal task). Working definition for parameters: Response caution: how 
much evidence is needed to make a decision; Drift rate: how quickly evidence accumulates towards a decision 
threshold; Non-decision time: duration of process outside the decision-making process (e.g., visual or motor 
process); Starting point: How close the starting position is to one response and the other. Interpretation scale: 
H1**** means extreme evidence for the alternative hypothesis; H0** means strong evidence for the null hypothesis.
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our findings demonstrate that processing information from the body degrades inhibition, particularly when 
bodily signal is disrupted. In addition, results show that the nature of the Go subtask influences the inhibition 
performance and therefore support the idea that the Go and Stop processes are not completely  independent9. 
The novel, sensorial stop-signal task we have developed extends the assessment of inhibition to situations where 
response that needs to be suppressed stems from processing of exteroceptive information. This task is particu-
larly attractive because it might provide a more ecologically valid test of inhibition, since most of actions that are 
inhibited in daily life involve bodily information processing (e.g. inhibiting a movement of foot while walking). 
And, more importantly, the sensorial stop-signal task allows a sophisticated understanding of how inhibition 
is influenced by exteroceptive signal. In particular, it provides a way to test whether exteroceptive signal affects 
inhibition as a function of the relevance of exteroceptive information to the context. The findings of the present 
study are consistent with the recent work of Kunzendorf et al. focusing on interoception that has shown that 
cardiac signal differentially modulates the processing of information according to its relevance to the  context38.

Furthermore, we found that mean inhibition latency (parameter μStop of SSRT distribution) decreased when 
the vestibular signal was disrupted (conditions Canal and Otolith) while processing bodily information (sensorial 

Table 2.  Inhibition performance. Descriptive statistics (mean ± standard deviation) of inhibition measures, 
including standard metrics (upper part) and parameters estimated using a computational-based approach 
(lower part), as a function of the task and the condition. PInhib: inhibition accuracy (percentage of Stop-
trials with successful inhibition); SSRT: stop signal reaction time; ms: milliseconds; SSD: stop signal delay; 
µStop: mean of the Gaussian component of the SSRTs distribution; σStop: standard deviation of the Gaussian 
component of the SSRTs distribution; τStop: mean of the exponential component of the SSRTs distribution; 
GF: Go failure (percentage of Go stimuli missed by the subject); TF: trigger failure (percentage of stop-signal 
missed by the subject).

Variable (unit)

Classical stop-signal task Sensorial stop-signal task

Condition Condition

Control Otolith Canal Control Otolith Canal

PInhib (%) 54 ± 6 55 ± 7 56 ± 7 50 ± 7 51 ± 11 50 ± 10

SSRT (ms) 157 ± 41 159 ± 36 165 ± 49 171 ± 44 169 ± 50 179 ± 59

SSD (ms) 268 ± 66 258 ± 71 262 ± 64 218 ± 74 206 ± 77 200 ± 65

µStop (ms) 109 ± 11 112 ± 8 106 ± 9 126 ± 15 105 ± 9 89 ± 19

σStop (ms) 36 ± 8 26 ± 5 71 ± 19 35 ± 7 52 ± 9 84 ± 17

τStop (ms) 34 ± 11 36 ± 13 59 ± 20 42 ± 14 64 ± 22 90 ± 21

TF (%) 5.13 ± 6.08 2.70 ± 2.72 1.91 ± 2.45 3.38 ± 3.70 1.05 ± 0.53 4.37 ± 2.29

GF (%) 0.28 ± 0.64 0.26 ± 0.86 0.52 ± 1.11 1.17 ± 1.21 0.63 ± 1.47 1.16 ± 1.39

Table 3.  Decision-making performance. Descriptive statistics (mean ± standard deviation) of measures that 
inform the decision-making process, including standard behavioural metrics (upper part) and four main 
parameters of the diffusion decision model (lower part), as a function of the task and the condition. PGo: 
decision-making accuracy (percentage of Go-trials with correct responses);  RTTot: mean reaction time for all 
Go-trials; ms: milliseconds;  RTCorrect: mean reaction time for Go-trials with correct responses;  RTError: mean 
reaction time for Go-trials with errors; IIV RT: intra-individual variability in reaction times; a: response 
caution ; a.u.: arbitrary unit; ν: drift rate; t0: non-decision time; z: starting point SSRT: stop signal reaction time; 
ms: milliseconds; SSD: stop signal delay; µStop: mean of the Gaussian component of the SSRTs distribution; 
σStop: standard deviation of the Gaussian component of the SSRTs distribution; τStop: mean of the exponential 
component of the SSRTs distribution; GF: Go failure (percentage of Go stimuli missed by the subject); TF: 
trigger failure (percentage of stop-signal missed by the subject).

Variable (unit)

Classical stop-signal task Sensorial stop-signal task

Condition Condition

Control Otolith Canal Control Otolith Canal

PGo (%) 98 ± 2 98 ± 4 97 ± 3 91 ± 6 90 ± 10 91 ± 7

RTTot (ms) 446 ± 77 442 ± 85 461 ± 88 417 ± 93 407 ± 107 416 ± 112

RTCorrect (ms) 447 ± 77 443 ± 85 461 ± 86 410 ± 94 401 ± 103 408 ± 113

RTError (ms) 361 ± 88 326 ± 70 457 ± 294 518 ± 121 450 ± 191 490 ± 174

IIV RT (ms) 105 ± 22 96 ± 24 115 ± 50 138 ± 31 138 ± 34 153 ± 60

a (a.u.) 1.78 ± 0.18 1.73 ± 0.16 1.74 ± 0.13 1.35 ± 0.21 1.33 ± 0.24 1.26 ± 0.15

ν (a.u.) 4.00 ± 0.44 4.20 ± 0.46 3.91 ± 0.36 1.49 ± 1.44 1.26 ± 1.40 1.43 ± 1.23

t0 (ms) 224 ± 68 238 ± 77 239 ± 62 151 ± 78 151 ± 95 143 ± 85

z (a.u.) 0.51 ± 0.05 0.51 ± 0.06 0.51 ± 0.06 0.52 ± 0.07 0.50 ± 0.06 0.51 ± 0.07
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stop-signal task). Interestingly, such an observation conflicts with the lower inhibition accuracy we reported 
above. Indeed, according to the horse race model, a decreased mean inhibition latency that reflects a faster Stop 
process should lead to a higher level of inhibition success, given the Stop process is much more likely to finish 
before the Go  process7,8. Alternatively, if a very fast Go process precedes the Stop process, shortening the inhibi-
tion latency could be insufficient to maintain the level of inhibition success. Consequently, a decreased mean 
inhibition latency can be associated with a lower (or the same) inhibition performance due to the high speed of 
Go stimulus processing. To test this latter hypothesis and disentangling apparently contradictory results regard-
ing the inhibition performance, the decision-making process related to the Go stimulus needs to be investigated.

Processing bodily information speeds up the decision‑making process and ultimately leads 
to poor cognitive performance. Overall, almost all participants reported that the sensorial Go subtask, 
which required them to process bodily information for positioning the stimulus with respect to their RAZ, was 
more difficult than the classical one. Standard behavioural measures supported participants’ subjective reports 
in showing a lower decision-making accuracy  (PGo) and a larger within-individual variability in RTs (IIV RT), 
in the sensorial stop-signal task compared with the classical stop-signal task. In addition, the latent decision-
making component of drift rate (parameter ν), which reflects the quality and strength of evidence from the Go 
stimulus, was lower in the sensorial stop-signal task thus supporting the higher level of difficulty of this task. Sur-
prisingly, even though processing bodily information was more difficult, it was not corroborated by a lengthen-
ing of the decision-making process. Rather, RTs were shorter or equal in the sensorial stop-signal task compared 
with the classical stop-signal task, depending on the angle interval of the Go stimulus from the RAZ. First and 
foremost, the combination of high error rates and short RTs might suggest that participants made more errors 
in the sensorial stop-signal task because they responded quickly. The speed-accuracy trade-off can be tested 
by investigating RTs as a function of the response: error responses are typically faster than correct responses 
when speed is stressed and are usually slower than correct responses when accuracy is  stressed10. We found that 
error responses were consistently slower than correct responses in the sensorial stop-signal task, thus reject-
ing the hypothesis that participants committed more errors because they responded quickly. To summarize, 
processing information from the body speeds up the decision-making process although participants perceived 
the task as more difficult and favoured an accuracy-based response strategy. To clarify these counterintuitive 
findings, the decision-making process may be probed more deeply using the DDM-based approach. Of note, 
the DDM-based latent components that are computationally estimated from behavioural data are immune to 
speed-accuracy trade-offs. We found that the shortening of decision-making process affected both its decisional 
and non-decisional components. Specifically, the response caution (parameter a), which indicates the overall 
amount of sensory evidence that needs to be accumulated before decision, was lower in the sensorial stop-signal 
task compared to the classical stop-signal task. In other words, participants accumulated less evidence when 
processing bodily information before deciding on one or the other response alternative. Thus, participants likely 
failed to maintain the level of success in the Go subtask because their choice was committed long before enough 
discriminative bodily evidence was accumulated to respond accurately. Previous research in clinical population, 
including vestibular patients, has suggested that disrupted vestibular signal could slow decision-making process 
by reducing strength of sensory evidence (i.e., a low value for the drift rate parameter)39. In healthy population, 
previously published works have shown that interoceptive signal, for example cardiac systole, facilitates sponta-
neous or self-initiated motor  actions38,40,41. More recently, Rae et al. have reported mixed findings regarding the 
impact of cardiac signal on intentional inhibition: although decisions to make or withhold actions seemed not 
to be influenced by cardiac phase, lower insight into bodily signals was linked to urges to move the body. The 
authors have suggested that reactive behaviour might result from noisy evidence that increases drift rate, and 
tips accumulators for execution of action towards motor  threshold42. Interestingly, our results shed light on an 
alternative hypothesis in providing experimental evidence that processing bodily information might foster reac-
tive behaviour through a less conservative response criterion for decision-making.

To summarize, our findings provide direct evidence that processing information from the body degrades 
the decision-making and the response inhibition. Specifically, the processing of bodily information is associated 
with a shortening of the decision-making process, which results from a less conservative decision threshold and 
a reduced non-decisional (encoding and motor) time. Consequently, individuals fail to maintain a given level 
of inhibition success because a faster decision-making process requires a greater strength of inhibitory control 
for successfully inhibiting the response.

To improve and extend the understanding of how bodily information influences cognition, further experi-
ments should investigate interoceptive and exteroceptive signals in a unified design because their combined 
effects on cognition are difficult to anticipate. For example, returning to the implications of present findings for 
the future of human space flights, the combined investigation of exteroceptive and interoceptive signals could 
provide a mean to disentangle the effect of gravitational alteration from potential confounding factors such as 
stress. Indeed, it is well known that stress response induces physiological changes and may also affect  cognition43. 
In the present study, data from 16 participants were discarded before formal analyses because they did not meet 
recommended criteria for reliable estimate of inhibition  latency11. Interestingly, most of participants that were 
excluded showed excessive inhibition performance that was not associated with excessive Stop signal failure (i.e. 
Stop signal missed by the participant). In other words, excessive inhibition performance appears not to result 
from failure of attention to the Stop signal, thus suggesting that the stop-signal task was performed appropriately. 
One potential explanation is that centrifuge rotation may provide some participants with very uncommon expe-
rience, potentially causing stress, which could ultimately result in unusual cognitive performance. Even though 
our experimental protocol originally included a training session, it may be insufficient to familiarize all the 
participants with rotating centrifuge. Furthermore, a “holistic”, multisignal approach could provide ecologically 
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valid conditions to properly investigate mechanisms by which the brain integrates information originating within 
and outside the body, including physiological signals of stress response. Some additional physiological signals 
might also be particularly informative to provide a fined-grained analysis of how cognitive functions are affected 
by (disrupted) bodily information. Thus, electroencephalographic and electromyographic signals can inform 
about central and peripheral responses (e.g., error related negativity, partial error, etc.) to environment-body-
brain interactions, beyond standard behavioural settings. Yet, some technical challenges should be addressed 
beforehand, particularly in centrifuge-based designs because of technical specifications resulting from rotation 
and the limited space on platform, to answer this promising question for neuroscience.
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Annexe 8 
Échelle d'interprétation du facteur log(BF10) basée sur (Jeffreys, 1961). 

  

log(BF10) 
 

Interprétation 
 

Symbole 

   

> 2 Évidence extrême en faveur de H1 H1**** 
[1.48 ; 2] Évidence très forte en faveur de H1 H1*** 
[1 ; 1.48] Évidence forte en faveur de H1 H1** 
[0.48 ; 1] Évidence modérée en faveur de H1 H1* 
[0 ; 0.48] Évidence anecdotique en faveur de H1 ns 

0 Pas d’évidence ns 
[-0.48 ; 0] Évidence anecdotique en faveur de H0 ns 
[-1 ; -0.48] Évidence modérée en faveur de H0 H0* 
[-1.48 ; -1] Évidence forte en faveur de H0 H0** 
[-2 ; -1.48] Évidence très forte en faveur de H0 H0*** 

< -2 Évidence extrême en faveur de H0 H0**** 
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Annexe 9 

Questionnaire STAI-Y : State-Trait Anxiety Inventory – form Y 
Spielberger, C. D. (1983). Manual for the State-Trait Anxiety Inventory (Form Y). Palo 
Alto: Consulting Psychologist Press. 
Gauthier, J., & Bouchard, S. (1993). Adaptation canadienne-française de la forme 
révisée du State-Trait Anxiety Inventory de Spielberger. Revue Canadienne des 
Sciences du Comportement, 25(4), 559–578. 
 

Consignes 
Vous venez de réaliser une situation expérimentale. Ci-après figure un certain nombre 
de déclarations que l’on utilise pour se décrire. Lisez chaque déclaration et choisissez 
parmi les quatre réponses celle qui convient le mieux à ce que vous ressentez en ce 
moment, suite à la situation expérimentale. Il n'existe ni bonnes ni mauvaises 
réponses. Ne passez pas trop de temps sur l’une ou l’autre de ces déclarations et 
indiquez la réponse qui décrit le mieux vos sentiments actuels. 
 
1. Je me sens calme. 
2. Je me sens sûr(e) de moi. 
3. Je suis tendu(e). 
4. Je me sens contraint(e). 
5. Je me sens à mon aise. 
6. Je me sens bouleversé(e). 
7. Je m’inquiète à l’idée de malheurs possibles. 
8. Je me sens satisfait(e). 
9. J’ai peur. 
10. Je me sens bien. 
11. J’ai confiance en moi. 
12. Je me sens nerveux(se). 
13. Je suis agité(e). 
14. Je me sens indécis(e). 
15. Je suis détendu(e). 
16. Je suis content(e). 
17. Je suis inquiet(ète). 
18. Je me sens troublé(e). 
19. Je me sens stable. 
20. Je me sens dans de bonnes dispositions. 
 
À chaque item, les choix de réponse sont : « Pas du tout », « Un peu », « Modérément 
» et « Tout à fait » (score de 1 à 4). 
 
Quotation 
• Inverser les scores pour les items 1, 2, 5, 8, 10, 11, 15, 16, 19 et 20 (« Pas du tout 

» vaut 4, « Un peu » vaut 3, « Modérément » vaut 2 et « Tout à fait » vaut 1). 
• Sommer les scores obtenus aux 20 items pour obtenir un score total pouvant aller 

de 20 à 80. 

  



 

  



Annexe 10 

Questionnaire NASA-TLX : National Aeronautics and 
Space Administration Task Load Index 
Hart, S. G., & Staveland, L. E. (1988). Development of NASA-TLX (Task Load Index): 
results of empirical and theoretical research. 
Advances in Psychology, 52(C). 
Cegarra, J., & Morgado, N. (2009). Étude des propriétés de la version francophone du 
NASA-TLX. EPIQUE 2009 : 5ème Colloque de Psychologie Ergonomique, 233–239. 
 
Consignes 
Dans cette partie, nous nous intéressons aux différents types de contraintes et aux 
difficultés que vous avez pu ressentir pendant la tâche que vous venez d’effectuer. 
Pour chacun des 6 facteurs présentés ci-dessous, positionnez-vous sur l’échelle, entre 
les deux extrêmes, selon votre ressenti pendant la tâche. 
 
1. Exigence mentale : Quelle a été l’importance de l’attention et du travail mental 
que vous avez dû fournir pour effectuer cette tâche ? 
 
2. Exigence physique : Quelle a été l’importance de l’effort physique que vous 
avez dû fournir pour effectuer cette tâche ? 
 
3. Exigence Temporelle : Dans quelle mesure avez-vous eu l’impression d’être 
pressé(e) par le temps pour faire cette tâche ? 
 
4. Effort : avez-vous dû faire beaucoup d’effort physique et attentionnels pour 
effectuer cette tâche ? 
 
5. Performance : Comment évaluez-vous votre façon d’effectuer cette tâche ? 
 
6. Frustration : Dans quelle mesure vous êtes-vous senti(e) stressé(e), irrité(e) 
ou insatisfait(e) ? 
 
Quotation 
Pour chaque item, une échelle allant de 0 à 100 (dans l’étude n°4 et n°5, l’échelle allait 
de 0 à 10) est présentée au participant. Le 0 correspond à « Faible » et le 100 
correspond à « Élevé(e) », pour les items 1, 2, 3, 4 et 6. Le 0 correspond à « Bonne » 
et le 100 correspond à « Mauvaise » pour l’item 5. 

  



 

  



Annexe 11 

Simulator Sickness Questionnaire 
Kennedy, R.S., Lane, N.E., Berbaum, K.S., Lilienthal, M.G., 1993. Simulator Sickness 
Questionnaire: An Enhanced Method for Quantifying Simulator Sickness. Int. J. Aviat. 
Psychol. 3, 203–220  
Bouchard, S., St-Jacques, J., Renaud, P., Wiederhold, B.K., 2009. Side effects of 
immersions in virtual reality for people suffering from anxiety disorders. J. 
CyberTherapy Rehabil. 2, 127–138. 
 
Consignes 
Ce questionnaire a pour objectif de mesurer votre état d'inconfort. Pour chaque 
symptôme, veuillez cocher la case appropriée correspondant à votre état actuel. 
 
1. À quel point ressentez-vous les symptômes suivants ? 
2. Inconfort général  
3. Fatigue 
4. Mal de tête 
5. Fatigue visuelle (effort à faire pour voir clair) 
6. Difficulté d'accommodation (pour rendre l'image claire) 
7. Hyper salivation 
8. Sudation 
9. Nausée 
10. Difficulté à se concentrer 
11. Tête pleine, difficulté à clarifier ses idées 
12. Vision floue 
13. Impression que ça tourne (soi ou environnement) lorsque les yeux sont 

ouverts 
14. Impression que ça tourne lorsque les yeux sont fermés 
15. Impression d'instabilité, vertige 
16. Conscience de son estomac, réveil de la zone gastrique 
17. Remontée gastrique  
 
Quotation 
Échelle de Likert en 4 points : Aucun / Négligeable / Modéré / Sévère.  
Le score total est calculé en additionnant les réponses à chacune des questions (« 
Aucun » = 0, « Négligeable » = 1, « Modéré » = 2, « Sévère » = 3). Des scores pour 
chacune des sous-échelles « Nausée » (questions 1, 6, 7, 8, 12, 13, 14, 15 ,16) et « 
Oculo-moteur » (questions 2, 3, 4, 5, 9, 10, 11) peuvent être calculés. 
Le score final est compris entre 0 et 48. 

 

  



 

  



Annexe 12 

Igroup Presence Questionnaire 
Schubert, T., Friedmann, F., Regenbrecht, H., 2001. The Experience of Presence: 
Factor Analytic Insights. Presence Teleoperators Virtual Environ. 10, 266–281. 
  
Consignes 
Voici plusieurs propositions qui peuvent s’appliquer à l’expérience que vous venez 
d’avoir. Indiquez, s’il vous plaît, si chacune de ces propositions s’applique ou non à 
votre expérience. Veuillez noter qu'il n’y a pas de bonne ou de mauvaise réponse. 
 
N° Item  Question  Valeur basse  Valeur haute  
1  INV  À quel point 

étiez-vous 
conscient du 
monde réel 
environnant alors 
que vous étiez 
en train de 
naviguer dans le 
monde virtuel ? 
(par exemple : 
sons, 
température de 
la pièce, 
présence 
d’autres gens, 
etc.) ?  

Extrêmement 
conscient  

Pas conscient du 
tout  

2  REAL  Comment le 
monde virtuel 
vous a-t-il 
semblé ?  

Pas du tout réel  Complètement 
réel  

3  SP  J’ai eu la 
sensation d’agir 
dans l’espace 
virtuel plutôt que 
d’agir sur un 
quelconque 
mécanisme à 
l’extérieur de 
celui-ci.  

Pas du tout 
d'accord  

Complètement 
d'accord  

4  REAL  À quel point 
votre expérience 
dans 
l’environnement 
virtuel vous a-t-
elle semblée 
cohérente avec 
votre expérience 
dans le monde 
réel ?  

Pas cohérente  Très cohérente  

5  REAL  À quel point le 
monde virtuel 

À peu près aussi 
réel qu'un 

Indistinguable du 
monde réel  



vous a-t-il 
semblé réel ?  

monde 
imaginaire  

6  SP  Je ne me suis 
pas senti présent 
dans l’espace 
virtuel.  

Pas senti 
présent  

Senti présent  

7  INV  Je n’étais pas 
conscient de 
mon 
environnement 
réel.  

Pas du tout 
d'accord  

Tout à fait 
d'accord  

8  G  Dans le monde 
généré par 
l’ordinateur, j’ai 
eu le sentiment 
“d’y être ”.  

Pas du tout  Beaucoup  

9  SP  D’une certaine 
façon, j’ai eu 
l’impression que 
le monde virtuel 
m’entourait.  

Pas du tout 
d'accord  

Tout à fait 
d'accord  

10  SP  Je me suis senti 
présent dans 
l’espace virtuel.  

Pas du tout 
d'accord  

Tout à fait 
d'accord  

11  INV  Je faisais 
toujours attention 
à 
l’environnement 
réel.  

Pas du tout 
d'accord  

Tout à fait 
d'accord  

12  REAL  Le monde virtuel 
semblait plus 
réaliste que le 
monde réel.  

Pas du tout 
d'accord  

Tout à fait 
d'accord  

13  SP  J’avais 
l’impression que 
j’étais juste en 
train de 
percevoir des 
images.  

Pas du tout 
d'accord  

Tout à fait 
d'accord  

14  INV  J’étais 
complètement 
captivé par le 
monde virtuel.  

Pas du tout 
d'accord  

Tout à fait 
d'accord  

 
Quotation 
Échelle de Likert allant de 1 à 7. 
Le score total est calculé en additionnant les réponses à chaque question (1 point 
pour la valeur basse, 7 points pour la valeur haute). Des scores peuvent être calculés 
pour chacune des sous-échelles (INV – involvement, REAL – realism, SP – spatial 
presence, G – general presence). 
Le score final est compris entre 7 et 98. 
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