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détection des réveils peropératoires au cours de
l’anesthésie générale

THÈSE
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Franck Vidal, Professeur à l’Université Aix-Marseille
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Introduction générale

Le réveil peropératoire durant l’anesthésie générale

Se réveiller pendant une intervention chirurgicale est une expérience terrifiante à la fois pour les
patients, qui la redoute mais également pour le personnel médical qui craint que cette situation
ne se produise sous leur autorité [1, 2]. On nomme ce type de phénomène un réveil peropératoire
durant l’anesthésie générale (en anglais Accidental Awareness during a General Anesthesia,
AAGA). Cette situation apparaît lorsque l’anesthésie générale n’est pas assez profonde pour
compenser l’ensemble des stimulations chirurgicales liés à l’opération [3]. Le rôle de l’anesthésiste
est pourtant de mettre à l’équilibre cette variable afin que la balance dynamique entre la
composante hypnotique, l’analgésie et l’amnésie soit sous contrôle [4]. En effet, si l’anesthésie est
trop légère, elle peut entraîner une reprise de conscience ou un mouvement durant l’opération,
ce qui serait très dangereux pour le patient [2]. En revanche, l’administration de substances
en excès accroît la profondeur de l’anesthésie générale et entraîne une chute de la pression
artérielle (hypotension) ou d’autres effets cardiovasculaires indésirables, augmentant alors la
morbi-mortalité périopératoire [5, 6, 7].

Chaque année dans le monde, des centaines de millions d’anesthésies générales sont réalisées au
cours d’opérations diverses. Parmi celles-ci, on estime entre 0.1 et 0.2 % le nombre de personnes
qui se réveillent durant leur intervention chirurgicale [8]. Des études plus récentes montrent
même une incidence plus forte pouvant aller jusqu’à 2 % dans certains des cas [9, 10]. En effet,
certaines des anesthésies pratiquées sont considérées comme étant à risques, dans la mesure où
des facteurs, qui sont soit liés au patient (e.g. âge, pathologie spécifique, variabilité individuelle),
soit liés à la pratique chirurgicale entreprise (e.g. chirurgie cardio-vasculaire, obstétrie) peuvent
modifier l’effet des anesthésiants [11, 3]. A titre d’exemple, en France, ce sont environ 7 millions
d’anesthésies générales qui sont dénombrées, soit plus de 90 000 cas potentiels d’AAGA chaque
année.

Le problème sous-jacent au réveil peropératoire est que celui-ci peut provoquer une souffrance phy-
sique ou engendrer des séquelles psychologiques nommées syndromes de stress post-traumatiques
(Post-traumatic stress disorder en anglais, PTSD) [11, 2]. Lorsque les souvenirs sont explicites, les
PTSD peuvent perdurer longtemps après l’opération et peuvent favoriser l’anxiété, l’irritabilité,
la crainte de mourir, des troubles du sommeil ainsi que des syndromes dépressifs [12]. Lorsque
les souvenirs sont implicites, les conséquences ne sont pas totalement établies mais tout porte
à croire que le patient peut en souffrir [1, 9]. Les AAGA génèrent également un haut niveau
d’anxiété chez les anesthésistes et figurent parmi les trois principales causes d’attaques légales
des patients envers l’hôpital [13], avec un impact économique non négligeable.
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Introduction générale

Détecter le réveil peropératoire grâce à l’activité cérébrale motrice

Aujourd’hui, la prévention d’un réveil pendant l’opération est difficile [14, 11] car les technologies
à disposition des anesthésistes ne sont pas capables de prévenir la reprise de conscience chez tous
les patients. Actuellement, la surveillance de la profondeur d’une anesthésie peut être réalisée
de deux manières : (i) soit par l’observation des caractères cliniques (i.e., fréquence cardiaque,
pression artérielle, mouvements, sudation), ceux-ci pouvant être de nature objective ou subjective
[4] ; (ii) soit par un marqueur issu d’une analyse d’une partie du signal électroencéphalographique
(EEG) au niveau du cortex frontal (i.e. Bispectral Index, Patient State Index, Entropy) [15].
Malheureusement, ni les signes cliniques, ni les nouveaux indices cérébraux (basés sur l’activité
frontale) ne sont aujourd’hui satisfaisants pour évaluer efficacement la profondeur d’une anesthésie
générale et encore moins pour prévenir le réveil peropératoire [16, 17, 13].

« Je ne pouvais pas respirer, je ne pouvais pas bouger ou ouvrir mes yeux, ni même dire
aux docteurs que je n’étais pas endormi. ». Ce témoignage montre que la première réaction
d’un patient est généralement de bouger pour alerter le personnel médical de cette situation
terrifiante [18]. Un mouvement du patient pourrait donc permettre au personnel médical de
prendre conscience du réveil de celui-ci. Malheureusement, pendant la majorité des interventions
chirurgicales, le patient est curarisé, ce qui provoque un blocage neuromusculaire et empêche
tout mouvement de celui-ci [18, 3, 2]. Une des innovations proposées dans cette thèse est
d’étudier l’activité cérébrale motrice sous anesthésie générale dans le but de mieux
détecter les réveils peropératoires.

En théorie, la détection d’une tentative de mouvement lors d’un réveil peropératoire est possible
puisqu’un mouvement réel ou une imagination de mouvement peut être détectée en analysant le
signal EEG via une interface cerveau-ordinateur (Brain-Computer Interface en anglais, BCI). La
phase de préparation motrice ainsi que la phase d’exécution présentent des variations de puissance
dans les bandes alpha et bêta, détectables au sein du signal EEG [19, 20, 21]. Il est intéressant de
constater qu’il n’est pas nécessaire d’effectuer réellement un mouvement, et que le simple fait de
penser à faire le mouvement peut entraîner des modulations neuronales détectables dans le signal
EEG. En effet, les deux tâches motrices activent des réseaux neuronaux similaires, provoquant
ainsi une activation du cortex moteur semblable bien que différente en intensité. Ces rythmes
sensorimoteurs se caractérisent i) avant et pendant l’imagination motrice, par une diminution
progressive de la puissance dans les bandes mu/alpha (7-13 Hz) et bêta (15-30 Hz) et ii) après
la fin de l’imagination motrice, par une augmentation de la puissance dans la bande bêta. Ces
modulations sont respectivement connues sous les noms de désynchronisation liée à un événement
(ERD pour Event-Related Desynchronization) dans le premier cas et de synchronisation liée à un
événement (ERS pour Event-Related Synchronization) ou de rebond bêta post-mouvement dans
le deuxième cas [19].

Verrous scientifiques

Il semble donc possible de créer une BCI basée sur la surveillance des rythmes sensorimoteurs,
qui renseignerait sur l’état d’éveil du patient au cours d’une anesthésie générale. Cependant,
plusieurs verrous doivent préalablement être levés avant d’aller plus loin dans cette conception :

• D’abord, malgré le fait que l’anesthésie générale soit une pratique courante, les mécanismes
cérébraux sous-jacents à celle-ci restent encore mystérieux à bien des égards. Par exemple,
la relation entre l’activité cérébrale motrice et l’anesthésie est très peu étudiée. Nous
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ne savons donc pas si, techniquement, il est envisageable de détecter les variations
habituellement présentes dans un signal EEG lorsqu’un patient se réveille au cours d’une
anesthésie. En effet, les agents anesthésiques pourraient très bien altérer la nature des
signaux cérébraux et rendre impossible la détection d’une tentative de mouvement.

• Ensuite, au contraire de ce qui est fait actuellement en laboratoire, la nouvelle BCI que
nous aimerions concevoir ne devra pas être basée sur des actions motrices préalablement
planifiées dans le temps par un expérimentateur, mais bien sur la réaction accidentelle
d’un patient vivant un réveil durant l’opération. Un premier défi sera donc (i) de pouvoir
détecter la tentative de mouvement d’une personne victime d’AAGA sans aucun marqueur
temporel, ce qui revient à analyser le signal EEG en continu avec peu d’indices concernant
les phases temporelles à étudier. Si certaines BCI appelées asynchrones (i.e. car elles
n’utilisent pas de marqueurs temporels ou triggers délivrés à l’utilisateur) existent, la
littérature montre clairement que le taux de bonnes classifications est plus bas que pour une
BCI synchrone comportant des triggers [22, 23]. Un deuxième défi est donc (ii) d’obtenir
une précision suffisante avec une BCI asynchrone, garante de la fiabilité d’un dispositif
pouvant être utilisé chez des patients, lors d’une discrimination automatique entre une
activité motrice et une activité de repos.

• Enfin, pour concevoir une BCI orientée vers la pratique clinique d’anesthésie générale, il
est nécessaire de mieux comprendre l’activité cérébrale motrice dans des conditions qui
seront proches d’un réveil peropératoire. Par exemple, lors d’une chirurgie, les yeux du
patients sont toujours fermés, et pourtant, l’influence de cette condition spécifique sur
l’activité cérébrale motrice est peu connue. De même, dans le cas d’un réveil peropératoire,
il ne sera pas possible de savoir quels types de tentatives de mouvements seront réalisés
par le patient (main droite, main gauche, buste, pieds) ou combien de temps ils dureront
(discret ou continu). Et pourtant, il est nécessaire de s’assurer que les deux types de tâches
motrices seront détectables dans le signal EEG.

Objectifs de la thèse

Pour concevoir une BCI qui permettrait de détecter les réveils peropératoires chez les patients,
cette thèse repose sur trois disciplines (i.e. anesthésie, neurophysiologie, informatique) et vise
trois objectifs majeurs :

1. étudier l’effet des anesthésiques sur le signal EEG du cortex moteur ;
2. réussir à détecter la tentative de mouvement du patient sans marqueurs temporels en

utilisant un nouveau type de BCI basée sur la stimulation du nerf médian ;
3. étudier l’activité cérébrale motrice dans des conditions cliniques qui seront proches d’un

réveil peropératoire.

Structure de la thèse

Chapitre 1 - La pratique d’anesthésie générale

Dans le premier chapitre, il sera question de réaliser une synthèse des connaissances théoriques et
pratiques sur l’anesthésie générale afin que chacun, à la lecture de cette partie, puisse comprendre
les enjeux de cette discipline et les effets des différentes substances utilisées sur le système
nerveux central. Plus particulièrement, nous définirons ce qu’est la pratique d’anesthésie générale
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et présenterons les caractéristiques (i.e. perte de conscience, amnésie, analgésie et immobilité)
induits chez le patient à la suite d’une anesthésie générale.

Chapitre 2 - Le réveil peropératoire

Dans le second chapitre, nous verrons que le réveil peropératoire est un phénomène important
dont l’incidence est parfois débattue, mais bien souvent sous-estimée. Puis nous décrirons quelles
sont les conséquences d’un tel réveil pour les patients, notamment en termes de mémorisation et
de syndromes post-traumatiques. Enfin, nous verrons que bien qu’il existe des moyens (cliniques
ou cérébraux) pour surveiller la profondeur de l’anesthésie, aucune méthode n’est aujourd’hui
satisfaisante pour évaluer efficacement la survenue du réveil peropératoire.

Chapitre 3 - Une interface cerveau-ordinateur pour détecter le réveil peropératoire

Dans le troisième chapitre, nous montrerons que la première réaction du patient lors d’un réveil
peropératoire est généralement d’alerter le personnel médical de sa situation en essayant de
bouger ou de parler. Même si celui-ci ne peut pas réellement bouger, notamment à cause de la
curarisation peropératoire, les modulations des rythmes sensorimoteurs (mu et bêta) consécutifs
à sa tentative de mouvement pourraient être visibles dans le signal électroencéphalographique
(EEG). La détection d’une tentative de mouvement du patient lors du réveil peropératoire
permettrait alors de connaître indirectement l’état de conscience du patient. Ce chapitre 3
vise à expliciter la problématique de cette thèse en réalisant un état de l’art des interfaces
cerveau-ordinateur basées sur l’activité cérébrale motrice.

Chapitre 4 - Faire face aux conditions du réveil péropératoire

Dans la quatrième chapitre, nous présenterons trois études que nous avons mené dont l’objectif est
de mieux comprendre l’activité cérébrale motrice dans les conditions expérimentales spécifiques
à un réveil peropératoire. Dans la première étude, nous nous intéresserons à l’influence d’avoir
les yeux ouverts ou fermés sur l’activité cérébrale motrice. En effet, lors d’une chirurgie, les yeux
du patient sont toujours fermés et l’influence de cette condition pendant le mouvement est peu
connue. Dans la deuxième étude, nous présenterons l’influence de la durée d’une imagination de
mouvement sur les modulations ERD/ERS et les taux de détection associés. Dans le cas d’un réveil
peropératoire, il ne sera pas possible de prévoir quel type de tentative de mouvement sera effectué
par le patient : une tentative de mouvement continue, c’est-à-dire maintenue pendant plusieurs
secondes ou une tentative de mouvement discrète, correspondant à une tentative de mouvement
très brève (< 1 s). C’est pourquoi il convient de s’assurer qu’une tentative de mouvement
discrète soit détectable dans le signal EEG. Enfin, dans la troisième étude, nous présenterons les
modulations ERD/ERS pour plusieurs tâches d’tentative de mouvement impliquant des membres
différents. Lors d’un réveil peropératoire, le patient pourrait essayer de bouger plusieurs membres,
soit séparément (main droite, main gauche, pieds), soit de manière combinée (deux mains, pieds
et mains). Nous verrons de quelle manière ces différentes tentatives de mouvement activent des
zones sensorimotrices différentes pour permettre une détection optimale dans la majorité des cas.

Chapitre 5 - Une BCI basée sur la stimulation du nerf médian

Dans le cinquième chapitre, nous montrerons, au travers de deux études que nous avons mené,
que la stimulation du nerf médian (Median Nerve Stimulation, MNS) est une approche très
prometteuse pour concevoir une BCI qui permettrait de détecter les réveils peropératoires. Dans
la première étude, nous décrirons les modulations induites dans l’EEG par une stimulation du
nerf médian et nous verrons que ces modulations tendent à être fortement modifiées lorsque
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celle-ci est couplée à une imagination de mouvement. Ces résultats laissent envisager un système
en routine où le patient serait stimulé régulièrement au niveau du nerf médian, tandis qu’une BCI
passive analyserait les modulations d’ERD et d’ERS du cortex moteur pour vérifier si le patient
a l’intention de bouger ou non. Dans la deuxième étude, nous avons investigué l’influence de la
phase temporelle dans laquelle va apparaître la MNS par rapport à l’imagination de mouvement,
c’est-à-dire observer de quelle manière la réponse EEG d’une MNS réalisée à intervalles réguliers
est modifiée par une imagination de mouvement réalisée à des temps aléatoires, comme cela sera
le cas lors d’un réveil peropératoire.

Chapitre 6 - Prédiction et amélioration de la tâche d’imagination motrice

Dans ce sixième chapitre, deux études concernant la tâche d’imagination motrice kinesthésique
(Kinesthetic Motor Imagery, KMI) seront présentées. En effet, en vue de l’expérience qui sera
décrite dans le chapitre 7, nous avons cherché à savoir s’il était possible de prédire l’aptitude des
participants à réaliser la tâche de KMI. Dans une première étude nous évaluerons la possibilité
d’utiliser le Motor Imagery Questionnaire - Revised Second Edition (MIQ-RS) pour sélectionner
les futurs participants de notre protocole clinique. Dans une deuxième étude, nous discuterons de
la faisabilité d’apprendre la tâche d’imagination motrice kinesthésique en utilisant un protocole
d’apprentissage progressif afin que tous les futurs participants au protocole clinique puissent
réaliser la tâche de KMI avec la même stratégie.

Chapitre 7 - Détection de l’activité cérébrale motrice sous l’effet d’un anesthésiant

Pour vérifier qu’une intention de mouvement est toujours détectable en présence d’anesthésiant,
nous décrirons dans le septième chapitre les résultats du protocole clinique MOTANA qui a
été déposé au début de cette thèse, et accepté par les différentes instances (i.e. Comité de
protection des personnes, Agence régionale de la Santé, Agence nationale de la santé et du
médicament) au cours de la troisième année. Nous décrirons de quelle manière le propofol (i.e.
un anesthésique intraveineux couramment utilisé) agit sur le signal EEG du cortex moteur. Dans
un premier temps, nous verrons si les modulations ERD et ERS sont toujours présentes lors
de quatre conditions motrices (i.e. mouvement réel, mouvement imaginé, stimulation du nerf
médian, mouvement imaginé pendant une stimulation du nerf médian) pour trois concentrations
de propofol (0 µg.ml−1, 0,5 µg.ml−1, et 1 µg.ml−1). Dans un second temps, nous évaluerons si
une BCI basée sur la stimulation du nerf médian peut être fonctionnelle en présence de propofol.

Chapitre 8 - Discussion et perspectives

Dans ce dernier chapitre, nous verrons comment les résultats présentées dans cette thèse peuvent
être discutés et étendus vers la conception d’un dispositif BCI spécialisé dans la détection des
réveils peropératoires. Pour cela, nous aborderons la poursuite de ces travaux au niveau clinique
(extension du protocole actuel, ouverture des critères d’inclusions, nouvelles expérimentations
sur des patients). Puis nous évoquerons les améliorations à atteindre afin que ce système soit
en adéquation avec la pratique clinique. Plus particulièrement, nous développerons la notion de
transfert learning, qui sera une étape fondamentale afin qu’une telle BCI puisse fonctionner sans
phase de calibration.
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La pratique d’anesthésie générale
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Depuis 1846 et la présentation des effets de l’éther par William Morton [24] (Figure 1.1) , la
pratique d’anesthésie générale a grandement contribué aux progrès inhérents au domaine de
la santé. Le praticien anesthésiste est aujourd’hui au cœur du dispositif médical permettant la
prise en charge d’un patient avant, pendant et après une opération. Mais il faut se rappeler
que, par le passé, la pratique d’anesthésie générale était beaucoup plus limitée et que le rôle de
l’anesthésiste était par conséquent bien plus sommaire. En effet, ce dernier, qui était souvent
soit médecin, soit dentiste, soit "celui qui administrait un anesthésique" [25] avait pour rôle
de diminuer la douleur chez le patient mais sans véritablement avoir les moyens pour le faire.
Par exemple, avant le XIXe siècle, en Europe, il n’existait pas ou très peu de composés qui
permettaient la perte de conscience. On pratiquait par exemple la méthode dite de compression,
celle-ci visant à comprimer les vaisseaux et les nerfs pour bloquer l’influx sanguin avant de
réaliser une amputation. On pratiquait également la méthode de l’étranglement, qui consistait à
comprimer la carotide pour bloquer l’afflux sanguin et provoquer la perte de connaissance du
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patient. Inutile de préciser qu’en plus de fonctionner très mal, ces deux méthodes étaient très
dangereuses pour l’intégrité fonctionnelle du patient.

Figure 1.1: En 1846, William Thomas Green Morton, un dentiste américain, démontre la
possibilité d’utiliser l’éther au Massachusetts General Hospital. Cet évènement a marqué un
tournant dans la pratique de l’anesthésie générale.

A partir du XIXe siècle, des substances plus efficaces ont été découvertes : éther, protoxyde
d’azote, chloroforme. Celles-ci ont permises de grandes avancées car, avant leurs découvertes,
la plupart des médecins considéraient qu’une chirurgie sans douleur n’était pas possible [26].
Pour preuve, les articles de journaux de cette époque décrivent très bien la démonstration d’une
anesthésie générale à l’éther réalisée par William Thomas Green Morton dans l’institut du
Massachusetts General Hospital en 1846 : « D’habitude, les opérations se déroulaient dans les cris,
les gémissements et le sang. Ici, ce fût le silence. » [25] (Figure 1.1). Le dosage de ces nouvelles
substances était néanmoins difficile à maîtriser et de nombreux patients trouvaient la mort à
la suite de leurs interventions. Plus tard, la découverte des barbituriques (e.g. pentobarbital,
thiopental) et des curares a marqué un tournant dans la pratique de l’anesthésie générale. En
effet, l’induction de barbituriques à action rapide par intraveineuse, le fait de pouvoir inhiber
la contraction musculaire grâce aux curares et l’emploi de l’anesthésie balancée, c’est-à-dire
l’association de plusieurs composés (anesthésiques, analgésiques et myorelaxants) permettent de
stabiliser le patient pendant l’opération tout en minimisant les effets secondaires de l’anesthésie.

Aujourd’hui, la combinaison de nouvelles approches de pointe alliée à la combinaison de nouvelles
technologies permettent de faciliter la prise en charge des patients et de prodiguer des soins à une
population de patients de plus en plus complexe en toute sécurité et avec peu de complications.
Mais si la pratique de l’anesthésie générale a évolué si vite, notre compréhension du phénomène
à l’échelle moléculaire reste encore peu développée. En effet, cette discipline a d’abord évolué
d’une manière empirique, c’est-à-dire en observant l’effet des différents anesthésiques au niveau
comportemental pour apprendre à les utiliser cliniquement. Ces dernières années, les mécanismes
d’actions moléculaires des anesthésiants au niveau du cerveau commencent à être étudiés. Dans
ce premier chapitre, il sera question de réaliser une synthèse des connaissances théoriques et
pratiques sur l’anesthésie générale afin que chacun, à la lecture de cette partie, puisse comprendre
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les enjeux de cette discipline et les effets des différentes substances sur le système nerveux.
Dans un premier temps, il nous a paru nécessaire de définir l’anesthésie générale et de présenter
les caractéristiques qu’elle induit chez le patient. Dans un deuxième temps, nous avons choisi
d’aborder l’effet moléculaire et cellulaire de l’anesthésie générale sur le système nerveux central.

1.1 L’anesthésie générale
Dans cette section, nous verrons qu’il existe plusieurs types d’anesthésie et que chacun d’eux
remplit une fonction bien spécifique. Dans la mesure où cette thèse s’est principalement focalisée
sur la surveillance de l’anesthésie générale, nous décrirons essentiellement les caractéristiques
induites par celle-ci : la perte de conscience, l’amnésie, l’analgésie et l’immobilité. Les différents
stades cliniques qui interviennent au cours de l’anesthésie générale seront décrits et les processus
neurophysiologiques qui les sous-tendent seront traités succinctement.

1.1.1 Qu’est-ce que l’anesthésie générale ?

Le domaine de l’anesthésie a été créé en 1846 lorsque William Thomas Morton mis en évidence les
effets hypnotiques de l’éther lors d’une démonstration publique [24]. Depuis ce jour, la recherche
dans le domaine s’est d’abord restreinte à identifier les différents composés susceptibles d’être
utilisés en tant qu’anesthésiques et leurs effets sur le patient. Très vite, il a été établi, à tort
d’ailleurs, que tous les anesthésiques devaient avoir le même mécanisme d’action puisque les
effets au niveau comportemental étaient très semblables. L’anesthésie s’est ainsi développée
d’une manière très empirique, souhaitant d’abord améliorer la rapidité d’action des composés
tout en diminuant ses effets toxiques pour le patient, mais sans pour autant comprendre où et
comment les anesthésiants agissent sur le système nerveux central (SNC) pour produire leurs
effets. Aujourd’hui, la plupart des avancées récentes dans le domaine de l’anesthésie tentent de
répondre à cette question fondamentale en identifiant les récepteurs et les réseaux neuronaux
impliqués pour produire les effets d’une anesthésie générale. Mais le traitement de cette question
demeure très complexe, les principaux obstacles étant la diversité structurelle des différents
agents anesthésiques utilisés, leurs modes d’actions parfois différents au niveau du SNC et surtout
l’utilisation simultanée de plusieurs anesthésiants (hypnotiques, opioïdes, halogénés, curares) au
cours de l’opération.

Le terme anesthésie est issu du grec aisthêsis et désigne une paralysie des sens. Durant celle-ci,
toutes les sensibilités périphériques qu’elles soient tactiles, kinesthésiques, nociceptives ou ther-
miques sont abolies. L’anesthésie permet donc de réaliser, sans aucune douleur, des interventions
médicales qui portent atteintes à l’intégrité corporelle du patient et peut être obtenue soit par
une anesthésie générale (AG) ou par une anesthésie loco-régionale (ALR). La différence principale
entre l’AG et l’ALR provient des conséquences, en termes d’effets, que les deux anesthésies
peuvent avoir sur le patient. Dans le cas de l’AG, le patient est atteint de narcose, c’est-à-dire
qu’il tombe dans un sommeil artificiel et perd conscience. L’ALR est, quant à elle, limitée à
certaines parties du corps et il peut soit s’agir d’une anesthésie médullaire, soit d’une anesthésie
des blocs nerveux périphériques, soit d’une anesthésie superficielle, les mécanismes physiologiques
sous-jacents étant bien identifiés et différents de ceux de l’AG [27]. Dans le cas des procédures
loco-régionales, on applique des médicaments particuliers au contact des structures nerveuses
afin d’en abolir sélectivement la stimulation et la conduction. Dans certaines circonstances, il est
néanmoins possible d’associer l’AR et l’ALR. Par exemple, cette procédure est indiquée lorsque le
cathéter d’ALR est utilisé pour une analgésie sélective post-opératoire, c’est-à-dire une abolition
de la douleur au niveau d’une région précise de l’organisme, dans le cadre d’une prise en charge

3



Chapitre 1. La pratique d’anesthésie générale

Figure 1.2: Apparition des différentes caractéristiques d’anesthésies en fonction de la concen-
tration en anesthésant : perte de mémoire (en vert), perte de conscience (en violet), analgésie
(en rouge), immobilité (en bleu) et instabilité hémodynamique (en marron). Figure modifiée à
partir de [28].

anesthésique globale péri-opératoire.

1.1.2 Caractéristiques de l’anesthésie générale

Dans le cadre de cette thèse, nous nous sommes intéressés principalement à l’effet de l’AG sur
le système nerveux central et c’est pourquoi les caractéristiques essentielles de celle-ci seront
décrites dans la partie suivante tandis que celles de l’ALR, bien maîtrisées, ne seront pas abordées.
L’état d’anesthésie générale entraîne les quatre grandes caractéristiques de l’anesthésie chez le
patient : la perte de conscience ou hypnose, l’analgésie (e.g. la perte de sensation douloureuse),
la perte de mémoire ou amnésie et l’immobilité (Figure 1.2 ; [28]).

L’amnésie et l’hypnose, bien que partageant des réseaux neuronaux communs, sont dissociables et
ont des mécanismes différents [29, 30]. Si certains auteurs considèrent l’analgésie comme étant un
critère d’anesthésie à part entière [31], d’autres rassemblent l’analgésie et l’immobilité ensemble
car ils considèrent que les deux critères proviennent de la même action des anesthésiques sur la
moelle épinière [32]. D’ailleurs, lorsqu’on ressent de la douleur, cette perception s’accompagne
souvent de réactions volontaires et involontaires à celle-ci. Dans le cas de l’AG, la sensation de
douleur est abolie, ce qui entraîne une diminution, voire une disparition, de l’activité réflexe à
l’origine des mouvements de défense que peut avoir une personne lors de l’incision chirurgicale.
Le ralentissement de l’activité des fonctions végétatives de l’organisme et un relâchement des
muscles striés squelettiques peuvent également être observés lors d’une AG. Pour cette raison, il
est fréquent de dire que lors d’une anesthésie générale le patient est également immobile.

L’AG, telle qu’on la perçoit à travers les signes cliniques visibles sur le patient, est le résultat
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d’une inhibition généralisée de l’activité du système nerveux central et peut être obtenue par des
substances pharmacologiques diverses sur lesquelles nous reviendrons plus en détails par la suite
[33, 34, 35]. Normalement les anesthésiques n’agissent pas seulement sur le SNC, mais sur toutes
les cellules de l’organisme [28]. Par contre, les cellules nerveuses sont les plus sensibles à ces
agents, et l’effet anesthésiant apparaît donc avant les perturbations d’autres fonctions organiques.
Il existe toutefois, entre les cellules nerveuses et au niveau des synapses, des différences de
sensibilité aux anesthésiques permettant l’installation d’une anesthésie par paliers progressifs.
L’intensité nécessaire d’une AG dépend d’abord de la variabilité existante entre chaque patient
mais aussi de l’importance du stimulus chirurgical sur le système de la douleur. Comme des
phases d’intensités douloureuses différentes se succèdent pendant une intervention, l’anesthésie
générale doit être modulée de façon dynamique par l’anesthésiste.

1.1.3 Stades cliniques de l’anesthésie générale

Il existe quatre stades cliniques rendant compte de la progression de l’anesthésie générale chez
un patient. Ces stades ont tous pour origine une altération de l’activité cérébrale et peuvent être
décrits grâce à des symptômes cliniques précis :

1. Le premier stade se caractérise par une baisse de la perception douloureuse corticale. Le
cortex n’est plus dans la capacité d’intégrer l’information douloureuse ce qui entraîne une
altération de la capacité d’identification de la douleur : c’est l’analgésie. Ce stade peut
aussi être défini comme le stade de l’analgésie mais cette dénomination est trompeuse
dans la mesure où les réactions de l’organisme à la douleur sont bien maintenues mais
seulement à un niveau sous-cortical ;

2. Le deuxième stade est représenté par la perte de conscience que l’on peut mesurer par
l’absence de réponse du patient à la stimulation verbale ainsi que par la disparition du
réflexe ciliaire. Ce stade se caractérise également par une inactivation corticale libérant les
impulsions activatrices sous-corticales sur les centres cérébraux somatiques et végétatifs,
entraînant des symptômes cliniques typiques comme l’agitation. Cette phase de l’anesthésie
générale est donc potentiellement dangereuse pour le patient ;

3. Le troisième stade est le stade chirurgical. Les signes cliniques sont une analgésie somatique
et une réactivité diminuée qui permet de pratiquer l’acte en toute sécurité. Pour cela,
consécutivement, un début de relâchement musculaire jusqu’à un relâchement complet
ainsi qu’une abolition du réflexe de toux peuvent être observés. Au niveau cérébral, ce
stade est représenté par une inhibition à la fois corticale et sous corticale mais également
par une inhibition médullaire correspondant au relâchement musculaire complet. Enfin,
l’abolition du réflexe de toux est liée à un début de l’inhibition du tronc cérébral ;

4. Il existe également un quatrième stade, celui du surdosage. Il peut se définir par une
inhibition totale du tronc cérébral et se traduit cliniquement par une disparition des
capacités régulatrices qu’elles soient cardio-circulatoires ou respiratoires.

1.1.4 Les agents anesthésiques

Comme cela a été énoncé dans le préambule de ce chapitre, la pratique d’anesthésie générale
repose actuellement sur une anesthésie générale balancée, c’est-à-dire une pratique qui fait
appel à plusieurs composés (anesthésiques intraveineux, anesthésiques inhalants, analgésiques
morphiniques, curares). Il est intéressant de voir que les différentes substances pharmacologiques
ne possèdent pas la même structure chimique et ont donc des propriétés physicochimiques
différentes, et pourtant elles induisent toutes l’anesthésie. Il existe plusieurs types d’agents
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anesthésiques :

— les agents volatiles comme le diéthyléther, l’isoflurane, le sévoflurane et le desflurane ;
— les gaz comme le protoxyde d’azote et le xénon ;
— les anesthésiques au sens large comme la kétamine, dérivée de la phénylcyclidine ;
— les anesthésiques hypnotiques (sans effet analgésique) comme le propofol , les benzodia-

zépines (e.g. midazolam, flunitrazépam) et les barbituriques (e.g. thiopental, méthohexital).

Les cellules du cortex cérébral sont les premières à réagir à l’action d’un agent anesthésique
(AA). Par la suite, ce sont les aires sous corticales qui vont répondre à la stimulation moléculaire
puis, ce sera au tour de la moelle épinière. Enfin, les centres de la commande végétative du tronc
cérébral seront inactivés l’un après l’autre. En général, les structures neuronales qui sont apparues
plus récemment, comme le télencéphale, sont les plus sensibles aux anesthésiques, tandis que les
structures primitives telles que le diencéphale ou le mésencéphale présentent une nette résistance.

1.2 Effet cellulaire et moléculaire de l’anesthésie générale sur le
système nerveux central

Même si de nos jours l’anesthésie générale est une pratique courante (e.g. plus de 312 millions
d’anesthésies générales sont réalisées chaque année [36]), la question du où et surtout du comment
les anesthésiques produisent leurs effets reste aujourd’hui en suspend. Comme nous l’avons vu
dans la précédente section, l’anesthésie générale induit 4 grands critères : la perte de conscience,
l’amnésie, l’analgésie et l’immobilité. La question que se pose les chercheurs actuellement est de
savoir de quelle manière les différents critères induits par une anesthésie générale sont liés entre
eux. Dans cette section, nous présenterons de quelle manière les anesthésiques agissent sur le
système nerveux central, et nous détaillerons quelles sont les structures neuronales impliquées pour
chacun des critères d’anesthésie induits. Si le phénomène de perte de conscience et d’immobilité
sera décrit en détail, l’effet des anesthésiques sur la perte de mémoire et l’analgésie seront moins
détaillés.

1.2.1 La perte de conscience

Aujourd’hui, induire l’inconscience est une condition sine qua non à la pratique de l’anesthésie
générale. Néanmoins, l’étude de cet état est difficile car il n’existe pas de consensus précis quant à
l’origine de la conscience en tant qu’éveil. La définition de la conscience dépend du sujet d’étude,
elle peut soit se référer exclusivement à une expérience subjective qui se perd lorsqu’on dort et
qui revient lors du réveil [37], ce qui est souvent le cas lorsqu’on étudie la perte de conscience
durant le sommeil par exemple. Dans le domaine de l’anesthésie générale, on se réfère plutôt à
une perte de réponse à une commande verbale [38] chez l’humain, alors que chez les animaux on
parle plutôt d’une perte de réflexe du redressement [28].

Les articles mêlant à la fois le domaine de l’anesthésie générale et le domaine de la conscience
sont légions [39, 40, 41, 42, 43, 44]. Cela s’explique par le fait que les anesthésiants permettent
de suspendre la conscience d’une manière réversible, ouvrant ainsi une nouvelle voie pour l’étude
de la conscience. Aujourd’hui, il est communément admis que la conscience n’est pas un état
qui est relié à une aire cérébrale spécifique, mais plutôt qu’elle est dépendante de l’activation
continue du cortex cérébral associatif via des afférences sous-corticales [44, 41, 39]. La conscience
se développerait donc à partir d’interactions spécifiques entre différents centres cérébraux et
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pourrait être considérée comme la résultante d’un équilibre entre les entrées et les sorties corticales.

La plupart des anesthésiques agissent directement sur trois sites majeurs pour induire la perte
de conscience (Figure 1.3) :

• les connexions post-synaptiques entre les interneurones inhibiteurs et les neurones pyrami-
daux excitateurs du cortex ;

• les neurones GABAergic du noyau réticulé thalamique qui se trouve dans le thalamus ;
• les connexions post-synaptiques qui relient les différents noyaux du système réticulé.

1.2.1.1 Effet des anesthésiques sur le système réticulé activateur

De nombreuses évidences suggèrent que l’effet hypnotique induit lors d’une anesthésie générale
provient d’abord d’une inhibition des voies afférentes des noyaux médians présents dans ce qu’on
appelle la formation réticulée [28, 34]. La formation réticulée, qui est plus connue sous le nom
de réseau exécutif de l’éveil, est une structure qui intervient notamment dans le contrôle du
sommeil et qui s’étend sous la forme d’un réseau au travers du tronc cérébral. Ce réseau permet
de réguler l’état de l’activité corticale, et par conséquent, le niveau d’éveil et de vigilance. De
nombreuses études ont déjà mis en évidence l’importance de ce réseau dans la régulation du
cycle éveil-sommeil. Pour cela, des chercheurs ont réalisé une incision au niveau du tronc cérébral
de plusieurs animaux, entraînant à chaque fois une perte de conscience [45].

Les agents sédatifs, hypnotiques et anesthésiques agissent donc directement sur le système réticulé
activateur, en interrompant, à des niveaux d’expression différents, la propagation des stimulations
d’éveil ascendantes [46]. Cela explique en partie pourquoi l’inconscience induite via l’anesthésie
générale partage des traits communs avec le sommeil profond, et que les deux états sont souvent
comparés [47]. En effet, durant ces deux états, on observe une perte de connectivité fonctionnelle
[41], ce qui produit un signal électroencéphalographique comparable [48]. Plusieurs expériences
ont mis en évidence un mécanisme partagé entre l’inconscience provoquée par une anesthésie
générale ou par le sommeil. Par exemple, il a été montré qu’une période prolongée sous propofol
(un anesthésique couramment utilisé) peut se substituer au sommeil, voire même soulager le
manque de sommeil ressenti [49, 50]. De plus, la privation de sommeil et l’administration de
certains somnifères réduisent la dose d’anesthésique nécessaire pour atteindre l’état d’inconscience
[50]. Néanmoins, lors du sommeil c’est plutôt la désactivation du thalamus qui entraîne une
activité moindre dans le cortex, alors que lors de l’anesthésie générale, le cortex est directement
impacté par l’action des anesthésiques [51].

De nombreux travaux portent sur l’étude des noyaux qui composent le système réticulé activateur
et qui sont mis en jeu lors d’une anesthésie générale [34]. L’objectif de ces travaux est de définir les
récepteurs moléculaires mis en jeu lors d’une anesthésie générale. Par exemple, on connaît assez
bien les cibles moléculaires et les réseaux neuronaux impliqués dans la perte de conscience via le
propofol, un des anesthésiques intraveineux les plus couramment utilisés aujourd’hui (Figure 1.3).
Le propofol est utilisé comme agent d’induction pour la sédation et la maintenance de l’anesthésie
générale [33, 34]. Le propofol est un lipide très soluble, ce qui lui permet d’interagir avec les
nombreux interneurones GABAergic inhibiteurs présents en grande quantité dans plusieurs sites :
le cortex, le thalamus, le tronc cérébral et la moelle épinière. La liaison des molécules du propofol
et du récépteur GABA-A favorise l’hyperpolarisation des neurones post-synaptiques, provoquant
ainsi leur inhibition [52].
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Figure 1.3: Mécanisme d’action du propofol sur le cerveau. Le propofol agit à plusieurs niveaux :
le cortex, le thalamus et le tronc cérébral. Figure provenant de [34].

Au niveau du tronc cérébral, le propofol favorise l’inhibition entre les projections (gabaergic
et galanergic, Gal/GABA) de l’aire préoptique (preoptic area, POA), de l’hypothalamus et des
noyaux cholinergiques, monoaminergiques et orexinergiques (Figure 1.3) 1. Les noyaux contenus
dans le tronc cérébral jouent un rôle clé dans le maintien de l’éveil et sont fortement inhibés lors
de l’anesthésie générale. Le plus souvent, ces noyaux ont des projections directes sur le cortex, le
thalamus, l’hypothalamus, l’amygdale et l’hippocampe (Figure 1.3)

1.2.1.2 Effet des anesthésiques sur le thalamus

D’un point de vue anatomique, le thalamus est une structure bilatérale qui fait partie du
diencéphale. Il comprend une cinquantaine de noyaux et sous-noyaux qui sont interconnectés
aux différentes aires cérébrales du cerveau. Aujourd’hui, on sait que le thalamus joue un rôle
essentiel dans le passage de l’état d’éveil à l’état d’inconscience [54], notamment en supprimant
l’activité cérébrale et les informations provenant du système réticulé activateur. En effet, les
noyaux thalamiques reçoivent en input des informations de la voie dorsale précédemment décrite
(section 1.2.1.1) [55]. En 1995, Alkire et ses collaborateurs ont utilisé la technique de tomographie
par émission de positons (Positron emission tomography scan, PET-scan) chez des humains
pour mettre en évidence l’effet du propofol sur l’activité métabolique, à la fois au niveau du
thalamus mais aussi pour l’ensemble du cerveau [56, 57]. D’une manière très intéressante, cette
étude a également révélé que le même effet était persistant chez la plupart des sujets volontaires,
alors même que l’état cérébral en état d’éveil peut varier d’un sujet à l’autre, suggérant que le

1. Ces noyaux sont composés du noyau tubéromamillaire (tuberomammillary nucleus, TMN), du locus coeruleus
(LC), du noyau de raphé (DR), du noyau ventral periacqueducale (ventral periacqueductal,vPAG), du noyau
tegmental pédonculopontin (pedunculopontine tegmental, PPT) et du noyau latéral dorsal tegmental (lateral dorsal
tegmental, LDT)
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Figure 1.4: Représentation des différentes structures cérébrales impactées lors d’une anesthésie
générale. Figure provenant de [53].

propofol agit sur l’activité métabolique cérébrale indépendamment des différences individuelles
[56]. D’ailleurs, l’effet de l’anesthésie sur les régions thalamique ne sont pas spécifiques au propofol
puisque d’autres études menées avec des agents inhalants (e.g. halothane, isoflurane) ont donné
des résultats similaires [53]. Pour mettre en évidence le rôle clé du thalamus dans la perte de
conscience, certaines études ont stimulé électriquement le thalamus central chez des patients avec
un minimum de conscience, montrant d’ailleurs des réponses comportementales intéressantes
[58, 59]. Pour continuer sur la même voie, l’injection de nicotine, agissant comme un excitateur
au niveau des noyaux médians du thalamus, permet à des rongeurs de rester éveillés alors même
qu’ils ont reçu une légère anesthésie au sevoflurane [60]. Ses recherches suggèrent que les noyaux
médians du thalamus pourraient être le centre activateur de la perte de conscience au niveau de
la structure thalamique.

1.2.1.3 Effet des anesthésiques sur le cortex

Les anesthésiques produisent une diminution générale de l’excitabilité neuronale [61], principale-
ment au niveau des neurones thalamocorticaux [62]. A la différence des sédatifs, les hypnotiques
et les anesthésiques peuvent également entraîner une abolition de la conscience par un effet direct
sur le cortex. C’est ce qu’on appelle le sommeil cortical artificiel lorsque de très fortes doses
d’anesthésiants sont administrés. A l’inverse du sommeil cortical qui repose sur la suppression
du traitement de l’information, le sommeil physiologique, toujours d’origine réticulaire, résulte
d’une inhibition de la transmission des informations provenant du système réticulé activateur. La
période de sommeil artificiel est généralement accompagnée d’une amnésie car les stimuli externes
ne peuvent donc plus être mémorisés ce qui implique une diminution du niveau de conscience.

Bien que la plupart des anesthésiants réduisent l’activité métabolique cérébrale globale, l’effet des
anesthésiques sur le cortex demeure très hétérogène. Par exemple, le cortex sensoriel primaire, la
région où le cortex reçoit les premières informations venant des afférences sensorielles, maintient
des potentiels évoqués en état d’anesthésie. Ces régions sont encore réceptives aux informations,
mais par contre, leur capacité à communiquer avec d’autres régions du cortex est perturbée en
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présence d’anesthésiant [63]. Il a d’ailleurs été montré que le cortex pariétal, le cortex cingulaire
postérieur et le precuneus sont largement désactivés à la fois lors du sommeil profond et lors
d’une anesthésie générale [64]. Durant l’anesthésie générale, la désactivation de telles structures
laisse penser que le transfert d’information à travers le cortex est atténué et que les mécanismes
de rétroaction frontopariétales sont relativement bien préservés [65]. Cependant, toutes les aires
corticales ne sont pas affectées par les anesthésiques. Par exemple, l’activité dans le lobe frontal, qui
permet des fonctions mentales d’assez haut niveau, est préservée durant une perte de conscience
induite par le thiopental [66, 28]. Finalement, les régions du cortex qui sont les plus affectées par
les anesthésiques sont celles qui ont une forte connectivité corticale. Par exemple, le lobe pariétal
est deux fois plus désactivé que les autres régions lors de l’administration d’anesthésiques [64, 66].
C’est également le cas pour le lobe frontal qui est une structure particulièrement touchée au
moment de la perte de conscience [9, 34]

1.2.2 L’immobilité

L’immobilité est un des critères de l’anesthésie générale qui a été le plus étudié car à l’origine,
lorsqu’on utilisait encore de l’éther ou le protoxyde d’azote, l’opération chirurgicale ne pouvait
démarrer qu’à la condition que le patient n’ait plus de douleurs et ne puisse plus bouger. En
effet, avant le développement des bloquants neuromusculaires comme les curares, il n’y avait pas
d’autres manières d’induire l’immobilité, excepté en utilisant de très fortes doses d’anesthésiants.
L’éther et le chloroforme, les premiers anesthésiants, produisaient l’immobilité chez les patients et
permettaient des opérations chirurgicales assez lourdes incluant des pratiques intra-abdominales,
intra-thoraciques et intra-crâniennes. Aujourd’hui, les substrats neuronaux et les mécanismes
moléculaires qui permettent l’immobilité sont peu compris, particulièrement pour les anesthésiques
inhalants, qui sont connus pour moduler une multitude de canaux ioniques, de récepteurs et de
voies intracellulaires différents [67, 28].

Au XIXe siècle, Claude Bernard, qui était un des scientifiques les plus avancés de son temps
s’est intéressé à la manière dont les anesthésiques induisent l’immobilité[68]. Pour cela, il réalisa
une série d’expériences élégantes avec des grenouilles afin de savoir comment les anesthésiques
agissaient. Il fit une première expérience où il déposa une première grenouille dont la partie
antérieure du corps était entièrement immergée dans le chloroforme, alors que seule la partie
postérieure d’une deuxième grenouille subissait le même sort. Après quelques minutes dans cette
condition, les deux animaux étaient profondément anesthésiés et immobiles. Pour continuer
l’expérience précédente et aller plus loin, il ligatura cette fois-ci les appareils circulatoires au
milieu du corps des animaux. Les résultats montrent que seule la grenouille qui avait la partie
supérieure du corps plongée dans le chloroforme présentait des signes d’anesthésie. De cette
expérience, Claude Bernard déduisit que c’est bien sur le système central que s’exerce l’action
des anesthésiants et que l’action du chloroforme et de l’éther sur l’extrémité périphérique ou le
tronc des nerfs n’étaient pas suffisante pour produire une anesthésie généralisée [68, 28].

Le relâchement musculaire squelettique induit par les anesthésiques provient surtout de l’inhibition
des centres moteurs supérieurs et des ganglions de la base qui jouent un rôle pour maintenir le
tonus musculaire, mais également de l’inhibition des voies médullaires ascendantes de la motricité
[28, 32]. Par exemple, une micro-injection de barbiturates dans le noyau messipontin tegmental
provoque rapidement une immobilité et une perte de conscience [69]. Cependant, les propriétés
immobilisantes des différents agents anesthésiques proviennent aussi d’actions directes au niveau
de la moelle épinière [70]. Pour explorer cet effet, plusieurs modèles animaux (chèvre, mouton,
rongeur) ont été utilisés, mettant en évidence que l’immobilité consécutive à une anesthésie
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générale trouve également son origine au niveau de la moelle épinière [71]. D’ailleurs, au plus
fort de l’anesthésie générale, une diminution de l’activité des cellules de la corne antérieure de
la moelle épinière a été observée [71]. De la même manière, les agents myorelaxants, qui sont
souvent utilisés lors d’une anesthésie générale, agissent non pas au niveau central, mais plutôt au
niveau de la voie périphérique. Ils inhibent la transmission neuromusculaire en agissant sur les
récepteurs situés au niveau de la plaque motrice. L’avantage de ces agents myorelaxants est de
permettre une relaxation complète sans nécessiter l’obtention d’un stade profond d’anesthésie, ce
qui réduit les effets secondaires et les risques cardio-circulatoires asssociés.

1.2.3 L’analgésie

La douleur (ou stimulus nociceptif) résulte de l’intégration d’une atteinte sensorielle qui est
potentiellement menaçante pour l’intégrité corporelle, et qui va jouer le rôle d’alarme. Elle est
véhiculée par les voies afférentes, depuis les récepteurs périphériques, jusqu’au cortex où la douleur
est ressentie de manière consciente, en empruntant plusieurs relais neuronaux. Il semblerait que
le thalamus soit la structure cérébrale qui joue un rôle important dans l’intégration de la douleur.
En effet, du thalamus partent des connexions avec le néocortex et un court circuit interviendrait
au niveau du système limbique. Le système limbique, situé entre le cerveau et le tronc cérébral,
confère à la douleur son caractère émotionnel. Les projections corticales dans le gyrus central
permettent la localisation de la douleur, sa perception consciente. Sous l’aire thalamique, les
stimuli douloureux sont ensuite dirigés à travers la formation réticulée vers le mésencéphale et
atteignent, par des voies collatérales, les noyaux moteurs du tronc cérébral et l’hypothalamus.

Le système de génération et d’intégration de la douleur est complexe. Il met en évidence que
l’abolition de la conscience, seule, ne suffit pas à obtenir une analgésie qui est cliniquement
satisfaisante, c’est-à-dire qui inhibe les réflexes à la douleur. Seuls les morphiniques qui agisssent
sur l’intégration de la douleur via le SNC peuvent engendrer une analgésie adéquate. Leur
mécanisme peut être global, c’est le cas pour une anesthésie générale, ou sélective, par action sur
les mécanismes de contrôle des voies nociceptives. C’est également le cas pour une anesthésie
loco-régionale.

1.2.4 La perte de mémoire ou amnésie

Le blocage de la mémoire, que l’on nomme également l’amnésie, est un des effets les plus notables
lors de l’anesthésie générale. On sait aujourd’hui qu’il n’existe pas de stockage centralisé de
l’information dans le cerveau, que ce soit pour la mémoire à court terme ou pour la mémoire à
long terme [66, 28]. En effet, certains patients ont des lésions corticales ou des déficits en rapport
direct avec une sensorialité spécifique. Par exemple, ils sont capables de mémoriser un numéro de
téléphone qu’ils ont auparavant entendu mais sont incapables de retenir le même numéro s’il est
écrit sur un bout de papier. Mais bien que le stockage de cette information ne soit pas centralisé,
certaines structures telles que le lobe temporal médial, l’hippocampe et une partie du diencéphale
sont fortement impliqués dans la mémoire explicite, c’est-à-dire dans la mémorisation de souvenirs
dont on se souvient consciemment comme des faits et des évènements [72, 73]. La mémorisation
implicite concernant les habitudes et les procédures est plutôt dépendante du striatum, tandis
que l’amygdale gère plutôt les réponses émotionnelles [72]. Finalement, à cause de la nature
distribuée des circuits impliqués dans la mémorisation, l’amnésie chez le sujet conscient n’est
jamais complète et le type d’amnésie observée est directement dépendante de la zone du cerveau
qui a été préalablement affectée par les anesthésiques.
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D’un point de vue clinique, nous savons aujourd’hui que certains patients peuvent expérimenter
une mémorisation explicite des évènements durant l’anesthésie générale [8], alors que d’autres,
particulièrement les personnes âgées, expérimentent des déficits de mémoires post-opératoires
[74]. Si les anesthésiques peuvent affecter les deux types de mémorisation (i.e. mémoire explicite
et mémoire implicite), la mémorisation explicite semble cependant la plus susceptible d’être
touchée [29, 28]. De nombreuses études portant sur l’hippocampe chez les rongeurs et les humains
mettent également ce résultat en évidence [75, 76].

Un lien inextricable existe entre la perte de conscience et l’amnésie. En effet, un patient qui
n’est pas pleinement conscient va éprouver certaines difficultés à former ou à reconstruire un
souvenir. C’est pour cela qu’on dit souvent que l’amnésie et la perte de conscience sont deux
critères d’anesthésie qui vont de pair. Cependant, ces deux critères d’anesthésie ont également
des mécanismes bien différents. Pour preuve, les anesthésiques ont des effets sur la mémoire à des
concentrations sous hypnotiques, c’est-à-dire très faibles, et qui n’induisent pas l’inconscience,
suggérant alors une interférence directe des anesthésiants sur le mécanisme de mémorisation
[66, 75, 28]. Les anesthésiants peuvent donc entraîner une perte de mémoire, soit indirectement
en induisant une perte de conscience, soit directement en interférant avec une ou plusieurs régions
cérébrales impliquées dans la mémorisation.

1.3 Conclusion du chapitre
Dans ce chapitre, nous avons pu voir que l’anesthésie générale est une pratique qui s’est beaucoup
complexifiée au cours des années. Cette pratique ne se résume pas à l’induction d’une seule
substance mais bien de plusieurs composés, ayant chacun un rôle particulier et intervenant à
différentes étapes de l’opération. La majorité des anesthésiques, de par leur nature (i.e lipidique
hydrophile), agit sur plusieurs structures au niveau du système nerveux central et induit les
quatre grandes caractéristiques que sont l’inconscience, l’amnésie, l’analgésie et l’immobilité.
Dans la suite de ce manuscrit, nous verrons que la surveillance de la profondeur d’une anesthésie
est une tâche difficile et que parfois, certains patients vivent des réveils inattendus au cours de
leur intervention.
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Se réveiller pendant une intervention chirurgicale est une expérience terrifiante à la fois pour les
patients, qui la redoutent et la considèrent comme la pire de leur vie mais également pour le
personnel médical qui craint que cette situation ne se produise sous leur responsabilité [1, 2, 77].
On nomme ce type de phénomène un réveil peropératoire durant l’anesthésie générale (en anglais
Accidental Awareness during a General Anesthesia, AAGA) [11, 2, 3]. Bien que l’origine de ce
phénomène soit encore débattue dans la communauté, les causes et les facteurs favorisant son
apparition commencent à être étudiés. Par exemple, cette situation apparaît lorsque la profondeur
de l’anesthésie générale, induite par la concentration d’anesthésique utilisée, n’est pas assez
importante pour compenser l’ensemble des stimulations chirurgicales liées à l’intervention en
cours [3, 13]. Mais il est vrai que la frontière entre une anesthésie correctement dosée ou trop
légère est parfois très mince, notamment du fait de l’utilisation de substances (curares) induisant
une myorelaxation ou paralysie des muscles squelettiques.
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Le rôle de l’anesthésiste est d’ailleurs de mettre à l’équilibre cette variable afin que la balance
dynamique entre la composante hypnotique, l’analgésie et l’amnésie soit en harmonie [4]. En effet,
si l’anesthésie est trop légère, elle peut entraîner une reprise de conscience ou un mouvement
durant l’opération, ce qui serait très dangereux pour le patient [2]. Inversement, si l’on administre
des agents anesthésiques en excès, cela accroît la profondeur de l’anesthésie générale mais entraîne
en parallèle une chute de la pression artérielle (hypotension) ou d’autres effets cardiovasculaires
indésirables, augmentant alors la morbi-mortalité périopératoire [5, 6, 7]. Un surdosage en
anesthésique peut également augmenter les symptômes tels que des nausées et vomissements post-
opératoires et ainsi retarder la sortie du patient de la salle de réveil [78, 6]. Parfois, le surdosage
en anesthésique peut aussi conduire à une dépression respiratoire augmentant considérablement
les risque de décès [79]. Dans ce chapitre, nous verrons dans un premier temps que le réveil
peropératoire est un phénomène important dont l’incidence est débattue mais bien souvent sous-
estimée. Dans un second temps, nous décrirons quelles sont les conséquences d’un tel réveil en
termes de mémorisation et de syndromes post-traumatiques. Enfin, nous verrons par quels moyens
(cliniques ou cérébraux) il est actuellement possible de surveiller la profondeur de l’anesthésie, et
nous évaluerons l’intérêt de ces techniques pour la détection d’un réveil peropératoire.

2.1 Incidence et épidémiologie du réveil peropératoire

2.1.1 Une incidence importante

Le nombre de patients concernés par les réveils peropératoires n’est pas négligeable. Si l’incidence
de ce phénomène fait aujourd’hui l’objet de plusieurs débats, un consensus s’accorde à dire que
le nombre estimé d’AAGA dans les pratiques à haut risque oscille entre 1 et 2 % alors que plus
de 312 millions de chirurgies nécessitant une anesthésie générale sont réalisées chaque année à
travers le monde [11, 8, 36]. Ce chiffre, en constante augmentation d’année en année, montre bien
que même si l’incidence des réveils peropératoires est faible, la pratique courante de la chirurgie
augmente le nombre de cas d’AAGA potentiels. En Angleterre, une étude de grande envergure, le
National Audit Projet 5 (NAP5) montre qu’il y a plus de 4,2 millions d’opérations chirurgicales
réalisées chaque année et que les incidents de conscience peropératoire pourraient se compter par
milliers [2, 77]. Autre exemple, celui de la France, qui compte environ 9 millions d’anesthésies
générales par an, soit plus de 90 000 cas potentiels d’AAGA. Ces exemples mettent en évidence
à quel point de nouvelles solutions sont nécessaires pour mieux prévenir ce phénomène [80].

Par l’appellation pratiques à haut risque, on regroupe plusieurs facteurs qui peuvent augmenter
l’occurrence des AAGAs (Figures 2.1 et 2.2). Parmi ces facteurs, l’état de santé des patients a
son importance, par exemple pour les patients les plus fragiles qui souffrent d’une pathologie
cardiovasculaire sévère ou qui nécessitent une chirurgie en urgence [2, 8]. On sait également qu’un
état hémodynamique instable (e.g. polytraumatisés ou état de choc) peut favoriser l’apparition des
réveils peropératoires. Mais il existe aussi une relation d’influence entre certains types de chirurgies
et l’apparition d’AAGA (Figure 2.2 ; [11, 3]), telles que la pratique de la chirurgie/anesthésie
obstétricale (incidence 1 :384 ; [81]), la chirurgie cardiaque (incidence 1 :43 ; [82]) ou la pédiatrie
(incidence 1 :135 ; [83, 2]. Plusieurs études ont mis en évidence qu’une grande proportion des
plaintes provenaient de femmes [84, 85, 5, 2], sans pour autant qu’il soit établi que le genre
prédisposait à une occurrence plus forte. Les personnes obèses semblent également plus touchées
par les réveils peropératoires. En effet, il a été montré qu’une faible masse musculaire, une trop
grande quantité d’eau dans le corps, et/ou un important volume sanguin, pouvait influencer
la pharmacocinétique des anesthésiants utilisés [86]. Certains auteurs évoquent également la

14



2.1. Incidence et épidémiologie du réveil peropératoire

Figure 2.1: Conscience certaine/probable et possiblement accidentelle pendant les cas d’anes-
thésie générale (barres pleines), comparée à la distribution des caractéristiques du patient selon
(A) l’âge, (B) le poids et (C) l’état physique ASA (Physical Status Score). La courbe rouge
correspond à la distribution des sujets rapportée par l’enquête (image provenant de [2]).

possibilité d’une résistance génétique aux anesthésiants car, étrangement, on observe que les
patients ayant déjà subi un réveil peropératoire ont plus de chance d’en avoir un autre [18, 87].
Par exemple, dans le célèbre essai clinique B-Unaware, il a été montré que les patients ayant
déjà un passif d’AAGA avaient 5 fois plus de chance d’en refaire l’expérience [88].

2.1.2 Une incidence variable et trop souvent sous-estimée

Si l’incidence de ce phénomène fait aujourd’hui l’objet de plusieurs débats, c’est que les méthodes
utilisées pour détecter les réveils peropératoires et les résultats subséquents ne sont pas similaires
entre les différentes études. Pourtant, il est aujourd’hui admis que l’utilisation du questionnaire
modifié de Brice détecte plus de cas de réveils peropératoires avec mémorisation explicite que
n’importe quelle autre méthode existante [89, 9]. Une étude plus approfondie montre que les
études prospectives qui ont utilisé ce questionnaire affichent une incidence comprise entre 0,1 et
0,2 % [90, 8, 91, 39] voir plus encore [92, 93, 10]. Alors qu’au contraire, lorsque l’étude repose
sur un questionnaire sans éléments pertinents pour les réveils peropératoires [94] ou avec des
témoignages spontanés [14, 2], l’incidence enregistrée est toujours plus faible [95]. Pour vérifier
ce phénomène, Mahour et ses collègues ont comparé l’incidence de l’AAGA dans une population
de patients ayant reçu à la fois une évaluation post-opératoire standard (sans items dévoués à
la détection des réveils peropératoires) et un questionnaire modifié de Brice après 30 jours [96].
Les résultats sont assez éloquents : 19 cas de réveils peropératoires ont été détectés grâce au
questionnaire de Brice, contre 3 cas pour la restitution spontanée. De plus, de nombreux facteurs
peuvent expliquer pourquoi les incidences varient d’une étude à l’autre : population de patients
étudiés (âge, poids, genre ; Figure 2.1), la technique d’anesthésie utilisée (agents intraveineux
ou agents inhalés ; Figure 2.2B), la présence ou l’absence de bloquants neuromusculaires, l’état
hémodynamique du patient et les méthodes de surveillance utilisées.

Alors que le nombre de patients victimes de réveils peropératoires est grandissant, l’incidence
des AAGAs pourrait même être sous-estimée. En effet, il arrive très souvent qu’un patient, pour
plusieurs raisons d’ailleurs, ne témoigne pas de son expérience au personnel médical. Dans l’étude
de Samuelsson et al., près de 85 % des patients n’ont pas rapporté leur expérience aux chirurgiens
et/ou aux anesthésistes. La plupart du temps, les victimes d’AAGA ont peur de ne pas être prises
au sérieux par les médecins, ou pire d’être moquées. C’est pourquoi ils se confient avant tout à
leurs proches en qui ils ont confiance [97]. Même quand les victimes en parlent à leur famille,
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Figure 2.2: (A) Représentation de l’incidence des AAGAs en fonction de la pratique chirurgicale.
(B) Représentation de l’incidence des AAGAs par rapport aux anesthésiques utilisés au cours de
l’anesthésie générale. Les points bleu clair représentent la répartition de ces pratiques dans le
rapport d’activité du NAP5 (image provenant de [2]).

plus de 30 % rapportent avoir ressenti un grand scepticisme à leur égard [98]. Parfois, c’est le
fonctionnement même de l’hôpital qui rend difficile la collecte de ces témoignages. En France
par exemple, le patient qui doit subir une opération voit son anesthésiste avant l’opération pour
la consultation pré-opératoire, mais pas après, ce qui rend la collecte de témoignages difficile.
Enfin, pour qu’un patient soit comptabilisé comme ayant vécu un réveil peropératoire, il doit
être en capacité de le rapporter aux autorités compétentes. Le problème, c’est qu’il arrive que les
patients reprennent conscience durant l’opération mais soient incapable de s’en souvenir [98].
Comme cela a été décrit dans le Chapitre 1, la mémorisation des événements est un phénomène
complexe, qui est parfois indépendante de la perte de conscience et nécessite plus d’anesthésiant
pour être induite [99, 100]. Finalement, on ne sait pas combien de temps doit durer la reprise de
conscience durant l’anesthésie générale pour produire un souvenir qui pourra être raconté au
personnel médical [2].

2.2 Le syndrome post-traumatique lié au réveil peropératoire
et ses enjeux

2.2.1 Un enjeu sociétal

Si le nombre précis d’incidents est encore débattu, il n’y a guère de doute quant aux conséquences
néfastes que peut avoir un réveil peropératoire chez un patient. En effet, l’AAGA peut impliquer
une réelle reprise de conscience durant l’anesthésie générale et provoquer une souffrance physique
[18, 2] et/ou une réelle panique engendrant des séquelles psychologiques nommées syndromes de
stress post-traumatique [101]. Pour preuve, on dispose aujourd’hui de témoignages de patients
ayant vécu ce type de réveils peropératoires et mettant en évidence l’importance d’endiguer ce
phénomène : " Durant l’intervention, je me suis éveillé plusieurs fois, une dizaine je pense [. . . ]
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Un temps très court, 15 secondes peut-être davantage, pendant lequel j’étais lucide, entendant
tout, percevant la douleur atténuée par l’anesthésie mais cuisante tout de même. J’ai essayé
d’avertir en criant mais aucun son ne sortait, en remuant un membre mais rien ne bougeait et je
m’en rendais compte. [. . . ] Avec le même éveil, j’ai vécu les instants où l’on m’a scié le sternum.
La douleur s’est traduite par une brûlure atroce, le bruit et les vibrations étaient intenses. Il m’est
impossible de traduire l’angoisse et le désespoir qu’il m’a fallu endurer. " 1.

En 2004, Sebel et al. ont analysé le témoignage de 25 patients ayant vécu un réveil peropératoire.
Parmi ces 25 patients, plus de la moitié ont signalé des perceptions auditives, 30 % se souviennent
des sensations ressenties pendant l’intubation et 30% ont ressenti de la douleur [8]. Certains
patients ont vécu une forte détresse et ont pensé à des choses du type “Je vais mourir” ou “Je
suis en train de vivre un des pires moments de ma vie”. En 2007, Samuelsson et al. ont confirmé
que la plupart des victimes d’AAGA vivaient une expérience sensorielle traumatisante. En effet,
plus de 70% pouvaient entendre ce qu’il se passait durant l’opération et 72% pouvaient sentir ce
qu’il se passait durant l’acte chirurgical. De plus, 46% ressentaient de la douleur et 65 % étaient
assez conscient pour se souvenir d’une réaction émotionnelle incluant de la détresse (57 %), de la
peur (54 %) ou de la panique (43 %). La plupart des patients (> 85%) comprenaient très bien
ce qui leur arrivait, et tentaient de communiquer avec le personnel médical [97]. Certains cas
d’AAGA rapportent également une perception visuelle, par exemple le souvenir d’une silhouette
[90, 102] mais aussi des phrases prononcées par le personnel médical (e.g. “comment un homme
peut être si gros”, “cette femme va mourir de toute façon”), cela accentuant considérablement
le traumatisme pour les patients concernés [103, 98]. D’ailleurs, de plus en plus d’articles de
journaux jouent sur l’horreur de cette expérience pour trouver des titres accrocheurs : “Cauchemar
éveillé : comment éviter une prise de conscience accidentelle lors d’une anesthésie générale ?” ou
encore “Réveillé et incapable de bouger : que peuvent faire les praticiens pour éviter une prise de
conscience accidentelle sous anesthésie générale ?" [11] et cela participe grandement à l’anxiété
pré-opératoire des patients [104].

Figure 2.3: Représentation schématique illustrant les différents types de mémorisation et
conséquences liés à un réveil peropératoire. Schéma modifié provenant du rapport du NAP5
(image modifiée à partir de [2]).

1. Témoignage provenant d’une lettre d’un patient écrite au Pr. Billard
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2.2.2 Mémorisation explicite, mémorisation implicite et troubles de stress
post-traumatique

Certains patients se souviennent de l’événement immédiatement après l’intervention tandis que
d’autres s’en souviennent plusieurs jours, plusieurs semaines ou même plusieurs mois après l’avoir
vécu [3, 14, 2]. Les souvenirs de cette expérience ont tendance à émerger graduellement : la
grande majorité des cas est identifiée le jour même tandis que le reste des cas sont identifiés dans
les semaines suivantes [18, 90]. Dans le meilleur des cas, si la personne se souvient de son réveil
peropératoire, on parle alors de mémorisation explicite (Figure 2.3), elle essaye d’en témoigner
auprès de l’équipe médicale. Lors d’une mémorisation explicite, la victime d’AAGA peut se
souvenir de son expérience a posteriori, ce qui permet une rationalisation bien organisée des faits
[105]. Mais elle peut aussi avoir un souvenir direct de son trauma, et donc se souvenir de cette
expérience traumatique avec une grande peur et beaucoup de détresse. Dans ce cas-ci, elle aura
beaucoup de mal à contrôler son souvenir [106].

On sait aujourd’hui qu’une grande partie des patients ne témoigne jamais, soit parce qu’ils n’osent
pas, soit parce qu’ils ont peur de ne pas être crus par le personnel médical. Mais certaines études
suggèrent que le patient peut mémoriser implicitement son expérience de réveil peropératoire
(Figure 2.3), rendant alors le diagnostic beaucoup plus complexe et probablement sous-estimé
par les instances médicales. En effet, contrairement à la mémorisation explicite, celle-ci n’est pas
accompagnée par des souvenirs précis mais par un changement d’humeur et de comportement.
Lorsque les souvenirs sont implicites, les conséquences ne sont pas totalement établies mais tout
porte à croire que le patient peut en souffrir [9, 107, 108]. Dans tous les cas, cela pose une question
d’éthique : est-il acceptable que le patient soit conscient, même de manière transitoire, s’il ne
mémorise pas explicitement les événements ? Le souvenir étant un processus de reconstruction
d’événements mis bout à bout, plus qu’un processus où les événements sont véritablement rejoués,
c’est un véritable challenge pour les anesthésistes de savoir si les témoignages d’un AAGA sont
vrais ou faux [109]. En effet, il est possible que de faux souvenirs soient inconsciemment créés
chez un individu et soient interprétés comme un vrai réveil peropératoire.

Les troubles de stress post-traumatique (ou post-traumatic stress disorder en anglais, PTSD)
consécutifs à un réveil peropératoire ne doivent pas être sous-estimés : ils peuvent durer plusieurs
années et avoir un impact grave sur la vie de la victime [11]. La détresse ressentie au moment du
réveil peropératoire apparaît comme un des facteurs clés du risque de séquelles psychologiques à
long terme [97, 98]. Les preuves empiriques suggèrent que le rappel de ces événements peut causer
une douleur, une détresse et des effets psychologiques considérables comme la dépression, les
troubles du sommeil et les changements de personnalité [110], l’anxiété, l’insomnie, les flashbacks,
la peur chronique, les tendances à éviter autrui, la solitude, le manque de confiance, l’irritabilité,
la difficulté à se concentrer et des pensées suicidaires [101, 9, 91, 111]. Les conséquences de ces
séquelles psychologiques à long terme peuvent affecter la vie quotidienne du patient [5, 77, 2, 112],
d’autant plus qu’un grand nombre de patients souffrirait de PTSDs après un AAGA. En effet,
Leslie et al. rapportent l’existence de plus de 70 % de PTSDs sur une petite cohorte de patients,
tandis que d’autres études rapportent un taux plus bas aux alentours de 20 % [113, 114].
Cependant, on ne sait pas si une intervention rapide du personnel médical pourrait diminuer le
développement des PTSD après un AAGA [2].

Habituellement, en psychologie, on classe les PTSDs selon trois catégories : l’hyperconscience,
la ré-expérience ou l’évitement. Dans le cas de l’hyperconscience, les victimes ont une anxiété
persistante et les symptômes associés à celle-ci (e.g. tachycardie, hypertension, transpiration et
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hypervigilance) sont bien présents. Dans le cas de la ré-expérience, les victimes ont des flashbacks
dans lesquels elles revivent leur expérience traumatisante, et peuvent même ressentir les sensations
présentes durant celle-ci. Puisque les flashbacks peuvent avoir lieu à chaque fois qu’un événement
leur rappelle leur AAGA, certaines victimes évitent tout ce qui peut leurs rappeler leurs réveils.
Ils développent ainsi une phobie des environnements médicaux, des docteurs et des hôpitaux.
En grande majorité, les patients victimes d’un réveil peropératoire rapportent avoir totalement
perdu confiance dans le personnel médical [97]. Dans tous les cas, la durée des PTSDs peut varier
d’un cas à l’autre. Certains peuvent en souffrir pendant plusieurs semaines, tandis que d’autres
en sont victimes pendant des années, voire durant leur vie entière. Et étrangement, pour certains,
cela prend la forme d’un anniversaire où les symptômes arrivent chaque année plus ou moins à
la même période durant laquelle l’accident est survenu [115].

2.2.3 Un enjeu économique

En plus des conséquences traumatiques pour les patients, les AAGA génèrent un niveau d’anxiété
élevé chez les anesthésistes [10]. Cet effet est très peu étudié mais on dispose tout de même de
quelques témoignages d’anesthésistes qui avouent avoir changé leurs mauvaises pratiques suite à
la survenue de ce type d’incident : “J’ai merdé. Heureusement, le réveil était bref et le patient
a oublié”. De plus, les AAGA figurent parmi les trois principales causes d’attaques légales de
patients envers l’hôpital [77, 3]. Ces recours en justice peuvent être très coûteux pour l’hôpital en
cas de condamnation par la justice [85]. En effet, le coût moyen des demandes de remboursement
pour un réveil peropératoire est estimé à 43 000 $ pour chaque réclamation. En Angleterre par
exemple, des auteurs ont étudié une base de données provenant de l’autorité qui gère ce type
de litige la National Health Service Litigation Authority (NHSLA) et ont rapporté qu’une forte
proportion des réclamations proviennent d’une anesthésie générale faisant suite à une chirurgie
obstétrique [85]. L’AAGA est d’ailleurs la raison la plus courante pour laquelle les anesthésistes
font l’objet de poursuites judiciaires. Outre les coûts directs relatifs à ces types de réveils, il est
important d’avoir conscience des autres coûts indirects comme les dépenses liées au suivi et à
l’accompagnement psychologique des patients qui ont subi un AAGA.

2.3 Surveillance de l’anesthésie générale et détection des réveils
peropératoires

Un des objectifs de l’anesthésie moderne est d’assurer une profondeur d’anesthésie suffisante pour
prévenir la reprise de conscience sans pour autant surcharger la concentration en anesthésique,
celle-ci pouvant avoir des effets secondaires tels que la dépression respiratoire ainsi que des effets
sur le coeur. Le surdosage en anesthésique pouvant parfois même aller jusqu’à la mort du patient
[116, 79, 117]. Actuellement, la surveillance de la profondeur d’une anesthésie peut être réalisée
de deux manières : (i) soit par l’observation des caractères cliniques (i.e., fréquence cardiaque,
pression artérielle, mouvements, sudation), ceux-ci pouvant être de nature objective ou subjective
[4] (ii) soit par un marqueur issu d’une analyse d’une partie du signal électroencéphalographique
(EEG) au niveau du cortex frontal (i.e. Bispectral Index, Patient State Index, Entropy) [15].

2.3.1 Utilisation des signes cliniques

En général, pour mieux contrôler l’état de l’anesthésie, on cherche d’abord à maintenir l’ho-
méostasie générale. Déjà en 1847, Snow décrivait les différents effets cliniques d’une anesthésie
à l’éther et définissait les cinq degrés de l’hypnose [118]. Puis, Guedel completa cette étude
en décrivant les quatre critères basés avant tout sur sur le tonus musculaire somatique, les
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paramètres respiratoires et les signes oculaires du patient [119]. Ainsi, une série d’étapes devait
être respecter en surveillant les signes vitaux afin de minimiser les risques peropératoires. Pour
Guedel, ces signes vitaux étaient liés à l’effet progressif de l’éther sur le cortex et le tronc cérébral.
Généralement, les niveaux d’anesthésie plus légers affectent le cortex tandis que les niveaux plus
profonds affectent plutôt le tronc cérébral. Notons toutefois que les signes cliniques développés par
Guedel ne sont plus d’actualité car les anesthésiques actuels ne ressemblent pas à l’éther du point
de vue de leur action moléculaire. De plus, certains médicaments comme les bêtas bloquants ou
les relaxants musculaires masquent la réponse neuronale et compliquent la tâche d’évaluation de
la profondeur de l’anesthésie d’un point de vue uniquement clinique. Aujourd’hui, le score d’Evan
par exemple est un des systèmes de notation les plus utilisés [120]. Il évalue à la fois l’activité
autonome liée à la pression artérielle systolique (i.e. de la contraction des chambres du coeur), la
fréquence cardiaque, la transpiration et les larmes. Ce système a l’avantage d’être simple et de ne
pas nécessiter d’équipements spécialisés, mais les paramètres ne sont pas spécifiques aux effets
de l’anesthésie utilisée et les valeurs peuvent varier considérablement d’une personne à l’autre.

Aujourd’hui, on distingue deux types de signes cliniques : (i) les signes cliniques basés sur
des méthodes subjectives, regroupant à la fois différents types de réponses autonomes et la
technique du bras isolé (voir section 2.3.1.1) et (ii) les signes cliniques basés sur des méthodes
objectives souvent monitorées par des capteurs et permettant une mesure précise du signe clinique
en question. Dans tous les cas, lorsque l’anesthésiste se sert uniquement des signes cliniques
pour surveiller la profondeur d’une anesthésie, cela n’empêche pas le réveil de certains patients
[16, 17, 13].

2.3.1.1 Les méthodes subjectives

Parmi les méthodes subjectives, les signes cliniques basés sur une réponse autonome sont
couramment utilisés pour évaluer la profondeur de l’anesthésie. En effet, l’hypertension, la
transpiration, le larmoiement ou la dilatation des pupilles sont autant de facteurs qui peuvent
indiquer que l’anesthésie est trop légère. Cependant, d’autres causes telles que l’hypotension,
la déshydratation, l’hypoxie ou la perte massive de sang peuvent être à l’origine de ces signes
cliniques. D’ailleurs, dans une cohorte de 271 cas de réveils peropératoires, Ghoneim et al.
soulignent que la tachycardie ou l’hypertension sont présentes dans seulement 18 % des cas [18].
Les médicaments cardiaques (e.g. bêta-bloquants, hypotenseurs, ionotropes) ou les médicaments
utilisés en anesthésie (e.g. bloquants neuromusculaires, opioïdes) peuvent également influer sur
les réponses autonomes, ce qui les rend peu fiables pour évaluer la profondeur de l’anesthésie.
Par exemple, la réponse du patient au score du stimulus chirurgical, aussi appelé score PRST
(blood Pressure, heart Rate, Sweating, Tears en anglais), basé sur les changements autonomes
en réponse au stimulus chirurgical, est un mauvais indicateur de la profondeur de l’anesthésie
car la réponse hémodynamique à des stimuli nociceptifs ne signifie pas forcément une reprise de
conscience du patient, pas plus qu’un changement hémodynamique ne garantit l’inconscience de
celui-ci. Autre exemple, les variables hémodynamiques en période de pré-incision ne permettent
pas de prévoir la réponse du patient lors de l’incision cutanée, suggérant alors que ces variables
ne sont pas toujours fiables pour monitorer la profondeur de l’anesthésie générale [2]. La mesure
de la conductance de la peau est également une quantification du signe clinique de la production
de la sueur. Des corrélations raisonnables avec la profondeur de l’anesthésie ont été démontrées
[121] mais là encore, d”autres facteurs influant sur la transpiration (e.g. atropine, neuropathie
autonome) peuvent donc réduire la fiabilité de cette surveillance.

Même si l’état d’inconscience chez le patient est très difficile à évaluer, en théorie, la perte de
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conscience peut être détectée par la perte de la réponse verbale et de la réponse motrice aux
ordres simples. On l’exprime généralement soit pas une réponse de type oui/non, soit par des
scores. Par exemple, il existe le score de sédation (Observer’s Assessment of Alertness/Sedation
Scale, OAA/S) qui permet de dire, selon un score de 1 à 5, si le sujet est inconscient ou non.
Cependant, la réponse aux ordres, qu’elle soit verbale ou motrice, est ininterprétable dès qu’un
patient est curarisé, ce qui a poussé Tunstall à proposer la technique de l’avant-bras isolé (Isolated
forearm technique, IFT) qui consiste à gonfler un garrot pour interrompre la vascularisation d’un
avant-bras avant d’injecter le curare [122]. L’avant-bras n’est donc pas curarisé et le patient peut
serrer la main sur ordre de l’anesthésiste s’il est conscient. Cette technique comporte plusieurs
risques, dont un risque de morbidité et est donc difficilement justifiable pour un bénéfice qui reste
encore à quantifier. En effet, le risque ischémique doit être évité en relâchant périodiquement le
garrot, généralement avant de faire l’appoint du relaxant musculaire. De plus, l’utilisation de
cette technique doit être limitée en temps (< 1 h) pour éviter d’engendrer des dégâts irréversibles
au niveau des muscles et des nerfs. D’ailleurs, chez des patients diabétiques, même des périodes
courtes peuvent entraîner des dégâts au niveau des nerfs. En plus de cela, la conscience et la
mémoire étant deux processus cognitifs distincts, bien qu’étroitement liés dans certains cas, il
arrive que le patient soit conscient tout en étant amnésique. En effet, la dose d’anesthésique
requise pour la perte de conscience est plus forte que celle requise pour l’amnésie [95]. Dans ce
cas, l’utilisation de la technique du bras isolé durant l’anesthésie générale a révélé une grande
proportion de réponses motrices à la commande verbale. Sur 113 patients, 42 % des patients
ont répondu à une commande quelques minutes après qu’ils soient présumés inconscients alors
qu’aucun de ces patients ne présente une mémorisation explicite des événements. Une autre étude
utilisant l’IFT a montré que 97 % des patients avaient une réponse positive après l’incision de la
peau, et là encore, aucun des patients ne présente de mémorisations explicites. Il est également à
noter que cette technique présente des faux positifs. En effet, il peut subsister une réponse de
sursaut non spécifique, qui peut être interprétée comme une reprise de conscience alors que ce
n’est pas le cas. Et enfin, certains patients ont rapporté qu’on leur avait donné l’ordre de bouger
leur bras, mais qu’ils étaient incapables de le faire, même si le stimulateur nerveux suggérait que
le bras n’était pas paralysé [99, 122]. L’ensemble de ces études suggèrent que cette technique
n’est pas adéquate pour surveiller la profondeur de l’anesthésie générale et encore moins pour
détecter les réveils peropératoires.

2.3.1.2 Les méthodes objectives

Très peu de méthodes objectives permettent d’assurer une évaluation du réveil peropératoire.
Néanmoins, la littérature propose plusieurs mesures objectives, celles-ci n’étant pas encore
totalement validées par l’ensemble de la communauté. Parmi ces nouvelles mesures, l’électro-
myogramme de surface spontané (SEMG) peut être enregistré chez les patients qui ne sont pas
complètement paralysés, en particulier sur les muscles faciaux, abdominaux ou au niveau du
cou. Ce muscle frontal est innervé par une branche du nerf facial et est moins affecté par le
blocage neuromusculaire. On a observé que l’activité EMG frontale (FEMG) diminuait pendant
l’anesthésie et qu’il atteignait des niveaux préanesthésiques juste avant le réveil [123], suggérant
ainsi son utilisation pour la surveillance de l’anesthésie générale. De la même manière, les muscles
non striés de la moitié inférieure de l’oesophage conserveraient leur activité potentielle même
après une paralysie complète des muscles squelettiques par les bloquants neuromusculaires, et
pourraient donc être utilisés comme des marqueurs de la profondeur de l’anesthésie (SLOC,
Spontaneous lower oesophageal contractions) [124]. Enfin, puisque l’on sait aujourd’hui que les
agents anesthésiques agissent directement ou indirectement sur le tronc cérébral, une mesure du
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tonus de celui-ci pourrait être un bon indicateur de la profondeur de l’anesthésie. Si l’on observe
la variabilité du rythme cardiaque (VRC), trois composantes se dégagent : (i) des fluctuations
de basses fréquences que l’on associe aux rythmes circadiens, (ii) des fluctuations de fréquences
moyennes en lien avec le réflexe barorécepteur (i.e. de maintien du niveau de pression artérielle)
et (iii) des fluctuations de hautes fréquences qui coïncident avec la fréquence de la ventilation,
celle-ci étant partiellement corrélée avec la profondeur de l’anesthésie. Aucune des techniques
citées (FEMG, SLOC ou VRC) n’est actuellement utilisée dans la pratique clinique pour surveiller
la profondeur de l’anesthésie et beaucoup de doutes subsistent quant à la possibilité de leur
utilisation [125].

2.3.2 Utilisation de l’activité cérébrale

2.3.2.1 La technique d’électroencéphalographie : une fenêtre ouverte sur l’état
oscillatoire du cerveau

Dès 1929, Hans Berger réalisa une série d’expériences montrant qu’il était possible de mesurer
l’activité électrique du cerveau humain en plaçant une série d’électrodes sur le scalp, en amplifiant
le signal et en traçant les variations dans le temps des potentiels électriques [126]. Deux types
d’activités électriques peuvent être associés aux neurones : les potentiels post-synaptiques et les
potentiels d’action. Les potentiels post-synaptiques sont les changements transitoires de potentiels
membranaires produits par l’ouverture des canaux ioniques. Les potentiels d’action sont des pics
discrets de voltage, d’une durée d’environ une milliseconde, qui transitent rapidement le long de
l’axone. Ces potentiels d’actions, ou spikes, sont transmis et reçus par les neurones, et c’est par
ce mécanisme fondamental que l’information transite et est échangée dans le système nerveux
central (Figure 2.4 ; [34, 127, 128]). L’activité des spikes génèrent des potentiels électriques au
niveau extracellulaire que l’on nomme Local Field Potential (LFP).

Ces LFP jouent un rôle essentiel dans la coordination et la modulation de la communication
à travers les circuits neuronaux et peuvent être mesurés par l’EEG (Figure 2.4). En effet,
l’organisation des neurones pyramidaux dans le cortex favorisent la production de LFP parce que
les dendrites des neurones pyramidaux sont toutes parallèles les unes aux autres et perpendiculaires
par rapport à la surface corticale. Cette organisation et cette géométrie particulière créent un
dipôle qui génère un courant extracellulaire dont les potentiels peuvent traverser le crâne et
arriver jusqu’au scalp où ils sont enregistrés. Avec la technique d’EEG, on ne peut pas détecter les
potentiels d’action pour des raisons de temporalité, d’organisation anatomique et d’atténuation
due à la distance [128]. En effet, les régions sous corticales comme le thalamus, produisent des
bien plus petits potentiels qui sont difficiles à détecter sur le scalp à cause de la diminution due
à la distance de la source [129]. Cependant, parce que les structures corticales et sous corticales
sont très interconnectées, les patterns EEG au niveau du scalp reflètent l’état des deux types de
structures (Figure 2.4 ; [34, 130]).

Il est donc généralement admis que le signal EEG représente l’activité post-synaptique des
neurones pyramidaux des couches corticales 3 à 5 dont l’organisation anatomique permet une
sommation des champs électriques [131]. Outre le fait que cette technique soit facile à mettre
en oeuvre et non invasive, l’EEG dispose d’une bonne résolution temporelle. En effet, l’activité
cérébrale d’un sujet humain peut être enregistrée en continu et en temps réel, avec une précision
inférieure à la milliseconde, ce qui est très intéressant dans le cas de la surveillance de l’anesthésie
générale. Néanmoins, l’EEG dispose d’une faible résolution spatiale dans la mesure où le voltage
présent à la surface du scalp dépend de la position et de l’orientation du générateur neuronal. De
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Figure 2.4: Origines neurophysiologiques de l’EEG. (A) L’activité post-synaptiques des neurones
génère des potentiels électriques au niveau extracellulaire que l’on nomme Local Field Potential
(LFP). (B) L’organisation parallèle spécifique des colonnes corticales et des neurones pyramidaux
du cortex favorise la production d’un champ électromagnétique détectable au niveau du scalp (C)
L’électroencéphalogramme enregistré sur le cuir chevelu est une mesure continue des potentiels
électriques produits dans le cortex. (D) Le cortex est fortement interconnecté avec les régions
sous-corticales, telles que le thalamus, et les principaux centres de l’éveil (voir Chapitre 1). Des
changements neuronaux dans ces régions peuvent entraîner des changements majeurs dans l’EEG
(image provenant de [34]).
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plus, la conductivité et la forme des différentes couches tissulaires telles que la dure-mère et l’os
ont une influence sur cette résolution.

Il arrive que des événements externes ou internes génèrent des changements ponctuels de l’activité
enregistrée en EEG. Ces potentiels, dits évoqués,liés à l’événement ne sont cependant pas les seuls
changements d’activité qu’il est possible de rencontrer lorsqu’on travaille sur ce type de signaux. En
effet, ils sont également composés de différentes formes oscillatoires ou rythmes qui se distinguent
les uns des autres par leurs fréquences. Les oscillations corticales sont des fluctuations périodiques
de l’activité électrique du cerveau qui découlent de la décharge synchronisée d’une large population
de neurones, dirigées soit par des neurones de type pacemaker, soit par l’interaction entre les
différents neurones d’un même réseau [132]. Ainsi, les rythmes de l’EEG varient fortement et sont
corrélés à des comportements particuliers comme le niveau attentionnel, le sommeil ou l’éveil
(Figure 2.5). Et comme nous avons pu le voir dans la section I, l’état de conscience induit par les
anesthésiants est corrélé aux rythmes de l’EEG. Chaque variation est intéressante car elle peut
être une piste à étudier afin de visualiser la profondeur de l’anesthésie.

Le nombre de neurones dont l’activité est synchronisée est directement relié à l’amplitude et
inversement corrélé à la fréquence des oscillations [133]. Les différents rythmes enregistrés sont
classés selon leur bande de fréquences, et chaque bande est désignée par une lettre grecque. Ainsi,
le rythme bêta est compris entre 15 et 30 Hz et indique une activation globale du cortex. Le
rythme alpha, compris entre 8 et 12 Hz, est quant à lui associé à un état d’éveil calme. Le rythme
thêta, de 4 à 8 Hz, correspond à certains états de sommeil. La bande de fréquences gamma, plus
élevée que la fréquence bêta, se situe approximativement au-dessus de 35 Hz. C’est la seule bande
de fréquence présente dans chaque partie du cerveau et elle illustre les processus de hauts niveaux
d’intégration. Cependant, la fonction de ce rythme reste encore controversée. Le rythme delta
oscille entre 1 et 4 Hz et est associé au sommeil profond et au coma. En général, l’étude de ces
rythmes se fait par l’analyse des modulations de puissance en fonction du temps. La puissance
est un indicateur de la prédominance d’un rythme donné au sein du signal EEG global.

Figure 2.5: Représentation schématique des différents rythmes oscillatoires visibles dans l’EEG.
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2.3.2.2 Signal EEG spontané et état d’anesthésie

Quelques années après la découverte de l’EEG, Gibbs et ses collaborateurs ont montré que le
signal EEG changeait parallèlement à la perte de conscience du patient sous ether et pentobarbital.
Ils se sont ainsi demandés si la pratique de ces observations pourraient permettre une mesure de
la profondeur de l’anesthésie [34, 134, 135]. Par exemple, les travaux de Faulconer et al., montrent
très bien comment l’EEG se ralentit et se synchronise parallèlement à l’approfondissement de
l’anesthésie générale via l’éther. Cependant, plusieurs auteurs, à commencer par Bickford et al.,
ont introduit la notion de spectrogramme qui consiste plutôt à extraire différents paramètres
du signal et à les confronter aux signes cliniques, afin de proposer des valeurs seuils utilisables
comme critère de décision. Ces paramètres peuvent décrire les fréquences qui sont impactées
(analyse spectrale) ou la synchronisation des phases (analyse bi-spectrale) [136, 33]. Alors même
que le nombre de travaux sur ce sujet augmente, l’utilisation de l’EEG brut ou du spectrogramme
pour monitorer l’état cérébral sous anesthésie générale ou sous sédation n’est jamais devenu une
pratique courante en anesthésie, et semble peu disposée à être utilisé pour détecter les cas de
réveils peropératoires.

2.3.2.3 Nouveaux indices de surveillance : Bispectral Index, Entropy, Narcotrend

Dans les années 90, plusieurs nouveaux moniteurs de surveillance ont été commercialisés : le
Bispectral Index, le Narcotrend et l’Entropy. Ils fournissent des indices cérébraux calculés à
partir du signal EEG [137, 138, 139, 140]. Pour le Bispectral Index, le principe est simple : l’EEG
et les réponses comportementales ont été enregistrées dans diverses cohortes de patients avec
différents agents anesthésiques [141] pour que l’état de conscience du patient soit corrélé avec le
signal EEG. Certains indices ont d’ailleurs été dérivés en utilisant des méthodes de régression
pour relier les patterns EEG avec les réponses comportementales [141, 142, 143, 34]. Un nouvel
indice, le Narcotrend, a été élaboré en utilisant des méthodes de classification pour créer un
intervalle continu d’état de conscience entre l’éveil et la perte de conscience profonde [144]. Un
autre indice, l’Entropy, reflète l’entropie du signal EEG, c’est-à-dire le degré de désordre avec les
réponses comportementales des patients. Cet indice, compris entre 0 et 100, est calculé à partir
d’un algorithme propriétaire [145].

Bien que ces dispositifs soient déjà utilisés, aucun monitorage basé sur l’EEG n’est aujourd’hui
satisfaisant pour évaluer efficacement la profondeur d’une anesthésie générale et encore moins pour
prévenir un réveil peropératoire [77, 77, 9, 34]. En effet, il suffit de discuter avec les anesthésistes et
le personnel médical pour comprendre qu’il peut y avoir un réel décalage entre les indices exposés
à l’écran du moniteur et l’état de conscience du patient. Plusieurs raisons peuvent expliquer
pourquoi ces moniteurs ont été achetés, mais ne sont pas réellement utilisés par les anesthésistes.
Premièrement, ces indices n’assurent pas que la conscience durant l’anesthésie générale peut
être détectée [146, 87]. En effet, certaines études n’ont pas réussi à démontrer une supériorité
de ces moniteurs par rapport à la surveillance clinique [147, 95] et d’autres ont démontré le
peu de fiabilité de ces techniques [148]. Deuxièmement, parce que ces indices ont été développés
sur des cohortes d’adultes, et ne peuvent pas être utilisés pour une population pédiatrique [34].
Troisièmement, parce que les indices calculés par ces nouveaux moniteurs ne sont pas directement
reliés aux mécanismes neurophysiologiques sous-tendant l’action d’un anesthésique spécifique, ce
qui, de fait, ne produit pas un indice fiable [34]. Finalement, ces appareils supposent l’hypothèse
que la valeur des indices produits reflète le même niveau d’inconscience pour tous les anesthésiques.
Cette hypothèse repose sur le fait que plusieurs anesthésiques, qu’ils soient intraveineux ou inhalés,
induisent des oscillations lentes dans l’EEG à des doses assez fortes. Le problème est d’abord
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qu’il existe des exceptions (e.g. kétamine, protoxyde d’azote, dexmedetomidine). En effet, la
kétamine [149, 150] et le protoxyde d’azote [34] sont communément associés à des oscillations
rapides, augmentant ainsi la valeur des moniteurs et biaisant alors le diagnostic de l’anesthésiste.
A l’inverse, la dexmedetomidine peut produire des oscillations très lentes [151], ce qui cause de
nombreux faux positifs [152]. En réalité, les anesthésiques ont des cibles moléculaires différentes
et agissent sur des réseaux neuronaux particuliers pour créer une altération de la conscience
spécifique à chaque composé [35], ce qui rend difficile la généralisation et l’utilisation de ses
nouveaux moniteurs.

2.3.2.4 Approche basée sur le spectrogramme

Si les différents changements qui arrivent dans le cerveau peuvent être observés dans l’EEG brut
(Figure 2.6), pouvoir différencier les rythmes majoritaires et l’amplitude dans le signal à l’oeil
nu, en condition opératoire qui plus est, reste un véritable challenge. De plus, cela suppose de
connaître la fréquence des composantes oscillatoires en fonction du type d’anesthésie qui est
utilisé. Purdon et al., proposent une nouvelle approche pour monitorer l’activité du cerveau des
patients sous anesthésie générale. En effet, ils suggèrent d’entraîner les anesthésistes à reconnaître
les signatures des différents anesthésiants dans le spectrogramme [34]. Le spectrogramme donne
une décomposition du signal EEG dans la composante spectrale, habituellement transformé par
la méthode de Fourier [153]. L’avantage du spectrogramme est qu’il montre la décomposition
spectrale du segment EEG pour toutes les fréquences voulues selon le temps (Figure 2.6). En
plus de cela, la fréquence médiane peut être utilisée [154].

Figure 2.6: (A) Spectrogramme en trois dimensions (puissance, temps, fréquence). (B) Spectro-
gramme tracé en deux dimensions (temps, fréquence). La courbe blanche inférieure est l’évolution
temporelle de la fréquence médiane et la courbe blanche supérieure est l’évolution temporelle de
la fréquence du bord spectral. Figure provenant de [34].

Si cette méthode est prometteuse, elle est néanmoins difficile à mettre en place pour deux
raisons. D’abord, elle nécessite que les modulations dans le spectrogramme soient auparavant
connues pour chaque anesthésiant, ce qui aujourd’hui n’est pas encore le cas [34]. De plus, pour
utiliser le spectrogramme en condition opératoire, cela suppose d’avoir été préalablement formé
et d’être expérimenté à la lecture de ce graphique en temps réel, ce qui n’est pas évident. Enfin,
le spectrogramme varie beaucoup en fonction de l’âge, ce qui limite son utilisation dans le cadre
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de la pratique clinique pédiatrique et est probablement spécifique à chaque individu [155].

2.4 Conclusion du chapitre
Dans ce chapitre, nous avons pu voir que le phénomène de réveil peropératoire est de grande
ampleur dont l’incidence est certainement sous-estimée. Lorsque les patients victimes d’un tel
réveil mémorisent les évènements, cela entraîne le plus souvent des troubles de stress post-
traumatique qui peuvent durer plusieurs années et avoir un impact grave sur la vie de la victime.
En plus des troubles post-traumtatiques induits chez les patients, les réveils peropératoires
entraînent une grande anxiété chez les anesthésistes et un coût important pour l’hôpital en
cas de réclamation judiciaire. Actuellement, les techniques de surveillance reste insuffisante
pour détecter les réveils peropératoires. Dans le chapitre suivant, nous verrons qu’une interface
cerveau-ordinateur basée sur l’activité cérébrale motrice pourrait améliorer la détection de ce
type de réveil.
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Actuellement, comme nous l’avons décrit dans le Chapitre 2, la surveillance de la profondeur d’une
anesthésie peut être réalisée de deux manières : soit par l’observation des caractères cliniques (i.e.,
fréquence cardiaque, pression artérielle, mouvements, sudation) [18, 2, 156] ; soit par un marqueur
issu de l’analyse d’une partie du signal électroencéphalographique au niveau du cortex frontal (i.e.
Bispectral Index, Patient State Index, Entropy). Néanmoins, cette surveillance reste insuffisante
pour détecter efficacement les réveils peropératoires [137, 146, 114, 9, 34, 157, 158], ce qui explique
pourquoi ces nouveaux moniteurs sont très peu consultés dans la pratique d’anesthésie de tous les
jours. Dans la première section de ce chapitre, nous verrons qu’au cours d’un réveil peropératoire,
la première réaction du patient est généralement d’alerter le personnel médical de sa situation en
essayant de bouger. Malheureusement, pendant la majorité des interventions chirurgicales, le
patient est curarisé, ce qui provoque un blocage neuromusculaire et empêche tout mouvement.
Dans la deuxième section, nous verrons que même si le mouvement physique ne peut pas être
réalisé par le patient, les modulations des rythmes sensorimoteurs (mu et bêta) consécutifs à
sa tentative de mouvement peuvent être visibles dans le signal électroencéphalographique. Si
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Figure 3.1: (A) Expériences et sensations des répondants pendant l’épisode du réveil per-
opératoire. L’audition comprend l’audition de voix ou d’autres sons. Les sensations tactiles
comprennent les sensations de tiraillement, de traction, de pression ou d’autres sensations tactiles,
autres que la douleur ou la sensation de brûlure. Figure provenant de [160].

la tentative de mouvement du patient peut être détectée, cela permettrait alors de connaître
indirectement son état de conscience. Dans cette section, nous verrons donc comment il est
possible de détecter cette tentative de mouvement en utilisant une interface cerveau-ordinateur.

3.1 Signaler son état de conscience lors du réveil peropératoire

3.1.1 Volonté de bouger durant le réveil peropératoire

C’est à partir de l’analyse minutieuse des expériences vécues par les victimes d’AAGA qu’une
solution à la problématique des réveils peropératoires pourrait émerger. En effet, les réveils
peropératoires conduisent par exemple aux témoignages suivants [2, 18, 15] :

• “Je ne pouvais pas respirer, je ne pouvais pas bouger ou ouvrir mes yeux, ni même
dire aux docteurs que je n’étais pas endormi.” ;

• “J’essayais encore de bouger et tout ce que je pouvais faire, c’était hausser les
épaules.” ;

• “J’étais de nouveau paralysé, mais je ressentais et j’entendais toujours tout. J’étais
tellement frustré que je ne pouvais rien bouger. Pas un orteil, un doigt, les jambes, ni
même ouvrir les yeux.” ;

• “J’avais peur car ils ne savaient pas que j’étais éveillé, j’étais paralysé et incapable
de bouger. Je ne pouvais pas leur faire savoir que j’étais réveillé.”.

Ces nombreux témoignages montrent qu’au cours d’une AAGA, la première réaction des patients
est généralement d’alerter le personnel médical en essayant de bouger [159, 18, 160, 98, 112, 1, 3,
90, 9]. Dans une étude menée par Kent et al., presque toutes les victimes de réveil peropératoire
se souviennent d’une incapacité de bouger (98 %) et se remémorent avoir entendu parler (91 %)
ou avoir entendu d’autres sons dans la salle d’opération (69 %) ([160] ; Figure 3.1). Dans l’étude
du NAP5, une majorité de patients victimes d’un réveil peropératoire rapportent ne pas avoir
réussi à bouger ou à communiquer avec le personnel médical alors qu’ils tentaient de le faire [98].
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3.1.2 Utilisation des bloquants neuromusculaires et paralysie du patient

Un mouvement du patient permettrait donc au personnel médical de savoir que le patient reprend
conscience. Malheureusement, pendant la majorité des interventions chirurgicales, le patient est
curarisé, c’est-à-dire qu’il reçoit préalablement des bloquants neuromusculaires (Neuromuscular
Blockers en anglais, NMB), empêchant tout mouvement volontaire [1]. A l’origine, les NMB,
aussi appelés relaxants musculaires, sont administrés durant l’anesthésie générale pour bloquer
la transmission du signal entre le nerf moteur et les muscles squelettiques, prévenant ainsi
toute contraction inopinée des muscles durant l’opération et réduisant la rigidité du corps. Les
NMB induisent également une relaxation de la mâchoire et des cordes vocales, facilitant alors
l’intubation ou la laryngoscopie. Ils participent également à la relaxation des muscles du tronc,
ce qui permet la ventilation du patient et l’incision chirurgicale [161]. Les NMB sont aujourd’hui
utilisés dans la plupart des chirurgies majeures et sont considérés comme ayant révolutionné
la pratique de l’anesthésie puisqu’ils ont rendu possible le développement des chirurgies cardio-
thoracique, neurologique et la transplantation d’organes . Comme le rapporte l’étude du NAP5,
de plus en plus d’actes chirurgicaux sont réalisés en présence de NMB [2].

Plusieurs évidences suggèrent que l’utilisation des NMB prédispose à l’occurrence des AAGA
[90]. En effet, dans une étude prospective de 11 785 patients, l’incidence des AAGA en présence
de NMB est de 0.18 % contre 0.1 % sans NMB [2]. Dans une autre étude réalisée par Kent et al.,
la prévalence de l’AAGA lors de l’utilisation des NMB est encore plus flagrante (97 %, [160]).
Sans bloquant neuromusculaire, un patient qui se réveillerait pourrait donc bouger pour signaler
sa situation, et se faisant, les anesthésistes pourraient adapter la posologie des anesthésiants pour
garantir une profondeur de l’anesthésie adéquate. Lors d’une anesthésie avec NMB, le patient
ne peut pas bouger pour deux raisons. D’abord, les NMB ont une première action au niveau
de la jonction neuromusculaire. Les relaxants musculaires polarisants produisent un blocage
neuromusculaire via une dépolarisation prolongée qui entraîne une diminution du récepteur
nicotinique postsynaptique de l’acétylcholine et une inactivation des canaux sodiques, de sorte
que la propagation du potentiel d’action à travers la membrane musculaire soit inhibée (Miller,
2018). Ensuite, les anesthésiques agissent sur les ganglions de la base [69, 162, 161] comme en
atteste les cas où les victimes d’AAGA qui se sentent paralysées, alors même qu’aucun bloquant
neuromusculaire n’a été utilisé.

En plus d’empêcher tout mouvement, les NMB pourraient également aggraver l’incidence des
syndromes post-traumatiques (PTSD) associés aux AAGA (voir Chapitre 2). En effet, le fait de
se sentir incapable de bouger est souvent décrit comme extrêmement stressant pour les victimes,
et souvent accompagné d’un sentiment de panique, voir d’une peur de mourir [2]. En utilisant le
score de Michigan, il est possible de catégoriser le réveil peropératoire en fonction de l’expérience
ressentie par le patient et ainsi, d’anticiper le développement des PTSD associés [163]. Le score
de Michigan est composé de six classes : classe 0 (pas de réveil), classe 1 (perceptions auditives
isolées), classe 2 (perceptions tactiles), classe 3 (douleurs), classe 4 (paralysie), classe 5 (paralysie
et douleur) [160]. Les patients qui ont reçu des NMB ont une probabilité plus élevée d’être
catégorisés en classe 4 ou en classe 5 (Figure 3.2), ce qui entraîne une plus grande détresse chez
les victimes, et accentue la possibilité de se sentir à la fois paralysé tout en ayant des douleurs
[98, 160]. De plus, certains patients victimes d’AAGA et qui n’ont pas reçu de NMB témoignent
qu’ils ont mieux vécu cette expérience que ceux qui étaient paralysés et qui avaient reçu des
NMB [160].
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Figure 3.2: (A) Classification des sensations ressenties par les répondants lors d’un AAGA.
Michigan Awareness Classification : Classe 1 = Perceptions auditives isolées ; Classe 2 = Percep-
tions tactiles ; Classe 3 = Douleur ; Classe 4 = Paralysie ; Classe 5 = Douleur et paralysie. La
plupart des répondants (75 %) ont éprouvé de la douleur et de la paralysie, et 93 % ont éprouvé
de la détresse. (B) Répartition du score du Michigan selon le score NPSA (National Patient
Safety Agency) modifié. Figures provenant de [160, 163]

3.2 Détecter une tentative de mouvement grâce à l’activité cé-
rébrale motrice

Pour tous ceux qui étudient le problème du réveil peropératoire, la problématique est la suivante :
puisqu’aucune méthode actuelle n’est satisfaisante, existe-t-il un autre moyen de détecter la
reprise de conscience des patients durant l’opération ? Si certaines études récentes estiment
possible l’amélioration de la surveillance avec des indices EEG frontaux, les résultats obtenus ne
sont pas ceux escomptés tandis que la détection des signes cliniques reste clairement insuffisante
(voir Chapitre 2 ; [2, 9]). Dans la mesure où un patient victime d’AAGA a le réflexe de bouger
pour prévenir l’anesthésiste, mais que les NMB empêchent tout mouvement, serait-il envisageable
de détecter la tentative de mouvement du patient dans le signal EEG? La détection d’une
tentative de mouvement permettrait alors de diagnostiquer indirectement la reprise de conscience
du patient et de moduler la posologie des anesthésiants en conséquence.

Pouvoir détecter une tentative de mouvement grâce à l’activité cérébrale est une question déjà
posée dans un autre domaine : celui des interfaces cerveau-ordinateur (Brain-computer interface
en anglais, BCI). A l’origine, les BCIs ont été créés pour que les patients souffrants du syndrome
d’enfermement (Locked-in-Patient en anglais, LIS) ou en état végétatif [164, 165, 166, 167]
puissent communiquer avec l’extérieur. Les BCI basées sur l’activité cérébrale motrice reposent
sur des découvertes neurophysiologiques plutôt anciennes qui montrent qu’un acte moteur est suivi
de modulations de l’activité cérébrale, principalement au niveau du cortex sensorimoteur, celles-ci
pouvant être détectables grâce à la technique d’EEG. Pour mieux comprendre de quelle manière
il serait possible de détecter les réveils peropératoires en se basant sur l’activité cérébrale motrice,
nous proposons d’abord de décrire le mécanisme du mouvement volontaire et les modulations
cérébrales associées à celui-ci. Par la suite, puisqu’une victime d’AAGA ne peut pas réellement
produire de mouvement, mais exécute ce qu’on appelle une tentative de mouvement ou intention
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de mouvement, nous aborderons ces deux notions et tenterons de voir s’il est possible de les
détecter dans le signal EEG à l’aide d’une BCI.

3.2.1 Neurophysiologie du mouvement

Le système moteur est capable de fournir une action comportementale adaptée qu’elle soit en
réaction à un stimulus sensoriel externe ou qu’elle soit générée en interne. Le système moteur
est généralement défini comme étant l’ensemble de la musculature du corps et des neurones
qui commande la contraction de ces muscles. En 1924, Charles Sherrington mettait en avant le
caractère essentiel de celui-ci : “Bouger les choses représente tout ce que le genre humain peut
faire [...] avec pour seul instrument, le muscle, que ce soit pour chuchoter une syllabe ou abattre
une forêt.”. Le système moteur est ainsi d’une incroyable complexité, de par son comportement
face à un environnement en constant changement mais aussi par sa coordination qui permet à
des centaines de muscles d’être associés de la meilleure des manières.

Il existe deux grands types de mouvements : (i) le mouvement volontaire, qui résulte d’une
impulsion intérieure et consciente et (ii) le mouvement réflexe, qui est un automatisme moteur
provoqué par une stimulation externe. Dans le premier cas, le mouvement est sélectionné en
fonction d’un but défini, sur la base de processus cognitifs internes relatifs à nos expériences
antérieures, contrairement à une réponse réflexe, qui est une réaction immédiate et stéréotypée
à un stimulus provenant de l’environnement [168]. Cependant, l’exécution du mouvement ne
représente que la partie visible de la boucle sensorimotrice qui relie la perception à l’action. En
effet, avant l’initiation du mouvement, les informations sur la position des différents segments
des membres, sur les propriétés de l’espace et éventuellement celles relatives aux propriétés
des objets à manipuler, doivent être intégrées pour la sélection et la préparation d’une réponse
motrice adaptée en fonction des intentions de celui ou celle qui réalise le mouvement. Une
fois la réponse initiée, les récepteurs sensoriels de la proprioception et de la peau génèrent un
flux d’informations afférentes permettant d’une part, un suivi de l’exécution pour d’éventuelles
corrections de trajectoire et d’autre part, la mise à jour des représentations internes du corps
nécessaire à une nouvelle commande motrice [169]. Le mouvement réflexe ne sera pas décrit dans
ce manuscrit, et nous nous focaliserons principalement sur le mouvement volontaire, la tentative
de mouvement et l’imagination motrice.

3.2.1.1 Contrôle central du mouvement

L’étude du contrôle central du mouvement volontaire permet d’analyser comment le cerveau
est capable d’influer sur l’activité spinale. En effet, le système moteur central est organisé de
façon hiérarchique, avec d’un côté, le cerveau antérieur jouant un rôle prépondérant et, à l’autre
extrémité, la moelle épinière. Cette organisation hiérarchique peut être subdivisée en trois niveaux
[170, 171, 172] :

• les aires associatives du néocortex et les ganglions de la base qui permettent la définition
des stratégies motrices, c’est-à-dire les objectifs du mouvement et les stratégies à mettre
en place pour atteindre les objectifs ;

• le cortex moteur et le cervelet qui contribuent à spécifier les paramètres du mouvement
pour mettre en œuvre les stratégies définies précédemment. Sans le cortex moteur, il
serait impossible de réaliser l’acte moteur en lui-même (Figure 3.3). On situe le cortex
moteur en avant du sillon central. Cette région corticale contient la plupart des neurones
corticospinaux (CST) dont les axones se projettent vers le corps cellulaire des motoneurones
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Figure 3.3: Schéma des différentes zones motrices du cerveau. Le cortex moteur primaire
correspond pour sa part à la région anatomique désigné par l’aire 4 du gyrus précentral.

alpha de la moelle épinière pour déclencher la contraction musculaire ;
• le tronc cérébral et la moelle épinière impliqués directement dans l’exécution de l’acte

moteur, par une activation des motoneurones et des interneurones qui génèrent le mouve-
ment.

Les structures cérébrales impliquées dans le contrôle du mouvement volontaire sont donc nom-
breuses [173] et ce n’est pas surprenant dans la mesure où, comme nous l’avons évoqué précédem-
ment, la réalisation d’un mouvement volontaire adapté dépend des informations proprioceptives
et cutanées relatives à la position du corps dans l’espace, des informations multisensorielles
liées au contexte environnemental, des objectifs à atteindre et de la sélection d’une stratégie
pour y parvenir. D’un point de vue épistémologique, ceci implique que l’étude du contrôle
moteur volontaire dans le cadre des neurosciences cognitives peut difficilement être envisagée,
sans considérer les processus liés aux traitements des informations sensorielles, à la prise de
décision ou à la mémoire. D’ailleurs, le cortex moteur primaire, le cortex prémoteur et l’aire
motrice supplémentaire, situés dans la partie postérieure du lobe frontal, se trouvent juste à
côté du cortex somatosensoriel, qui lui est localisé dans la partie antérieure du lobe pariétal,
montrant l’interconnexion de ces deux structures (Figure 3.3). Le cortex prémoteur interviendrait
dans la régulation de la posture alors que l’aire motrice supplémentaire serait responsable de la
planification et de l’initiation du mouvement en fonction des expériences passées.

3.2.1.2 Organisation somatotopique du cortex moteur

Dès 1958, Hughlings Jackson observe que les patients épileptiques présentent très souvent des
convulsions de muscles proches les uns des autres, et il suppose alors qu’une région corticale
particulière pourrait contrôler les mouvements des différentes parties du corps. Cette hypothèse
sera vérifiée en 1870 par Hitzig et Fritsch, qui ont stimulé électriquement certaines parties
du cortex cérébral chez le chien et ont observé que des contractions musculaires peuvent être
provoquées en stimulant une aire localisée dans la partie antérieure et latérale du cortex [174].
Cette aire du cortex, électriquement excitable, a été dénommée cortex moteur primaire (M1). Au
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Figure 3.4: Organisations somatotopiques du cortex moteur et du cortex somatosensoriel. La
particularité de cette carte motrice est que certaines parties du corps sont plus représentées que
d’autres en termes de territoire cortical. Par exemple, la zone de la main est plus étendue que
celle du bras ou du dos.

sein de cette aire, différents endroits du corps étaient activés pour différentes localisations de la
stimulation, ce qui a abouti à des cartes détaillées qui représentent les différentes parties du corps
dans M1 comme l’homonculus de Penfield (Figure 4 ; [175, 176]) ou le simiusculus de Woosley
[177]. Ce type de cartographie montre une organisation somatotopique du cortex moteur où les
différentes parties du corps sont représentées en petits segments au niveau du M1, allant du visage
(langue, bouche) jusqu’aux pieds en passant par les bras (poignets, mains, différents doigts).
Plusieurs évidences montrent cependant que l’organisation de M1 n’est pas aussi somatotopique
que l’homonculus semble le suggérer [178]. En effet, s’il est aujourd’hui bien établi que les muscles
de la tête, les membres inférieurs et les membres supérieurs sont bien représentés selon différents
segments, les plus petites parties du corps seraient plus largement réparties dans les grandes
régions. Par exemple, le territoire cortical qui contrôle le pouce chevaucherait largement le
territoire cortical qui contrôle les autres doigts.

3.2.1.3 Variation des différents rythmes cérébraux pour un mouvement

Au cours des dernières décennies, il a été montré que la puissance de certains rythmes cérébraux
était modulée avant, pendant et après une action motrice, et que ces modulations pouvaient
être visibles dans le signal EEG [179, 180, 181]. Dans ce manuscrit, nous nous intéresserons
particulièrement à deux rythmes sensorimoteurs : le rythme alpha/mu (8-12Hz) et le rythme
bêta (15-30 Hz), ceux-ci étant particulièrement impactés par un mouvement ou par l’imagination
de mouvement. Pour la bande de fréquence alpha/mu, certains auteurs suggèrent de distinguer le
rythme mu du rythme alpha pour deux raisons [182, 19, 183, 184]. Premièrement, le rythme alpha
serait issu d’un mécanisme neuronal lié à des processus visuels et ayant pour origine la partie
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pariéto-occipitale du cortex alors que le rythme mu serait plutôt lié à des processus moteurs et
somatosensoriels, qui auraient pour origine les régions sensorimotrices [182]. Deuxièmement, le
rythme mu comprendrait un rythme centré autour de 10 Hz et un second, proche du rythme
bêta, autour de 20 Hz, ce qui suppose que les deux rythmes auraient pour origine des générateurs
neuronaux communs. Cette hypothèse est confortée par les travaux montrant une suppression
parallèle de ces deux rythmes durant la préparation et l’exécution d’un mouvement [20, 185].
Toutefois, de nombreux travaux ont mis en évidence que le rythme autour de 10 Hz et celui
autour de 20 Hz sont modulés de manière indépendante, notamment durant la préparation du
mouvement et la période qui suit la fin de son exécution [186]. Enfin, la localisation des sources
neuronales à l’origine de ces deux rythmes est distincte, bien qu’en partie toujours incertaine
[187]. Le plus souvent, le rythme mu est simplement considéré comme un rythme sensorimoteur
inscrit dans la bande alpha proche de 10 Hz [188, 189]. Par conséquent, dans la mesure où les
rythmes mu et bêta semblent indépendants l’un de l’autre, nous évoquerons chacun des deux
rythmes séparément dans ce manuscrit.

Pour comprendre l’activité oscillatoire du signal EEG lors de la réalisation d’un mouvement, le
plus souvent, on réalise ce qu’on appelle une analyse fréquentielle, c’est-à-dire qu’on observe les
modulations de puissances de l’activité oscillatoire dans une bande de fréquence donnée (e.g. 7-13
Hz pour mu et 15-30 Hz pour bêta). Si plusieurs techniques existent pour extraire les informations
fréquentielles dans le signal EEG, dans ce manuscrit, nous nous intéresserons particulièrement
à la band power method [190, 179]. Cette méthode consiste à calculer la puissance du signal
dans une bande de fréquence donnée en filtrant le signal EEG grâce à un filtre passe-bande et
en mettant le signal au carré. Tous les essais sont ensuite alignés sur un événement spécifique
(e.g. souvent le début de la tâche motrice ou l’apparition du stimulus), et sont moyennés entres
eux afin de réduire le rapport signal sur bruit. Les modulations du signal sont exprimées en
termes de pourcentage de variation de la puissance par rapport à la puissance d’une période de
référence. Concrètement, la puissance moyenne de référence est soustraite à la valeur du signal,
et est divisée par la puissance moyenne de référence. Pour obtenir une valeur en pourcentage, on
multiplie les différentes valeurs obtenues par 100. Une désynchronisation liée à un événement
moteur (Event-related desynchronization en anglais, ERD) est une diminution de la puissance
par rapport à la puissance de référence, tandis qu’une synchronisation liée à un évènement
(Event-related synchronization en anglais, ERS) est une augmentation de la puissance par rapport
à la puissance de référence.

Typiquement, un mouvement volontaire est précédé d’une ERD dans les bandes de fréquences
mu et bêta. Cette diminution graduelle de puissance commence dès la phase préparatoire du
mouvement, (1 à 2 secondes avant la contraction musculaire), et atteint un maximum pendant
l’exécution du mouvement. Une fois que le mouvement est terminé, une ERS, que l’on appelle
également la phase de rebond, apparaît principalement dans la bande de fréquence bêta tandis
que l’ERD dans la bande mu regagne lentement la ligne de base [191, 190] (Figure 3.5). Pendant
l’exécution motrice, l’ERD s’exprime bilatéralement autour du cortex sensorimoteur et présente
une distribution corticale somatotopique du membre mobilisé durant le mouvement [192], mais
peut également avoir une prédominance controlatérale, surtout dans la bande de fréquence
bêta [185, 193]. Très souvent, l’ERD est de plus grande amplitude dans la bande mu que dans
la bande bêta, et semble pouvoir être modulée en fonction des critères expérimentaux (e.g.,
incertitude de la direction du mouvement, attention dans la tâche, type de mouvement réalisé ;
[194, 185, 195, 196]. Les modulations d’ERD et d’ERS ont été observées dans de nombreux travaux
neurophysiologiques utilisant plusieurs techniques d’enregistrements de l’activité cérébrale (e.g.
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Figure 3.5: Exemple de modulations ERD/ERS dans la bande de fréquence alpha, bêta et
gamma lors de l’exécution d’un mouvement volontaire. t=0 s correspond au moment où le
mouvement a été exécuté. Cette figure a été modifiée à partir de [206]

Imagerie par résonance magnétique fonctionnelle ou IRMf, EEG, Magnetoencepahlography ou
MEG) [197, 198, 199, 19, 20]. Il convient néanmoins de préciser que les rythmes sensorimoteurs mu
et bêta sont modulés par une activité globale du mouvement mais qu’au sein de ces modulations
se trouvent très peu d’informations concernant la trajectoire [200, 201], la force [202, 203] ou la
vélocité du mouvement [203, 204, 205].

3.2.2 Imagination de mouvement et intention de mouvement

Si détecter un mouvement dans le signal EEG est aujourd’hui possible, il convient de préciser que
lors d’un réveil peropératoire, les patients ne peuvent pas réellement bouger. En effet, les victimes
d’AAGA témoignent essayer de bouger sans pour autant y parvenir, la faute à l’action des
bloquants neuromusculaires (voir section 3.1.2). Il paraît donc nécessaire d’avoir une connaissance
plus approfondie des modulations cérébrales induites par une tentative de mouvement, et qui
diffère du mouvement réel par le manque de la phase de contraction musculaire. La tentative
de mouvement produite durant le réveil peropératoire est très similaire à l’imagination motrice,
qui elle, est très utilisée dans le domaine des BCI. C’est pourquoi, dans un premier temps, nous
définirons ce qu’est la tâche d’imagination motrice et nous verrons comment celle-ci peut être
utilisée par une BCI. On parlera alors d’une MI-BCI, c’est-à-dire une BCI basée sur l’imagination
motrice. Dans un second temps, nous décrirons les différences, en termes de modulations produites
au niveau des zones sensorimotrices, entre une réelle tentative de mouvement et une imagination
de mouvement.

3.2.2.1 Différence entre l’imagination motrice et le mouvement réel

Il n’est pas nécessaire d’effectuer réellement un mouvement pour créer des modulations au
niveau des zones sensorimotrices. Le simple fait d’imaginer mentalement le mouvement sans
l’exécuter peut être détectable dans le signal EEG. En effet, le mouvement et l’imagination
de mouvement activent des réseaux neuronaux similaires, provoquant ainsi une activation du
cortex moteur semblable bien que différente en intensité [207, 208, 209, 210, 211, 19]. Selon
Jeannerod, l’imagination motrice (Motor imagery en anglais ou MI) résulte d’un accès conscient
à l’intention de mouvement, laquelle est habituellement réalisée inconsciemment pendant la
phase de préparation du mouvement [212, 213]. L’imagination de mouvement se distingue du
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Figure 3.6: Illustration schématique de l’évolution dans le temps des amplitudes attendues
de la désynchronisation et de la synchronisation induites lors d’un mouvement réel et d’une
imagination de mouvement

mouvement réel par deux choses. D’abord, lors de la MI, il n’y a aucune exécution motrice,
bien que certains domaines d’études liés à des populations spécifiques (e.g. musiciens, sportifs)
tolèrent une faible activité motrice durant la tâche. Ensuite, la MI implique une perte du retour
somatosensoriel habituellement présent pour le mouvement réel, ce qui n’est pas négligeable si
l’on tient compte de l’importance des interconnexions existantes entre le cortex moteur primaire
et le cortex somatosensoriel [214]. De nombreuses études utilisant l’imagerie par résonance
magnétique fonctionnelle (IRMf) montrent que le manque d’exécution motrice et la perte de
retour somatosensoriel inhérente à l’imagination de mouvement n’empêche pas l’activation du
cortex moteur, notamment au niveau controlatéral [215, 216, 217].

3.2.2.2 Imagination de mouvement kinesthésique et visuelle

On distingue deux types de MI : l’imagination motrice kinesthésique (Kinesthetic Motor Imagery
en anglais ou KMI) et l’imagination motrice visuelle (Visual motor imagery en anglais ou
VMI) [218, 219]. La KMI consiste à imaginer un mouvement sans l’exécuter, en se focalisant
sur les sensations haptiques ressenties pendant le mouvement réel (e.g. tactile, proprioceptive
et kinesthésique ; [215, 220]. La VMI est souvent plus simple à réaliser [221] et consiste à
visualiser mentalement le mouvement, soit à la première personne grâce à une vue intérieure,
soit à la troisième personne via une vue extérieure [222, 207]. La VMI et la KMI partagent
des réseaux neuronaux communs, en particulier dans le cortex moteur primaire, les zones
motrices supplémentaires, le cortex somatosensoriel et le cervelet [223], mais impliquent également
différentes structures corticales en raison de la nature plus intuitive de la tâche de KMI [207, 224].
En effet, la KMI produit une plus grande activation du cortex moteur primaire et des zones
motrices supplémentaires [215, 225, 226, 227], ce qui lui confère une plus grande utilité pour la
pratique du sport de haut-niveau ou le contrôle d’une BCI [228, 229, 230, 205]. Le phénomène de
plasticité synaptique qui résulte de la pratique de la KMI fait de ce type d’imagination motrice
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une solution très encourageante pour la récupération motrice, que ce soit après une blessure,
ou après un accident vasculaire cérébral [231]. La VMI est connue pour mettre en jeu le cortex
visuel primaire [232, 233] et produit donc des activations au niveau du lobe occipital.

Pour résumer, lors de l’imagination de mouvement, les rythmes sensorimoteurs sont modulés de
la manière suivante :

• (i) Avant et pendant l’imagination motrice, par une diminution progressive de la puissance
dans les bandes mu/alpha (7-13 Hz) et bêta (15-30 Hz) [19, 234] et (ii) après la fin de
l’imagination motrice, par une augmentation de la puissance dans la bande bêta [235, 236],
voir parfois dans la bande mu [237]. Généralement, l’imagination motrice génère une ERD
controlatérale au niveau du cortex moteur, qui est similaire à celle observée lors de la
préparation d’un mouvement réel mais qui a tout de même tendance à être plus focalisée
sur les zones sensorimotrices controlatérales [238] ;

• Après la fin de la tâche mentale, l’activité dans la bande bêta se rétablit jusqu’à rejoindre
la ligne de base et le rebond bêta post-mouvement apparaît. Le rebond bêta est plus
controlatéralisé dans le cas d’une imagination motrice que dans le cas d’un mouvement
réel [198]. Bien que les patterns d’ERD et d’ERS soient présents durant l’imagination
motrice, l’amplitude de ces patterns est très souvent réduite en comparaison de celle
générée par un mouvement réel [239]. En effet, l’ERD durant la tâche est moins forte
et l’ERS post-tâche est moins puissante, ce qui s’explique par le fait que la phase de
préparation du mouvement est mis en exergue pendant la tâche mentale et qu’il n’y a
pas de rétroaction proprioceptive lors de celle-ci. Que ce soit lors d’un mouvement passif
[240], d’une observation de mouvement réalisée par une autre personne [241, 242], d’une
illusion kinesthésique [243] ou d’une stimulation du nerf médian [184, 244], les phénomènes
d’ERD durant la tâche motrice et d’ERS post-tâche motrice apparaissent également au
niveau des zones sensorimotrices. Certes, il existe des variations en termes de temps et
d’amplitude, mais ces patterns moteurs restent relativement robustes selon les conditions
expérimentales et la technique d’imagerie cérébrale (IRMf, MEG, EEG) utilisée pour les
observer.

3.2.3 Utilisation d’une BCI basée sur l’activité cérébrale motrice

3.2.3.1 Le domaine des BCI

La recherche dans le domaine des BCI aide au développement de nouveaux systèmes qui permettent
à des patients ou à des sujets sains d’interagir avec un dispositif tel qu’un ordinateur ou une
machine en utilisant uniquement leur activité cérébrale, sans passer par la moelle épinière, les
nerfs et les muscles [245]. Généralement, l’activité cérébrale de l’utilisateur est enregistrée grâce
à la technique de l’électroencéphalographie de surface (décrite dans le Chapitre 1), qui consiste à
mesurer, à l’aide d’électrodes posées à la surface du cuir chevelu, des micro-courants électriques
reflétant l’activité du cerveau [246]. Certaines BCI utilisent d’autres techniques d’imageries
cérébrales non invasives (ECoG, fNIRS, IRMf, MEG) voire invasives ou semi-invasives en plaçant
des électrodes au sein même du cortex, ou entre le cortex et la dure-mère mais ce type d’interface
ne sera pas détaillée dans ce manuscrit [247].

Une BCI peut être décrite selon une boucle constituée de six étapes différentes pouvant varier
légèrement d’un système à l’autre (Figure 3.7). La première étape, qui consiste en l’acquisition du
signal, est souvent réalisée grâce à la technique de l’EEG. D’un point de vue neurophysiologique,
c’est lors de cette phase irréversible que la qualité du signal enregistré va prédéterminer la
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Figure 3.7: Schéma général de fonctionnement d’une interface cerveau-ordinateur. La boucle
BCI est constituée de six étapes : (1) l’acquisition du signal, (2) le pré-traitement du signal, (3)
sélection des caractéristiques, (4) la classification, (5) l’exécution de la commande et (6) le retour
sensitif. Figure modifiée à partir de [248]

précision de la BCI. La deuxième étape correspond à la phase de prétraitement du signal EEG
et permet de mettre en évidence l’information utile. En effet, l’information utile peut parfois être
noyée par l’activité cérébrale globale [249], c’est pour cela que l’on applique un filtre spécifique
restrictif aux rythmes sensorimoteurs par exemple. L’étape d’extraction des caractéristiques
cherche à transformer l’information, afin que dans l’étape de classification suivante, la BCI puisse
plus facilement déterminer “l’état mental” de l’utilisateur de l’interface. Cette identification
aboutit à la traduction de la reconnaissance de cet état en une commande qui est opérée dans
l’environnement de la personne. L’action de cette commande entraîne ce qu’on appelle le feedback,
qui permet au sujet d’apprendre le résultat du traitement de son activité cérébral par l’interface
et éventuellement d’apprendre à moduler son activité cérébrale [250].

Figure 3.8: Calibration et exploitation du processus de classification d’une BCI : la phase de
calibration génère des caractéristiques d’intérêt et apprend de classifieur (en haut). La phase de
test réalisée en temps réel permet de traduire l’activité mentale en commande. Figure provenant
de [251]
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Pour utiliser une BCI, deux phases sont généralement requises : (i) une première phase de
calibration s’effectuant généralement offline, et qui, grâce à des algorithmes d’apprentissage
automatique, permet à la BCI d’apprendre à reconnaître les caractéristiques d’intérêt et (ii)
une phase de test, cette fois-ci online où la BCI doit reconnaître l’activité mentale courante du
sujet et la transmettre sous la forme d’une commande (Figure 3.8). Généralement, la phase de
calibration requiert 40-80 essais par tâche mentale pour entraîner convenablement un classifieur
à leur discrimination. Les essais sont réalisés généralement sans feedback [252, 253, 205]. Lors
de chaque phase, une adaptation s’opère entre l’utilisateur et la BCI. D’abord, l’interface
est entraînée à reconnaître les caractéristiques d’intérêt qui sont produites durant la tâche
mentale par l’utilisateur après un repère temporel (e.g. indices visuels, sonores ou vibro tactiles ;
[254, 255, 256, 257, 258, 205]). Ensuite, l’utilisateur réalise les tâches mentales et reçoit un
feedback, le plus souvent visuel, qui lui permet d’adapter la façon dont il génère son activité
cérébrale en fonction du retour que la BCI lui offre [236, 259]. Afin d’aller encore plus loin vers
cette double adaptation, certains auteurs proposent que le feedback soit disponible dès les premiers
essais de l’expérimentation et que l’interface puisse se calibrer, en continu, avec les nouveaux
essais disponibles, en affinant à chaque fois l’apprentissage du classifieur [260, 261]. Cette méthode
est très avantageuse car elle permet d’adapter le classifieur voire les caractéristiques d’intérêt
à l’évolution de l’activité cérébrale du sujet [261, 253]. Cependant cette méthode n’est pas
toujours supérieure à la mise en place d’une phase de calibration en termes de taux de bonnes
reconnaissances et peut déstabiliser le sujet.

A l’origine des BCI, le professeur Jacques Vidal posait la question suivante : "Les signaux
électriques observables via l’EEG peuvent-ils être utilisés comme vecteurs d’information dans
la communication homme-machine ou bien pour contrôler des appareils externes tels que des
prothèses ou des vaisseaux spatiaux ? Si l’on se base sur les connaissances actuelles en informatique
et en neurophysiologie, on peut penser qu’un tel exploit est potentiellement imminent." [262].
Quarante ans plus tard, et bien qu’il ne soit pas encore possible de contrôler un vaisseau spatial
grâce à son activité cérébrale, ce domaine est en plein essor 1. Il se développe aussi vite qu’il
tente de renouer avec un fantasme qui a toujours existé : l’espoir qu’un jour nous serons capable
de contrôler notre environnement avec notre cerveau.

Au cours des dernières décennies de nombreux verrous ont déjà été levés : contrôle d’un curseur
en imaginant bouger la main droite et la main gauche [263], contrôle d’un fauteuil roulant
[264, 265, 266, 267, 268], communication bidirectionnelle avec des patients LIS [166, 269, 165, 270]
et en état végétatif [271, 272], rééducation après un accident vasculaire cérébral [273, 274, 275],
nouveaux systèmes de jeux vidéos [276, 277, 278] ou de peinture abstraite [279, 280, 281],
surveillance passive d’états mentaux pour améliorer la vie au travail [100] ou alerter des pilotes
d’avions en cas de fatigue mentale [282, 283]. Il reste cependant de nombreux obstacles pour
rendre les BCI réellement utilisables à grande échelle. La principale difficulté réside dans le fait
de passer d’un environnement expérimental de laboratoire où le matériel est cher, peut agréable
à porter et où le classifieur est (ré)entraîné sur de longues périodes par des sujets sains, à une
situation écologique où le dispositif est peu couteux, agréable à porter, ne nécessite pas de long
apprentissage, est utilisable par tous, tout en gardant une bonne précision. C’est justement dans
le cadre de cette problématique que s’inscrit cette thèse, puisque pour concevoir une BCI qui
permettrait de détecter les cas de réveil peropératoire, il faudra également prendre en compte les
conditions intrinsèques à la pratique clinique (voir Chapitre 4).

1. selon le Hype Cycle for Human-Machine Interface 2018
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3.2.3.2 BCI basées sur les rythmes sensorimoteurs

Parmi les BCI déjà existantes, certaines se focalisent principalement sur la détection de la
modulation des rythmes sensorimoteurs (SMR) visibles dans le signal électroencéphalographique
après une tâche mentale comme la MI, ce sont les SMR-BCI [190]. De nos jours, les SMR-BCI
exploitent principalement les phénomènes d’ERD et d’ERS provenant des bandes de fréquences
mu et bêta [187, 255] et utilisent des algorithmes d’apprentissage automatique afin de discriminer
plusieurs états mentaux entres eux [252, 247, 251, 284]. Par exemple, grâce aux travaux qui ont
mis en évidence l’organisation somatotopique du cortex moteur, nous savons qu’une imagination
motrice de la main droite génère une ERD controlatérale au niveau de M1 situé dans l’hémisphère
gauche, et qu’une imagination motrice de la main gauche génère une ERD controlatérale au
niveau de M1, mais cette fois-ci située dans l’hémisphère droit [175, 20].

Pour discriminer les deux états mentaux main gauche et main droite, on utilise le plus souvent un
algorithme de classification, c’est-à-dire un algorithme qui apprend à partir de la représentation
d’instances des deux classes d’états mentaux sous la forme de vecteurs de caractéristiques [252].
Dans le cas des MI-BCI, l’algorithme de classification permet d’identifier automatiquement les
caractéristiques d’intérêts présents dans l’activité cérébrale lors d’une imagination de mouvement
[285] et de les détecter. La performance de l’interface est généralement assimilée au taux de
bonnes classifications. L’identification des caractéristiques d’intérêt se fait en deux étapes :
l’extraction et la sélection des caractéristiques d’intérêt. Lors de l’étape d’extraction, le signal
EEG est le plus souvent représenté selon deux paramètres : la bande de fréquence et la fenêtre
temporelle dans lesquels s’exprime l’activité cérébrale d’intérêt [249, 251].

Puisque les phénomènes d’ERD et d’ERS associés aux tâches motrices apparaissent majoritaire-
ment dans les bandes de fréquences alpha/mu et bêta [190, 185, 286, 268, 287], le signal EEG
est le plus souvent filtré entre 8-30 Hz [288, 289, 290]. Afin de faciliter la discrimination des
deux états mentaux, l’utilisation d’un filtre spatial tel que le Common Spatial Pattern (CSP)
est très utilisé [252, 291, 292, 247, 251] pour extraire des caractéristiques. Ce filtre prend en
compte les caractéristiques spécifiques de l’utilisateur en maximisant la variance entre l’activité
cérébrale produite pour chacun des deux états mentaux (e.g. MI main droite et MI main gauche,
MI main droite et état de repos). Actuellement, plusieurs algorithmes de classification existent
pour les MI-BCI : l’analyse linéaire discriminante (Linear discriminant analysis en anglais, LDA)
[293, 294, 252, 251], les Support Vector Machine (SVM) [295, 296], la Riemmanian Minimum
Distance to Mean [297, 298], le Tangent space + LDA [299, 298, 300], les SVM Riemannien [298].
Plusieurs travaux mettent en évidence que les algorithmes de classification basés sur la géométrie
riemannienne sont particulièrement efficaces [299, 298, 300, 251].

3.2.3.3 Détecter une tentative de mouvement grâce à une BCI

Lors d’un réveil peropératoire, les patients ne réaliseront pas une imagination motrice. Ils vont
avoir le réflexe de bouger pour prévenir le personnel médical de leur réveil, sans pour autant
pouvoir y parvenir à cause des bloquants neuromusculaires [18, 14, 1]. De ce fait, la tâche motrice
qu’ils vont réaliser au moment de leur réveil ne correspond pas tout à fait à une imagination
motrice, mais à une réelle tentative de mouvement, et il convient de comprendre de quelle manière
le cortex moteur sera modulé en conséquence pour s’assurer que cette tentative de mouvement
sera détectable dans le signal EEG.

La tentative de mouvement est une tâche motrice qui mériterait d’être plus étudiée [301, 302, 303].
A l’origine, la technologie des BCI était très orientée vers les patients paralysés pour leur permettre
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de récupérer un contrôle sur leur environnement [250]. Mais travailler avec des patients est plus
difficile, notamment car il faut être en collaboration étroite avec des structures de santé, recueillir
des accords éthiques souvent très longs à obtenir et tenir compte des contraintes de soins et de
l’état de santé des patients. Cela explique pourquoi de nombreux chercheurs se sont d’abord
concentrés sur l’étude de la tâche d’imagination motrice chez des sujets sains en pensant que le
manque de mouvement inhérent à cette tâche permettait de pouvoir le comparer à celui d’un
patient paralysé qui essaye de bouger. Le problème avec cette approche est qu’elle repose sur
l’hypothèse que les signatures cérébrales dans l’EEG sont les mêmes lorsqu’une personne essaye
de bouger alors qu’elle ne le peut pas, c’est la tentative de mouvement, et lorsque qu’une personne
imagine qu’elle ressent des sensations liées au mouvement tout en inhibant l’exécution motrice,
c’est l’imagination motrice kinesthésique.

En vérité, les signatures cérébrales au niveau du cortex moteur ne sont pas exactement les
mêmes, bien qu’elles partagent des traits communs. Déjà au niveau comportemental, les patients
victimes d’une lésion de la moelle épinière sont capables de différencier la tâche de tentative
de mouvement et d’imagination motrice [304]. L’étude de l’activité neuronale par IRMf chez
des paraplégiques montre que lors de la tentative de mouvement, le cortex moteur primaire est
légèrement moins engagé que lors de l’imagination de mouvement mais que les régions du lobe
pariétal et du cervelet, bien connues pour être impliquées dans l’intégration sensorimotrice, sont
plus activées durant la tentative de mouvement [304]. La tentative de mouvement bloque le
rythme mu [305] et est également plus facilement détectable qu’une imagination de mouvement
[301, 303, 306]. En effet, chez des patients paralysés au niveau des membres supérieurs après un
accident vasculaire cérébral (AVC), la tentative de mouvement est plus facilement détectable
dans l’EEG que l’imagination motrice [306]. De la même manière, la tentative de mouvement
réalisée par des patients paraplégiques est mieux détectable par une BCI qu’une imagination
motrice. D’ailleurs, certains patients qui avaient un taux de détection assez faible et qui auraient
pu être considérés comme BCI-illiterate, c’est-à-dire incapable de se servir d’une BCI [294, 307],
ont vu leurs performances augmentées lorsque la tentative de mouvement était utilisée. Selon
Blockland et al., en termes de différences de bonnes classifications, un lien peut être établi entre
la tâche de mouvement réel et d’imagination de mouvement chez les sujets volontaires sains, et la
tâche d’imagination de mouvement et de tentative de mouvement chez des patients tétraplégiques
[301, 303].

Si l’étude des modulations cérébrales produites par la tentative de mouvement est possible
chez des patients paralysés ou amputés, c’est quelque chose de bien plus difficile chez les sujets
volontaires sains. Une expérience rare et intéressante a été réalisée par Blockland et al., où des
sujets volontaires sains devaient réaliser à la fois des mouvements, des imaginations de mouvement
et des tentatives de mouvement [301]. Pour accomplir les tentatives de mouvement, un bloquant
neuromusculaire a été injecté à la base de l’épaule, ce qui permettait aux sujets d’être dans des
conditions comparables à une paralysie. Les résultats de cette étude montrent que la tentative
de mouvement entraîne une modulation des mêmes bandes de fréquences qu’un mouvement
volontaire, et que l’ERD associée à la tentative de mouvement est bien plus forte lors de cette
tâche, que lors d’une imagination motrice (Figure 3.9A). De ce fait, la détection des tentatives
de mouvements est plus précise que la détection des imaginations de mouvements (81 % vs. 69
%). Une différence non significative existe entre le mouvement réel et la tentative de mouvement,
bien que l’ERD paraisse plus marquée durant l’exécution réelle (Figure 3.9B). Un autre moyen
d’étudier les modulations cérébrales durant la tentative de mouvement chez le sujet sain est
d’utiliser le quasi-mouvement. Il s’agit d’un mouvement délibérément réduit par le sujet jusqu’à
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Figure 3.9: (A) Représentation temps-fréquence pour l’électrode C3 (en haut) et activité EMG
associée lors des tâches de tentative de mouvements (à gauche) et d’imagination de mouvement (à
droite) chez des sujets sains paralysés temporairement de l’avant-bras. (B) Taux de détection (et
intervalle de confiance) obtenus pour des tâches de mouvements, des mouvements isométriques,
d’imagination de mouvement et de tentative de mouvement. Figures provenant de [301]
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ce que l’activité EMG associée soit la plus faible possible [308]. Pour réaliser le quasi-mouvement,
le sujet doit auparavant subir un entraînement d’une trentaine de minutes afin d’apprendre à
lancer une commande motrice alors même qu’il réduit progressivement son activité musculaire,
celle-ci devenant presque imperceptible pour l’expérimentateur. En termes d’activation du cortex
moteur, un quasi-mouvement génère une activité similaire à un mouvement réel avec une ERD
plus forte que lors d’une imagination de mouvement. De ce fait, un quasi-mouvement est plus
facilement détectable qu’une imagination de mouvement et peut être étudiée chez les sujets
sains [308]. Finalement, bien que les travaux qui étudient les tentatives de mouvements sont
moins nombreux que ceux qui étudient les imaginations de mouvements, de nombreuses études
laissent penser qu’il est plus facile de détecter une tentative de mouvement qu’une imagination
de mouvement [308, 301, 309, 304, 306]. Par conséquent, la tentative de mouvement consécutive
à la reprise de conscience d’un patient victime de réveil peropératoire paraît envisageable. Nous
présenterons dans les chapitres suivants la démarche que nous avons suivie pour étudier cette
possibilité.

3.3 Conclusion du chapitre
Nous venons de voir à travers les chapitres précédents que le réveil peropératoire est une
problématique importante dans le domaine de la surveillance de l’anesthésie générale et qu’aucune
solution n’existe aujourd’hui alors même que les conséquences de ce type de réveil peuvent
entraîner de graves traumatismes pour le patient. Puisqu’un des premiers réflexes du patient dans
cette situation est de bouger pour prévenir le personnel médical, mais que cela lui est impossible
à cause de la curarisation, nous proposons d’utiliser une interface cerveau-ordinateur afin de
détecter une activité cérébrale motrice, celle-ci étant synonyme de reprise de conscience durant
l’opération. Si les chapitres 1, 2 et 3 ont permis de décrire le contexte scientifique de cette thèse
et suggèrent que la réalisation d’une telle BCI est possible, de nombreux verrous scientifiques
subsistent. Dans ce manuscrit, plusieurs études visant la conception et la mise en place d’une
BCI spécialisée dans la détection des réveils peropératoires seront présentées.
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Nous souhaitons concevoir une BCI basée sur l’activité cérébrale motrice afin de détecter la
tentative de mouvement d’un patient victime de réveil peropératoire. Pour y arriver, les travaux
déjà existants dans ce domaine peuvent nous aider. En effet, le comportement des ERD/ERS
pour différentes tâches motrices [255, 310, 21, 167, 311], les méthodes de classification existantes
pour détecter l’activité cérébrale motrice [252, 251, 247], la variation de performance d’une BCI
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synchrone ou asynchrone [22, 312, 313, 314] ou le nombre d’électrodes à utiliser [301, 315, 316]
sont autant de travaux qui peuvent nous aider pour concevoir cette nouvelle BCI. Cependant,
l’état de réveil peropératoire est un état très particulier pour le patient, ce qui pose plusieurs
questions fondamentales auxquelles il faut répondre en amont d’une telle conception.

Dans ce chapitre, nous présenterons plusieurs études de faisabilité dont l’objectif est de mieux
comprendre l’activité cérébrale motrice dans les conditions expérimentales spécifiques à un réveil
peropératoire. Dans la première section, nous nous intéresserons à l’influence d’avoir les yeux
ouverts ou fermés sur l’activité cérébrale motrice. En effet, lors d’une chirurgie, les yeux du
patient sont toujours fermés et l’influence de cette condition pendant le mouvement est peu
connue. Dans la deuxième section, nous présenterons une étude montrant l’influence de la durée
d’une imagination de mouvement sur les modulations ERD/ERS et les taux de détection associés.
En effet, lors d’un réveil peropératoire, il ne sera pas possible de prévoir quel type d’imagination
de mouvement sera effectué par le patient : une imagination de mouvement continue, c’est-à-dire
maintenue pendant plusieurs secondes ou une imagination de mouvement discrète, correspondant
à une tentative de mouvement très brève (< 1 s). Il convient donc de s’assurer qu’une imagination
de mouvement discrète sera bien détectable dans le signal EEG. Enfin, dans la dernière section,
nous étudierons les modulations ERD/ERS pour plusieurs tâches d’imaginations de mouvement
impliquant des membres différents. Lors d’un réveil peropératoire, le patient pourrait essayer de
bouger plusieurs membres, soit séparément (main droite, main gauche, pieds), soit de manière
combinée (deux mains, pieds et mains). Il est donc nécessaire de bien comprendre de quelle
manière ces différentes tentatives de mouvement activent des zones sensorimotrices différentes
pour permettre une détection optimale dans la majorité des cas.

4.1 Étude EEG de l’activité cérébrale motrice lorsque les yeux
sont fermés

POINTS CLÉS
• Questions : L’activité du cortex moteur lors de l’exécution d’un mouvement

volontaire change-t-elle selon que nos yeux soient ouverts ou fermés ?
• Résultats : Lorsque les yeux sont fermés, la désynchronisation neuronale liée au

mouvement (ERD) est moins fortement modulée dans la bande de fréquence mu
(7-13 Hz) que lorsque la tâche est exécutée les yeux ouverts (15 sujets ; permutation
test, p < 0,01).

• Signification : La légère modulation de la phase d’ERD dans la bande de fréquence
mu lorsque nos yeux sont fermés devra être prise en compte dans la conception
d’une BCI spécialisée dans la détection des réveils peropératoires.

Articles associés
• Rimbert S, Al-Chwa R, Zaepffel M, Bougrain L. 2018. Electroencephalographic

modulations during an open- or closed-eyes motor task. PeerJ 6 :e4492.
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4.1.1 Introduction

Comme nous l’avons vu précédemment (Chapitre 3), différentes phases du mouvement peuvent
être distinguées dans le signal EEG. Initialement, par rapport à un état de repos, la phase
de préparation du mouvement montre une diminution progressive de la puissance dans les
bandes mu (7-13 Hz) et bêta (15-30 Hz) [19]. C’est ce qu’on appelle une désynchronisation
liée à un événement (ERD) [190]. Pendant le mouvement par contre, un niveau de puissance
minimal est maintenu dans les deux bandes de fréquences [190, 198]. Entre 300 à 500 ms après
la fin du mouvement, on note une augmentation de puissance dans la bande de fréquence bêta,
que l’on appelle également le rebond bêta, et qui dure environ une seconde [198, 185, 235].
En parallèle, quelques secondes après la fin du mouvement, la puissance dans la bande mu
revient à la normale. Généralement, les phénomènes d’ERD et d’ERS apparaissent au niveau du
cortex moteur primaire (M1), particulièrement au niveau controlatéral [180, 179, 20, 317] mais
peuvent également avoir une localisation bilatérale [318, 235, 319]. On peut également observer
les modulations d’ERD et d’ERS pendant un mouvement passif [240], pendant l’observation
d’un mouvement [242], une illusion kinesthésique [243], une stimulation du nerf médian [184]
ou plusieurs types d’imageries mentales (e.g. imagination motrice, calcul mental ou rotation
mentale ; [320, 321]). Un mouvement volontaire n’affecte pas seulement la puissance du signal
dans la bande mu et bêta mais agit également dans le domaine spatio-temporel en induisant des
potentiels liés à l’événement (Event-related potential, ERP ; [322, 323]).

Habituellement, les mouvements volontaires tels que les mouvements de saisies ou de manipula-
tions d’objets nécessitent à la fois des entrées et des retours sensoriels [324, 212]. En effet, les
mouvements dirigés vers un objet sont le résultat de la transformation des propriétés visuelles
de cet objet en une séquence bien définie de contractions musculaires. Alain Berthoz le dit très
justement : "pour moi, l’action n’est pas la motricité : l’action et le geste sont projets, intentions,
émotions, souvenirs pour prédire le futur, espoirs qui prennent dans les succès passés et les
échecs le désir des engagements futurs. " [325]. Mais dans le cas d’un réveil peropératoire, la
commande motrice n’ira pas jusqu’au bout de la boucle sensorimotrice puisque les bloquants
neuromusculaires empêcheront tout retour sensoriel.

Plusieurs études ont déjà exploré la différence existante dans le signal EEG dans un état de
repos lorsque les yeux étaient ouverts ou fermés [246, 326, 327, 328]. Globalement, dans un état
de repos, on note une augmentation significative de l’activité du rythme alpha lorsque les yeux
sont fermés [246]. Plus particulièrement, dans ce état, on observe aussi une forte modulation de
l’activité au niveau des lobes occipital, pariétal et frontal dans la bande de fréquence alpha [329],
tandis que l’activité est plus prononcée dans les régions postérieures lorsque les yeux sont ouverts
[330, 331, 332]. Si plusieurs études se sont intéressées à la modulation de l’activité EEG lorsque
les yeux sont fermés, c’est d’abord pour mieux comprendre l’influence de cette condition lors
de l’état de repos. En effet, l’état de repos permet de mieux définir une baseline, celle-ci étant
nécessaire dans les études IRMf [328, 327].

D’autres auteurs cherchent également à prédire et à comprendre les différences individuelles au
sein du signal EEG lorsque les yeux sont fermés, dans un état de repos. L’âge, l’autisme ou la
faculté d’apprendre pourraient être visible dans cet état [333, 334]. Cependant, très peu d’études
ont étudié plus en détail l’influence de la condition yeux fermés sur le cortex moteur primaire
lors d’un mouvement volontaire. Et pourtant, que ce soit dans les études neurophysiologiques
[185] ou dans certaines études BCI [335], l’utilisation de la condition yeux fermés est déjà utilisée
pour faciliter le traitement du signal EEG, trop souvent pollué par les artefacts visuels lorsque
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l’expérience est réalisée les yeux ouverts [336, 337, 338]. En 1993, Westphal et al., n’ont trouvé
aucune modulation différentielle du bereitschaftspotential, selon que les yeux soient ouverts ou
fermés [339]. Le bereitschaftspotential est un potentiel de préparation motrice, sous la forme
d’ondes lentes, qui apparaît au niveau des zones frontales et centrales. Il débute une seconde
avant le début du mouvement et indique une mise en action des processus corticaux [322]. A notre
connaissance, à part cette étude, aucune autre n’a étudié l’effet de la condition yeux fermés sur
le fonctionnement du cortex moteur, et encore moins sur l’expression des ERD/ERS pour cette
condition. Pourtant, si l’on souhaite détecter la tentative de mouvement d’un patient victime de
réveil peropératoire, il est nécessaire de comprendre comment seraient modulées les ERD/ERS
lorsque les yeux sont fermés.

Dans cette étude, nous analysons et comparons les modulations d’ERD et d’ERS dans les bandes
de fréquence mu et bêta pour un mouvement volontaire réalisé les yeux ouverts et les yeux fermés.
Nos résultats indiquent que lorsque nous avons les yeux fermés, durant le mouvement, l’ERD
dans la bande de fréquence mu est significativement diminuée, alors que l’ERD et l’ERS dans la
bande de fréquence bêta restent inchangées. Cette modulation de l’ERD dans le rythme mu devra
être prise en compte lors de la conception d’une interface cerveau-ordinateur pour la détection
des réveils peropératoires.

4.1.2 Matériel et méthode

4.1.2.1 Participants

15 sujets volontaires sains, tous droitiers (9 femmes ; de 19 à 40 ans ; 24,1 ans ± 3,2 ans) ont été
recrutés pour cette étude. Les participants ont préalablement signé un consentement éclairé qui
a été approuvé par le comité éthique de (COERLE, numéro d’agrément : 2016-011/01). Aucun
des sujets n’avait des problèmes de vue ou d’antécédents médicaux qui auraient pu influencer la
tâche (e.g. diabète, traitement antidépresseur ou troubles neurologiques).

4.1.2.2 Tâche expérimentale

La tâche motrice était une flexion isométrique de l’index droit sur une souris d’ordinateur. La
tâche a été réalisée dans deux conditions différentes : les yeux ouverts et les yeux fermés. Ce
type de mouvement a été choisi pour deux raisons. Premièrement, c’est un mouvement très facile
à exécuter, qui ne nécessite pas d’entraînement particulier avant l’expérience et qui implique
une variabilité minimale entre les différents sujets (e.g., en termes de force, pression, type de
mouvement), permettant alors une comparaison et un moyennage à travers la cohorte de sujets.
Deuxièmement, il s’agit d’un mouvement très réduit n’impliquant que l’index, et il nous paraissait
utile de démontrer que ce type de mouvement pouvait entraîner des modulations visibles dans le
signal EEG. Pour s’assurer que ce mouvement était volontaire, les sujets ont exécuté la tâche
motrice à leur propre rythme, sans recevoir de marqueur temporel ou de signal déclencheur.

4.1.2.3 Condition expérimentale

L’expérience a été menée dans une salle confinée et calme par le même expérimentateur. Pendant
l’expérience, les participants étaient confortablement assis sur une chaise. Leur main reposait sur
une souris d’ordinateur et tout au long de l’expérience, l’expérimentateur veillait à ce que l’étude
se déroule sans aucune tension musculaire.
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Figure 4.1: (A) Paradigme expérimental représentant les deux différentes conditions : EO (Eyes-
open en anglais, yeux ouverts) et EC (Eyes-closed en anglais, yeux fermés). Chaque condition
était composée de trois runs de 5 min. L’ordre des runs a été préalablement randomisé pour
les 15 sujets. Les numéro 1 à 6 indique un exemple d’ordre préalablement défini. (B) Schéma
indiquant le déroulement temporel d’un run. Les sujets ont effectué une flexion isométrique de
l’index sur une souris d’ordinateur lorsqu’ils le souhaitaient, tout en laissant un temps minimum
entre deux mouvements volontaires (>10 s)

4.1.2.4 Procédure expérimentale

Cette expérience contenait deux conditions différentes, une où les sujets effectuaient des mouve-
ments volontaires les yeux ouverts (EO), et une autre les yeux fermés (EC) (Figure 4.1A). Chaque
condition était composée de 3 runs de 5 minutes. L’ordre des runs était randomisé avant chaque
expérience. Lors de chaque run, le sujet devait exécuter un mouvement isométrique volontaire
(i.e. clic de souris avec son index). Il était libre d’exécuter le mouvement quand il le souhaitait
mais avait pour consigne d’espacer deux mouvements consécutifs d’au minimum une dizaine
de secondes. Avant l’expérience, un temps d’entraînement (15 min) a été alloué pour que les
sujets se familiarisent avec celle-ci. Pendant cette période d’entraînement, le sujet s’est entraîné
à laisser passer assez de temps entre deux mouvements volontaire (<10 secondes), sans pour
autant réaliser un décompte mental (Figure 4.1B). Lorsque les sujets avaient les yeux ouverts,
ils avaient pour consigne de réaliser le mouvement volontaire en regardant un point de fixation
placé à hauteur des yeux devant lui.

4.1.2.5 Enregistrement électrophysiologique

Le signal EEG a été enregistré avec 32 électrodes grâce au système d’acquisition Active Two
Biosemi. Nous avons utilisé le logiciel OpenViBE pour enregistrer les données EEG et récupérer
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les triggers correspondant aux mouvements réalisés par les sujets [340]. Pour ce faire, nous
avons créé une nouvelle boîte OpenViBE en nous inspirant d’une boîte déjà existante qui à
l’origine permettait de détecter à quel moment les sujets pressaient sur une des touches du clavier.
L’analyse des triggers nous a permis de détecter d’éventuelles erreurs comportementales lors de
l’expérimentation (e.g., deux clics consécutifs ou un clic trop long ne correspondant pas à un
clic discret) afin de les retirer des analyses. Les électrodes enregistrées étaient localisées autour
du cortex moteur primaire, du cortex somatosensoriel et du lobe occipital (Figure 4.2). Ces
électrodes permettent d’observer les changements neurophysiologiques consécutifs à la condition
des yeux ouverts ou à celle des yeux fermés. Une électrode EMG a permis de mesurer l’activité
musculaire au niveau de l’extenseur de l’index. Pour certains sujets, l’activité EMG mesurée
durant l’expérimentation était moins fiable que le trigger obtenu via le clic de souris, c’est
pourquoi nous avons utilisé le trigger pour la suite de nos analyses. L’impédance des électrodes a
été maintenue en dessous de 10kΩ pour s’assurer que le bruit de fond dans le signal acquis était
faible.

4.1.2.6 Pré-traitement du signal EEG

Toutes les analyses offlines ont été réalisées via la toolbox EEGLAB [341] et le logiciel Matlab
2016a 1. En sortie du logiciel OpenViBE, les données ont été récupérées en format GDF. Tout
d’abord, l’EEG brute a été filtrée et transformée grâce à un filtre Laplacien afin de minimiser le
bruit dans le signal EEG [342]. Puis, le signal EEG a été sous-échantillonné à 256 Hz et divisé
en epoch de sorte à avoir 2 secondes de signal avant le clic de souris et 4 secondes après. En
effet, le clic de souris étant très bref, nous avons considéré que les ERD et ERS correspondantes
apparaîtraient dans cette fenêtre de temps [185]. Enfin, les différents runs correspondant à la
même condition (EO ou EC) ont été regroupés afin de pouvoir réaliser des moyennages pour
chaque sujet.

Figure 4.2: Montage utilisé pour l’expérience. Les électrodes étaient localisées autour du cortex
moteur, du cortex somatosensoriel et du lobe occipital conformément au système international
10-20.

1. The MathWorks Inc. Natick, MA, USA
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4.1.2.7 Spectre

Afin de voir quels rythmes étaient modulés par chaque condition, nous avons utilisé la puissance
dans le spectre entre 8-35 Hz (Figure 4.4A).

Figure 4.3: (A) Comparaison de l’analyse spectrale (n=15) pour la condition yeux fermés (EC)
et la condition yeux ouverts (EO) pour l’électrode C3. (B) Grand moyennage (n=15) des ERSP
pour les conditions EC et EO pour l’électrode C3. Une couleur rouge correspond à une ERS et
une couleur bleue correspond à une ERD. La différence significative (p< 0,01) est indiquée dans
la dernière partie de la figure. Un test de correction FDR a été appliqué.

4.1.2.8 Analyse temps-fréquence

Pour analyser la différence en termes d’ERD et d’ERS, nous avons choisi de calculer les Event-
Related Spectral Perturbations (ERSP) entre 8-35 Hz. Les ERSP permettent de visualiser les
changements liés aux évènements moteurs dans le spectre de puissance par rapport à une baseline
de référence, prise deux secondes avant chaque essai [343]. Dans cette étude, nous avons choisi
d’exposer principalement les résultats pour l’électrode C3, qui est l’électrode qui correspond au
contrôle moteur de la main droite (utilisée dans cette étude) et qui est très souvent impliquée
dans la préparation du mouvement et son exécution [175].

4.1.2.9 Analyse topographique

Pour analyser la localisation des ERD et des ERS lorsque les yeux sont ouverts ou fermés, des
analyses topographiques ont été réalisées dans les bandes de fréquences mu supérieure (10-13 Hz,
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Figure 4.4A) et bêta (15-30 Hz, Figure 4.4B).

4.1.2.10 Analyse statistique

Nous avons utilisé un test de Student apparié pour montrer la différence significative entre le
nombre de clics effectués dans chaque condition (Figure 4.6 ; p-value < 0,01). Le même test a
été utilisé pour comparer la puissance relative de la phase de pré-mouvement (pré-M) [-2000
ms ; 0 ms], la phase de mouvement (M) [0 ms ; 500 ms] et la phase post-mouvement (post-M)
[500 ms ; 2000 ms] (Figure 4.7 ; p-value < 0,01). Les fenêtres temporelles des différentes phases
du mouvement ont été sélectionnées au regard de la littérature et de nos résultats antérieurs
[344, 211, 242, 185, 345]. Un test de permutation (p < 0,01 ; 2000 permutations) a été utilisé pour
montrer les différences en termes de temps-fréquence et de localisation des ERSP (Figures 4.3 et
4.4). Un test de correction, le False Discovery Rate (FDR), a été appliqué afin de s’assurer que
l’effet significatif entre les deux conditions ne provenaient pas de la répétition des comparaisons.

4.1.3 Résultats

4.1.3.1 Analyses spectrale et temps-fréquence

Lorsque les sujets volontaires ont les yeux fermés, la valeur de la puissance spectrale est signifi-
cativement plus élevée dans la bande de fréquence mu supérieure (10-13 Hz) et dans la bande
bêta (15-25 Hz) (**, p< 0,01 ; Figure 4.3A). Les valeurs ont été calculées pour l’électrode C3. Si
on analyse les ERD et ERS durant les deux conditions, on peut voir qu’une ERD apparaît 400
ms avant l’exécution de la tâche motrice dans la bande de fréquence mu. L’ERD est maintenue
jusqu’à 500 ms dans les deux bandes de fréquences. Le fait de fermer les yeux semble impacter la
puissance de l’ERD. En effet, lorsque les yeux sont fermés, l’ERD dans la bande de fréquence mu
est moins prononcée (Figure 4.3B ; p< 0,01). Après la tâche motrice, dans la bande de fréquences
bêta (t = 1000 ms), l’ERS post-mouvement est similaire dans les deux conditions (EO et EC).

4.1.3.2 Topographies

L’analyse temps-fréquence (Figure 4.3B) ayant montré des modulations ERD/ERS dans les
bandes de fréquence mu et bêta (seulement significative en mu supérieure), nous avons choisi
d’analyser les localisations ERSP pour celles-ci. Cette analyse nous apporte 3 informations :

• Dans la bande mu supérieure (10-13 Hz), avant le mouvement, il n’y a aucune différence
entre les deux conditions (Figure 4.4A). Par contre, 500 ms après le mouvement volontaire,
on observe une différence significative sur plusieurs électrodes, que ce soit en controlatéral
ou en ipsilatéral, avec une localisation proche du cortex moteur et du cortex somatosensoriel
(p < 0,01 ; Figure 4.4A) ;

• L’ERD localisée sur le cortex moteur controlatéral semble plus forte lorsque les yeux sont
ouverts ;

• L’ERS post-mouvement est également localisée au niveau du cortex somatosensoriel. De
1500 ms à 4000 ms, la synchronisation semble être plus forte lorsque les sujets ont les yeux
fermés mais celle-ci n’est pas significative dans la bande de fréquences bêta (Figure 4.4B).

4.1.3.3 Modulations d’ERD et d’ERS

Les modulations ERD et ERS au niveau de l’électrode C3 ont été calculées dans la bande mu
(7-13 Hz) et la bande bêta (15-30 Hz) pour tous les 15 sujets (Figure 4.5). Dans la bande de
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Figure 4.4: Cartes topographiques des ERD/ERS (grand moyennage, n=15) pour la bande de
fréquence alpha/mu (A, 10-13 Hz) et bêta (B, 15-30 Hz) pour les conditions Eye Closed (EC)
et Eye Open (EO). La couleur rouge correspond à une ERS et la couleur bleue à une ERD. La
ligne noire verticale indique le moment où la flexion isométrique a commencé. Cette figure est
une extrapolation du montage à 32 électrodes. Les électrodes rouges indiquent une différence
significative (p < 0,01 ; avec une correction FDR).

fréquence mu, l’ERD apparaît une seconde avant le mouvement volontaire. On note que la
désynchronisation est absente 500 ms après le début du mouvement lorsque les yeux sont fermés,
ce qui confirme les précédents résultats observés sur le spectrogramme (Figure 4.3B) et sur la
carte topographique (Figure 4.4A). Une ERS franche apparaît après 500 ms pour atteindre un
maximum de 50 % lorsque les yeux sont fermés ou 60 % lorsque les yeux sont ouverts (Figure
4.5A). Aucune différence n’a été observée dans la bande de fréquence bêta (Figure 4.5B).

4.1.3.4 Baisse du nombre de mouvements lorsque les yeux sont fermés

Bien que tous les sujets aient reçu les mêmes instructions, aient été entraînés de la même manière
et aient effectué les runs dans un ordre aléatoire, on note une différence de comportement durant
les deux conditions EO et EC (Figure 4.6). En effet, le nombre de mouvements volontaires
effectués est légèrement différent d’une condition à l’autre (p < 0,01). A quelques exceptions près
(sujets 5 et 15), tous les sujets ont effectué plus de mouvements volontaires lorsqu’ils avaient les
yeux ouverts que lorsqu’ils avaient les yeux fermés. On observe une moyenne de 66,8 clics pour la
condition EO contre 61,7 pour la condition EC.
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Figure 4.5: Grand moyennage (n=15) des modulations ERD/ERS dans les bandes de fréquences
alpha (A) et bêta (B) pour les conditions yeux ouverts (EO, en bleue) et yeux fermés (EC, en
orange) pour l’électrode C3. La barre verte à t=0 ms indique quand le mouvement volontaire a
été réalisé.

Figure 4.6: Résultats individuels et grand moyennage du nombre de mouvements volontaires
effectués lors des deux conditions yeux ouverts (EO, en bleu) et yeux fermés (EC, en orange).
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4.1.3.5 Variations de la puissance lors des phases de pré-mouvement, du mouve-
ment et de post-mouvement

Si la phase d’ERD est significativement moins forte dans la condition EC (Figure 4.3B), cela peut
s’expliquer par une différence de mécanisme intrinsèque au cortex moteur, ou tout simplement
par un état de repos différent en condition EC. Afin d’évaluer l’influence de la condition EC sur
le fonctionnement du cortex moteur, la puissance du signal EEG a été calculée dans les bandes de
fréquence mu (7-13 Hz) et bêta (15-30 Hz) pour l’électrode C3 pour les 3 phases du mouvement :
Pré-Mouvement (-2000 ; 0 ms), Mouvement (0 ; 500 ms) et Post-Mouvement (500 ; 2000 ms).

• La Figure 4.7A montre que, lorsque les yeux sont ouverts, il y a eu une diminution
significative de la puissance entre la phase de pré-mouvement et la phase de mouvement
(p < 0,01) dans la bande de fréquence mu ;

Par contre, il y a eu une augmentation de la puissance entre les phases de Mouvement et de
post-Mouvement, qui était également significatif par rapport à la phase de pré-Mouvement ;

• La Figure 4.7B montre que lorsque les sujets ont les yeux fermés, il y a une diminution
significative de la puissance entre les phases de pré-Mouvement et de Mouvement dans la
bande de fréquence mu. On retrouve alors la même tendance dans la Figure 4.7C-D ;

• Il est intéressant d’observer que la puissance du signal est plus élevée lorsque les yeux sont
fermés dans les deux bandes de fréquences.

4.1.4 Discussion

4.1.4.1 Différences observées entre les conditions yeux ouverts/yeux fermés pen-
dant le mouvement volontaire

Dans cette étude, les différences observées au niveau du cortex moteur lors de la réalisation d’un
mouvement volontaire (les yeux ouverts et les yeux fermés) soulèvent une question importante.
En effet, les différences observées sont-elles uniquement dues à un rythme alpha/mu plus fort
lorsque l’on ferme les yeux, ou cette condition expérimentale influence directement la manière
d’exécuter le mouvement et l’état d’activation du cortex moteur ? Deux hypothèses éventuellement
complémentaires expliquent les différences obtenues en termes d’ERD et d’ERS (Figure 3B) et
les données comportementales (Figure 4.6) :

• la condition EC crée une forte modulation du rythme mu (7-13 Hz) et perturbe le signal
EEG sur tout le cortex ;

• la condition EC implique un changement de comportement lors d’un mouvement volontaire
et module l’activation/désactivation du cortex moteur en conséquence.

La première hypothèse suggère que les résultats décrits dans cette étude sont la conséquence
directe d’une perturbation globale du signal EEG qui est provoquée par la condition EC. D’ailleurs,
la principale différence observée est une augmentation de l’ERD dans la bande de fréquence mu
lorsque les yeux étaient ouverts (Figure 4.3B). L’ERD étant calculée à partir de la ligne de base,
il est tout à fait possible qu’un changement de cette ligne de base entraîne une modification de
l’amplitude de l’ERD. Plusieurs études ont déjà décrit de telles différences dans la bande de
fréquence alpha et soutiennent cette hypothèse [327, 328, 339, 332].

Mais la deuxième hypothèse peut être complémentaire à la première. Elle suggère que lorsqu’un
mouvement volontaire est effectué, les phases de préparation, d’exécution et de retours sensoriels
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liées à ce mouvement peuvent changer en fonction du fait que nos yeux soient ouverts ou fermés.
Nos résultats ont montré que le nombre de mouvements volontaires effectués est différent dans
les deux conditions (Figure 4.6), suggérant alors que la représentation interne du temps n’est
pas la même. Ceci a d’ailleurs été confirmé par plusieurs études montrant que l’ouverture ou
la fermeture des yeux implique des comportements moteurs différents [346, 347, 348]. En effet,
une activité mentale interne plus forte favorisant l’imagination et l’activité multisensorielle alors
que les yeux sont fermés ne sont pas à exclure [349, 348]. Les témoignages post-expérimentation
des sujets volontaires soutiennent d’ailleurs cette deuxième hypothèse. Par conséquent, dans la
condition EC, les phases de préparation et de retours sensoriels pourraient être différent, cela un
impact sur les modulations d’ERD/ERS au niveau cortex moteur.

Bien que seuls des changements dans la bande mu aient été observés (Figure 4.3) et confirment
la première hypothèse, d’autres résultats (Figure 4.7) ont clairement montré une différence de
puissance du signal pour les phases de mouvement (pré-M, M et post-M) pour les deux conditions
EO et EC, suggérant alors un mécanisme d’action différent. L’excitabilité du cortex moteur est
la même selon que les yeux soient ouverts ou fermés en état de repos [350] mais pourrait amener
à changer son état lors de l’exécution d’un mouvement volontaire.

4.1.4.2 Modulations ERD/ERS

Nos résultats sont cohérents avec ceux des études antérieures traitant des modulations d’ERD et
d’ERS au cours du mouvement volontaire dans les bandes de fréquence mu et bêta [180, 185, 323,
351]. La faible puissance de l’ERD (Figure 4.5) peut s’expliquer par le fait que les sujets aient
reçu l’instruction de se concentrer davantage sur la précision que sur la vitesse du mouvement
[352]. De plus, même si les sujets avaient pour consigne de réaliser le mouvement volontaire avec
un maximum d’attention, cliquer sur une souris de nombreuses fois peut vite se transformer en
un mouvement automatique, ce qui pourrait avoir un impact sur la faible amplitude de l’ERD
durant la tâche (Figure 4.3B et 4.4 ; [353, 354]. La désynchronisation du rythme mu (Figure
4.5) a commencé deux secondes avant le mouvement volontaire et était bilatérale. Ce résultat
suggérerait une activation bilatérale du cortex moteur lors d’un mouvement unilatéral [179, 319].
Fait intéressant, l’ERD la plus prononcée a été trouvée entre 10-13 Hz et correspond au rythme
mu [206]. Ce résultat suggère que les modulations dans la bande alpha (de la région occipitale)
seraient plutôt dues à la condition yeux fermés et les modulations dans la bande mu (au niveau
du cortex moteur) seraient dues aux mouvements volontaires effectués les yeux fermés. Par
contre, aucune différence majeure n’a été observée dans la bande de fréquence bêta entre les
deux conditions, confirmant que cette bande de fréquence est très peu modulée peu importe la
nature des variables testés [185].

4.1.4.3 Implication pour le domaine des BCI

Bien que l’ERD soit moins forte dans la bande de fréquence mu lorsque les yeux sont fermés, on
observe quand même la présence d’une ERD durant le mouvement et d’une ERS post-mouvement.
Ce résultat est rassurant si l’on souhaite détecter la tentative de mouvement lors d’un réveil
peropératoire. Puisque la bande bêta ne semble pas différemment modulée selon que les yeux
soient ouverts ou fermés, cela suppose que cette bande de fréquence pourrait être privilégiée
dans la détection de ses patterns, comme cela a d’ailleurs déjà été fait dans la littérature
[355, 211, 356, 357]. Cependant, puisque l’ERD s’exprime à la fois dans la bande mu et la bande
bêta, il serait plus judicieux d’utiliser l’ensemble de ces deux bandes de fréquences (8-30 Hz),
c’est d’ailleurs ce qui donne souvent les meilleurs taux de détection [241, 358, 359, 288, 290].
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Figure 4.7: Puissance du signal EEG (grand moyennage, n=15) dans les bandes de fréquence
mu (A et B, 7-13 Hz) et bêta (C et D, 15-30 Hz) pour les deux conditions EO (en bleu) et EC
(en orange). La puissance du signal a été calculée pour les trois phases du mouvement volontaire
sur l’électrode C3 : pré-mouvement (pre-M), mouvement (M) et post-mouvement (post-M). ***
correspond à une valeur de p-value < 0.001.

Plusieurs travaux sont nécessaires afin d’aller plus loin dans ce raisonnement. La première
étape serait de confirmer ce qui a été observé pour le mouvement volontaire (ERD de plus faible
amplitude lors de la condition EC) lors d’une imagination motrice. En effet, la tâche d’imagination
motrice kinesthésique (explicitée dans le Chapitre 3, section 2) est ce qui ressemblera le plus à ce
que le patient fera dans le cas d’un réveil peropératoire. Cependant, il est difficile de réaliser
exactement la même expérience en interchangeant le mouvement volontaire par une imagination
de mouvement volontaire, tout simplement parce qu’il est impossible d’avoir un repère temporel
correspondant au moment où le sujet effectuerait la tâche mentale. La célèbre expérience de
Libet sur le libre arbitre laisse penser qu’il est possible d’étudier une imagination de mouvement
volontaire les yeux ouverts [360]. En effet, dans cette expérience, une horloge qui défile rapidement
est placée devant le sujet et celui-ci a pour instruction de réaliser un mouvement volontaire
tout en retenant le nombre indiqué par une horloge au moment même où il prend sa décision.
Malheureusement, si les yeux du sujets sont fermés, il est plus dur de réaliser cette expérience.
C’est pourquoi, à la place d’une horloge, des sons différents qui seraient produit tout le long
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de l’expérience pourraient être utilisés. Ces sons permettraient au sujet d’indiquer quand il a
eu l’intention de réaliser la tâche mentale. Par la suite, une classification offline pourrait être
réalisée pour voir s’il est plus facile de détecter l’intention de mouvement volontaire lors de la
condition yeux fermés ou yeux ouverts.

Ces résultats pourraient également être utiles dans le cadre de la rééducation motrice après
un AVC à l’aide d’une BCI [361, 273, 362, 257, 363]. En effet, même si en temps normal
les BCI utilisent un retour visuel pour informer l’utilisateur des décisions du système après
une tâche d’imagination motrice, on pourrait envisager que certaines BCI choisissent qu’il est
préférable d’exécuter l’imagination de mouvement les yeux fermés, par exemple pour des raisons de
concentration [364, 365]. Dans ce cas, le patient pourrait recevoir un retour tactile [273, 314, 321]
ou auditif [254]. De plus, le fait de fermer les yeux résoudrait les problèmes de fixation du regard
et d’artefacts causés par cet état et pourrait peut-être améliorer la performance des BCI [366].
Mieux comprendre comment sont modulés les ERD/ERS lorsque les yeux sont fermés pourrait
également servir aux utilisateurs aveugles qui doivent se servir d’une BCI [335]. Même si le fait
de fermer les yeux n’est pas comparable à l’homonymie, la désactivation des réseaux neuronaux
responsables de la vision pendant une tâche motrice demande à être mieux étudiée.

4.1.5 Conclusion

Dans cette étude, nous avons comparé les modulations du signal EEG au niveau du cortex moteur
pendant l’exécution d’un mouvement volontaire les yeux fermés et les yeux ouverts. Nous avons
montré qu’une plus grande désynchronisation apparaissait 500 ms après le mouvement volontaire
dans la bande de fréquence mu (10-13 Hz) lorsque les yeux étaient ouverts. Nous avons également
constaté qu’il n’y avait pas de différence significative dans la bande de fréquence bêta (15-30 Hz).
Cette étude nous permet de voir que la modulation est légère lorsque nos yeux sont fermés et
pourrait être prochainement utilisé dans la conception d’une BCI spécialisée dans la détection
des réveils peropératoires.
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4.2 Comparaison entre une imagination motrice discrète et une
imagination motrice continue

POINTS CLÉS
• Questions : Est-il possible de détecter une imagination motrice discrète , c’est-

à-dire très courte (< 1s) ? Une imagination motrice discrète est-elle tout aussi
détectable qu’une imagination motrice continue ?

• Résultats : La phase d’ERD est bien présente durant l’imagination motrice discrète.
L’ERS dans la bande de fréquence 8-30 Hz est plus forte après une imagination
motrice continue qu’après une imagination motrice discrète. Le taux de détection
d’une imagination motrice discrète est aussi précis que pour une imagination motrice
continue (t-student, p < 0,05).

• Signification : Lors d’un réveil peropératoire, il semble possible de détecter une
tentative de mouvement très courte ou une tentative de mouvement plus longue.
Puisqu’il n’existe aucune différence significative entre la détection des deux types
d’imagination motrice, l’imagination motrice discrète pourrait permettrait de réduire
le temps d’interaction et la fatigue de l’utilisateur avec une BCI.

Articles associés
• Rimbert S, Avilov O, Bougrain L. 2017. Discrete motor imageries can be used

to allow a faster detection. 7th Graz Brain-Computer Interface Conference 2017,
Graz, Austria.

• Rimbert S, Lindig-León C, Fedotenkova M, Bougrain L. 2017. Modulation of beta
power in EEG during discrete and continuous motor imageries. 8th International
IEEE EMBS Conference On Neural Engineering, Shanghai, China.

• Rimbert S, Bougrain L. Comparison Between Discrete and Continuous Motor
Imageries : toward a Faster Detection. 2016. International Brain Computer Interface
Meeting 2016, California, United States.

• Rimbert S, Bougrain L, Lindig-León C, Serrière G, Giovannini F, Hutt A. 2015.
Amplitude and latency of EEG Beta activity during real movements, discrete and
continuous motor imageries. Bernstein Conference 2015, Bernstein, Germany.

4.2.1 Introduction

Aujourd’hui, la plupart des BCI qui utilisent les rythmes sensorimoteurs reposent sur la détection
d’une imagination motrice continue (CMI) où l’utilisateur s’imagine réaliser le mouvement
plusieurs fois pendant une durée allant de 2 à 4 secondes [21, 310, 205]. Si la majorité de la
littérature utilise ce type d’imagination motrice (MI), la relation existante entre la durée de
celle-ci et la nature de l’activité motrice contenue dans le signal EEG reste inconnue. En effet,
depuis les premiers travaux de Pfurtscheller [180, 179, 20], le paradigme reposant sur la CMI a
été utilisé comme référence, à savoir que l’utilisateur imagine le mouvement pendant une durée
plus ou moins longue pour que la détection par la BCI soit possible.

Cette situation amène à deux interrogations.D’abord, s’il est possible de détecter une imagination
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motrice continue grâce à une BCI, qu’en est-il d’une imagination motrice plus courte ? Dans le
cas d’un réveil peropératoire, il sera impossible d’anticiper la durée de la tentative de mouvement
du patient. Celle-ci pourra être discrète (< 1s), brève (< 2s) ou continue [356, 367]. La BCI devra
alors forcément s’adapter à la situation proposée par le patient. Il paraît donc important d’étudier
le comportement des ERD et des ERS en fonction du temps au cours duquel l’imagination de
mouvement est réalisée. Plusieurs études ont déjà étudié ce phénomène pour le mouvement
volontaire, montrant principalement la différence entre un mouvement bref, qu’on peut qualifier
d’isométrique discret, et un mouvement maintenu [368, 369, 370, 188]. Par exemple, Cassim
et al., ont montré que la puissance des rythmes sensorimoteurs (mu et bêta) retourne à la
ligne de base après 4-5 secondes de mouvement maintenu et que la durée du mouvement avait
très peu d’influence sur les modulations observées durant la période de pré-mouvement ou de
post-mouvement. Par contre, le rebond post-mouvement semble disparaître dans le cas d’un
mouvement maintenu [368], cela ayant été confirmé plus tard par Erbil and Ungan, lesquels ont
également fait l’hypothèse que la différence de comportement dans les deux bandes de fréquences
mu et bêta suggérait que les deux types de mouvements dépendent de processus différents [370].
A notre connaissance, trois études seulement ont exploré les différences existant dans le signal
EEG entre une imagination motrice courte et une imagination motrice continue :

• La première a été réalisée par Nam et al., et avait pour objectif d’étudier le phénomène de
latéralisation des patterns ERD et ERS lors d’une MI brève (> 1s) et continue (> 5s)
[367]. Selon cette étude, les deux types de MI génèrent une ERD durant la tâche et une
ERS post-tâche assez similaire, mais avec une localisation différente. En effet, lors d’une
MI brève, le rebond bêta apparaîtrait uniquement au niveau ipsilatéral. Une différence de
latéralisation a également été mise en évidence pour l’ERD dans les bandes de fréquences
mu et bêta [367]

• Dans une autre étude, les mêmes auteurs, avec semblablement la même base de données,
supposent que la durée de l’imagination de mouvement aurait principalement un impact sur
l’amplitude de l’ERS suivant la MI, l’imagination motrice brève étant moins prédisposée
à générer une ERS puissante [371].

• Enfin, en 2012, Fruitet et al. ont étudié l’influence de la durée de l’imagination motrice en
demandant à deux groupes de sujets de réaliser les deux tâches mentales [356]. Leur étude
montre qu’utiliser une imagination motrice brève (2 s) permet une meilleure performance
de la BCI qu’avec une imagination motrice soutenue (4 s). Malheureusement, le faible
nombre de sujets présents dans les deux groupes, et les modestes taux de classification
obtenus (< 70 %) ne permettent pas d’avoir de certitudes sur les conclusions de cette
étude.

La deuxième question concerne le domaine des BCI en général : la CMI est-elle le bon choix
pour réaliser une BCI efficiente ? En effet, la question mérite d’être posée car plus la tâche
d’imagination est longue, plus l’interaction avec la BCI dure longtemps. Et pourtant, plusieurs
études ont montré que la fatigue pouvait avoir des conséquences néfastes sur le signal EEG et
sur le taux de détection de la BCI [372, 373, 374, 375, 366, 376, 377]. Si l’on en croit ces études,
réduire au maximum le temps d’interaction avec la BCI pourrait être une solution pour améliorer
sa performance. C’est encore plus vrai pour la tâche d’imagination motrice, qui est une tâche
complexe, souvent difficile à exécuter convenablement et qui nécessite de la concentration et
des aptitudes particulières [372, 229, 215, 378]. De même, pour les expérimentations BCI, les
chercheurs utilisent des paradigmes expérimentaux où les essais sont répétés de nombreuses fois.
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Cela laisse penser que si la durée de la tâche d’imagination motrice était réduite, sans pour
autant que la précision de la BCI soit amoindrie, alors cette situation serait bénéfique pour les
sujets [379, 321]. Le gain de temps associé à cette pratique pourrait également être utile pour la
phase de calibration du système, celle-ci étant primordiale pour la précision de la BCI. Enfin,
lorsque les sujets réalisent une CMI, il se peut que la répétition d’imaginations motrices durant
quelques secondes entraîne un chevauchement des ERD et des ERS correspondant à chaque
mouvement imaginé, ce qui rendrait alors la CMI moins détectable. Plusieurs études réalisées
sur le mouvement volontaire montre en effet que la superposition des ERD et des ERS peuvent
provoquer une annulation de l’amplitude du signal, et cela laisse penser qu’un tel phénomène
pourrait apparaître lors d’une CMI [185, 188, 380].

Pour répondre à ces deux interrogations, nous proposons de réaliser une expérience où les
participants réaliseront des mouvements réels discrets, des imaginations motrices discrètes et
des imaginations motrices continues. Nous étudierons les modulations d’ERD et d’ERS, les
cartes temps-fréquences et topographiques correspondant aux différentes tâches motrices pour
mieux comprendre les différences intrinsèques entre les deux types de MI. Par la suite, l’analyse
d’une classification offline de ces deux tâches permettra d’évaluer la possibilité de détecter une
imagination motrice discrète.

4.2.2 Matériel et méthode

4.2.2.1 Participants

20 sujets volontaires sains (tous droitiers) ont participé à cette expérience (11 hommes et 9
femmes, de 19 à 45 ans). Les participants n’avaient pas d’antécédents médicaux qui auraient pu
influencer le résultat de l’étude (i.e., diabète, insuffisance rénale, dépression, problème moteur).
Tous les sujets ont donné leur accord et signé un formulaire de consentement éclairé préalablement
approuvé par le comité éthique de l’INRIA avant de participer (COERLE, numéro d’agrément :
2016-011/01). Quatre participants ont été retirés de l’analyse en raison de problèmes liés à des
défauts d’enregistrements ou d’électrodes. Nos analyses porteront donc sur 16 sujets volontaires.

4.2.2.2 Tâches motrices

Pour être au plus près des conditions peropératoires, les trois tâches motrices (RM, CMI et DMI)
ont été réalisées allongées et les yeux fermés.

4.2.2.2.1 Mouvement réel (RM) : la première tâche motrice consistait en une flexion
isométrique de l’index de la main droite sur une souris d’ordinateur. Un bip sonore à basse
fréquence indiquait quand le sujet devait exécuter la tâche. Pour chaque clic de souris, un trigger
était enregistré permettant de connaître le moment de l’exécution motrice (Figure 8).

4.2.2.2.2 Imagination motrice discrète (DMI) :La deuxième tâche consistait en une
imagination motrice discrète mimant le mouvement réel précédemment décrit. Un bip sonore à
basse fréquence indiquait au sujet quand il pouvait démarrer la tâche (Figure 4.8).

4.2.2.2.3 Imagination motrice continue (CMI) : la troisième tâche était une CMI durant
quatre secondes. Les participants imaginaient plusieurs (si possible quatre) flexions et extensions
de l’index droit. Ainsi, la différence entre les deux MIs consistait en la répétition du mouvement
imaginé pendant plusieurs secondes. Pour cette tâche, deux bips sonores étaient utilisés : un à
basse fréquence pour donner le signal de go et un autre à haute fréquence 4 s plus tard signifiant
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Figure 4.8: Schéma décrivant le timing utilisé pour les trois conditions motrices : mouvement
réel (RM, en haut), l’imagination motrice discrète (DMI, au milieu) et l’imagination motrice
continue (CMI, en bas). Les sessions motrices (DMI et CMI) ont été randomisées.

l’arrêt de la CMI (Figure 4.8).

4.2.2.3 Paradigme expérimental

Les trois tâches motrices ont été réalisées le même jour et correspondent à une session chacune.
Les sessions étaient découpées en différents runs, et plusieurs pauses étaient prévues entre les
runs pour éviter la fatigue. Avant de commencer l’expérience, les différentes sessions et tâches
motrices associées étaient décrites au sujet. Un temps de pratique des tâches était accordé,
particulièrement pour les tâches d’imaginations motrices discrète et continue. La session 1
correspondait au mouvement réel (RM) et était divisée en deux runs de 50 essais. Les sessions
2 et 3 correspondaient aux imaginations motrices discrète (DMI) et continue (CMI) et étaient
composées de 4 runs de 25 essais chacun. En tout, 100 essais étaient réalisés pour chaque tâche
motrice. Une randomisation des runs pour la session 2 et la session 3 a été appliquée afin d’éviter
les biais de fatigue ou de perte de concentration. La session 1 n’a pas été randomisée pour des
raisons pratiques. En effet, elle permettait aux sujets de se familiariser avec la tâche motrice
réelle avant de réaliser les imaginations de mouvement. Et aussi car cette condition avait surtout
un rôle de témoin dans cette étude, permettant de s’assurer de la présence d’ERD et d’ERS
pendant les différentes tâches motrices.

4.2.2.4 Enregistrement EEG

les signaux EEG ont été enregistrés via le logiciel OpenViBE avec un système d’acquisition
électroencéphalographique REFA 2. Neuf électrodes couvrant la zone du cortex moteur et pré-
moteur ont été enregistrées : FC3, C3, CP3, FCz, Fz, CPz, FC4, C4 et CP4. Aucun filtrage
supplémentaire n’a été utilisé pendant l’enregistrement. Les impédances des électrodes étaient
inférieures à 5kΩ durant toute l’expérience. Un scénario OpenViBE a été utilisé pour permettre de
générer les signaux sonores et d’enregistrer le moment auquel les sujets réalisaient le mouvement
volontaire (clic de souris). Tous les essais de mouvements réels qui ont été ratés ont été retirés
des analyses.

2. TMSi International
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Figure 4.9: Schéma expérimental représentant la mise en place de l’expérience. Les sujets
étaient allongés sur un tapis de sol, les yeux fermés. Leur main droite reposait sur une souris
d’ordinateur. Le système d’acquisition électroencéphalographique Refa de TMSi et le logiciel
OpenViBE ont permis d’enregistrer les signaux EEG et les triggers associés au mouvement réel.

4.2.2.5 Modulation ERD/ERS

Pour évaluer les modulations d’ERD et d’ERS générées par les 3 tâches motrices, nous avons
utilisé la band power method [381]. Tout d’abord, le signal EEG a été filtré entre 8-30 Hz (mu
+ bêta) pour tous les sujets à l’aide d’un filtre Butterworth d’ordre 4. Ensuite, le signal a été
découpé en isolant chaque essai et une moyenne a été calculée sur l’ensemble des essais. Enfin,
nous avons utilisé une fenêtre glissante de 250 ms avec un pas de glissement de 100 ms pour
visualiser les modulations d’ERD/ERS.

4.2.2.6 Classification

Pour discriminer deux tâches d’imagination motrice (CMI et DMI), l’algorithme Common Spatial
Pattern (CSP) a été utilisé pour extraire les caractéristiques d’intérêt. Cet algorithme a généré une
série de filtres spatiaux qui ont été appliqués pour décomposer les données multidimensionnelles
en un ensemble de composants non corrélés qui maximisent simultanément la variance d’une
classe tout en minimisant la variance d’une autre classe. Dans cette expérience, les deux classes
utilisées correspondent à un état de repos et à un état durant lequel la DMI ou la CMI était
réalisée. Trois paires de combinaisons linéaires ont été obtenues à partir des signaux EEG filtrés
entre 8-30 Hz. Pour l’état de repos, nous avons considéré une fenêtre de deux secondes avant le
signal de GO [-3 s ; -1 s] (Figures 4.10 et 4.11). Pour la DMI, les caractéristiques ont été extraites
après le signal de GO [0,2 s ; 1 s]. Les caractéristiques pour la CMI ont été calculées après le
signal GO [0,2 s ; 3 s] (Figures 4.10 et 4.11). Par la suite, un classifieur basé sur une analyse
linéaire discriminante (LDA) a été entraîné et a permis de discriminer les deux états mentaux
(Figure 4.13B).
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Figure 4.10: Grand moyennage des modulations ERD/ERS (n=16) dans la bande de fréquence
mu + bêta (8-30 Hz) pour les trois conditions motrices : mouvement réel (RM, en bleu),
imagination motrice discrète (DMI, en vert) et imagination motrice continue (CMI, en orange).
Un bip sonore indiquait le début de la tâche motrice tandis qu’un second bip sonore signifiait la
fin de la tâche de CMI.

4.2.3 Résultats

Pour montrer que la DMI peut générer des modulations de l’activité cérébrale au niveau du cortex
moteur et être détectée par une BCI, nous avons d’abord analysé les modulations ERD/ERS
entre 8 et 30 Hz pour l’électrode C3, puis nous avons effectué une classification offline avec
validation croisée de la tâche de CMI et de DMI.

4.2.3.1 Modulation ERD/ERS

Il convient de préciser que les trois tâches ont été réalisées les yeux fermés, et que l’analyse de
la bande de fréquence mu a été perturbée, c’est-à-dire que l’ERD était moins visible (confirmé
d’ailleurs par une temps-fréquence). La puissance relative issue du grand moyennage entre 8-30
Hz sur l’électrode C3 montre (Figure 4.10) :

• une différence significative (Friedman, p < 0.05) entre l’ERD présente pendant le mouve-
ment volontaire et l’ERD apparaissant pendant la CMI et la DMI ;

• une différence significative est également observée si l’on compare l’ERS post-tâche motrice
pour le mouvement réel et les deux types de MIs ;

• pendant le CMI, les sujets ont imaginé plusieurs mouvements dans une fenêtre temporelle
de 4 secondes, ce qui entraîne une diminution globale de l’activité pendant la tâche ;

• l’ERS post-CMI est plus importante que l’ERS post-DMI.

L’analyse des modulations pour chaque sujet montre que (Figure 4.11) :
• l’évolution de l’ERD vers l’ERS est rapide (moins d’une seconde) et peut être liée au type

de mouvement réalisé par les sujets ;
• pratiquement tous les sujets montrent un fort rebond après le mouvement réel ;
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• certains sujets (S1, S2, S5, S6, S10) ont une ERS plus robuste produite par DMI tandis
que d’autres n’ont pas de rebond bêta ;

• certains sujets (S9, S10, S15) ont une ERD fort après la tâche de DMI ;

• certains sujets (S7, S9, S11) ne présentent pas d’ERD durant la tâche, ce qui pourrait
avoir un effet négatif sur la phase de classification ;

• d’autres sujets (S2, S15) ont un profil différent puisqu’une première ERS est atteinte une
seconde après le début de la CMI, puis la puissance augmente et diminue à nouveau, en
étant modulée de cette manière pendant 3 secondes. En effet, pour certains sujets l’ERD
globale peut être considérée comme la concaténation de plusieurs ERD et ERS en raison
de la réalisation de plusieurs MI.

4.2.3.2 Cartes topographiques

L’analyse des cartes topographiques montre que pour le mouvement réel, l’ERS est bien plus
importante sur la zone de l’électrode C3 (Figure 4.12). Pour la DMI, une désynchronisation
d’environ 5 % apparaît sur la zone C3 juste après le premier bip sonore. Une seconde plus tard,
le rebond bêta apparaît, et est plus présent autour de la zone C3. Pour la CMI, une ERD est
légèrement visible, mais il est difficile d’identifier une synchronisation ou une désynchronisation
durant les 4 secondes. La compréhension des profils individuels d’ERD et d’ERS entre les sujets
pour la tâche CMI est cruciale pour améliorer la phase de classification dans une BCI.

4.2.3.3 Classification

Pour chaque sujet, 4 runs de 25 essais étaient disponibles. Nous avons utilisé une validation
croisée avec 3 essais pour la phase d’entraînement et 1 essai pour le test (4 permutations). La
Figure 4.13B présente la précision moyenne de la détection pour chacune des trois tâches motrices
et pour trois bandes de fréquences (alpha, bêta et alpha + bêta). La Figure 4.13A présente le
détail de la précision de détection pour chaque sujet.

La précision moyenne pour RM, DMI et CMI est respectivement de 78,4 %, 71,9 % et 71,4 %.
Détecter les mouvements réels est plus facile que détecter une imagination motrice, qu’elle soit
continue ou discrète. Il n’y a pas de différence significative entre la précision de détection d’une
DMI ou d’une CMI, bien que pour certains sujets (S5, S6, S9, S16), cette tâche paraît plus facile
à détecter. Il semble que la bande de fréquences 8-30 Hz augmente la précision de la classification.
Enfin, si l’on compare la précision de la classification entre une DMI et une CMI sur la même
période [0,2 ; 1] s, on obtient un résultat équivalent.

4.2.4 Discussion

Afin d’améliorer la détection des réveils peropératoires, nous souhaitions vérifier qu’une imagina-
tion motrice très brève ou continue entraînait tous deux des modulations de l’activité cérébrale
motrice, et qu’elles pouvaient être détectables via une classification offline. Pour cela, les sujets
ont effectué des mouvements volontaires (i.e., flexion isométrique de l’index droit) et des imagi-
nations motrices discrètes et continues basées sur ce même mouvement. Les résultats montrent
que la puissance dans la bande de fréquence 8-30 Hz est modulée pendant les trois tâches, et la
comparaison entre les différentes ERS post-tâches suggère qu’en moyenne, les sujets ont une ERS
plus forte pendant une CMI qu’une DMI. Cependant, ce n’est pas le cas pour tous les sujets.
Enfin, le taux de détection d’une DMI est aussi précis que celui d’une CMI, laissant penser que
l’imagination motrice discrète pourrait être utilisée dans le domaine des BCI en général.
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Figure 4.11: Grand moyennage des courbes ERD/ERS% (8-30 Hz) pour l’électrode C3 et les
trois conditions motrices : mouvement réel (RM, en haut), imagination motrice discrète (DMI,
au milieu) et imagination motrice continue (CMI, en bas). La courbe noire en gras indique le
grand moyennage également visible sur la Figure 4.10. Un bip sonore indiquait le début de la
tâche motrice tandis qu’un second bip sonore signifiait la fin de la tâche de CMI.
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Figure 4.12: Cartes topographiques montrant la localisation des ERD/ERS (n=16) dans la
bande de fréquence bêta (15-30 Hz) pour le mouvement réel (RM, en haut), imagination motrice
discrète (DMI, au milieu) et imagination motrice continue (CMI, en bas). La couleur rouge
correspond à une ERS et la couleur bleu à une ERD. Un bip sonore indiquait le début de la tâche
motrice tandis qu’un second bip sonore signifiait la fin de la CMI. Ces figures topographiques
sont extrapolées à partir des électrodes FC3, C3, CP3, FCz, Fz, CPz, FC4, C4, CP4.

4.2.4.1 ERD/ERS durant le mouvement volontaire

Nos résultats sont cohérents avec ceux obtenus dans plusieurs études décrivant les modulations
ERD/ERS% au cours d’une action motrice volontaire [185, 235, 188] ou pour une imagination
motrice [21, 310]. Dans notre étude, la première condition motrice ne peut pas être définie comme
un mouvement volontaire auto-initié à cause de l’utilisation d’un indice sonore, ce qui explique
d’ailleurs que l’ERD ne débute pas avant le signal de GO (Figures 4.10 et 4.11). Et pourtant,
si l’on compare le mouvement volontaire auto-initié et le mouvement réel à la suite d’un signal
visuel, aucune différence significative n’apparaît en matière de classification du signal EEG [382].
Néanmoins, l’ERD pendant le mouvement et l’ERS post-mouvement sont très similaires aux
modulations décrites pendant l’exécution d’un mouvement totalement volontaire [185]. Il est vrai
aussi que l’ERD durant les trois conditions motrices est de faible amplitude, surtout comparée
aux rebonds arrivants par la suite. Trois facteurs expérimentaux pourraient expliquer la faible
desynchronisation observée pendant la tâche (Figure 4.10). D’abord, la faible amplitude de l’ERD
pourrait être liée à l’instruction qui a été donnée, celle-ci étant plus axée sur la bonne réalisation
du mouvement que sur la vitesse de celui-ci [352]. Ensuite, bien que certains sujets s’efforçaient de
faire un mouvement volontaire et conscient, un mouvement de flexion isométrique sur une souris
reste un mouvement très habituel dans la vie de tous les jours, favorisant ainsi une ERD de moins
grand amplitude [383]. Enfin, la présence d’un rebond bêta très rapide après le mouvement incite
à penser que l’ERD a pu être impactée par ce phénomène, suggérant que les deux phénomènes
ne peuvent peut-être pas s’exprimer pleinement en si peu de temps [188, 185, 184, 235]. Il est
aussi normal que le rebond bêta apparaisse aussi rapidement au vu de la nature du mouvement
réalisé (clic de souris) [384].

4.2.4.2 ERS pendant la DMI et la CMI

Les résultats montrent que l’ERS est plus faible après une DMI ou une CMI qu’après un
mouvement réel, ce qui a déjà été démontré précédemment [385, 355, 207]. Cependant, la
nouveauté est que le rebond bêta est plus fort en moyenne après une CMI qu’après une DMI. Ce
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Figure 4.13: (A) Précision de détection obtenue via une analyse linéaire discriminante (LDA)
pour les trois conditions motrices (RM, CMI et DMI) dans la bande de fréquence 8-30 Hz. Les
caractéristiques pour les tâches de RM et de DMI ont été extraites dans la fenêtre [0.2 ; 1]
secondes après le signal de GO. Les caractéristiques de la CMI ont été extraites dans la fenêtre
[0.2 ; 3] secondes après le signal de GO. (B) Précision de la classification offline obtenue grâce à
une analyse linéaire discriminante pour les trois conditions motrices (RM, CMI et DMI) dans les
trois bandes de fréquences (alpha, bêta et alpha + bêta). Les caractéristiques pour les tâches de
RM et de DMI ont été extraites dans la fenêtre [0.2 ; -1] secondes après le signal de GO. Dans le
cas de la CMI, deux périodes ont été utilisées.

70



4.2. Comparaison entre une imagination motrice discrète et une imagination motrice continue

résultat est surprenant si on se réfère aux études qui ont comparé un mouvement réel maintenu par
rapport à un mouvement bref, et qui ont observé l’absence d’ERS après un mouvement maintenu
dans la bande de fréquence mu ainsi qu’une ERS de moins grande amplitude dans la fréquence
bêta [368, 369]. Ce résultat est également différent de celui observé dans l’étude de Fruitet et al.
qui mettait en évidence un rebond bêta plus fort lors d’une imagination de mouvement brève
comparée à une imagination motrice continue [356]. Enfin, Nam et ses collaborateurs n’ont pas
trouvé de différences d’amplitude mais seulement de localisation, ce qui là encore n’apparaît pas
dans nos résultats [367, 371] (Figure 4.12).

4.2.4.3 ERD pendant la CMI

Si l’on observe la phase d’ERD lors de l’imagination motrice continue, on peut faire le constat que
la puissance était très variable d’une seconde à l’autre. En effet, pour certains sujets, il est clair
qu’il existe des phases d’ERD et d’ERS à l’intérieur même de l’ERD de plusieurs secondes, ce qui
n’est pas surprenant au vu de la consigne donnée en début d’expérience. En effet, comme plusieurs
imaginations motrices discrètes successives sont réalisées à l’intérieur de la même période de
temps, il y fort à parier qu’il y ait également une succession d’ERD et d’ERS associé. De plus,
dans notre étude, la CMI implique plusieurs imaginations motrices qui ne sont pas synchronisées
d’un essai à l’autre, et encore moins d’un sujet à l’autre, contrairement à la DMI qui commence et
se termine à peu près au même moment pour chaque essai. Cela suppose que le grand moyennage
de la CMI rend difficilement compte du chevauchement dans le temps des composantes ERD et
ERS (Figure 4.10). Autrement dit, le timing de la dynamique du mouvement imaginé est différent
d’un sujet à l’autre. Plusieurs études illustrent déjà le concept de chevauchement des processus
fonctionnels d’ERD et d’ERS pendant un mouvement réel [185, 184, 386] mais aucune étude
n’en a fait état pour les imaginations de mouvement. Cette interprétation suppose implicitement
que les composantes se combinent, ce qui signifie que la superposition temporelle d’une ERD
et d’une ERS produirait un signal d’amplitude intermédiaire. Ce mécanisme pourrait expliquer
pourquoi l’ERD pendant une CMI serait moins détectable et plus variable d’un sujet à l’autre,
que l’ERD pendant une DMI. Pour valider cette hypothèse, nous avons déjà réalisé une nouvelle
étude pour explorer comment deux mouvements rapides successifs peuvent affecter le signal dans
la bande de fréquence 8-30 Hz (Chapitre 5).

4.2.4.4 Précision de la détection d’une DMI et d’une CMI

Dans cette étude, nous avons montré que la détection d’un mouvement réel était plus facile
que la détection d’imaginations motrices discrètes ou continues, ce qui est habituellement le
cas dans d’autres études [10, 286, 387]. En effet, le mouvement réel implique des modulations
plus fortes au niveau du cortex moteur que l’imagination de mouvement, qu’elle soit continue
ou discrète [10]. Cependant, le taux de classification trouvé pour le mouvement réel est plutôt
bas en comparaison à d’autres études (> 90 %, [388, 389]). Pour autant, il convient de rappeler
qu’il s’agissait d’une flexion isométrique de l’index de la main droite et non d’un mouvement
pluri-articulaire comme le mouvement de saisie. Certaines études ont d’ailleurs montré que l’ERD
dans la bande de fréquence mu était très peu impactée par la masse musculaire utilisée, mais
que le rebond bêta était plus fort si le mouvement était global ([390, 181]). Par exemple, un
mouvement du poignet génère une ERS plus importante qu’un mouvement de l’index [181].
Concernant la précision de détection pour la DMI et la CMI, nous avons pu voir qu’elle était
très similaire, ce qui suggère d’utiliser la DMI si l’on considère le temps gagné durant cette tâche
(Figures 4.13A et 4.13B). Ces résultats sont concordants avec les études préliminaires entreprises
par d’autres études [356, 367, 371].
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4.2.4.5 Limites de l’étude

Cette étude est basée sur plusieurs hypothèses provenant d’études neurophysiologiques étudiant
le mouvement volontaire (i.e., ERD/ERS, contraction des composantes motrices dans le temps)
et s’en inspire afin d’améliorer la détection de la tâche d’imagination motrice discrète par une
BCI. Plusieurs paramètres expérimentaux qui pourraient influencer les résultats de cette étude
peuvent être discutés.

Tout d’abord, le faible nombre d’électrodes utilisées dans notre étude peut légitimement poser
des questions quant à la validité de nos résultats (n=9). En effet, dans la littérature, il a été
précédemment établi qu’un grand nombre d’électrodes permettait d’avoir une bonne estimation
globale de l’activité électrique du cerveau, et que l’emploi de montages à faible densité était
discutable [391]. Cependant, pour cette étude, nous voulions nous focaliser uniquement sur
l’activité cérébrale motrice générée par les tâches d’imagination motrice, et voir s’il était possible
de les détecter avec un petit montage, comme cela pourrait être fait pour une surveillance en
condition peropératoire. Une analyse complémentaire de C3 avec dérivation a été réalisée et
montre des résultats similaires à ceux présentés ici. Enfin, les modulations ERD/ERS décrites
dans cette étude sont en totale cohérence avec la littérature [185, 386, 368, 367].

Dans cette étude, chaque sujet a réalisé 100 essais pour chacune des conditions motrices (RM, DMI
et CMI), ce qui a considérablement augmenté la durée de l’expérience. La tâche de mouvement
réel servait principalement de témoin pour pouvoir évaluer les ERD et ERS produites pendant
la DMI. Maintenant que nous savons qu’une DMI entraîne des modulations similaires mais de
plus faibles amplitudes au mouvement réel, cette condition pourrait être supprimée au profit
de nouveaux essais de DMI et de CMI. En effet, nous projetons de réaliser une expérience
complémentaire à celle-ci avec différents temps d’imaginations motrices, allant de l’imagination
motrice discrète (< 1s), en passant par l’imagination motrice brève (< 2s) à une imagination
motrice intermédiaire (< 3s) jusqu’à une imagination motrice continue plus longue (4 ou 5s).

Les résultats de cette étude ont mis en avant une forte variabilité, visible à la fois sur les
modulations d’ERD et d’ERS pendant les trois tâches (Figure 11), mais aussi au niveau de la
précision de la détection (Tableau 1 et Figure 13). Cette variabilité entre les sujets impacte
grandement le moyennage des résultats. S’il existe une variabilité intrinsèque aux expériences
de ce type, il peut y avoir d’autres explications liées au déroulement de l’expérimentation. En
effet, les modulations ERD/ERS liées aux deux tâches d’imagination motrice sont directement
dépendantes de l’apprentissage de cette tâche spécifique. L’imagination motrice kinesthésique est
une tâche difficile [392, 231, 393] qui nécessite à la fois des compétences particulières, mais qui
peut également être améliorée par des entraînements [394, 395]. Dans cette étude, bien que nous
ayons donné des consignes claires, et qu’un temps de pratique était accordé (20 minutes), cela
n’était peut être pas suffisant pour que cette tâche mentale soit maîtrisée. D’ailleurs, certains
témoignages post-expérimentation révèlent que la DMI était difficile à réaliser, en partie à cause
du manque de temps après le signal auditif. Pour d’autres participants, la CMI était la tâche la
plus complexe car elle nécessitait une concentration maintenue pendant un laps de temps plus
grand. Finalement, pour une pratique plus courante, laisser choisir l’utilisateur de la tâche mentale
à réaliser pourrait être une solution alternative qui permettrait une meilleure appropriation de
la tâche. Enfin, les consignes pour l’imagination motrice continue étaient “d’imaginer réaliser
4 fois la flexion isométrique de l’index” mais certains sujets ont rapporté n’avoir pas le temps
d’en réaliser quatre et par conséquent, se sont limités à trois imaginations de mouvement. Cette
différence d’application de la consigne peut également induire une variabilité inter-sujets dans
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nos résultats, en particulier en ce qui concerne le timing des différentes phases d’ERD et d’ERS
lors du mouvement imaginé.

4.2.5 Conclusion

Cette étude a démontré qu’une imagination motrice discrète de l’index de la main pouvait être
détectable dans le signal EEG au niveau du cortex moteur, validant ainsi la possibilité de détecter
des tentatives de mouvements même très courtes. Des modulations d’ERD et d’ERS sont visibles
dans la bande de fréquence 8-30 Hz pendant l’imagination motrice discrète et sont tout autant
détectables par un classifieur (CSP+LDA) qu’une imagination motrice continue. Ces résultats
suggèrent qu’il serait possible de détecter une tentative de mouvement très courte lors d’un réveil
peropératoire. Enfin, puisqu’il n’existe aucune différence significative entre la détection des deux
types d’imagination motrice, la DMI pourrait également avoir un réel impact dans le domaine
des BCI car elle permettrait de réduire le temps d’interaction et la fatigue de l’utilisateur.
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4.3 Vers la détection d’une imagination motrice isolée ou com-
binée

POINTS CLÉS
• Questions : Peut-on détecter des imaginations motrices isolées (impliquant un

seul membre) et combinées (impliquant plusieurs membres) ? Comment vont se
superposer les ERD et les ERS au niveau des zones sensorimotrices dans le cas
d’imaginations motrices combinées ?

• Résultats : Les imaginations motrices isolées (main droite, main gauche, pieds)
génèrent des modulations d’ERD et d’ERS sur la zone corticale liée à la partie du
corps mis en jeu. Lorsque qu’une imagination motrice combine plusieurs membres,
le signal EEG reflète une superposition de l’activité électrique cérébrale des imagina-
tions motrices séparées. La classification correspondante à chacune des imaginations
motrices isolées et combinées suggère qu’il sera possible de détecter plusieurs types
de tentatives de mouvements.

• Signification : La localisation des ERD et des ERS durant les imaginations
motrices isolées et combinées suggère qu’il sera possible de détecter une tentative
de mouvement globale lors d’un réveil peropératoire. Dans le domaine des BCI,
l’organisation somatotopique des ERD et ERS pourrait permettre une discrimination
plus précise des imaginations motrices impliquant plusieurs membres.

Articles associés
• Rimbert S, Lindig-León C, Bougrain L. 2017. Profiling BCI users based on contra-

lateral activity to improve kinesthetic motor imagery detection. 8th Internationl
IEEE EMBS Conference On Neural Engineering, Shanghai, China.

• Lindig-Leon C, Rimbert S, Avilov O, Bougrain L. 2017. Scalp EEG Activity
During Simple and Combined Motor Imageries to Control a Robotic Arm. IEEE
First Ukraine Conference on Electrical and Computer Engineering, Kiev, Ukraine.

• Lindig-León C, Bougrain L, Rimbert S. 2015. Alpha rebound improves on-line
detection of the end of motor imageries. IEEE EMBS Neural engineering conference,
Montpellier, France.

• Lindig-León C, Rimbert S, Bougrain L. 2020 (in preparation) 8-Class Recognition
based on Combined Motor Imageries for Controlling a Robotic Arm with EEG.
Frontiers in Neuroscience.

4.3.1 Introduction

Lors d’un réveil peropératoire, les patients témoignent qu’ils essaient de bouger pour prévenir le
personnel médical de leur situation mais qu’ils en sont incapables, le plus souvent à cause des
bloquants neuromusculaires [1, 77]. S’il est envisageable d’utiliser une interface cerveau-ordinateur
pour détecter leur tentative de mouvement comme preuve indirecte de leur état de conscience,
il est néanmoins délicat de statuer sur la nature exacte de la tentative de mouvement qu’il
faudra détecter dans le signal EEG. En effet, selon les patients victimes de réveil peropératoire,
les témoignages diffèrent. Le plus souvent, les patients essayent de bouger le haut du corps,
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principalement un bras, voire les deux [90, 2]. Mais d’autres patients ont comme réflexe de bouger
les pieds ou les orteils [90, 77, 2]. Enfin, certains d’entre eux tentent de se lever, de parler, de
cligner des yeux ou de crier pour signaler leur état de conscience [1, 112]. Tous ces témoignages
mettent en avant une chose : si l’on souhaite concevoir une BCI spécialisée dans la détection des
réveils peropératoires, il faudra que celle-ci puisse détecter plusieurs tentatives de mouvements
différentes, et si possible une combinaison de tentatives de mouvements dans le cas où les patients
tenteraient de bouger plusieurs membres en même temps.

De nombreuses études neurophysiologiques suggèrent que l’organisation somatotopique du cor-
tex moteur permettrait de discriminer différents types de mouvements ou d’imaginations de
mouvement, selon les membres impliqués dans ces tâches mentales. La diminution de puissance ca-
ractéristique de l’ERD est typiquement observée bilatéralement au niveau de l’aire sensorimotrice,
c’est-à-dire à la fois au niveau de l’hémisphère gauche et de l’hémisphère droit, au cours d’un
mouvement volontaire [396, 317, 397, 370, 191, 235]. Dans certains cas, néanmoins, l’amplitude
maximale de l’ERD a une prépondérance controlatérale [398, 399], souvent en phase de prépara-
tion d’ailleurs [397], mais il y a un consensus sur l’organisation somatotopique de l’ERD liée au
mouvement [197, 399, 196]. En effet, en accord avec les recherches de Penfield, un mouvement de
la main, du doigt, des pieds voire de la langue entraînera une ERD d’amplitude maximale sur
une zone bien spécifique. Par exemple, l’ERD induite par un mouvement ou une imagination au
niveau des pieds sera localisée au niveau central, même si la discrimination des deux membres
reste difficile [186, 182, 192, 400]. L’ERS post-mouvement dans la bande de fréquence bêta est
plutôt localisée au niveau du cortex précentral controlatéral [182, 184, 21, 220, 386] mais peut
également être présente à la fois en ipsilatéral ou/et en controlatéral, cela dépend des sujets. La
latéralisation des phénomènes d’ERD et d’ERS est également corrélée à une latéralisation du
Bereitschaftpotential, de la variation négative contingente (CNV) ou du potentiel de préparation
latérale (Lateralized Readiness Potential, LRP) [188].

On peut établir un constat similaire pour la tâche d’imagination motrice. En effet, l’ERD est très
souvent latéralisée durant la tâche mentale, ce qui implique qu’une imagination motrice de la
main droite induit une ERD au niveau du cortex sensorimoteur gauche, alors qu’une imagination
motrice de la main gauche apparaît dans le cortex sensorimoteur droit [19, 386, 286, 21]. C’est
à partir de cette différence de localisation de l’ERD en fonction du membre impliqué que
repose tout naturellement l’interaction des BCI [20, 291, 359, 205, 252]. Néanmoins, pendant la
tâche d’imagination motrice, l’ERD est plus souvent controlatérale que bilatérale par rapport
au mouvement volontaire, cela s’explique en partie par le manque de la phase d’exécution
motrice [367, 371]. On note également la présence d’une ERS ipsilatérale après la tâche, le plus
souvent dans la fréquence bêta [19, 401, 402, 403]. Cette latéralisation peut néanmoins être
légèrement modifiée ou remise en cause dans certains cas. Par exemple, l’utilisation de la main
non dominante induit une ERD plus forte dans la bande de fréquence bêta au niveau du cortex
sensorimoteur ipsilatéral par rapport au cortex controlatéral [404]. Autre exemple, après un
(accident vasculaire cérébral) AVC, la latéralisation des activations corticales chez le patient est
considérablement réduite et apparaît en priorité sur l’hémisphère sain [405]. En complément
du phénomène de latéralisation, le phénomène de “focal ERD/surround ERS” peut également
permettre de discriminer des imaginations de mouvement des différents membres. En effet,
lorsqu’une ERD pendant la tâche apparaît de manière controlatérale dans la bande de fréquence
mu, il peut arriver qu’une ERS apparaisse simultanément au niveau ipsilatéral [406, 407, 408]. A
l’inverse, lorsqu’on applique une stimulation visuelle au cours d’une tâche motrice, il n’est pas
rare d’obtenir le même phénomène entre l’aire pariétale et occipitale [339]. Une des hypothèses
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serait que le “focal ERD/surround ERS” serait responsable de l’attention sélective portée à une
commande motrice. Par exemple, une imagination motrice de la main droite entraînerait une
ERD au niveau controlatéral (C3), tout en induisant une ERS au niveau ipsilatéral et central
puisque la zone de la main gauche (C4) et des pieds (Cz) ne serait pas impliquée dans la tâche
motrice. L’ERS dans la bande de fréquence mu indiquerait une facilitation du traitement de
l’information et non pas une capacité réduite de celle-ci [409, 408].

Le phénomène de latéralisation est souvent utilisé dans le domaine des BCI car il permet de
discriminer plusieurs imaginations de mouvement entres elles. Par exemple, il est fréquent de
trouver des BCI dont le but est le contrôle d’un bras, d’une souris d’ordinateur, d’un fauteuil
roulant ou d’un personnage de jeux vidéo à partir de la discrimination de deux classes d’états
mentaux : une imagination main droite versus une imagination main gauche [410, 264, 411,
412, 413]. Cependant, dans le cas des réveils peropératoires, il n’est pas utile de discriminer les
imaginations de mouvement entre eux, mais plutôt de pouvoir détecter n’importe quel type
d’imagination de mouvement par rapport à un état de repos. De telles BCI existent déjà et
utilisent les deux états mentaux suivants : un état de repos et une imagination motrice d’une
des deux mains. Le plus souvent, ce type de BCI est utilisé pour une application de contrôle ou
de santé. Leurs performances sont d’ailleurs assez encourageantes puisqu’elles ont une précision
similaire, voire meilleure dans certains cas, à celle basée sur une classification MI main droite
versus MI main gauche [274, 414, 415, 416].

Si l’on souhaite pouvoir détecter différents types de tentatives de mouvements provenant d’un
patient victime de réveil peropératoire, il est au préalable nécessaire de mieux comprendre
comment est modulé le signal EEG du cortex moteur en fonction de différents types de mouvements
et imaginations motrices pris séparément (main droite, main gauche, pieds). Plusieurs travaux
rapportent de quelle manière les ERD et ERS sont localisées à différents endroits du cortex
moteur en fonction du membre impliqué, mais il existe encore aujourd’hui une certaine variabilité
dans les résultats présentés, notamment en ce qui concerne l’état de repos qui peut être très
variable d’un sujet à l’autre et qui pourtant est fondamental dans ce type de BCI [379]. Une
autre question demeure : que se passe-t-il si le patient victime de réveil peropératoire tente
de bouger plusieurs membres à la fois (deux mains ensemble, pieds et mains) ? En théorie, il
devrait y avoir une activation simultanée de plusieurs zones du cortex moteur, de sorte à ce
qu’une imagination main droite combinée à une imagination des pieds génère une large ERD
au niveau de C3 et de Cz. L’effet “focal ERD/surround ERS” pourrait néanmoins rendre les
choses plus complexes. A notre connaissance, très peu d’études ont déjà investigué cette question
[345, 417, 418, 419]. Lindig-Leon et al. ont suggéré d’utiliser la combinaison d’imaginations
motrices afin de maximiser le nombre de commandes possibles pour contrôler un bras robotique
à trois dimensions. Cependant, l’utilisation simultanée de huit types d’imaginations motrices
combinées impacte très négativement la précision de la BCI (< 50 %) [420].

Dans cette étude, nous proposons d’étudier une base de données EEG avec huit classes différentes
d’imaginations motrices provenant d’un travail réalisé durant la thèse de C. Lindig-Leon. Celle-ci
nous permettra d’étudier plusieurs types de MI à la fois isolées et combinées : état de repos, MI
main droite, MI main gauche, MI des deux pieds, MI des deux mains, MI main droite + MI
pieds, MI main gauche + MI pieds, MI des deux mains + MI des deux pieds. Dans cette étude,
les modulations d’ERD et d’ERS générées par chacune des imaginations motrices et les taux de
classification associés seront analysés pour 11 sujets volontaires sains.
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4.3.2 Matériel et méthode

4.3.2.1 Participants

11 droitiers ont pris part à cette expérimentation (8 hommes et 3 femmes, de 19 à 43 ans).
Cette expérience a préalablement été acceptée par le comité d’éthique d’Inria (COERLE, numéro
d’agrément : 2016-011/01). Tous les participants présentaient un profil de santé en adéquation
avec le paradigme expérimental, c’est-à-dire sans problème moteur ou pathologie cérébrale
pouvant influencer les résultats.

4.3.2.2 Protocole expérimental

Figure 4.14: Schéma représentant le paradigme expérimental de l’expérience. La tâche mentale
durait six secondes et était indiquée par des flèches. La signification de chaque flèche (vers la
gauche, vers le bas, vers la droite) est décrite dans la Figure 16. Après 6 secondes de tâche, les
flèches disparaissent, et indique une période de pause avant le prochain essai.

Les sujets volontaires étaient confortablement installés sur une chaise, les bras le long du corps
et étaient placés devant un écran qui leur indiquait les imaginations motrices à réaliser. L’indice
visuel était constituée de trois fenêtres s’affichant simultanément sur l’écran, et sur lesquelles
étaient présentées des flèches avec trois directions (gauche, bas, droite) correspondant dans
l’ordre à une imagination de la main gauche, des pieds ou de la main droite (Figure 4.14). Les
imaginations motrices à réaliser incluent toutes les combinaisons possibles avec une MI main
droite, une MI main gauche et une MI des pieds, soit : main droite, main gauche, pieds, deux
mains ensemble, main gauche en combinaison avec pieds, main droite en combinaison avec pieds,
deux mains ensemble avec pieds. A ces imaginations motrices s’ajoute l’état de repos qui était
indiqué par une absence de flèches (Figure 4.14).

4.3.2.3 Paradigme expérimental

L’étude était plutôt longue (> 3h) et était composée de différents runs composés de 10 essais par
tâche motrice, soit 320 essais au total pour les 8 classes. Chaque essai était présenté au hasard et
avait une durée de 12 secondes (Figure 4.14). Pendant les six premières secondes, les utilisateurs
ont réalisé l’imagerie motrice indiquée par la flèche. L’utilisation de chaque partie du corps était
indiquée par la présence de flèches : une flèche pointant vers la gauche sur le panneau gauche pour
la main gauche, une flèche pointant vers le bas sur le panneau central pour les pieds, une flèche
pointant vers la droite sur le panneau droit pour la main droite, et la combinaison simultanée de
toutes ces flèches pour une combinaison de plusieurs imaginations motrices (Figure 4.15). Après
la sixième seconde, la/les flèche(s) disparaissai(en)t alors que les croix restaient pendant les six
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secondes suivantes, indiquant la période de pause avant le début du prochain essai (Figure 4.14).

4.3.2.4 Données électrophysiologiques

Les signaux EEG ont été enregistrés via le logiciel OpenViBE avec un système d’acquisition
REFA (TMSi International). 26 électrodes couvrant la zone du cortex moteur, pré-moteur et
sensorimoteur ont été enregistrées selon le système international 10-20 : FC5, FC3, FC1, FCz,
FC2, FC4, FC6, C5, C3, C1, Cz, C2, C4, C6, CP5, CP3, CP1, CPz, CP2, CP4, CP6 et Pz.

4.3.2.5 Modulations ERD/ERS

Pour évaluer les modulations d’ERD et d’ERS générées par les 3 tâches motrices, nous avons
utilisé la band power method [381] grâce à un script réalisé sur Matlab 2016a. Tout d’abord,
le signal EEG a été filtré entre dans la bande mu entre 7-13 Hz pour tous les sujets à l’aide
d’un filtre Butterworth d’ordre 4. Ensuite, le signal a été découpé en isolant chaque essai et une
moyenne a été calculée sur l’ensemble des essais. Enfin, nous avons utilisé une fenêtre glissante de
250 millisecondes avec un pas de glissement de 100 ms pour visualiser les ERD/ERS% (Figures
4.17, 4.18 et 4.19).

Figure 4.15: Tableau représentant la signification des différentes flèches. Une flèche vers la
droite indique une MI de la main droite, une flèche vers la gauche indique une MI de la main
gauche, et une flèche vers le bas indique une MI des deux pieds. Il est également possible de
combiner les flèches pour obtenir une MI des deux mains, une MI de la main droite et des pieds,
une MI de la main gauche et des pieds, et une MI combinant les deux mains et les pieds. Les
trois dernières colonnes présentent les différents mouvements robotiques associés à chaque MI et
ne seront pas discutés ici.

4.3.2.6 Classification

Pour les 8 classes d’imageries mentales, 40 essais étaient disponibles. Pour chaque essai, 26
caractéristiques (une par canal) ont été extraites du signal filtré et le logarithme de la variance
a été calculé entre 0.5 et 5 secondes après l’indice visuel (signal de GO), correspondant à la
phase de désynchronisation neuronale. L’analyse discriminante linéaire (sLDA) a été réalisée en
utilisant la bibliothèque python scikit-learn [421]. L’utilisation d’un shrinkage LDA se justifie
par le petit nombre d’échantillons par classe.
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Figure 4.16: Distribution de la puissance oscillatoire relative pour les 8 classes d’imageries
mentales pour un sujet particulièrement performant dans la tâche d’imagination motrice kines-
thésique (Sujet 4). La valeur ERD/ERS% a été calculée pour chaque électrode entre 7-13 Hz
pour la fenêtre [0,5 ; 4] secondes. Les valeurs négatives indiquent une ERD tandis que les valeurs
positives indiquent une ERS. Notons que chaque carte topographique est normalisée de façon
indépendante afin d’améliorer les motifs correspondants.

4.3.3 Résultats

4.3.3.1 Modulations ERD/ERS pour les 8 classes

La carte topographique (Figure 4.16) montre la représentation spatiale des ERD/ERS% pour
un sujet particulièrement performant dans la tâche d’imagination motrice kinesthésique. Les
ERD/ERS% ont été calculées sur une fenêtre de 4 secondes après le signal de GO pour toutes les
électrodes. Les résultats pour ce sujet confirment une activation des régions associées pour chaque
membre engagé dans la tâche d’imagination motrice : une ERD sur l’électrode C3 lors d’une MI
de la main droite, une ERD sur l’électrode C4 pour la MI de la main gauche, une ERD sur Cz
et FCz pour la MI des pieds. Il est très intéressant de noter la présence d’une ERS en même
temps que l’ERD liée à l’exécution de l’imagination motrice, représentative du phénomène de
“focal ERD/surround ERS” dont nous avons parlé dans l’introduction. A part pour la condition
de repos, une ERS est présente dans la zone fronto centrale, ou dans les zones qui ne sont pas
censées produire d’activation par rapport au membre impliqué.

Si on examine plus précisément l’évolution des modulations ERD/ERS% dans le temps pour
l’électrode C3 (Figure 4.17), il apparaît que toutes les tâches mentales ayant impliqué la main
droite (MI main droite, MI des deux mains, MI des pieds et de la main droite) présentent des
valeurs ERD/ERS% considérablement inférieures à celles qui ne les incluent pas (c’est-à-dire repos,
main gauche, pieds et main gauche en combinaison avec les pieds). Si l’on regarde l’électrode Cz
ou C4, le même phénomène apparaît pour les tâches mentales impliquant les pieds ou la main
gauche, bien que de plus faible amplitude (Figures 4.18 et 4.19). Il est important de noter qu’une
imagination motrice des deux mains semblent englober à la fois C3, Cz et C4, cela pouvant
s’expliquer par le fait que les électrodes utilisées dans ce montage étaient assez proches les unes
des autres.

4.3.3.2 Corrélation entre la localisation des ERD/ERS et les différents membres
impliqués dans les imaginations de mouvements

La Figure (Figure 4.19) montre des cartes topographiques des ERD/ERS% pour les différentes
tâches mentales dans la bande de fréquence mu (12 Hz). Ce sont les résultats du sujet le plus
expert dans la tâche d’imagination motrice kinesthésique. Une valeur élevée de R2 indique une
différence significative de localisation entre les tâches mentales alors qu’une valeur de R2 faible
montre une similitude en termes de zones activés [345]. Au vu de ces résultats, les MI isolées
(main droite, main gauche, pieds) génèrent une activation localisée au niveau des zones motrices,
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Figure 4.17: Modulations ERD/ERS% pour le sujet 4 dans la bande de fréquence mu (7-13
Hz) pour l’électrode C3. Notons que les MI impliquant la main droite (c’est-à-dire main droite,
main droite avec les pieds, les deux mains et les deux mains avec les pieds) présentent des valeurs
considérablement inférieures à celles qui ne les incluent pas (c’est-à-dire état de repos, main
gauche, pieds et main gauche avec les pieds).

et la combinaison des MI activent toute la zone motrice centrale de manière bilatérale. C’est le
cas par exemple si on compare une imagination globale (pieds avec les deux mains) avec un état
de repos, seules les zones frontales et centrales sont similaires (Figures 4.16 et 4.19). Le même
comportement s’applique à toutes les comparaisons deux à deux, ce qui coïncide avec ce qui a
été observé pour le comportement des ERD/ERS% précédemment (Figure 4.16).

Si l’on regarde plus particulièrement la différence entre le taux de détection obtenu pour les classes
d’imageries mentales isolées (main droite, main gauche, pieds) et les classes d’imageries mentales
combinées (main droite et pieds, main gauche et pieds, deux mains, deux mains et pieds) pour
chaque sujet, il apparaît que certains sujets ont des performances assez hautes lorsqu’ils combinent
plusieurs imaginations motrices (Figure 4.21A), à l’inverse d’autres sujets (Figure 4.21B). Certains
sujets (S1, S4, et S5) ont de très bonnes performances lors des imaginations motrices isolées
et combinées. D’autres sujets (S7, S12) présentent un profil inverse : ils affichent une meilleure
performance lors d’imaginations motrices combinées que lors d’imaginations motrices isolées.
Certains participants (S8 et S10) sont très performants lors des MI isolées (main droite, main
gauche) mais affichent une mauvaise performance lors d’une MI combinant les pieds et les mains.

4.3.4 Discussion

Dans cette étude, nous avons pu observer les différences de modulations ERD/ERS% en termes
de localisation pour 7 classes différentes d’imageries mentales impliquant des membres différents :
main droite, main gauche, pieds, les deux mains, main droite et pieds, main gauche et pieds
et les deux mains avec les deux pieds. Notre premier objectif était de voir si les modulations
observées lors d’imaginations motrices isolées étaient localisées sur les électrodes C3 (pour la
main droite), Cz (pour les pieds) et C4 (pour la main gauche). Par la suite, nous avons vérifié que
les modulations induites par une combinaison d’imaginations motrices résultaient de l’addition
des modulations précédemment observées lors d’imaginations motrices isolées. Enfin, nous avons
réalisé une classification offline et comparé les différents taux de détection pour chaque classe
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Figure 4.18: Modulations ERD/ERS% pour le sujet 4 dans la bande de fréquence mu (7-13 Hz)
pour l’électrode Cz. Notons que les MI impliquant l’utilisation des pieds (c’est-à-dire les pieds,
la main gauche avec les pieds, la main droite avec les pieds et les deux mains avec les pieds)
présentent des valeurs ERD/ERS% inférieures à celles qui ne les incluent pas (c’est-à-dire état
de repos, main gauche, main droite, et deux mains). Cependant, cette différence n’est pas aussi
significative que celle observée sur l’électrode C3.

Figure 4.19: Modulation ERD/ERS% pour le sujet 4 dans la bande de fréquence mu (7-13 Hz)
pour l’électrode C4. Notez que MI impliquant l’utilisation de la main gauche (c’est-à-dire main
gauche, main gauche avec les pieds, les deux mains et les deux mains avec les pieds) présentent
des valeurs considérablement inférieures à celles qui ne les incluent pas (c’est-à-dire état de repos,
main droite, pieds et main droite avec les pieds).
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Figure 4.20: Représentations topographiques de la corrélation les 8 classes d’imageries mentales
pour le sujet 4 pour la fréquence mu (12 Hz). Les valeurs élevées de R2 indiquent une différence
significative entre MI considérées et les ERD/ERS% associées localement. Notez que chaque carte
topographique est normalisée de façon indépendante afin d’améliorer les motifs correspondants.

Figure 4.21: (A) Taux de détection obtenu en moyenne (CSP+LDA) pour les 7 classes d’ima-
geries mentales : main droite (RH), main gauche (LH), les deux pieds (Feet), les deux mains
(RH+LH), main droite et pieds (RH+Feet), main gauche et pieds (LH+Feet) et les deux main
et les pieds (All). Une barre noire indique la déviation standard pour chaque classe d’imagerie
mentale. Les couleurs indiquent les classes mentales qui ont un taux de détection similaire (RH,
LH et LH+Feet par exemple). Notez qu’il n’y a aucune différence significative entre les classes
d’imageries mentales. (B) Taux de détection globale obtenu pour chaque sujet pour les 7 classes
d’imageries mentales. Les groupes de couleurs indiquent les performances qui sont similaires
entre les sujets.

82



4.3. Vers la détection d’une imagination motrice isolée ou combinée

Figure 4.22: Taux de détection obtenu pour chaque participant pour les 7 tâches d’imageries
mentales (RH, LH, Feet, RH+LH, RH+Feet, LH+Feet, RH+LH+Feet). Afin que les résultats
soient plus facilement observables, nous avons scindé les sujets en deux groupes : (A) les
participants ayant un taux de détection élevé lors d’imaginations motrices combinées et (B) les
participants ayant un taux de détection peu élevé lors d’imaginations motrices combinées. Nous
avons calculé le taux de détection moyenné sur tous les sujets pour chaque imagerie mentale
(Global Average, en gris) et le taux de détection moyenné pour le groupe de sujet spécifique (A
ou B, en noir) pour chaque imagerie mentale.
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Figure 4.23: Précision de détection obtenue via une analyse linéaire discriminante (LDA) et
un CSP pour les deux classes MI main droite vs MI main gauche. La précision de détection a
été calculée pour les bandes de fréquences alpha (7-13 Hz), bêta (15-25 Hz) et alpha + bêta
(8-30 Hz). Les résultats sont présentés pour la fenêtre temporelle de l’ERD (0-6 s) et la fenêtre
temporelle de l’ERS (6-12 s).

d’imagerie mentale. Au regard des résultats, il paraît possible de détecter plusieurs types de
tentatives de mouvements, ce qui est très encourageant pour la problématique de la détection du
réveil peropératoire.

4.3.4.1 Addition des composantes et réveil peropératoire

La question sous-jacente à cette étude est la suivante : si un patient victime de réveil peropératoire
souhaite bouger un membre isolé (main, pieds) ou essaye de réaliser un mouvement plus complexe
impliquant à la fois les mains et les pieds, est-il possible de détecter ses tentatives de mouvements ?
Surtout, est-il possible de détecter toutes les possibilités de tentatives de mouvements ? Et enfin,
y a-t-il des tentatives de mouvements moins détectables que d’autres ? A la vue de nos résultats
concernant l’addition des composantes ERD/ERS lors des imaginations motrices combinées
(Figures 4.16 et 4.19), il semble possible de répondre par l’affirmative à ces différentes questions.
En effet, comme cela a été précédemment décrit dans la littérature, à la fois pour le mouvement
réel et l’imagination de mouvement, une tâche motrice impliquant la main droite active la zone du
cortex moteur proche de l’électrode C3, tandis qu’une MI de la main gauche active la zone proche
de C4 [422, 386, 235]. Bien que ces résultats soient encourageants, ils se doivent d’être confirmés.
En effet, nous prévoyons d’étudier un nouveau type d’imagination de mouvement, plus proche de
la tentative de mouvement, qui serait réalisée par un patient victime de réveil peropératoire. Si
les témoignages indiquent qu’un des premiers réflexes de ces patients est de bouger les mains
ou les pieds [2], certains ont essayé de se lever. Pour cela, ils ont essayé de bouger leurs deux
mains et leur tronc. Nous aimerions nous inspirer de ce témoignage et étudier les modulations
ERD/ERS induites par ce type d’imagination de mouvement. En effet, à notre connaissance, il
n’existe pas d’étude relatant les modulations produites dans l’EEG si l’on s’imagine entrain de
se lever ou qu’on essaye de le faire.
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4.3.4.2 Mieux définir le profil de chaque sujet pour améliorer la détection

Si nos résultats montrent que l’organisation somatotopique particulière du cortex moteur permet
de détecter des imaginations motrices simples et combinées (Figures 4.20, 4.21 et 4.22), le taux
de détection obtenu pourrait néanmoins être amélioré en tenant compte du profil spécifique
de chaque sujet. En effet, l’importance de prendre en compte la variabilité existante entre les
différents utilisateurs d’une BCI, en particulier pour les patients atteints de troubles moteurs
sévères, a déjà été établie [423, 424]. Par exemple, certains utilisateurs présentent une ERD
plus forte pendant la MI dans la bande de fréquence bêta tandis que pour d’autres, l’ERD est
plus prononcée dans la bande de fréquence mu. Une autre expression de la variabilité entre les
utilisateurs est l’absence de la phase d’ERD pendant la MI ou une absence de la phase ERS
après la MI [185]. C’est pourquoi certains travaux suggèrent d’adapter la méthode d’analyse de
la BCI, à la fois en termes de bandes de fréquences [424, 130, 292] mais également en termes
de fenêtre temporelle d’analyse [425, 252]. En effet, dans le cas d’un utilisateur présentant une
absence d’ERD et une ERS post-MI majoritaire dans la bande de fréquence bêta, l’interface se
doit de s’adapter à cet utilisateur et d’extraire les caractéristiques d’intérêts dans la bande de
fréquence bêta après la tâche mentale.

Pour aller plus loin dans cette réflexion, nous avons réalisé une nouvelle étude en utilisant le
paradigme expérimental suivant : 15 sujets volontaires devaient réaliser des imaginations motrices
kinesthésiques de la main droite et de la main gauche pendant 6 secondes, selon le paradigme
expérimental décrit précédemment. Nous avons remarqué que si l’on prend en compte le taux
de détection obtenu, trois profils de sujets différents émergent de cette base de données. Le
classifieur présente une bonne détection pour certains sujets dans la bande de fréquence alpha
(7-13 Hz) pour la fenêtre temporelle 0-6 secondes, correspondant à la phase d’ERD (Figure 4.23,
colonne de gauche). D’autres participants présentent une meilleure précision dans la bande de
fréquence alpha + bêta (8-30 Hz) pour la fenêtre temporelle 0-6 secondes (Figure 4.22, colonne
de droite). Enfin, certains participants présentent un des résultats plus précis si la classification
est réalisée dans la bande de fréquence bêta (15-25 Hz) pour la fenêtre temporelle 6-12 secondes,
correspondant à la phase d’ERS post-MI (Figure 4.23, colonne du milieu).

Dans cette étude, nous avons montré que ces résultats s’expliquent en partie par une modulation
somatotopique de l’activité du cortex moteur différente selon le profil du sujet. En effet, les
sujets ayant une précision de détection supérieure dans la bande de fréquence bêta après la MI
(Figure 4.24, Profil 2) présente une forte ERS controlatérale pendant cette période et une ERD
bilatérale pendant la MI dans les bandes alpha et alpha + bêta (voir sujet 2, Figure 4.25). Ces
résultats sont d’ailleurs confirmés par le moyennage des différents sujets selon l’appartenance à
leur profil (Figure 4.24). L”ERD bilatérale pendant la MI, associée à une ERS controlatérale et
une ERD ipsilatérale après la MI pourrait expliquer pourquoi ces sujets présentent une meilleure
précision de détection dans la bande de fréquence bêta. A l’inverse, les sujets qui présentent une
précision de détection plus élevée dans les bandes de fréquence alpha et alpha + bêta pendant la
MI (Profils 1 et 3, Figure 4.24) génèrent une forte ERD controlatérale pendant la tâche (Figures
4.24 et 4.25). Après la MI, dans les trois bandes de fréquences, ces sujets ne présentent aucune
ERD controlatérale, ni de rebond bêta dans la bande de fréquence bêta (voir sujet 10, Figure
4.25). Pris ensemble, ces résultats montrent que les taux de classifications obtenus peuvent être
améliorés en prenant en compte chaque participant et son profil spécifique. La caractérisation
des profils de chaque sujet sera d’autant plus utile dans le cadre de la détection d’un réveil
peropératoire car il est avant tout nécessaire d’éviter l’apparition de faux-négatifs, c’est-à-dire de
ne pas détecter la reprise de conscience d’un patient à cause de son profil particulier.
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Figure 4.24: Cartes topographiques des ERD/ERS pour les trois bandes de fréquences (alpha :
7-13 Hz ; bêta : 15-25 Hz ; alpha + bêta : 8-30 Hz) pour deux tâches de MI (main gauche et main
droite). Le profil 1 représente un moyennage pour les sujets 10, 13 et 14, qui ont une meilleure
performance pendant la phase d’ERD (0-6 s) dans la bande alpha. Le profil 2 représente la
moyenne pour les sujets 2, 4, 5, 6, 7 et 12, qui ont de meilleures performances pendant la phase
ERS (6-12 s) dans la bande de fréquence bêta. Le profil 3 représente la moyenne pour les sujets
1, 3, 8, 9, 11 et 15, qui ont une meilleure performance pendant la phase ERD (0-6 s) dans les
bandes de fréquences alpha + bêta. La couleur rouge correspond à une ERS forte et la couleur
bleue à une ERD forte.
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Figure 4.25: Cartes topographiques de ERD/ERS dans trois bandes de fréquences (alpha : 7-13
Hz ; bêta : 15-25 Hz ; alpha + bêta : 8-30 Hz) pour deux tâches de MI (main gauche et main
droite). Le sujet 10 est représentatif du profil 1. Le sujet 2 est représentatif du profil 2. Le sujet
11 est représentatif du profil 3. La couleur rouge correspond à une ERS fort et la couleur bleue à
une ERD fort.
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4.3.4.3 Variabilité inter-sujets

Les résultats obtenus dans cette expérience sont à prendre avec précaution. En effet, si certains
sujets présentent des modulations ERD/ERS bien localisées selon le membre impliqué dans
l’imagination de mouvement, d’autres sujets ne présentent pas des patterns aussi clairs, et pour
preuve le taux de classification des différentes MI isolées et combinées est très variable d’un sujet
à l’autre (Figures 4.16, 4.20, 4.21 et 4.22). Ce n’est pas étonnant de voir une telle variabilité dans
les expérimentations BCI reposant sur les tâches d’imaginations motrices [426, 427, 428, 259, 294].
Cette variabilité peut avoir pour origine le design expérimental de notre étude. Dans cette étude,
les participants ont réalisé un léger entraînement pour maîtriser les 7 imageries mentales, mais
ils ont dû faire face à plusieurs difficultés.

D’abord, certains participants ont eu beaucoup plus de facilités à maîtriser la tâche que d’autres,
en particulier le sujet 4 qui avait déjà participé à plusieurs expériences BCI et qui pratiquait la
méditation quotidiennement. Il est évident que ce type de participant possède des facilités de
concentration, de visualisation et de ressentis par rapport à un participant lambda, ce qui pourrait
expliquer ses très bonnes performances [429, 430, 431]. Ensuite, le fait de devoir effectuer 7 tâches
d’imageries mentales était particulièrement difficile pour les participants, et nécessiterait un temps
d’apprentissage beaucoup plus long [432]). En effet, réussir les tâches d’imaginations motrices
isolées n’est déjà pas une chose facile, mais devoir combiner différents types d’imaginations de
mouvements entres elles est particulièrement complexe [345]. Il se peut également que l’état de
repos soit une des causes de la variabilité des performances entre les sujets. Comme l’indique
plusieurs études, il y a une corrélation entre la puissance des rythmes sensorimoteurs à l’état de
repos et la performance BCI [287, 413, 433]. Le problème avec l’état de repos c’est également
qu’il n’existe aucune consigne claire pour induire un état mental discriminant par rapport à la
tâche d’imagination de mouvement. Le manque de consigne claire, associé à la forte variabilité
de l’état de repos entre les sujets [413] ne facilite pas la discrimination entre les deux classes.
Enfin, la durée totale de l’expérience (> 3h) associée au temps de chaque imagination motrice (6
s) était particulièrement éprouvant pour les participants et peut expliquer la variabilité dans nos
résultats [377].

4.3.5 Conclusion

Dans le contexte du réveil peropératoire, et plus particulièrement d’un patient qui essaye de
bouger un membre (main ou pieds) pour prévenir le personnel médical de sa détresse, nous
souhaitions savoir s’il était possible de détecter différents types de tentatives de mouvements,
que ce soit des tentatives de mouvements isolés ou des tentatives de mouvements combinés.
En effet, dans le cadre de la conception d’une BCI spécialisée dans la détection des réveils
peropératoires, il faudra que celle-ci puisse détecter plusieurs tentatives de mouvement différents,
et si possible une combinaison de tentatives de mouvements dans le cas où les patients tenteraient
de bouger plusieurs membres en même temps. Dans cette étude, les modulations d’ERD et
d’ERS générées par chacune des imaginations motrices (isolées et combinées) et les taux de
classification associés ont été analysés et montrent une localisation spécifique des patterns moteurs
selon le membre impliqué dans l’imagination de mouvement. Durant les MI combinés, certains
participants montrent une superposition des patterns d’ERD sur plusieurs électrodes. Cette
superposition permet une détection des imaginations motrices combinées aussi précise qu’une
imagination motrice isolée, et suggère qu’il sera possible de détecter une tentative de mouvement
globale lors d’un réveil peropératoire.
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4.4 Conclusion du chapitre
Dans ce chapitre, nous avons présenté trois études, menées sur des groupes de participants
différents, pour mieux comprendre de quelle manière l’activité cérébrale motrice était modulée
selon des conditions expérimentales proches de celles rencontrées lors d’un réveil peropératoire.
La première étude a mis en évidence qu’avoir les yeux fermés influence légèrement la phase
d’ERD dans la bande de fréquence mu (7-13 Hz) durant l’action motrice. La deuxième étude
a mis en évidence qu’une imagination de mouvement assez courte (< 1 s) pourrait être tout
autant détectable qu’une imagination de mouvement continue pendant plusieurs secondes. Enfin,
la troisième étude a montré que la localisation somatotopique des ERD et des ERS durant les
imaginations motrices isolées et combinées permettra de détecter une tentative de mouvement
globale lors d’un réveil peropératoire.

Dans le prochain chapitre, nous verrons que la stimulation du nerf médian (Median Nerve
Stimulation, MNS) est une approche très prometteuse pour concevoir une BCI qui permettrait
de détecter les réveils peropératoires.
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5
Une BCI basée sur la stimulation du nerf médian
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La plupart des BCI basées sur l’imagination motrice utilisent aujourd’hui une communication
active synchrone où l’utilisateur est explicitement invité à effectuer une imagination de mouvement
après un signal visuel ou sonore, cela facilitant la tâche du système, qui sait dès lors, où regarder
dans le signal EEG. Malheureusement, lors d’un réveil peropératoire, aucun indice temporel
n’indiquera le moment où le patient essaiera de bouger. C’est pourquoi il est nécessaire de
concevoir une BCI passive asynchrone, c’est-à-dire sans indications temporelles explicites données
au patient pour imaginer un mouvement. Cette nouvelle BCI ne peut pas être basée sur des
actions motrices préalablement planifiées dans le temps par l’expérimentateur, mais bien sur la
réaction accidentelle et imprévue du patient pendant le réveil peropératoire. Pour ce faire, le
premier défi est de pouvoir détecter la tentative de mouvement d’une personne victime d’AAGA
sans aucun marqueur temporel. Cela revient à analyser le signal EEG en continu avec une
BCI asynchrone. Les BCI asynchrones n’utilisent aucun marqueur temporel ou trigger pour
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fonctionner, et sont par conséquent bien plus adaptées à ce type de situation, mais sont également
moins efficaces en termes de précision de détection [23, 312]. Le deuxième défi est d’obtenir une
précision de détection suffisante, celle-ci étant garante de la fiabilité d’un dispositif qui pourrait
être utilisé chez des patients.

Pour répondre à ces deux défis et réussir à concevoir une BCI permettant de détecter un réveil
peropératoire, nous montrerons dans ce chapitre que la stimulation du nerf médian (Median Nerve
Stimulation en anglais, MNS) est une approche très prometteuse. Dans la première section, nous
décrirons une première étude montrant les modulations induites dans l’EEG par une stimulation
du nerf médian et nous verrons que ces modulations tendent à être fortement modifiées lorsque
celle-ci est couplée à une imagination de mouvement. Ces résultats laissent envisager un système
en routine où le patient serait stimulé régulièrement au niveau du nerf médian, tandis qu’un
dispositif de BCI passive analyserait les modulations d’ERD et d’ERS du cortex moteur pour
vérifier si le patient essaye de bouger ou non. Dans la deuxième section, nous présenterons une
deuxième étude où nous avons investigué l’influence de la phase temporelle dans laquelle va
apparaître la MNS par rapport à la tentative de mouvement, c’est-à-dire observer de quelle
manière la réponse EEG d’une MNS réalisée à intervalles réguliers est modifiée par une tentative
de mouvement réalisée à des temps aléatoires, comme cela sera le cas lors d’un réveil peropératoire.

5.1 La MNS : nouvelle approche pour détecter le réveil peropé-
ratoire

POINTS CLÉS
• Questions : La stimulation du nerf médian peut-elle aider à détecter une imagi-

nation motrice ? Si oui, l’utilisation d’une BCI basée sur la stimulation du nerf
médian est-elle plus pertinente qu’une BCI standard ?

• Résultats : Lorsque la stimulation du nerf médian est combinée à une imagination
de mouvement, cela modifie fortement les ERD et ERS générées normalement par la
stimulation. En effet, l’ERS a tendance à disparaître, ce qui permet à une BCI basée
sur une stimulation du nerf médian de mieux détecter l’imagination de mouvement
(p < 0,01).

• Signification : L’approche innovante basée sur la stimulation du nerf médian
pourrait améliorer la détection des réveils peropératoires lors de l’anesthésie générale.

Articles associés
• Rimbert S, Riff P, Gayraud N, Schmartz D and Bougrain L (2019) Median Nerve

Stimulation Based BCI : A New Approach to Detect Intraoperative Awareness
During General Anesthesia. Front. Neurosci.

5.1.1 Introduction

Se réveiller pendant une intervention chirurgicale est une expérience terrifiante, à la fois pour les
patients, qui la considère comme la pire de leur vie, mais aussi pour le personnel soignant qui
craint que cette situation n’arrive sous leur autorité [434, 1]. Le réveil peropératoire apparaît
lorsque la profondeur de l’anesthésie induite par les anesthésiques n’est pas suffisante pour
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compenser les stimuli chirurgicaux liés à l’acte chirurgical [3, 13]. Aucune technique, que ce
soit via la surveillance des signes cliniques, ou grâce au signal EEG frontal (e.g. Bispectral
Index, Patient State Index, Entropy) n’est actuellement satisfaisante pour évaluer efficacement
la profondeur de l’anesthésie générale et détecter une conscience peropératoire (Chapitre 2 ;
[148, 435, 95]).

Pourtant, les réveils peropératoires conduisent à ce type de témoignage : “Je ne pouvais pas
respirer, je ne pouvais pas bouger ou ouvrir mes yeux” [2]. Ce témoignage montre que la première
réaction du patient dans cette situation est de bouger pour prévenir le personnel médical [18, 2].
Malheureusement, dans la majorité des chirurgies, le patient est préalablement curarisé, ce qui
provoque un blocage neuromusculaire, empêchant alors tout mouvement de celui-ci (Chapitre 3 ;
[1, 77]).

Actuellement, un mouvement réel, un mouvement imaginé ou une tentative de mouvement
peuvent être détectés en analysant le signal EEG grâce à une interface cerveau-ordinateur
[245, 311, 309]. La détection d’une tentative de mouvement est possible car comme explicité
dans le Chapitre 3, la phase de préparation motrice présente des variations de puissance dans
les bandes de fréquences mu et bêta. Les rythmes sensorimoteurs sont directement impactés
par une imagination de mouvement : avant et pendant par une diminution progressive de la
puissance dans les bandes mu-alpha (7-13 Hz) et bêta (15-30 Hz) [190, 20] ; et après la fin de
l’imagination de mouvement, par une augmentation de la puissance - principalement dans la
bande bêta. Ces modulations sont respectivement connues sous les noms de désynchronisation
liée à l’événement (ERD) et de synchronisation liée à l’événement (ERS) ou de rebond bêta
post-mouvement [185, 436, 437] (Figure 5.1).

L’existence d’un signal préparatoire identifiable en temps réel suggère qu’il serait possible de
détecter la tentative de mouvement d’un patient victime de réveil peropératoire au sein du signal
EEG. En 2016, Blockland et ses collaborateurs ont étudié l’effet du propofol, un anesthésique
couramment utilisé, sur les signaux EEG du cortex moteur. Ils ont vérifié la pertinence de cette
approche pour améliorer le suivi de l’anesthésie générale [309, 301]. Dans cette étude, les patients
n’ont pas été complètement anesthésiés et on leur a demandé d’effectuer des mouvements à
l’aide de signaux sonores pendant qu’une dose croissante d’anesthésique leur était administrée.
Cette première approche montre que le domaine des BCI pourrait contribuer à la problématique
de l’AAGA. Cependant, l’étude menée par Blockland et al. était basée sur la communication
active synchrone, c’est-à-dire qu’on demandait explicitement aux sujets volontaires d’effectuer
un mouvement pendant l’expérience après un signal sonore, ce qui ne reflète pas la réalité
d’un réveil peropératoire. Dans cette situation particulière, utiliser une BCI synchrone semble
plus adaptée [438, 312]. En effet, en matière de paradigme, nous souhaitons distinguer deux
états : (i) un état de repos et (ii) un état de tentative de mouvement lorsque le patient tente de
bouger. Le premier défi est donc d’être capable de détecter la tentative de mouvement d’une
personne victime de l’AAGA sans aucun repère temporel. Cela équivaut à réaliser une analyse
continue du signal EEG avec peu d’indications sur les phases temporelles à étudier, ce qui risque
d’impacter directement la précision en termes de classification. En effet, plusieurs études ont
mis en évidence que les BCI asynchrones souffraient d’une perte de performance par rapport
aux BCI synchrones [22, 23]. Le deuxième défi est d’obtenir un niveau de détection assez précis
pour garantir que la BCI puisse être assez fiable pour être utilisée avec des patients. C’est un
problème de taille quand on sait qu’actuellement, la précision obtenue pour une classification
à deux classes MI vs Repos varie entre 75% et 95% [252, 205, 251]. La littérature fait même
état d’une incapacité pour certains sujets d’utiliser les BCI puisqu’ils affichent une précision
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Figure 5.1: (A) Illustration schématique du timing et des amplitudes attendues de la désyn-
chronisation et de la synchronisation induites lors d’un mouvement réel, d’une imagination de
mouvement et d’une stimulation du nerf médian. (B) Illustration du timing et des amplitudes
attendues de la désynchronisation et de la synchronisation induites par une stimulation du nerf
médian lors d’une imagination motrice

de détection inférieure à 70% [307, 294, 379, 413, 439]. L’origine de cette incapacité peut être
multiple : algorithme de classification non adapté [252, 251, 307], mauvais apprentissage de la
tâche d’imagination motrice [440], mauvaise acquisition du signal EEG [441, 442, 443], voire une
différence neuroanatomique individuelle [133, 380]. Concernant ce dernier point, certaines études
ont d’ailleurs mis en évidence l’absence d’ERD pendant le mouvement volontaire, voire d’ERS
post-mouvement, alors que la tâche motrice avait bien été exécutée, laissant supposer que les
patterns moteurs n’apparaissaient pas chez toutes les personnes [444, 185]. En effet, l’orientation
des neurones pyramidaux est primordiale pour l’acquisition du signal EEG acquis au niveau du
scalp, et il est possible qu’une organisation légèrement différente pour certains sujets explique
cette particularité [128]. L’exemple qui illustre le mieux ce propos est celui d’un individu dont le
cerveau fonctionnait normalement alors que 90% du tissus cérébral était manquant [445]. Enfin,
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les performances de classification actuelles représentent une réalité somme toute relative car
ils sont issus d’expérimentations réalisées dans des conditions de laboratoire, c’est-à-dire sans
perturbations extérieures (e.g. bruit, vibrations, isolation aux champs électromagnétiques), avec
un matériel d’acquisition de haute précision (avec un grand nombre d’électrodes, un long temps
de préparation, du gel), avec des sujets bien entraînés aux tâches mentales. Et pourtant, la
classification qui en résulte, et qui est d’ailleurs trop souvent réalisée offline, demeure trop limitée
pour être utilisée en routine hospitalière [379].

Pour répondre à ces deux exigences, nous proposons d’utiliser une BCI basée sur la stimulation
du nerf médian (MNS). En effet, des études antérieures ont montré qu’une stimulation indolore
du nerf médian induit une ERD pendant la stimulation ainsi qu’une ERS post-stimulation
dans le signal EEG [244, 184, 386, 344] (Figure 5.1A). Au niveau comportemental, la MNS à
faible intensité (entre 5-15 mA) entraîne une contraction involontaire entre le pouce et l’index,
sans aucune sensation douloureuse. Ainsi, la MNS recrute les fibres proprioceptives et cutanées,
entraînant alors l’entrée d’afférences sensorielles ayant pour conséquence une activation du
cortex somatosensoriel. Cette activation est visible via un potentiel évoqué somatosensoriel
(Somatosensory Evoked Potential en anglais, SEP) qu’on nomme également la composante N30
[446, 447]. Au niveau du cortex moteur, Pfurtscheller et ses collaborateurs proposent que les
afférences sensorielles ont un effet inhibiteur, ce qui provoquerait l’apparition de l’ERS [344]. Pour
aller dans ce sens, Cassim et al. ont réalisé une expérience où l’effet d’une MNS était comparé
à une stimulation cutanée de l’index. Dans le cas d’une MNS, il y a un recrutement des fibres
proprioceptives ainsi que des fibres extéroceptives, ce qui provoque une ERS plus important
qu’après une stimulation cutanée de l’index où seules les fibres extéroceptives sont recrutées.
Cette expérience met en évidence le fait que l’ERS post-stimulation dans la bande de fréquence
bêta est directement dépendante de la quantité et du type d’entrées afférentes perçues par le
cortex sensorimoteur [369, 448]. Plus intéressant encore, lorsque la stimulation du nerf médian
est réalisée pendant une tâche motrice (e.g. mouvement ou imagination de mouvement), alors le
rebond bêta post-stimulation disparaît ou diminue considérablement [449, 386, 185, 344].

Si le phénomène d’abolition du rebond bêta est robuste, l’origine fonctionnelle de celui-ci est
encore débattue. En effet, parallèlement à la disparition du rebond bêta, la composante SEP N30,
qui est souvent associée à une excitation du cortex moteur, a tendance à diminuer, ce qui suggère
une concurrence entre les entrées sensorielles recrutées par la stimulation et les entrées sensorielles
liées à la production de la tâche motrice [450]. Une autre hypothèse pourrait expliquer que l’ERS
post-stimulation disparaît pendant l’exécution d’une tâche motrice : la MNS entraînerait une
inhibition du cortex moteur, et activerait parallèlement le cortex sensorimoteur. Par contre,
si la MNS est effectuée alors qu’une autre tâche motrice a déjà commencé, cela augmenterait
l’excitation du cortex moteur et entraînerait alors une compensation de celui-ci, provoquant
l’absence de rebond bêta [344]. Enfin, l’hypothèse d’une addition des composantes d’ERD et
d’ERS dans une fenêtre temporelle étroite est soutenue par d’autres études. Cette hypothèse
suggère que les processus moteurs pour la manipulation de l’objet exercent un phénomène
de gating qui empêche la mise en jeu des processus à l’origine du rebond, d’où son abolition
[244, 184, 185].

Puisqu’une MNS au repos génère des patterns d’ERD et d’ERS et que ceux-ci sont fortement
modifiés lors d’un mouvement ou d’une imagination de mouvement, cela pourrait permettre
d’aider à la détection d’un réveil peropératoire via une BCI passive. En effet, grâce à ces
résultats antérieurs, nous pouvons envisager un système de routine où le patient serait stimulé
régulièrement au niveau du nerf médian, tandis qu’un dispositif de BCI passive analyserait les
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modulations d’ERD et d’ERS du cortex moteur pour vérifier si le patient essaye de bouger
ou non. Malheureusement, très peu d’études existent à ce sujet, et l’effet de la MNS pendant
l’imagination motrice doit être étudié plus en détail. De plus, aucune étude n’a jusqu’alors évalué
l’effet d’une classification MI + MNS vs MNS. De ce fait, on ne sait pas si ce nouveau type de
classification est plus performant qu’une classification réalisée sur les classes MI vs Rest, et si
elle pourrait être utilisée dans le cas d’une détection de réveil peropératoire.

L’objectif est donc d’analyser l’activité de l’EEG sur le cortex moteur et (i) de vérifier que la MNS
génère des désynchronisations (ERD) et des synchronisations (ERS) dans les bandes de fréquences
mu et bêta ; (ii) de confirmer qu’elles sont modulées par une imagination de mouvement ; et
(iii) de démontrer qu’une classification basée sur ce phénomène serait plus efficace que celle qui
est établie via une classification plus classique, basée sur les modulations produites par une
imagination de mouvement et un état de repos. Pour ce faire, nous avons enregistré le signal
EEG de 128 électrodes chez 16 sujets volontaires en bonne santé ayant réalisés 4 tâches motrices :
mouvement réel, imagination motrice, stimulation seule et stimulation du nerf médian pendant
une imagination motrice.

5.1.2 Matériel et méthode

5.1.2.1 Participants

16 sujets volontaires sains (8 femmes ; 19 à 57 ans ; 28,5 ± 13,3) ont été recrutés pour cette
étude. Tous les sujets volontaires respectent les critères d’inclusion (droitiers, âgés de 18 à 60 ans,
sans antécédents médicaux qui auraient pu influencer la tâche, comme le diabète, un traitement
contre la dépression ou des troubles neurologiques). Les participants ont préalablement signé
un consentement éclairé qui a été approuvé par le comité éthique de l’Inria (COERLE, numéro
d’agrément : 2016-011/01).

5.1.2.2 Tâches expérimentales

Un des objectifs de l’étude est de mieux comprendre l’apparition des patterns moteurs d’ERD et
d’ERS pour 4 conditions motrices différentes : mouvement réel (Real Movement en anglais, RM),
imagination motrice kinesthésique (MI), stimulation du nerf médian pendant une imagination
motrice kinesthésique (MI + MNS) et stimulation du nerf médian au repos (MNS) (Figure 5.2).
Toutes les conditions étaient effectuées les yeux fermés. Les deux premières conditions motrices
(RM et MI) permettront d’évaluer la fiabilité du dispositif expérimental et serviront surtout de
témoins vis-à-vis des deux autres conditions, qui sont quant à elles plus centrales dans l’étude car
elles visent à démontrer qu’une MNS pourrait être à la base d’une BCI pour détecter la tentative
de mouvement au cours d’un réveil peropératoire.

Mouvement réel : la condition RM consistait en une flexion isométrique entre le pouce et
l’index sur un bouton de pointeur (Figure 5.4). Un bip à basse fréquence indiquait quand le sujet
devait démarrer le mouvement. La tâche de préhension a été maintenue pendant 2 secondes. Puis
un second bip indiquait quand le sujet devait arrêter d’appuyer sur le pointeur (Figure 5.2). Le
choix de ce mouvement repose sur trois arguments. Premièrement, nous souhaitions avoir un
mouvement réel facile à exécuter pour les sujets, et avec un minimum de variabilité possible
dans l’exécution du mouvement. Deuxièmement, il était important que le mouvement volontaire
étudié soit similaire au mouvement involontaire provoqué par la stimulation du nerf médian.
Enfin, il a été précédemment montré que ce mouvement génère suffisamment de modulations au
niveau du cortex moteur pour être visible dans l’EEG [351, 323].
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Figure 5.2: Schéma expérimental représentant un essai pour les 4 conditions motrices : mouve-
ment réel, imagination motrice kinesthésique, stimulation du nerf médian pendant une imagination
motrice kinesthésique et stimulation du nerf médian seule. Pour toutes les tâches motrices, un bip
à basse fréquence indiquait quand commencer la tâche. Pour la condition MI + MNS, la MNS
arrivait 750 millisecondes après le premier bip sonore. La fin de la tâche motrice était annoncée
par un deuxième bip sonore et suivie d’une période de repos de 6 secondes.

Imagination motrice kinesthésique :pour la condition MI, les sujets devaient imaginer
le mouvement précédent, en essayant de ressentir un maximum de sensations normalement
provoquées par le mouvement réel, mais sans aller jusqu’à l’exécution motrice. De la même
manière qu’en condition de mouvement réel, un bip à basse fréquence indiquait quand le sujet
devait démarrer l’imagination motrice kinesthésique, celle-ci étant maintenue pendant 2 secondes,
jusqu’à ce qu’un second bip indiquait la fin de la tâche (Figure 5.2).

Imagination motrice et stimulation du nerf médian :durant la condition MI + MNS,
les sujets devaient imaginer la tâche motrice tandis que leur nerf médian était stimulé 750
millisecondes après le début de la tâche (Figure 5.2). Comme dans les conditions précédentes,
un bip à basse fréquence indiquait au sujet quand il pouvait démarrer la MI et un bip à haute
fréquence indiquait quand l’arrêter. Le temps de 750 millisecondes à laquelle arrivait la MNS
a été choisi afin que celle-ci arrive au cours de la phase d’ERD. Nous avons placé les deux
électrodes de stimulation sur le poignet selon les normes [244, 184, 451] (Figure 5.3). La durée
de la stimulation était de 100 ms et l’intensité de stimulation était adaptée à chaque sujet et
variait entre 8 et 15 mA.

Stimulation du nerf médian au repos : lors de la condition de la stimulation du nerf médian
seul, il s’agissait simplement de réaliser une MNS au repos. L’intensité de stimulation était
adaptée à chaque sujet et variait entre 8 et 15 mA.
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Figure 5.3: Représentation de la localisation du nerf médian au niveau de l’avant-bras et de la
main. Les deux électrodes qui ont été placées sont représentées par des points verts 1.

5.1.2.3 Protocole expérimental

Chaque sujet a participé à une session de 120 minutes divisée en 4 phases :
1. installation du casque EEG (40 minutes) ;
2. sélection de l’intensité de la MNS nécessaire pour produire un micro mouvement entre le

pouce et l’index (10 minutes) ;
3. exécution des conditions de RM, MI, MI + MNS et MNS (60 minutes) ;
4. désinstallation du casque EEG et debriefing (10 minutes).

Les 4 conditions ont été remplies le même jour et divisées en deux runs de 26 essais chacun,
représentant 52 essais pour chaque condition motrice. La durée d’un essai était de 8 secondes ±
1 seconde de durée aléatoire pour éviter une anticipation (Figure 5.2). L’ordre des runs a été
randomisé pour chaque sujet afin d’éviter que la fatigue, le dessèchement du gel ou d’autres
facteurs puissent causer d’éventuels biais dans les résultats. Au début de chaque run, le sujet
est resté détendu pendant 15 secondes. Des pauses de quelques minutes étaient programmées
entre les runs pour prévenir la fatigue du sujet. Pendant toute la durée de l’expérience, les sujets
étaient assis sur une chaise confortable avec repose-jambes, leur bras droit reposant sur un petit
coussin afin que le pointeur puisse reposer dans la main des sujets sans tension (Figure 5.4).

5.1.2.4 Acquisition des données EEG

Les signaux EEG ont été acquis avec le logiciel OpenViBE via un amplificateur EEG Biosemi à 128
électrodes actives, selon un montage ABCD. Parmi tous les sites enregistrés, certaines électrodes
étaient localisées autour du cortex moteur primaire, du cortex moteur, du cortex somatosensoriel
et du cortex occipital. Cela nous a permis d’observer les changements physiologiques dus au
mouvement réel, à l’imagerie motrice kinesthésique et à la MNS. L’impédance a été maintenue en
dessous de 10kΩ pour toutes les électrodes afin de s’assurer que le bruit de fond du signal acquis
était faible. Une électrode d’électromyogramme externe (EMG) a été ajoutée afin de vérifier qu’il
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Figure 5.4: Un sujet volontaire en bonne santé était allongé sur une chaise confortable, les yeux
fermés. Nous avons utilisé le logiciel OpenViBE pour enregistrer le signal EEG (128 électrodes)
et émettre les bips sonores de démarrage et d’arrêt de la tâche motrice ainsi que l’envoi de la
stimulation du nerf médian.

n’y avait aucun mouvement pendant la tâche de MI.

5.1.2.5 Pré-traitement du signal

Tous les traitements offline ont été réalisés via le logiciel Matlab 2015b 2 ou à l’aide de la toolbox
EEGLAB [341]. Les données ont été traitées au format GDF (General Data Format, en anglais)
dans EEGLAB. Compte tenu du grand nombre d’électrodes utilisées dans cette étude (128) et de
l’objectif de celle-ci, nous avons choisi d’utiliser un référencement moyen commun (CAR) réalisé
via EEGLAB [391, 452]. Les résultats ont également été visualisés après application d’un filtre
laplacien et ont confirmé ceux décrits ci-dessous [342]. Les signaux EEG ont été ré-échantillonnés
à 128 Hz et divisés en périodes de 9 secondes correspondant à 2 secondes avant et 7 secondes
après la tâche motrice pour chaque essai. Enfin, nous avons supprimé les essais contenant des
artefacts musculaires pouvant affecter les modulations ERD/ERS. Pour ce faire, nous avons
utilisé le signal de l’électrode EMG enregistré tout au long de l’expérience. Nous avons également
éliminé les essais qui dépassent ± 50 µV, suggérant alors des artéfacts potentiels [453].

5.1.2.6 Analyse temps-fréquence et carte topographique

Pour analyser les différences entre les quatre conditions, nous avons calculé l’Event-Related
Spectral Perturbation ou ERSP entre 8 et 35 Hz en utilisant la toolbox EEGLAB. Un test de
permutation (p< 0.05 ; 2000 permutations) a été utilisé pour valider les différences en matière de
localisation de ces ERSP. En plus de cette analyse, nous avons appliqué un test de correction
(FDR). Ce test consiste à mélanger de façon répétitive les valeurs entre les conditions et à recalculer
la mesure d’intérêt en utilisant les données mélangées. L’analyse des ERSP topographiques nous
a également permis de localiser les zones cérébrales impliquées lors des conditions MI + MNS et
MNS.

2. The MathWorks Inc. Natick, MA, USA

99



Chapitre 5. Une BCI basée sur la stimulation du nerf médian

5.1.2.7 Classification

Le taux de classification a été calculé pour les classes suivantes : RM vs repos, MI vs repos, et
MI + MNS vs MNS. Pour les conditions RM et MI, chaque essai a été segmenté en un temps de
tâche motrice et un temps de repos, tous deux d’une durée de 2,5 s. La fenêtre temporelle de la
tâche motrice commence 0,5 s après le bip de GO, et la fenêtre temporelle de la phase de repos
commence 3 secondes avant le bip de GO. Pour les classes MNS et MNS + MI, nous avons choisi
une fenêtre temporelle de 3 secondes commençant 0,5 s avant la stimulation nerveuse du nerf
médian pour tous les essais. Les signaux EEG ont été filtrés entre 8 et 30 Hz (filtre butterworth
d’ordre 5). Pour chaque classe, nous avons recueilli un total de 52 essais. La précision de détection
a été calculée grâce à quatre méthodes de classification différentes utilisant une validation croisée
en quatre étapes :

• La première méthode repose sur une analyse linéaire discriminante (LDA) avec un Common
Spatial Pattern (CSP) [454, 291].

• Pour la deuxième méthode, nous avons utilisé la matrice de covariance de chaque essai
et appliqué l’algorithme de la distance minimale aux centres dans l’espace Riemannien
(Minimum Distance to Riemannian Mean, MDM) pour les classer [297].

• Pour la troisième méthode, nous avons formé une deuxième instance de l’algorithme MDM
en utilisant un signal préalablement spatialement filtré. Le signal a été, une fois de plus,
généré en utilisant le premier et le dernier des 4 filtres CSP.

• Enfin, pour la quatrième méthode, nous avons calculé le barycentre dans l’espace Rieman-
nien de toutes les matrices de covariance de l’ensemble de données et les avons projetées
sur l’espace tangent (TS) à ce point. Ensuite, puisque l’espace tangent est un espace
euclidien, nous avons entraîné et utilisé un classificateur de régression logistique (TS+LR).
Nous avons choisi d’appliquer un test de Student apparié (bilatéral) pour montrer la
différence significative de précision obtenue pour les classes MI vs Repos et MI + MNS vs
MNS avec le classificateur TS + LR (Tableau 1, p-value < 0.01).

5.1.3 Résultats

5.1.3.1 Réponses comportementales

Dans cette étude, la première condition consistait en un mouvement volontaire de saisie entre le
pouce et l’index sur un pointeur après un bip sonore de GO. De ce fait, il est possible d’étudier
les réponses comportementales en mesurant le temps de réaction d’appui et de relâchement sur
le pointeur. Nous avons donc calculé que le temps de réaction entre le premier bip et le début
du mouvement était de 595 ms ± 193 ms. Le temps de réaction entre le deuxième bip et l’arrêt
du mouvement était de 503 ms ± 117 ms. Ces deux temps de réaction peuvent être considérés
comme conforme à la littérature dans ce domaine [455]. Pour chaque condition motrice, 832
essais ont été acquis (52 pour chaque sujet).

5.1.3.2 ERSP du mouvement réel et de l’imagination motrice

• Pour le mouvement réel, nous pouvons observer deux ERD séparés pendant la tâche
motrice dans les bandes mu (7-13 Hz) et bêta (15-30 Hz) (Figure 5.5). Dans la bande
de fréquence bêta, le premier ERD démarre 300 ms après le signal de GO puis une ERS
apparaît 1 s plus tard. Le deuxième ERD apparaît après le bip de fin de tâche et disparaît
750 ms plus tard. En phase post-mouvement, un rebond bêta post-mouvement (PMBR)
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apparaît dans la bande bêta et peu après dans la bande mu, ce qui est cohérent avec la
littérature [185].

• Tout au long de la condition d’imagination motrice, une ERD continue apparaît dans les
bandes de fréquences mu et bêta (Figure 5.5). L’ERD commence 300 ms après le signal de
GO et se termine 1200 ms après le bip de fin de tâche. La comparaison statistique (p<0,05)
montre une différence significative entre l’ERD de l’imagination motrice et l’ERS intra-
ERD du mouvement réel. Après l’imagination motrice le PMBR semble significativement
plus faible que celui qui suit le mouvement réel.

5.1.3.3 ERSP pour la condition MNS seule et MNS + MI

• Après une MNS au repos, une ERS importante apparaît immédiatement (250 ms) dans la
bande de fréquence mu (7-10 Hz) et dans la bande de fréquence basse bêta (15-22 Hz).
Cette ERS, qui apparaît juste après la stimulation sera appelée rebond post-stimulation
(PSR). Puis, après la MNS, une ERD est générée pendant environ 500 ms suivie d’un
second rebond dans les deux bandes de fréquences mu et bêta (Figure 5.5).

• La condition MNS + MI est caractérisée par une interruption de l’ERD au moment de
la stimulation. Il est intéressant de noter que le PSR est moins fort dans cette condition
(p<0,05) alors que l’ERD (250-500 ms après le MNS) est très similaire à une MNS seule
(Figure 5.5).

• Le rebond bêta généré par la MNS semble moins puissant que celui généré lors de la
stimulation seule et, au lieu d’un retour à la ligne de base, un ERD mu est visible jusqu’à
la fin de la tâche motrice. Enfin, un deuxième rebond apparaît dans les deux bandes
de fréquences 1200 ms après l’imagination de mouvement, suivi d’un troisième dans la
condition MNS + MI (t= 3500 ms).

5.1.3.4 Localisation ERSP

L’analyse précédente des cartes temps-fréquence de la figure 5.5 a montré que les bandes de
fréquences mu (7-13 Hz) et bêta (15-30 Hz) étaient fortement modulées par des synchronisations/-
désynchronisations pour toutes les conditions motrices. L’objectif premier de cette étude est de
distinguer les deux conditions MI+MNS et MNS entres elles donc seules les cartes topographiques
pour ces deux conditions ont été représentées (Figure 5.6). De plus, les résultats précédents pour
le mouvement réel et la MI sont cohérents avec les résultats déjà existants dans la littérature
et ne nécessite pas une étude spécifique. Une bande de fréquences (8-30 Hz) a été choisie pour
analyser la localisation des ERD et des ERS.

5.1.3.5 Modulation d’ERD et d’ERS

Suite aux résultats obtenus à partir des analyses temps-fréquence (Figure 5.5) et topographiques
(Figure 5.6), les modulations ERD et ERS ont été calculées pour trois bandes de fréquences (mu,
bêta et mu+bêta) pour tous les sujets. La figure 5.7 met en évidence le grand moyennage pour
tous les sujets pour l’électrode C3.

• Dans la bande de fréquences mu, une désynchronisation apparaît et atteint -15% pendant
les deux tâches MI et MI + MNS (de 0 à 2000 ms). Cette observation confirme que l’ERD
conséquente à l’imagination de mouvement n’est pas affectée par la MNS (outre le léger
PSR pour MNS) dans la bande mu. Logiquement, cette désynchronisation n’existe pas
pour la condition MNS ;

101



Chapitre 5. Une BCI basée sur la stimulation du nerf médian

Figure 5.5: Analyse temps-fréquence et grand moyennage (n=16) des ERSP pour le mouvement
réel, l’imagination motrice, l’imagination motrice pendant une stimulation du nerf médian (MI +
MNS) et la stimulation (MNS) seule pour l’électrode C3. Une ligne noire montre le bip de GO et
le bip d’arrêt. L’éclair indique quand la MNS a commencé. La couleur rouge correspond à une
ERS et la couleur bleue à une ERD. La différence significative (p< 0,05) est indiquée en marron
dans la partie droite de la figure.

• Après la tâche motrice, un léger rebond apparaît pour les conditions MNS et MI + MNS.
L’ERD dans la bande de fréquences bêta se comporte de manière similaire à l’ERD dans la
bande mu. Seules les conditions MI et MNS affichent cette désynchronisation. Cependant,
pour la condition MI + MNS, l’ERD est plus court (1700 ms) que celui en MI seulement
(Figure 5.7). Logiquement, en C3, aucun ERD n’apparaît. Comme on peut le voir sur les
figures de topographie et de temps-fréquence, une ERS apparaît pour les conditions MNS
et MI + MNS. Cette ERS est partiellement diminuée pour la condition MI + MNS, mais
elle est suivie d’un rebond post-moteur plus fort (33% à 4 500 ms), également présent
pour C2.

5.1.3.6 Classification

Pour vérifier que la stimulation du nerf médian peut servir de repère temporel pour détecter
une imagination de mouvement, nous avons décidé de comparer les scores de classification pour
les deux classes traditionnelles MI vs Repos et les deux classes MNS+MI vs MNS de notre
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Figure 5.6: Cartes topographiques du grand moyennage (n=16) des ERSP dans la bande
alpha/mu+bêta pour les conditions MI + MNS et MNS au repos. Une ligne noire montre le
bip de GO et le bip d’arrêt. L’éclair indique quand la MNS a commencé. Une couleur rouge
correspond à une ERS et une couleur bleue à une ERD. Les électrodes rouges indiquent une
différence significative entre les deux conditions (p<0,05).

nouvelle approche. Pour calculer les scores de classification, nous avons pré-traité les données de
la manière suivante :

1. application d’un filtre 8-30 Hz (filtre butterworth, d’ordre 5) ;

2. considération des électrodes au niveau du cortex prémoteur, du cortex moteur primaire,
du cortex somatosensoriel de la zone fronto centrale, centrale et occipitale (Cz, CCPz,
CPz, CPPz, CPP3h, CPP2, CP2, CPP4h, CP6, CP6h, CP4, CP4h, C2, C4h, C4, C6h, C6,
FC6, FC6h, FC4, FC4h, FCC2h, FCC2, FFC4h, FC2, FFCz, FCz, FC1, FCC1h, FC1h,
FC5, FC5h, FC3, FC3h, C1, C1h, CP1, CCP3h, C3h, C3, C5h, C5, CP5, CP5h, CP3) ;

3. sélection d’une fenêtre temporelle spécifique : [-0,5 ; 2,5s] pour les deux classes MI+MNS
vs MNS, [0,5 ; 3s] pour les deux classes traditionnelles MI vs Rest. Nous avons utilisé 4
classifieurs différents (MDM, CSP+LDA, CSP+MDM, TS+LR, voir Tableau 1).

Le classifieur TS+LR montre une meilleure détection (Figure 5.8) à la fois pour RM vs Rest et
pour MI+MNS vs MNS, c’est pourquoi nous utiliserons ce classifieur pour la suite des résultats.
Le fait que le classifieur TS + LR produise une meilleure détection est plutôt attendue. En effet,
cette méthode de classification combine les propriétés d’invariance des méthodes basées sur la
géométrie Riemannienne et la méthode de régression logistique.

Nos résultats montrent qu’une classification basée sur la stimulation du nerf médian est meilleure
qu’une classification basée sur l’imagination de mouvement et le repos (Figure 5.8 ; p<0,01). Si
l’on observe les résultats individuels de classification pour tous les sujets, on peut voir que 15
sujets sur les 16 ont un meilleur taux de détection en utilisant la stimulation du nerf médian
(Figure 5.9). Seul le sujet 13 montre une meilleure performance pour une classification MI vs
Repos, mais les résultats ne dépassent pas 60%, ce qui laisse sous-entendre que ce sujet est à
classer dans la catégorie illiterate [307, 294].
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Figure 5.7: Grand moyennage (n=16) des courbes de modulations ERD/ERS% dans les bandes
de fréquences mu (7-13 Hz), bêta (15-30 Hz) et mu+bêta (8-30 Hz) pour les conditions MI (en
violet), MI + MNS (en bleu) et MNS (en rouge) pour l’électrode C3. La barre jaune à 750 ms
correspond au moment de la MNS. Pour les conditions MNS + MI et MI, l’imagination motrice
commençait à 0 s et se terminait à 2 s.

5.1.4 Discussion

Les résultats de cette étude ont confirmé qu’au repos, une stimulation du nerf médian génère
une ERD au niveau du cortex sensorimoteur, suivi par une ERS au niveau des cortex moteur
et somatosensoriel (Figures 5.5 et 5.6). Lorsque le nerf médian est stimulé alors que le sujet
réalise une imagination motrice, les modulations d’ERD et d’ERS attendues sont fortement
impactées (Figures 5.5, 5.6 et 5.7). Nous avons également confirmé qu’un classifieur était capable
de distinguer une stimulation dans un état de repos, d’une stimulation pendant une imagination
de mouvement (Figures 5.8 et 5.9) et cela avec une meilleure précision qu’entre un état de repos
et une imagination motrice. Nos résultats montrent donc qu’il paraît possible de mettre en
place une BCI fiable basée sur la stimulation du nerf médian pour détecter une tentative de
mouvement lors du réveil peropératoire. Dans cette section, nous discuterons de la cohérence des
résultats observés dans cette étude, et en particulier de l’impact de l’imagination motrice sur les
ERD/ERS générées par la stimulation. Nous aborderons également quels sont les avantages d’une
classification basée sur la stimulation du nerf médian et de quelle manière ce travail pourrait être
poursuivi pour créer une BCI permettant de détecter la tentative de mouvement d’un patient
victime de réveil peropératoire.

5.1.4.1 Modulations ERD/ERS pour le mouvement réel et l’imagination de mou-
vement

Grâce aux analyses temps-fréquence, nous avons pu observer que pour la condition du mouvement
réel l’ERD était entrecoupée d’une ERS durant la phase de mouvement (Figure 5.5). Pourtant
dans la littérature, il est plutôt commun de dire qu’une ERD est présente durant toute la phase
du mouvement [408, 20, 236]. Cependant, plusieurs études montrent bien qu’un mouvement réel
maintenu peut générer une ERD globale, entrecoupée d’une ERS, dans la bande de fréquence
bêta [368, 456, 457, 185]. D’ailleurs, c’est souvent le cas lorsque le mouvement à réaliser est un
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Figure 5.8: (A) Grand moyennage (n=16) du score de détection obtenue pour 4 classifieurs
(MDM, CSP + LDA, CSP + MDM, TS + LR) et pour les trois conditions (RM, MI et MNS +
MI) dans la bande de fréquence mu + bêta (8-30 Hz). (B) Boxplots montrant la distribution
moyenne (n=16) et par sujet du taux de classification pour les deux classes MI vs Rest (en violet)
et les deux nouvelles classes MI + MNS vs MNS (en rouge).

mouvement en deux étapes : dans cette étude par exemple, la consigne était à la fois d’appuyer
sur le pointeur lors du premier bip, de maintenir ce mouvement, et de relâcher la pression
lors du deuxième bip sonore. Pendant la tâche d’imagination motrice, une ERD continue est
observée, suggérant que les sujets ont correctement appliqué la consigne de maintien de la MI
entre les deux bips sonores (Figure 5.6 et Figure 5.8). L’ERD durant la MI et l’ERS post-MI
sont de plus faible amplitude si l’on compare avec le mouvement réel, ce qui est cohérent avec la
littérature [19, 20, 207]. Pour ces deux tâches qui ont été réalisées les yeux fermés, nous pouvons
constater que cette condition permet tout de même de voir l’apparition d’une désynchronisation
significative dans la bande de fréquence mu [458] (voir Chapitre 4).

5.1.4.2 Modulations ERD/ERS pour une stimulation du nerf médian au repos

Nos résultats mettent en évidence qu’une stimulation du nerf médian au repos génère une ERD
et une ERS au niveau des zones sensorimotrices (Figure 5.6 et Figure 5.8), ce qui avait déjà
été montré dans plusieurs études [184, 244, 386]. Par contre, le fait que l’on puisse observer un
rebond post-stimulation (PSR) de suite après la stimulation (Figure 5.6) est quelque chose qui
n’a pas encore été mentionné par d’autres études, mais qui pourrait être interprété comme un

105



Chapitre 5. Une BCI basée sur la stimulation du nerf médian

Figure 5.9: Taux de détection obtenu pour chaque sujet (n=16) avec le classifieur TS + LR
(8-30 Hz) pour les 3 conditions (RM, MI and MNS + MI).

indicateur de l’attention [195]. Enfin, 500 ms après la MNS au repos, une forte ERD apparaît
dans les bandes de fréquences mu et bêta, de manière bilatérale, ce qui avait déjà été décrit par
Salenius et ses collaborateurs pour la bande de fréquences bêta [184] mais aussi par Neuper et
al., dans les deux bandes de fréquences [386].

5.1.4.3 Modulations ERD/ERS pour une imagination de mouvement accompagnée
d’une stimulation du nerf médian

Plusieurs articles ont déjà mis en évidence que la réalisation d’un mouvement ou d’une imagination
de mouvement lors de la stimulation du nerf médian avait un impact sur les composantes EEG
générées par la MNS [184, 244, 344, 386]. Nos résultats confirment que la MI tend à modifier
la présence de l’ERD normalement présente après une MNS. En effet, le PSR est presque aboli
pendant la MI (Figure 5.6). En revanche, l’ERD post-stimulation semble inchangée, elle pourrait
même s’additionner à l’ERD due à l’imagination de mouvement (Figure 5.6) tandis que l’ERS
post-stimulation semble soit diminuer, soit être abolie (Figure 5.8). Ce qui est intéressant, c’est
aussi que nos résultats indiquent que les deux bandes de fréquences ne sont pas affectées de la
même manière. En effet, la bande mu est moins affectée par l’effet de la MNS (entre 500 ms
et 1400 ms), suggérant alors une différence fonctionnelle entre les deux bandes de fréquences.
Enfin, le rebond bêta après l’imagination motrice en présence de stimulation du nerf médian est
plus fort que pour la stimulation du nerf médian seule, ce qui implique peut-être un phénomène
additif du rebond bêta [185, 459].

Dans l’introduction, nous avons discuté de la probable fusion théorique des deux conditions
MI et MNS. A la lumière de nos résultats, il est difficile de dire que la condition MI + MNS
correspond exactement à la somme des modulations générées par la condition MI et la condition
MNS (Figure 5.8). Cependant, nos résultats suggèrent que la sommation d’une ERD et d’une
ERS entraîne une moyenne des deux composantes tandis que, dans le cas d’une sommation
ERS+ERS, une ERS plus importante que la moyenne des deux ERSs est produite (Figures 5.5
et 5.5).
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5.1.4.4 Utiliser la stimulation du nerf médian pour mieux détecter la tentative de
mouvement lors d’un réveil peropératoire

Lors d’un réveil peropératoire, il n’y aura aucun moyen de prédire quand la reprise de conscience
arrivera, et encore moins quand le patient victime d’AAGA essayera de bouger [2, 18]. Théo-
riquement, il serait possible d’utiliser une BCI asynchrone, c’est-à-dire sans repères temporels
indiquant quand commence la tentative de mouvement du patient, comme cela est d’ailleurs
le cas dans les BCI synchrone. Mais la littérature montre que les taux de classification pour
une BCI asynchrone sont inférieurs à ceux utilisant une BCI synchrone [22]. C’est pour cette
raison que nous suggérons d’utiliser la stimulation du nerf médian dans une BCI synchrone
pour indiquer quand détecter la tentative de mouvement du patient. Nos résultats montrent
d’ailleurs qu’utiliser la stimulation du nerf médian comme marqueur temporel ou trigger permet
de mieux détecter de plus de 10% en moyenne une imagination de mouvement par rapport à une
classification MI vs Rest.

A l’avenir, il serait très intéressant de montrer les performances d’une BCI asynchrone sur nos
données, afin de voir de quelle manière la stimulation du nerf médian améliore la précision
de classification. Nos résultats nous permettent donc d’imaginer un système en routine où les
patients seraient stimulés au niveau du nerf médian (par exemple toutes les 5 secondes), tandis
qu’un dispositif de BCI passive analyserait les modulations ERD et ERS au niveau du cortex
moteur pour savoir si le patient essaye de bouger ou non.

5.1.4.5 État d’anesthésie générale

Notre étude ayant été menée sur des sujets non anesthésiés, cela ne permet pas d’affirmer qu’une
BCI basée sur la stimulation du nerf médian pourrait fonctionner en état d’anesthésie. En effet,
comme l’ont montré plusieurs études, nous pouvons nous attendre à une différence en matière de
signal EEG lorsque le propofol est utilisé [309, 460, 34]. C’est pourquoi nos résultats se doivent
d’être confirmés en état d’anesthésie générale. Un protocole clinique où les mêmes conditions
motrices seront étudiées chez des volontaires sains sédatés progressivement au propofol a été
conçu, soumis et accepté durant la thèse, et les résultats de cette étude seront décrits dans le
Chapitre 7 de ce manuscrit.

5.1.4.6 Implémentation d’une BCI basée sur la stimulation du nerf médian en
condition opératoire

Si l’on souhaite qu’une telle BCI puisse voir le jour et être utilisée en routine à l’hôpital, alors il
est nécessaire de penser à une chaîne de traitement de classification facile à mettre en oeuvre
pour que le dispositif soit utilisable. L’un des éléments les plus importants lors de la mise en
place d’une BCI est la phase de calibration, ou phase d’apprentissage du dispositif, qui consiste
à trouver les paramètres les plus optimaux (en matière d’électrodes ou de caractéristiques par
exemple) pour un nouvel utilisateur [461, 251, 252]. L’étape de calibration permet d’obtenir
un ensemble de signaux EEG étiquetés avec l’état mental correspondant pour qu’un classifieur
soit entraîné sur ces données. Par exemple dans notre cas, il s’agit de collecter plusieurs essais
d’imaginations de mouvements et d’état de repos. Mais dans le cas d’un réveil peropératoire,
il sera difficile, voire impossible, de réaliser une phase de calibration, principalement car on ne
dispose pas du temps nécessaire avant l’opération. C’est pourquoi une analyse approfondie de
données EEG chez des sujets volontaires sains et partiellement anesthésiés doit permettre de
déterminer les différents paramètres de pré-traitement, les bandes de fréquences d’intérêts et le
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Figure 5.10: Taux de détection moyens et écart-type pour les tâches de classification suivante :
MI+MNS vs MNS, RM vs Repos et MI vs Repos. Les trois premières barres indiquent les
résultats obtenus pour les bandes de fréquences 7-13 Hz (en bleu), 15-30 Hz (en rouge) et 8-30 Hz
(en orange). La quatrième barre (en vert) intitulée Bandes personnalisées représente la moyenne
et l’écart-type des résultats lorsque la meilleure bande de fréquences pour chaque sujet est choisie,
c’est-à-dire la bande de fréquences qui donne les meilleurs résultats. Les significations statistiques
sont également affichées, obtenues avec un test de Student. Le classificateur utilisé est le TS+LR.

nombre d’électrodes nécessaires pour obtenir des résultats performants.

Pour commencer ce travail, nous avons déterminé pour l’ensemble des sujets de cette étude la
bande de fréquences donnant le meilleur taux de détection parmi les trois bandes de fréquences :
mu, bêta et mu+bêta (Figure 5.10). Ces résultats sont comparés à la sélection d’une seule bande
de fréquences pour tous les sujets parmi les trois choix susmentionnés. Nos résultats montrent que
la bande de fréquence 8-30 Hz est en moyenne le meilleur choix possible, mais en personnalisant
la classification, on obtient de meilleurs résultats. Ce procédé justifie l’utilisation de méthodes
permettant d’améliorer la précision de la classification en adaptant la chaîne de traitement de
la classification à chaque sujet [424, 292]. Néanmoins, nos résultats indiquent que la différence
n’est pas significative pour les classifications MI vs Repos et MI + MNS vs MNS (p>0.05). Dans
nos futurs travaux, nous avons l’intention d’aborder cette question en utilisant des approches
d’apprentissage par transfert telles que les méthodes basées sur la géométrie Riemannienne [462]
ou les méthodes basées sur le transport optimal [300]. En effet, l’apprentissage du transfert
s’est avéré très efficace pour concevoir des BCI avec peu ou pas de calibration pour un nouvel
utilisateur [463].
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5.1.5 Conclusion

Dans cette étude, nous avons tout d’abord vérifié que la stimulation du nerf médian générait des
patterns d’ERD et d’ERS au niveau des zones sensorimotrices. Nous avons découvert l’apparition
d’une nouvelle composante : une ERS centrale apparaissant dans les 250 ms suivant la stimulation
du nerf médian, à la fois dans les bandes de fréquences mû et bêta. Lorsque la stimulation du
nerf médian est combinée à une imagination de mouvement, cela modifie fortement les ERD
et ERS générées normalement par la stimulation. En effet, l’ERS a tendance à disparaître, ce
qui permet à une BCI basée sur une stimulation du nerf médian de mieux détecter la tentative
de mouvement comme nous l’avons montré. Cette approche innovante pourrait améliorer la
détection des réveils peropératoires lors de l’anesthésie générale.

5.2 Étude de la MNS avant, après et pendant une imagination
de mouvement

POINTS CLÉS
• Questions : Si une BCI basée sur la stimulation du nerf médian (MNS) pourrait

aider à la détection des réveils peropératoires, qu’en est-il si la tentative de mou-
vement du patient arrive avant, pendant (à différents temps) ou après la MNS?
Comment vont-être modulés les ERD et ERS selon que la tentative de mouvement
soit plus ou moins proche de la MNS? La précision de détection de l’imagination
motrice va-t-elle être impactée selon que l’imagination de mouvement arrive avant,
pendant ou après la MNS ?

• Résultats : Lorsque la stimulation intervient avant (-500 ms) ou au début de
l’imagination motrice (+ 250 ms et + 750 ms), l’ERD provenant de celle-ci a
tendance à abolir l’ERS de la MNS. Par contre, plus la MNS intervient à la fin de
l’imagination motrice (+1250 ms, +1750 ms, +2250 ms), plus le rebond bêta du à
la stimulation réapparaît, bien que fortement diminué comparé à la condition MNS
seule (permutation test, p < 0,01). Nous proposons une méthode prometteuse de
classification basée sur l’adaptation d’une fenêtre spécifique en fonction du délai
existant entre la MNS et la MI ( > 80 %).

• Signification : Si l’on souhaite utiliser une BCI basée sur la MNS, il serait préférable
que le patient soit stimulé au moins toutes les 4 secondes.

Articles associés
• Rimbert S and Bougrain L. 2020 (in preparation). Detecting motor imagery using

median nerve stimulation : a question of timing. Journal of Neural Engineering.

5.2.1 Introduction

Dans la section précédente, nous avons pu voir qu’une stimulation du nerf médian générait une
ERD dans les fréquences mu et bêta juste après la stimulation, ainsi qu’une ERS post-stimulation,
principalement dans la bande de fréquence bêta [244, 184, 344, 386] (Figures 5.5, 5.6 et 5.8).
L’ERD apparaît de manière bilatérale au niveau du cortex moteur, tandis que l’ERS post-
stimulation est plus focalisée au niveau controlatéral de la zone sensorimotrice [464, 386]. Nous
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avons également découvert la présence d’une ERS centrale (PSR) apparaissant dans les 250 ms
suivant la stimulation du nerf médian, à la fois dans les bandes de fréquences mû et bêta (Figures
5.5, 5.6. Il est très intéressant de constater que les ERD/ERS évoquées sont fortement modulées
lorsque le sujet exerce une autre activité motrice. En effet, le rebond bêta post-stimulation a
tendance à disparaître ou à être partiellement aboli lorsque le sujet manipule un cube avec ses
doigts [244], réalise une flexion isométrique entre le pouce et l’index [386, 464, 344] ou exécute une
imagination motrice [386, 464] (Figure 5.5). L’ERD consécutive au mouvement ou à l’imagination
de mouvement semble abolir l’ERS consécutive à la stimulation, suggérant la présence d’un
phénomène d’antagonisme entre les processus à l’origine des ERD, et ceux à l’origine des ERS
[188].

Puisqu’une MNS au repos génère des modulations d’ERD/ERS au niveau du cortex moteur et
que celles-ci sont fortement modifiées lorsqu’une imagination de mouvement est réalisée en même
temps, nous avons émis l’hypothèse que ce phénomène pourrait permettre la détection d’un réveil
peropératoire. Plus précisément, le patient serait stimulé au niveau du nerf médian (par exemple,
toutes les 5 s), tandis qu’un dispositif de BCI passive analyserait les modulations d’ERD et d’ERS
du cortex moteur pour vérifier si celles-ci sont modifiées ou non, sous-tendant que le patient
essaye de bouger et qu’il est donc victime d’un réveil peropératoire [464]. Nous avons montré
qu’utiliser une classification basée sur la géométrie Riemannienne permettait de discriminer les
deux classes d’intérêts MI + MNS vs MNS au repos avec un taux de détection prometteur (>85%
en moyenne). Si cette étude pose les premiers fondements pour concevoir une BCI spécialisée
dans la détection des réveils peropératoires, elle ne prend cependant pas en compte la variabilité
temporelle existante entre la tentative de mouvement du patient qui se réveille par rapport au
moment où la stimulation du nerf médian a lieu. En effet, dans l’étude précédente, la stimulation
du nerf médian apparaissait 750 ms après le début de l’imagination de mouvement, ce qui dans le
cas d’un réveil peropératoire serait le meilleur des cas. En d’autre termes, si le dispositif imaginé
stimule le nerf médian toutes les 5 secondes, alors il est possible que la tentative de mouvement
du patient arrive avant, après ou pendant la stimulation. Mais malheureusement, nous n’avons
aucun contrôle sur le moment précis où la tentative de mouvement va être exécutée par rapport
à la stimulation produite. C’est pourquoi il convient d’étudier l’influence de la phase temporelle
dans laquelle va apparaître la MNS par rapport à la tentative de mouvement. Pour cela, il faut
observer de quelle manière la réponse EEG d’une MNS réalisée à intervalles réguliers est modifiée
par une imagination de mouvement réalisée à des temps aléatoires, comme cela sera le cas lors
d’un réveil peropératoire.

Si la tentative de mouvement peut apparaître avant, pendant ou après la stimulation du nerf
médian, de quelle manière vont être modulées les ERD et ERS correspondant à la stimulation ?
Nous pensons que lorsque deux processus moteurs sont proches dans le temps, les composantes
ERD et ERS induites peuvent se superposer, d’autant plus quand il s’agit d’une composante
assez longue telle que l’ERD, qui, lorsqu’elle est proche de la composante ERS, a tendance à
l’absorber ou à partiellement l’abolir [188, 464, 386, 244, 184]. Ainsi, plus le délai entre deux
essais consécutifs est court, plus le rebond risque d’être affecté par la baisse graduelle de puissance
liée à la préparation du mouvement suivant, ou inversement (Figure 5.11). Si l’hypothèse d’une
sommation linéaire des signaux reste plausible, car on note une réduction de l’amplitude du
rebond en accord avec la réduction du délai [464, 184], un phénomène de gating, c’est-à-dire une
disparition totale du rebond, peut également être envisagé (Figure 5.11C). Quoiqu’il en soit,
comprendre comment les composantes ERD/ERS du rythme mu et bêta interagissent entre elles
lorsque la stimulation du nerf médian est proche d’une imagination de mouvement, est essentiel.
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En effet, on peut supposer que lorsque la stimulation du nerf médian intervient avant ou après
l’imagination de mouvement, alors l’ERS de la stimulation serait moins abolie par l’ERD de
l’imagination de mouvement, surtout dans le deuxième cas (Figure 5.5). De ce fait, on peut
également se demander quel serait l’impact sur la précision de la classification dans le cas où la
stimulation interviendrait à différents moments de l’imagination de mouvement. En théorie, si
les modulations sont moins fortement impactées dans certains cas (stimulation avant ou après
l’imagination motrice), alors la classification devrait être moins bonne. Ces informations sont
fondamentales pour déterminer les paramètres du dispositif, en particulier le temps entre deux
stimulations.

L’objectif de cette étude est donc d’analyser l’activité de l’EEG sur le cortex moteur (n=128
électrodes) pour (i) mettre en évidence les différences de modulation en terme d’ERD/ERS selon
que l’imagination de mouvement soit plus ou moins proche de la stimulation du nerf médian. Pour
cela, 14 sujets volontaires ont réalisé des imaginations de mouvement et ont reçu une stimulation
du nerf médian à six différents temps (t1=-500 ms ; t2= +250 ms ; t3= +750 ms ; t4= +1250 ms ;
t5= +1750 ms ; t6= 2250 ms). Par le suite, (ii) nous allons observer les différences en matière de
précision de classification pour ces différents temps de stimulation et mettre en évidence que
même lorsqu’une stimulation intervient après l’imagination motrice, il est possible de détecter
l’imagination de mouvement en se basant sur deux classes : MI + MNS vs MSN au repos.

5.2.2 Matériel et Méthode

5.2.2.1 Participants

14 sujets volontaires sains (7 femmes ; 18 à 48 ans) ont été recrutés pour cette étude. Tous les sujets
volontaires respectent les critères d’inclusion (droitiers, âgés de 18 à 60 ans, sans antécédents
médicaux qui auraient pu influencer la tâche, comme le diabète, le traitement antidépresseur ou
les troubles neurologiques). Les participants ont préalablement signé un consentement éclairé qui
a été approuvé par le comité éthique d’Inria (COERLE, numéro d’agrément : 2016-011/01).

5.2.2.2 Tâches expérimentales

Un des objectifs de l’étude est de mieux comprendre l’apparition des patterns moteurs d’ERD
et d’ERS pour trois conditions motrices différentes : imagination motrice kinesthésique (MI),
stimulation du nerf médian pendant une imagination motrice kinesthésique à différents temps (MI
+ MNS) et stimulation du nerf médian au repos (MNS). Toutes les conditions étaient effectuées
les yeux fermés.

5.2.2.2.1 Imagination motrice kinesthésique : la condition MI, les sujets devaient imaginer
une flexion isométrique entre le pouce et l’index sur un bouton de pointeur, en essayant de
ressentir un maximum de sensations normalement provoquées par le mouvement réel, mais sans
aller jusqu’à l’exécution motrice. Un bip à basse fréquence indiquait quand le sujet devait démarrer
l’imagination motrice kinesthésique, celle-ci étant maintenue pendant 2 secondes, jusqu’à ce
qu’un second bip indiquait la fin de la tâche (Figure 5.12).

5.2.2.2.2 Imagination motrice kinesthésique et stimulation du nerf médian :durant
la condition MI + MNS, les sujets devaient imaginer la tâche motrice tandis que leur nerf médian
était stimulé à différents temps après, pendant ou avant le début de la tâche (t1=-500 ms ; t2=
+250 ms ; t3= +750 ms ; t4= +1250 ms ; t5= +1750 ms ; t6= 2250 ms) (Figure 5.12). Comme
dans la condition précédente, un bip à basse fréquence indiquait au sujet quand il pouvait
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Figure 5.11: Illustration schématique du timing et des amplitudes théoriques des ERD et ERS
générées lorsque la stimulation est couplée à une imagination de mouvement. Trois différents cas
sont décrits : (A) lorsque la stimulation du nerf médian intervient avant le début de l’imagination
de mouvement, (B), lorsque la MNS intervient au milieu de la MI ou (C), lorsque la MNS arrive
juste après la MI.
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démarrer la MI et un bip à haute fréquence indiquait quand l’arrêter. Nous avons placé les deux
électrodes de stimulation sur le poignet selon les normes en vigueur [244, 451] (Figure 5.3). Nous
avons considéré comme critère d’inclusion pour les sujets que la stimulation n’était pas ressentie
comme douloureuse et qu’elle provoquait un léger mouvement entre le pouce et l’index du sujet
volontaire. La durée de la stimulation était de 100 ms et l’intensité de stimulation était adaptée
à chaque sujet et variait entre 8 et 15 mA.

5.2.2.2.3 Stimulation du nerf médian au repos : lors de la condition de la stimulation du
nerf médian seule, il s’agissait simplement de réaliser une MNS alors que le sujet était au repos.
L’intensité de stimulation était adaptée à chaque sujet et variait entre 8 et 15 mA. Elle était
d’intensité identique à la condition MI + MNS.

5.2.2.3 Protocole expérimental

Chaque participant a participé à une session de 130 minutes divisée en 4 phases :
1. installation du casque EEG (40 minutes) ;
2. sélection de l’intensité de la MNS nécessaire pour produire un micro mouvement entre le

pouce et l’index (10 minutes) ;
3. exécution des conditions de MI, MI + MNS et MNS (70 minutes)
4. désinstallation du casque EEG et debriefing (10 minutes).

Pour les conditions MI et MNS, deux runs de 30 essais chacun ont été réalisés. Pour la condition
MI + MNS, 60 essais ont été réalisés pour chaque intervalle de temps (t1=-500 ms ; t2= +250
ms ; t3= +750 ms ; t4= +1250 ms ; t5= +1750 ms ; t6= 2250 ms). Les sujets ne savaient jamais
quand la MNS arrivait. En effet, pour cette condition, les essais ont été randomisés au cours de
13 runs différents pour avoir 60 essais par intervalle de temps que l’on souhaitait étudier. Au
début de chaque run, le sujet est resté détendu pendant 15 secondes. Des pauses de quelques
minutes étaient programmées entre les runs pour prévenir la fatigue du sujet. Pendant toute la
durée de l’expérience, les sujets étaient assis sur une chaise confortable avec repose-jambes, leur
bras droit reposant sur un petit coussin afin que le pointeur puisse reposer dans la main des
sujets sans tension.

5.2.2.4 Acquisition des données EEG

Les signaux EEG ont été acquis avec le logiciel OpenViBE via un amplificateur EEG Biosemi à
128 électrodes, selon un montage ABCD. Certaines électrodes étaient donc localisées autour du
cortex moteur primaire, du cortex moteur, du cortex somatosensoriel et du cortex occipital, ce qui
nous a permis d’observer les changements physiologiques dus à l’imagerie motrice kinesthésique
et à la stimulation nerveuse [207, 215, 244, 184]. L’impédance a été maintenue en dessous de
10kΩ pour toutes les électrodes afin de s’assurer que le bruit de fond du signal acquis était faible.
Une électrode d’électromyogramme externe (EMG) a été ajoutée afin de vérifier qu’il n’y avait
aucun mouvement pendant la tâche de MI.

5.2.2.5 Pré-traitement du signal

Tous les traitements offline ont été réalisés via le logiciel Matlab 2016b 3 et à l’aide de la toolbox
EEGLAB [341]. Les données ont été traitées au format GDF (General Data Format) via EEGLAB.
Compte tenu du grand nombre d’électrodes utilisées dans cette étude (128) et de l’objectif de celle-

3. The MathWorks Inc. Natick, MA, USA
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Figure 5.12: Représentation des différentes conditions expérimentales étudiées. La première
condition correspond à la MI au repos sans stimulation. La deuxième condition est représentée
par une MNS 0,75 secondes après le début du premier bip sonore en absence de mouvement.
La dernière condition consiste en l’apparition de la MNS à 6 temps différents : -0,5 sec, +0,25,
+0,75, +1,25, 1,75 et 2,25 secondes après le début de la MI.

ci, nous avons choisi d’utiliser un référencement moyen commun (Common Average Reference,
CAR) réalisé via EEGLAB également [391, 452]. Les résultats ont été visualisés en appliquant un
filtre laplacien [342]. Les signaux EEG ont été rééchantillonnés à 128 Hz et divisés en périodes
de 9 secondes correspondant à 2 secondes avant et 7 secondes après la tâche motrice pour chaque
essai. Enfin, nous avons supprimé les essais contenant des artefacts musculaires pouvant affecter
les modulations ERD/ERS. Pour ce faire, nous avons utilisé l’électrode EMG présente tout au
long de l’expérience.

5.2.2.6 Analyse temps-fréquence

Pour analyser les différences entre les quatre conditions, nous avons effectué une ERSP entre 8 et
35 Hz en utilisant EEGLAB. Un test de permutation a été appliqué (p<0.05 ; 2000 permutations)
pour valider les différences en termes de localisation d’ERSP.

5.2.2.7 Carte topographique

L’analyse des ERSP topographiques permet de localiser les zones cérébrales impliquées lors des
différentes conditions motrices. En particulier, cela nous a permis de comprendre comment les
conditions MI + MNS et MNS peuvent être discriminées et quels paramètres temporels peuvent
être choisis pour guider la classification. Nous avons choisi de calculer les ERSP dans une bande
fusionnée (mu+beta, 8-30 Hz) pour les conditions MI + MNS et MNS (Figure 5.13).

5.2.2.8 Classification

Le taux de classification a été calculé pour les classes suivantes : MI vs repos, et MI + MNS
vs MNS. Pour la condition MI, chaque essai a été segmenté en un temps de tâche motrice et
un temps de repos, tous deux d’une durée de 2,5 s. La fenêtre temporelle de la tâche motrice
commence 0,5 s après le signal de GO, et la fenêtre temporelle de la phase de repos commence 3
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secondes avant le signal de GO (Figure 5.12). Pour les classes MNS et MNS+MI, nous avons
choisi une fenêtre temporelle de 3 secondes commençant 0,5 s avant la MNS pour tous les essais.
Les signaux EEG ont été filtrés entre 8 et 30 Hz (filtre butterworth d’ordre 5). Pour chaque
classe, nous avons recueilli un total de 52 essais. La précision de détection a été calculée grâce à
quatre méthodes de classification différentes :

• La première méthode repose sur une analyse linéaire discriminante (LDA) avec un Common
Spatial Pattern (CSP) [454, 291].

• Pour la deuxième méthode, nous avons utilisé la matrice de covariance de chaque essai
et appliqué l’algorithme de la distance minimale aux centres dans l’espace Riemannien
(MDM) pour les classer [297].

• Pour la troisième méthode, nous avons formé une deuxième instance de l’algorithme MDM
en utilisant un signal préalablement spatialement filtré. Le signal a été, une fois de plus,
généré en utilisant le premier et le dernier des 4 filtres CSP.

• Enfin, pour la quatrième méthode, nous avons calculé le barycentre dans l’espace Rieman-
nien de toutes les matrices de covariance de l’ensemble de données et les avons projetées
sur l’espace tangent (TS) à ce point. Ensuite, puisque l’espace tangent est un espace
euclidien, nous avons entraîné et utilisé un classificateur de régression logistique (TS+LR).
Nous avons choisi d’appliquer un test de Student apparié (bilatéral) pour montrer la
différence significative de précision obtenue pour les classes MI + MNS vs MNS aux
différents intervalles de temps avec le classificateur TS + LR (Figure 5.18, p-value<0.01).

5.2.3 Résultats

5.2.3.1 Temps-fréquence

L’analyse temps-fréquence des ERSP permet de mettre en évidence les différences en termes
de modulations ERD/ERS entre la condition MNS + MI et la condition MNS (Figure 5.13).
L’analyse des ERSP sur l’électrode C3 lors de la condition MNS seule montre un PSR au
moment même de la MNS, puis la présence d’une ERD dans la bande de fréquence mu et bêta,
suivi d’une ERS principalement dans la bande de fréquence bêta. Cette description correspond
très bien à ce qui a été décrit dans l’étude précédente qui a été menée avec un paradigme
expérimental légèrement différent et des sujets différents (Figure 5.5). Pour la condition MI +
MNS, la stimulation pouvait arriver à différents temps par rapport à l’imagination de mouvement :
t1=-500 ms ; t2= +250 ms ; t3= +750 ms ; t4= +1250 ms ; t5= +1750 ms ; t6= 2250 ms :

• Concernant la condition MI + MNS, lorsque la stimulation apparaît avant que l’imagination
de mouvement n’ait démarré (Figure 5.13 en bleu), alors l’ERD due à la stimulation et
l’ERD due à l’imagination de mouvement sont renforcées. Le rebond PSR reste visible
mais l’ERS post-stimulation disparaît totalement.

• Lorsque la MNS est lancée alors que l’imagination de mouvement est déjà en train d’être
exécutée (entre +250 ms et +750 ms), l’ERD dans la bande de fréquence mû prend
clairement le dessus sur l’ERS post-stimulation (Figure 5.13, en orange et en vert). Par
contre, dans la bande de fréquence bêta (entre 15-30 Hz), on voit une légère ERS, signe
que la composante de l’ERS post-stimulation commence à apparaître.

• Par la suite, plus la stimulation interviendra vers la fin de l’imagination de mouvement
(entre +1250 ms et +1750 ms), plus l’ERS post-stimulation aura tendance à apparaître
(Figure 5.13, en rouge et en violet).
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Figure 5.13: Analyse temps-fréquence pour l’électrode C3 et grand moyennage (n=14) des
ERSP pour les conditions MNS et MI + MNS avec une stimulation arrivant à des temps différents
par rapport à l’imagination de mouvement (t1=-500 ms ; t2= +250 ms ; t3= +750 ms ; t4=
+1250 ms ; t5= +1750 ms ; t6= 2250 ms). Une ligne noire indique quand le bip de GO et le
bip d’arrêt ont été produits. La ligne en pointillé à 0 correspond au moment où la MNS a été
faite. Une couleur rouge correspond à une forte ERS et une couleur bleue à une forte ERD. Les
différences significatives (p<0,05) sont indiquées dans la partie droite de la figure.
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• Enfin, lorsque la MNS est lancée juste avant la fin de l’imagination de mouvement, l’ERS
paraît plus fort, comme si l’ERS due à la stimulation et l’ERS due à l’imagination de
mouvement pouvaient s’additionner. Ce phénomène est également visible à +1750 ms
(Figure 5.13, en violet).

L’étude statistique des conditions MI + MNS et MNS montre une différence plus significative
lorsque la stimulation intervient avant ou au tout début de l’imagination de mouvement (p<0.05).
En effet, lorsque la MNS intervient au milieu ou vers la fin de l’imagination de mouvement (+750,
+1250 ou +1750 ms) la différence entre les deux conditions est moins prononcée.

5.2.3.2 Modulations ERD/ERS dans la bande de fréquence bêta

• Dans la bande de fréquence bêta (15-30 Hz), les modulations d’ERD/ERS% sur l’électrode
C3 mettent en évidence la présence d’une ERS (42%) après la condition MNS (Figure
5.14A).

• Lorsque la MNS intervient 500 ms avant la stimulation (en bleu), on peut voir que l’ERD
(-20%) due à l’imagination de mouvement prend le dessus sur l’ERS de la stimulation.

• Lorsque la MNS intervient 250 ms après le début de l’imagination de mouvement (en
orange), le phénomène est assez similaire, c’est-à-dire que l’ERD est bien présente bien
qu’un peu moins puissante (-10%).

• Plus la stimulation intervient après l’imagination de mouvement, plus l’ERD due à
l’imagination de mouvement a du mal à exister, au détriment de l’ERS de la stimulation.
En effet, lorsque la stimulation du nerf médian intervient juste avant la fin de la MI (+
1750 ms en violet), l’ERS de la stimulation seule est très semblable à l’ERS de la condition
MI + MNS (Figure 5.14A).

• Enfin, lorsque la MNS intervient après la fin de l’imagination de mouvement, les deux
ERS sont similaires en termes de puissance. On note toutefois que plus la MNS intervient
tard, plus il y a une différence en amont entre la ligne de base de la condition MNS et
l’ERD produit par l’imagination de mouvement dans la condition MI + MNS (en rouge,
violet et brun ; Figure 5.14A).

5.2.3.3 Modulations ERD/ERS dans la bande de fréquence mu + bêta

• Dans la bande de fréquence mu + bêta (8-30 Hz), l’ERS post-MNS est légèrement moins
fort (20%) et on note une ERD (-5%) qui n’était pas présente dans la bande de fréquence
bêta (Figure 5.14B).

• De la même manière, plus la stimulation intervient après l’imagination de mouvement,
plus l’ERD due à l’imagination de mouvement a du mal à exister, au détriment de l’ERS
de la stimulation. C’est le cas lorsque la stimulation intervient après 1250 (rouge), 1750
(violet) ou 2250 ms (brun).

• Par contre, à la différence de ce que l’on a observé dans la bande de fréquence bêta, lorsque
la stimulation intervient à la fin de l’imagination de mouvement ou après celle-ci, l’ERS
en condition MI + MNS est plus forte que l’ERS en condition MNS (Figure 5.14B).

• On note également une différence (en violet et brun) entre la ligne de base de la condition
MNS et l’ERD due à l’imagination de mouvement pour la condition MI + MNS.

Ces résultats nous permettent également de définir plusieurs fenêtres d’intérêt pour chaque
intervalle de stimulation où la différence entre la condition MI + MNS et MNS seule est la plus
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Figure 5.14: Grand moyennage (n=14) pour l’électrode C3 des courbes de modulation
ERD/ERS% dans les bandes de fréquences (A) bêta (15-30 Hz) et (B) mu + bêta (8-30 Hz) pour
les conditions MNS seule (en noire) et MI + MNS à différents temps (t1=-500 ms ; t2= +250
ms ; t3= +750 ms ; t4= +1250 ms ; t5= +1750 ms ; t6= 2250 ms). La barre verte en pointillé à 0
ms correspond au moment de la stimulation.
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grande (Figure 5.14, fond bleu). Par exemple, lorsque la MNS intervient 500 ms avant le MI ou
250 ms après la MI, la différence est maximale entre [500 ; 3000] ms. Lorsque la MNS intervient
750 ms et 1250 ms après le début de la MI, la différence est maximale pour la fenêtre [-500 ;
2500] ms. Enfin, quand la MNS arrive 1750 ms et 2250 ms après la MI, la différence maximale se
focalise sur la fenêtre [-2000 ; 500] ms.

5.2.3.4 Localisation des ERSP

Pour nous aider à concevoir une BCI basée sur la stimulation du nerf médian, nous cherchons à
savoir quelle fenêtre temporelle d’analyse serait la plus adéquate. Nous avons étudié trois fenêtres
d’analyses différentes :

1. après chaque MNS, par exemple avec une fenêtre temporelle [250 ; 2750] ms ;
2. avant la MNS et après celle-ci, par exemple avec une fenêtre temporelle [-500 ; 2000] ms ;
3. d’une manière plus adaptative, c’est-à-dire en adaptant cette fenêtre temporelle en fonction

du délai existant entre la stimulation et l’imagination de mouvement. En effet, les résultats
précédents ont montré que lorsque la MNS arrivait proche (t1=-500 ms ; t2= +250 ms ;
t3= +750 ms) de la MI, la fenêtre temporelle montrant une différence maximale n’est pas
la même que lorsque la MNS intervenant à la toute fin de la MI (t4= +1250 ms ; t5=
+1750 ms ; t6= 2250 ms).

Afin de pouvoir évaluer de quelle manière définir les paramètres d’analyse de la fenêtre temporelle
du classifieur, nous avons choisi d’étudier la localisation des ERSP selon ces trois fenêtres
temporelles : (i) après chaque MNS, (ii) avant et après chaque MNS et (iii) d’une manière
adaptative. Les fenêtres de la manière adaptative ont été définies visuellement grâce aux résultats
précédents (Figures 5.13 et 5.14).

• Lorsque la stimulation est réalisée 500 ms avant l’imagination de mouvement (MNS + MI),
on voit apparaître une ERD bilatérale au niveau des zones motrices et sensorimotrices
pour les trois fenêtres temporelles : [500 ; 3000] ms, [-500 ; 2000] ms et [250 ; 2750] ms
(Figure 5.15). La différence entre les conditions MNS + MI (-500 ms) et MNS est maximale
en particulier au niveau des zones motrices controlatérales (p<0,01).

• Lorsque la stimulation est réalisée 250 ms après le début de l’imagination de mouvement,
l’ERD est toujours bilatérale, mais légèrement moins forte que lorsque la stimulation
arrive avant la MI. D’ailleurs, cela se vérifie car la différence entre les deux conditions
MNS + MI (+250 ms) et MNS touche moins d’électrodes que précédemment (Figure
5.15).

• Lorsque la MNS arrive 750 ms après la MI, l’ERD est toujours bilatérale mais cette fois-ci
avec une dominance controlatérale (Figure 5.16). Pour les trois fenêtres temporelles, la
différence entre les conditions MNS + MI (+750 ms) et MNS est moins marquée et touche
moins d’électrodes. Il semble que la fenêtre [-500 ; 2000] ms montre une différence plus
significative au niveau des zones centropariétales (p<0,01).

• Par contre, lorsque la MNS intervient 1250 ms après le début de la MI, l’ERD est clairement
de moins grande amplitude. De la même manière, la fenêtre [-500 ; 2000] ms montre une
différence plus significative, cette fois-ci au niveau de la zone motrice ipsilatérale (p<0,01).

• Lorsque la MNS intervient à la toute fin de la tâche de MI, c’est-à-dire 1750 ms ou 2250
ms après le celle-ci, les différences entre la condition MNS + MI et MNS sont moins
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Figure 5.15: Cartes topographiques du grand moyennage (n=14) des ERSP dans la bande
alpha/mu+beta (8-30 Hz) dans deux conditions : MNS + MI et MNS au repos. Les résultats sont
présentés pour la stimulation intervenant 500 ms avant l’imagination de mouvement (à gauche,
en bleu) et pour la stimulation intervenant 250 ms après le début de l’imagination de mouvement
(à droite, en orange). Pour chacune des conditions, les ERSP ont été calculées pour trois fenêtres
temporelles : [500 ; 3000] ms, [-500 ; 2000] ms et [250 ; 2750] ms. Une couleur rouge correspond
à une ERS et une couleur bleue à une ERD. Les électrodes rouges indiquent une différence
significative entre les deux conditions (p<0,01). Une correction de Holms a été appliquée pour
s’assurer que la comparaison multiple soit significative [465, 466]

Figure 5.16: Cartes topographiques du grand moyennage (n=14) des ERSP dans la bande
alpha/mu+beta (8-30 Hz) dans deux conditions : MNS + MI et MNS au repos. Les résultats sont
présentés pour la stimulation intervenant 750 ms après le début l’imagination de mouvement
(à gauche, en vert) et pour la stimulation intervenant 1250 ms après le début de l’imagination
de mouvement (à droite, en rouge). Pour chacune des conditions, les ERSP ont été calculées
pour trois fenêtres temporelles : [500 ; 3000] ms, [-500 ; 2000] ms et [250 ; 2750] ms. Une couleur
rouge correspond à une ERS et une couleur bleue à une ERD. Les électrodes rouges indiquent
une différence significative entre les deux conditions (p<0,01). Une correction de Holms a été
appliquée pour s’assurer que la comparaison multiple soit significative.
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prononcées que précédemment. Pourtant, la fenêtre adaptative [-2000 ; 500] ms montre
une différence encourageante, bien que non significative à p<0,01, puisqu’on voit une ERD
face à un état de repos (Figure 5.17).

Figure 5.17: Cartes topographiques du grand moyennage (n=14) des ERSP dans la bande
alpha/mu+beta (8-30 Hz) dans deux conditions : MNS + MI et MNS au repos. Les résultats sont
présentés pour la stimulation intervenant 1750 ms après le début l’imagination de mouvement (à
gauche, en violet) et pour la stimulation intervenant 2250 ms après le début de l’imagination
de mouvement (à droite, en marron). Pour chacune des conditions, les ERSP ont été calculées
pour trois fenêtres temporelles : [500 ; 3000] ms, [-500 ; 2000] ms et [25 0 ; 2750] ms. Une couleur
rouge correspond à une ERS et une couleur bleue à une ERD. Les électrodes rouges indiquent
une différence significative entre les deux conditions (p<0,01). Une correction de Holms a été
appliquée pour s’assurer que la comparaison multiple soit significative.

5.2.3.5 Classification

A partir des résultats observés précédemment (voir Figures 5.14 à 5.17), nous avons calculé les
taux de détection MNS + MI vs MNS. Pour la condition MNS + MI, la stimulation pouvait
arriver à différents temps par rapport à l’imagination de mouvement : t1=-500 ms ; t2= +250
ms ; t3= +750 ms ; t4= +1250 ms ; t5= +1750 ms ; t6= 2250 ms, ce qui nous a permis de calculer
un taux de détection pour chaque intervalle de temps. Là encore, nous avons décidé de comparer
les taux de détection selon trois fenêtres temporelles : (i) après chaque MNS, (ii) avant et après
chaque MNS et (iii) d’une manière adaptative.

• Les résultats montrent des scores encourageants et supérieurs à la moyenne des scores de
la littérature (Figure 5.18 ; [379, 252, 251]) ;

• Sans surprise, lorsque la MNS intervient en amont ou au début de l’imagination de
mouvement, la classification est plus précise que lorsque la MNS intervient à la fin de la
MI (Figure 5.18) ;

• Lorsque la stimulation intervient 500 ms avant ou 2250 ms après la MI, la méthode
adaptative montre significativement les meilleurs résultats ;

• Lorsque la MNS arrive en fin de MI (+1250 ms et +1750 ms), que ce soit avec les trois
méthodes, la précision de la BCI est inférieure à 80%.
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Figure 5.18: Performances moyennes pour les tâches de classification suivante : MI + MNS vs
MNS lorsque la stimulation arrive à différents temps par rapport à l’imagination de mouvement :
t1=-500 ms ; t2= +250 ms ; t3= +750 ms ; t4= +1250 ms ; t5= +1750 ms ; t6= 2250 ms. Trois
fenêtres temporelles ont été choisies : (i) après chaque MNS (en bleu), (ii) avant et après chaque
MNS (en orange) et (iii) d’une manière adaptative (en vert). Un test de student apparié met en
évidence les différences significatives (*, p<0.05 ; **, p<0.01 ; ***, p<0.001). Le classificateur
utilisé est le TS+LR avec 72 électrodes.

5.2.4 Discussion

Les résultats de cette étude ont mis en évidence le comportement des ERD/ERS lors de la
condition MNS + MI selon que l’imagination de mouvement soit plus ou moins proche de la
stimulation du nerf médian (t1=-500 ms ; t2= +250 ms ; t3= +750 ms ; t4= +1250 ms ; t5= +1750
ms ; t6= 2250 ms). Comme cela était attendu (Figure 5.11), lorsque la stimulation intervient
avant (-500 ms) ou au début de l’imagination de mouvement (+ 250 ms et + 750 ms ; Figure 16),
l’ERD de l’imagination de mouvement a tendance à abolir l’ERS de la MNS. Par contre, plus
la MNS intervient à la fin de l’imagination de mouvement (+1250 ms, +1750 ms, +2250 ms ;
(Figure 5.14), plus le rebond bêta due à la stimulation réapparaît, bien que fortement diminué
comparé à la condition MNS seule (Figures 5.13 et 5.14). Cette étude nous a permis d’envisager
plusieurs stratégies pour répondre à ce problème : le dispositif BCI que l’on souhaite concevoir
pourrait analyser le signal EEG (i) après chaque MNS, (ii) avant et après chaque MNS ou (iii)
d’une manière adaptative, c’est-à-dire en adaptant cette fenêtre temporelle en fonction du délai
existant entre la stimulation et l’imagination de mouvement. Sans surprise, la méthode basée sur
l’adaptation d’une fenêtre spécifique en fonction du délai existant entre la MNS et la MI semble
la plus prometteuse. Dans cette section, nous discuterons de la cohérence des résultats observés
dans cette étude, et en particulier de l’impact de l’imagination de mouvement sur les ERD/ERS
générées par la condition MNS + MI. Nous aborderons également les résultats de classification,
notamment lorsque la MNS intervient à la fin de l’imagination de mouvement.
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5.2.4.1 Abolition de l’ERS post-stimulation par l’imagination de mouvement et
théorie de l’addition des composantes ERD/ERS

Nos résultats mettent en avant deux phénomènes : l’abolition du rebond bêta post-stimulation
par l’imagination de mouvement et l’addition du rebond bêta post-stimulation avec le rebond
bêta post-MI (Figures 5.13 et 5.14). Au vu de la littérature, la présence de ces deux phénomènes
pose des questions quant au rôle fonctionnel de ce rythme.

Le rebond bêta lié à la stimulation semble être supprimé par l’apparition de la désynchronisation
qui survient lors de la MI (Figures 5.13 et 5.14), comme cela avait déjà été montré dans l’étude
précédente (section 5.1, [464]). La MNS active les voies sensorielles via les récepteurs cutanés
et nociceptifs, ce qui entraînerait l’inhibition du cortex moteur [184, 344]. Cette inhibition ne
serait que temporaire mais entraînerait l’apparition du rebond bêta avec une ou deux secondes de
latence, montrant alors que l’inhibition des voies motrices par les voies sensorielles serait terminée
[467]. Nos résultats semblent également mettre en évidence un phénomène d’addition du rebond
bêta produit par la stimulation et du rebond bêta post-MI. Le phénomène d’addition repose sur
une théorie selon laquelle plusieurs phases des signaux EEG s’additionnent et ainsi augmentent
en puissance au niveau de la bande de fréquence dans laquelle ils apparaissent [468]. En effet, la
puissance de l’ERS post-mouvement est très importante pour la condition MNS + MI lorsque
la stimulation arrivait vers la fin de la MI (+1250 ms, + 1750 ms et + 2250 ms). On pense
aujourd’hui que le rebond bêta autour de 20 Hz est lié à l’inhibition ou à la désactivation du
cortex moteur [467]. Comme le résume Jurkiewicz, l’ERS post mouvement pourrait représenter
une désactivation temporaire du cortex moteur ou une inhibition active du cortex moteur qui
préparerait le système moteur à l’exécution d’une nouvelle tâche motrice [398]. Au vu de nos
résultats, cela implique que la désactivation du cortex moteur (provoquée par la MNS) pourrait
être court-circuitée par une activation en cours (provoquée par une tâche motrice trop proche)
et, au contraire, lorsque deux désactivations sont proches dans le temps, les deux phénomènes
s’additionneraient.

5.2.4.2 Performance de la BCI selon que l’imagination de mouvement soit proche
ou éloignée de la MNS

Pour rappel, nous souhaitons concevoir un dispositif où le nerf médian du patient serait stimulé
en routine (toutes les 5 secondes par exemple), et où les modulations ERD/ERS au niveau
du cortex moteur seraient surveillées pour détecter une imagination de mouvement du patient.
L’objectif de cette étude était de vérifier qu’une classification basée sur les deux classes MNS
+ MI vs MNS permet de détecter une imagination de mouvement, peu importe quand celle-ci
interviendrait par rapport à la stimulation. Nos résultats confirment ce que nous avions décrit de
manière théorique en introduction (Figure 12), à savoir que lorsque la stimulation était réalisée
au début de l’imagination de mouvement, il y a une abolition de l’ERS post-stimulation, celle-ci
permettant une meilleure classification (84% pour t1=-500 ms, 82% pour t2=+250 ms et 82%
pour t3=+750 ms). Par contre, lorsque la stimulation intervient à la fin de l’imagination de
mouvement, l’ERS post-stimulation est moins abolie et il est plus difficile pour le classifieur
d’être performant (79% pour t4=+1250 ms et 78% pour t5=+1750 ms ; Figure 5.18).

Même en utilisant un classifieur qui s’adapte à cette tâche spécifique, les résultats ne sont pas
meilleurs, et les modulations ERD/ERS nous montrent pourquoi : si la stimulation intervient
en toute fin d’imagination de mouvement, il y a peu d’ERD en amont de cette stimulation, et
très peu d’abolition en aval. Enfin, lorsque la stimulation arrive en toute fin de l’imagination
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Figure 5.19: Boxplots montrant la distribution moyenne (n=14) et par sujet du taux de
classification pour les deux classes MNS + MI vs MNS lorsque la stimulation arrive à différents
temps par rapport à l’imagination de mouvement : t1= -500 ms ; t2= +250 ms ; t3= +750 ms ;
t4= +1250 ms ; t5= +1750 ms ; t6= 2250 ms. Le classificateur utilisé est le TS+LR avec 128
électrodes.

de mouvement, il y a une sommation des deux rebonds bêta qui ne permet pas une bonne
classification (77%) mais qui, avec un classifieur adaptatif, donne de meilleurs résultats (82%,
Figure 5.18). Ce résultat peut s’expliquer par le fait que le classifieur adaptatif peut discriminer de
l’ERD face à un état de repos (Figure 5.17). Dans tous les cas, ces résultats permettent d’affiner
le paramètre temporel du dispositif BCI que nous souhaitons mettre en place pour détecter
la tentative de mouvement lors du réveil peropératoire. Par exemple, avant cette étude, nous
pensions qu’il était judicieux de stimuler le nerf médian toutes les 3-4 secondes, puis d’analyser
le changement de comportement des ERD/ERS au niveau du cortex moteur, pour vérifier la
présence d’une tentative de mouvement. Mais après réflexion, si la performance de la BCI est
réduite lorsque la stimulation intervient à la fin de la tentative de mouvement, il paraît plus
judicieux de réaliser une stimulation plus fréquente (toutes les 2s).

5.2.4.3 Performance de la BCI selon le montage d’électrode utilisé

Dans cette étude, les taux de classification (Figure 5.18) ont été calculés en prenant en compte un
montage à 72 électrodes mais nous avons également analysé les performances en utilisant toutes
les électrodes (128, Figure 5.19). Les résultats globaux sont meilleurs avec un montage complet,
ce qui peut s’expliquer par le fait qu’un montage complet permet de s’affranchir des différences
individuelles existantes d’un sujet à l’autre. En effet, la forme du crâne, l’organisation anatomique,
l’orientation des neurones pyramidaux [131] ou la manière dont est réalisée l’imagination de
mouvement [469], sont autant de facteurs qui influent sur la localisation d’ERD et d’ERS d’un sujet
à l’autre. Il est également possible que la classification ne soit pas uniquement liée aux patterns
moteurs (ERD et ERS) mais également à d’autres composantes, jusque-là encore inconnues.
D’ailleurs si moins d’électrodes sont utilisées pour la classification lorsque la stimulation intervient
en amont ou au début de l’imagination motrice, alors les résultats sont plus précis (Figures 5.18
et 5.19). Enfin, nous avons également essayé d’utiliser plusieurs types de classifieurs différents
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(MDM, CSP + LDA, CSP +MDM) mais à chaque fois le classifieur TS+LR permettait une
meilleure classification, ce qui est cohérent avec la littérature [251, 462].

5.2.4.4 Ressentis des sujets durant l’expérience

Un questionnaire post-expérience nous a permis de récolter le ressenti des participants concernant
leur vécu pendant l’expérience (Figure 5.20). Parmi les éléments marquants, on peut signaler
que 100% des participants ont signifié que les consignes durant l’expérience (e.g. imagination
motrice, état de repos, signaux sonores) étaient claires (Figure 5.20A). Les consignes concernant
la tâche d’imagination motrice ont également semblé claires pour les sujets (Figure 5.20B). Fait
intéressant, il leur a été demandé si la même stratégie d’imagination motrice avait été utilisée
tout au long de l’expérimentation. En effet, lors d’une imagination motrice kinesthésique, il est
possible de se focaliser sur différentes sensations ressenties pendant le mouvement (e.g sensations
de pression, de contraction musculaire ou tension dans le bas). De la même manière, la personne
qui réalise l’imagination motrice kinesthésique peut associer en même temps une imagination
visuelle, ce qui lui permet d’être plus impliquée dans la tâche et d’accroître ses sensations [346].

Figure 5.20: Résultats du questionnaire post-expérimentation. (A) Pourcentage de participants
ayant trouvé les consignes claires, l’expérience confortable, utilisé la même stratégie d’imagina-
tion motrice kinesthésique tout au long de l’expérience, réalisé des artefacts pouvant nuire à
l’expérience, ressenti de la détente ou de la fatigue. (B) Ressenti spécifique des participants à la
réalisation de la tâche d’imagination motrice kinesthésique selon une échelle de Lickert.

Les résultats du post-questionnaire montre que seulement 58% des participants énoncent avoir
utilisé la même stratégie tout au long de l’expérience, alors même que les consignes données
(qui semblent avoir été claires pourtant) étaient d’avoir la même stratégie du début à la fin.
Cela suggère qu’il est difficile pour un participant d’avoir la même stratégie tout au long de
l’expérience. La tâche d’imagination motrice kinesthésique n’est pas décrite comme compliquée,
même si les participants ne vont pas jusqu’à dire que c’est une tâche simple (Figure 5.20B).
Nous pensons que l’entraînement spécifique à cette tâche avant le début de l’expérience a permis
d’avoir ce résultat. Ils qualifient la tâche d’imagination motrice kinesthésique de plutôt captivante.
Enfin, quasiment tous les sujets rapportent se sentir fatigué après l’expérimentation, ce qui est
normal si l’on considère le nombre d’essais réalisés au cours de l’expérience.
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5.2.4.5 Contraction temporelle des composantes ERD et ERS dans le rythme bêta

Pour quantifier de manière précise la façon dont les différentes composantes cérébrales motrices se
comportent au sein des rythmes sensorimoteurs mu et bêta lorsque l’intervalle de temps existant
entre deux actes moteurs se réduit, nous avons réalisé une nouvelle étude où les participants ont
effectué des mouvements discrets isolés et des mouvements discrets qui se succèdent dans un
délai plus court. Cette expérience permettra de vérifier les résultats observés précédemment avec
la stimulation du nerf médian (Figure 5.14)

Dans cette situation, il est fort probable que les processus à l’origine du rebond, qui suit le
mouvement, vont se chevaucher dans le temps avec les processus à l’origine de l’ERD liée au
mouvement suivant. On peut alors se demander si l’amplitude du rebond bêta va diminuer
graduellement au fur et à mesure que le délai entre les deux réponses diminue. Ce phénomène
serait dû à une additivité des signaux, l’ERS et de l’ERD se compensant l’une l’autre. Une
autre hypothèse suggère que des délais courts entre deux réponses motrices provoqueraient un
phénomène de gating [449], induisant la disparition du rebond lorsque l’ERD est temporellement
trop proche de l’ERS. Selon cette hypothèse, les processus liés à l’ERD modifieraient ceux liés au
rebond provoquant ainsi sa disparition. Enfin, si l’on part de l’hypothèse que l’ERD et l’ERS sont
nécessaires au bon déroulement d’une séquence motrice donnée, cela met en avant l’hypothèse
d’une contraction temporelle de ces processus. Dans ce cas, l’ERD et l’ERS présenterait une
latence et une durée plus faible, ce qui témoignerait d’une adaptation des processus sous-jacents
au raccourcissement des délais entre les deux réponses motrices. Il est très probable que les
interaction entre les différentes composantes ne se résument pas à une seule de ces hypothèses.
Quoiqu’il en soit, comprendre la manière dont ces composantes interagissent entre elles nous
parait être une étape essentielle pour mieux concevoir une BCI qui viserait à détecter la tentative
de mouvement durant le réveil peropératoire.

L’expérience que nous avons menée consiste à réaliser une succession de flexions isométriques de
l’index sur une souris d’ordinateur. Le sujet faisait varier les délais entre deux réponses successives
de façon aléatoire et totalement volontaire. Le premier objectif était de sélectionner des réponses
motrices isolées, c’est-à-dire sans réponses qui précède ou qui suit dans une fenêtre temporelle
relativement longue afin de dégager un profil bêta canonique. Le second objectif avait pour but
l’analyse de la nature des modulations des profils canoniques en fonction de la durée du délai qui
sépare deux réponses motrices successives. Cette expérimentation a été menée en deux temps.
Une première étude menée avec 12 sujets volontaires nous a permis de récupérer des mouvements
qui se succèdent dans un intervalle de temps plutôt long (entre 500 ms et 3500 ms). Puis, une
deuxième étude menée avec 9 sujets volontaires nous a permis de concentrer notre attention sur
des intervalles courts (entre 500 ms et 1500 ms).

Les deux études ont été menées séparément sur deux groupes de sujets différents, ce qui nous a
permi d’observer deux réponses canoniques. Les réponses canoniques consécutives aux mouvements
isolés de l’étude n°1 et n°2 correspondent aux modulations décrites dans la littérature (Figures
5.21 et 5.22 ; [185]). Environ 500 ms avant le début du mouvement volontaire, une ERD apparaît
à la fois dans la bande de fréquence bêta et mu et se maintient jusqu’à la fin du mouvement.
Puis, 500 ms après la fin du mouvement, une ERS apparaît dans la bande de fréquence bêta,
principalement entre 13 et 30 Hz dans l’étude n°1 (Figure 5.21), et entre 19 et 30 Hz pour l’étude
n°2 (Figure 5.22). Dans les deux études, le rebond bêta se maintient durant plusieurs secondes
après la fin du mouvement isolé.
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Figure 5.21: Analyse temps-fréquence et grand moyennage (n=12) des ERSP pour un mouve-
ment isolé et deux mouvements successifs espacés d’un temps plutôt long. 3 fenêtres de temps
ont été définies [2500-3500] ms, [1500-2500] ms et [500-1500] ms. Une ligne noire le moment du
clic. Les deux barres en violets indiquent les bornes durant lesquelles le deuxième mouvement a
été réalisé. La différence significative (p< 0,05) est indiquée en rouge dans la partie droite de la
figure.

La première étude montre que lorsque deux mouvements se succèdent et sont séparés de plus
d’une seconde, les deux composantes ERD et ERS sont toujours présents avant, pendant et après
chaque mouvement (Figure 5.21). En effet, lors des intervalles [1500-2500] ms, [2500-3500] ms, on
observe une ERD qui commence avant le mouvement, et qui se poursuit jusqu’à la fin du premier
mouvement dans la bande de fréquence bêta. Ensuite, le rebond bêta lié au premier mouvement
apparaît pour céder sa place à l’ERD présente pendant le deuxième mouvement. Enfin, un
deuxième rebond bêta est observable après la deuxième exécution motrice. Parallèlement à
l’apparition de l’ERD et l’ERS qui suivent le premier mouvement, une ERD continue dans la
bande de fréquence mu est présente. Notons que plus le temps entre deux mouvements est long,
plus le rebond bêta a tendance à s’étaler dans le temps.

Pour mieux comprendre précisément à quel moment le rebond bêta n’apparaît plus entre deux
mouvements, la deuxième étude a été réalisée sur des intervalles plus courts. Puisque les sujets se
sont focalisés sur la réalisation de deux mouvements successifs séparés de 500 ms à 1500 ms, nous
avons réussi à sélectionner des mouvements dans un intervalle plus court. Nos résultats mettent
en évidence que lorsque le deuxième mouvement intervient pour les intervalles [900-1300] ms et
[1100-1500] ms, le rebond bêta a le temps d’apparaître. Certes, il n’est pas de forte amplitude,
mais il est tout de même présent. Par contre, lorsque le délai entre les deux mouvements est
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inférieur à 900 ms, c’est le cas par exemple pour les intervalles [500-900] ms et [700-1100] ms,
alors le rebond bêta consécutif au premier mouvement est totalement aboli. A la place, une ERD
continue se maintient le temps de l’exécution des deux mouvements dans la bande de fréquence
bêta.

Figure 5.22: Analyse temps-fréquence et grand moyennage (n=12) des ERSP pour un mouve-
ment isolé et deux mouvements successifs espacés d’un temps plutôt court. 4 fenêtres de temps
ont été définies [1100-1500] ms, [900-1300] ms, [700-1100] ms et [500-900] ms. Une ligne noire le
moment du clic. Les deux barres en violets indiquent les bornes durant lesquelles le deuxième
mouvement a été réalisé. La différence significative (p< 0,05) est indiquée en rouge dans la partie
droite de la figure.

Lors d’un réveil peropératoire, il est très probable que le patient tentent de bouger plusieurs
membres à la fois et que ses tentatives de mouvements s’effectuent selon une temporalité différente
(voir Chapitre 4). En effet, le risque principal c’est que la peur de la situation pousse le patient à
essayer de bouger d’une manière anarchique. Comme nous avons pu l’observer dans cette étude
l’intervalle de temps existant entre deux mouvements, ou deux tentatives de mouvements influent
directement sur l’apparition des composantes d’ERD et d’ERS. C’est un problème lorsqu’on sait
que la précision d’une BCI est le plus souvent basée sur l’apparition de la composante d’ERD
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pendant l’imagination motrice [385, 261, 307]. Vraisemblablement, si un patient victime de réveil
peropératoire tente de bouger de manière continue, la phase d’ERD devrait se maintenir dans
le temps [403, 367]. De la même manière, si les différentes tentatives de mouvements sont très
proches dans le temps, nos résultats indiquent qu’une ERD globale devrait en résulter (Figures
5.21 et 5.22). Par contre, si le patient a des tentatives de mouvements isolés et assez proches
dans le temps (> 1 s), une succession d’ERD et d’ERS vont se succéder, et pourrait poser plus
de difficulté à la BCI en matière de détection.

5.2.5 Conclusion

Dans cette étude, nous avons cherché à mieux comprendre les mécanismes cérébraux sous-tendant
la combinaison d’une imagination de mouvement avec une stimulation du nerf médian. Si nous
avons déjà montré qu’une BCI basée sur la stimulation du nerf médian pourrait être prometteuse
pour détecter la tentative de mouvement lors d’un réveil peropératoire, il s’avère que cela dépend
de quand sera réalisée la tentative de mouvement par rapport à la stimulation du nerf médian. En
accord avec la littérature, nos résultats montrent bien que lorsque la stimulation du nerf médian
est réalisée avant ou au début de l’imagination de mouvement (-500 ms, +250 ms et +750 ms),
l’ERD due à l’imagination de mouvement abolit fortement le rebond produit par la stimulation
dans la bande de fréquence bêta. Une classification offline donne de très bons résultats dans ces
cas-là (> 80 % en moyenne). Par contre, lorsque la stimulation intervient à la fin de l’imagination
de mouvement, l’ERS post-stimulation réapparaît et ne permet pas une bonne précision de la
BCI (>75 % en moyenne). Cette étude nous a permis d’affiner le choix des paramètres de cette
nouvelle BCI, notamment en matière de délai entre chaque stimulation. En effet, les résultats
confirment qu’il serait préférable que la stimulation du nerf médian ait lieu au moins toutes les 4
secondes.

5.3 Conclusion du chapitre
Dans ce chapitre, nous avons montré que la stimulation du nerf médian est une approche très
prometteuse pour concevoir une BCI qui permettrait de mieux détecter les réveils peropératoires.
Une première étude a montré qu’une BCI basée sur une stimulation du nerf médian permet de
mieux détecter l’imagination de mouvement qu’une BCI basée sur l’imagination de mouvement
et l’état de repos. Dans une deuxième étude, nous avons montré que lorsque la stimulation
intervient avant ou au début de l’imagination de mouvement, l’ERS est considérablement abolie,
ce qui permet d’améliorer la détection de l’imagination de mouvement par la BCI. Ces deux
études prises ensembles montrent que si l’on souhaite utiliser une BCI basée sur la MNS, il serait
préférable que le patient soit stimulé au moins toutes les 3-4 secondes.

Le prochain chapitre abordera les deux questions suivantes : est-il possible de prédire la capacité
de futurs participants d’expériences à réaliser une imagination motrice kinesthésique à l’aide
d’un questionnaire subjectif ? Un apprentissage progressif peut-il aider les participants à réaliser
la tâche d’imagination motrice kinesthésique ?
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Comme nous le verrons dans le Chapitre 7, au cours de cette thèse nous avons réalisé une
expérimentation qui vise à étudier l’influence d’un anesthésique intraveineux (i.e. le propofol) sur
l’activité cérébrale motrice. L’objectif de cette expérimentation est de vérifier que nous pouvons
détecter un mouvement, ou une imagination de mouvement, dans des conditions d’anesthésie
générale. En effet, si en théorie, il paraît possible de détecter la tentative de mouvement d’un
patient lors d’un réveil peropératoire grâce à une BCI (voir Chapitre 3), la manière dont les
anesthésiques pourraient modifier le signal EEG reste très peu investiguée. Pour cette raison, un
protocole clinique sur sujets volontaires sains (décrit en détail dans le Chapitre 7) a été déposé
en partenariat avec le CHRU de Nancy-Brabois, puis validé par un Comité de Protection des
Personnes (CPP) et par l’Agence Nationale de Sécurité du Médicament et des produits de santé
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(ANSM). Dans ce protocole clinique, nous avons choisi d’étudier l’effet de deux concentrations en
propofol (0,5 µg/ml et 1 µg/ml), n’induisant pas complètement les critères d’anesthésie générale,
mais permettant au patient de rester conscient pour réaliser des tâches motrices volontaires.

Idéalement, pour être au plus près des conditions dans lesquelles sera un patient lors d’un réveil
peropératoire, il faudrait étudier les modulations produites dans l’EEG lors d’une réelle tentative
de mouvement, et cela à différents niveaux d’anesthésie. Malheureusement, il est très difficile
d’étudier la tentative de mouvement chez un sujet volontaire sain non curarisé, principalement car
la tentative de mouvement consiste à lancer la commande motrice alors que celle-ci est bloquée
au niveau de la jonction neuromusculaire (voir Chapitre 3). Rappelons que la curarisation, si
elle n’est pas restreinte par strangulation à un membre, ce qui pose déjà plusieurs contraintes
dont une durée d’expérimentation réduite, bloque la respiration et nécessite une intubation et un
respirateur artificiel. Dans ce protocole clinique, nous proposons de substituer la tâche de tentative
de mouvement par l’imagination de mouvement (Motor imagery en anglais, MI). La MI entraîne
des modulations cérébrales assez similaires à celles produites lors d’une tentative de mouvement,
bien que de plus faibles amplitudes [301]. De plus, cette tâche mentale peut être préalablement
apprise par les participants, puis répétée plusieurs fois dans des conditions expérimentales
[215, 229, 379]. C’est pourquoi, à notre connaissance, réaliser une MI sous anesthésie est la
meilleure alternative pour investiguer de quelle manière l’activité cérébrale motrice est modulée
dans des conditions proches de celles rencontrées lors d’un réveil peropératoire.

Si l’on souhaite étudier correctement la tâche de MI à différentes concentrations d’anesthésie,
il est nécessaire de s’affranchir de deux obstacles. Premièrement, il faut s’assurer que tous les
participants peuvent réaliser cette tâche mentale. En effet, la tâche de MI n’est pas toujours
facile à réaliser pour les sujets. On observe d’ailleurs une grande disparité dans la manière
dont les sujets réussissent et maîtrisent cette tâche mentale, ce qui amène parfois à une faible
détection de celle-ci par la BCI [307, 362, 294]. Il semblerait même que certaines personnes ont
plus de facilités à réaliser une MI que d’autres [470], ce qui suggère qu’il est possible de prévoir
à l’avance la dextérité de quelqu’un pour cette tâche, notamment à l’aide de questionnaires
subjectifs[471]. Dans le cadre de notre protocole clinique, il serait très intéressant de pouvoir
sélectionner au préalable les participants de l’étude, en prenant en compte leur aptitude à
réaliser cette tâche mentale. En effet, celle-ci étant réalisée en présence de propofol, la tâche ne
sera pas facile. Deuxièmement, la tâche de MI, et plus particulièrement l’imagination motrice
kinesthésique, est une tâche complexe, qui nécessite un apprentissage adéquat avant d’être
maîtrisée. Plusieurs protocoles d’apprentissages ont été proposés dans la littérature mais aucun
ne fait l’objet d’un consensus actuellement. De plus, aucun protocole d’apprentissage actuel
n’est orienté spécifiquement pour la tâche de KMI que nous souhaitons apprendre aux futurs
participants de l’étude MOTANA.

Dans ce chapitre, nous verrons dans un premier temps qu’il existe plusieurs types de questionnaires
permettant d’évaluer l’aptitude des sujets à réaliser une tâche d’imagination motrice visuelle ou
kinesthésique. Nous évaluerons ainsi la possibilité d’utiliser le Motor Imagery Questionnaire -
Revised Second Edition (MIQ-RS) pour sélectionner les futurs participants de notre protocole
clinique. Pour répondre à cette question, nous avons analysé l’éventuelle corrélation existante
entre les signaux EEG provenant de 35 volontaires ayant utilisé une KMI-BCI et les scores
obtenus via le questionnaire MIQ-RS. Dans un second temps, nous discuterons de la faisabilité
d’apprendre la tâche d’imagination motrice kinesthésique d’une manière standardisée afin que
tous les futurs participants au protocole clinique puissent réaliser la tâche de KMI avec la même
stratégie.

132



6.1. Un questionnaire subjectif peut-il être utilisé pour prédire la performance BCI d’un utilisateur ?

6.1 Un questionnaire subjectif peut-il être utilisé pour prédire
la performance BCI d’un utilisateur ?

POINTS CLÉS
• Questions : Un questionnaire subjectif tel que le MIQ-RS peut-il être utilisé

pour prédire la performance BCI d’un utilisateur ? Dans le cas contraire, d’autres
marqueurs peuvent-ils être utilisés pour estimer la performance d’un utilisateur ?

• Résultats : Il n’y a aucune corrélation entre les scores KMI ou VMI provenant
du MIQ-RS et la performance BCI des participants. Le questionnaire MIQ-RS ne
peut donc pas être utilisé comme prédicteur de performance pour une BCI basée
sur une tâche d’imagination motrice kinesthésique de la main droite et un état de
repos. Une corrélation significative a été observée entre le taux de classfication de
la BCI et la pratique régulière d’une activité manuelle (corrélation de Spearman, p
< 0,01).

• Signification : Nous ne pourrons pas utiliser le questionnaire MIQ-RS pour sé-
lectionner les futurs participants du protocole MOTANA. Le manque de preuves
liant le taux de bonnes classifications de la BCI et les scores du MIQ-RS devrait
également sensibiliser les chercheurs et les médecins à la façon dont le MIQ-RS
pourrait être utilisé dans les protocoles de réhabilitation motrice après une AVC.

Articles associés
• Rimbert S, Gayraud N, Bougrain L, Clerc M and Fleck S. 2019. Can a Subjective

Questionnaire Be Used as Brain-Computer Interface Performance Predictor ? Front.
Hum. Neurosci. 12 :529.

• Rimbert S, Gayraud N, Clerc M, Fleck S, Bougrain L. 2018. Can the MIQ-RS
questionnaire be used to estimate the performance of a MI-based BCI ?. 2018
Seventh International BCI Meeting, Pacific Grove, United States.

6.1.1 Introduction

Comme nous l’avions abordé dans le Chapitre 3, deux types de MI sont distinguées : l’imagination
motrice kinesthésique (Kinesthetic Motor Imagery en anglais, KMI) et l’imagination motrice
visuelle (Visual motor imagery en anglais, VMI) [218, 219, 207]. La KMI consiste à imaginer un
mouvement sans l’exécuter, en se focalisant sur les sensations haptiques ressenties pendant le
mouvement réel (e.g. tactile, proprioceptive et kinesthésique ; [215, 220]). La VMI est souvent
plus simple à réaliser [472, 473]. Elle consiste à visualiser mentalement le mouvement [222, 207].
La KMI produit une plus grande activation du cortex moteur primaire et des zones motrices
supplémentaires [215, 229, 225, 227, 226], ce qui lui confère une plus grande utilité pour la
pratique du sport de haut-niveau, la rééducation ou le contrôle d’une BCI [205, 228, 230].

Prédire si quelqu’un est capable de réaliser une imagination de mouvement demeure un défi de
taille pour le domaine des BCI [321, 440, 395, 474]. En effet, la manière dont l’imagination de
mouvement est effectuée par le sujet impacte directement la précision avec laquelle la BCI peut
détecter cet état. Ainsi, pouvoir prédire la capacité d’une personne à réaliser une MI permettrait de
proposer ou non l’utilisation d’une MI-BCI. On sait aujourd’hui que la performance d’utilisation
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d’une MI-BCI varie selon les personnes et leurs expériences passées [428, 247]. On estime d’ailleurs
que 15 à 30 % des utilisateurs ne parviennent pas à utiliser une BCI, amenant certains auteurs à
qualifier le phénomène de BCI illiteracy [362, 307, 294]. Une amélioration des algorithmes de
classification a longtemps été préconisée, mais aujourd’hui des chercheurs développent des études
centrées sur l’utilisateur en améliorant la condition de celui-ci pendant l’expérience (e.g. fatigue,
concentration, motivation, utilisabilité ; [475, 280]) mais aussi en développant la compréhension
de la tâche de MI grâce à une meilleure instruction de celle-ci via des protocoles d’apprentissage
[428, 363]. Si de nombreuses évidences s’accordent sur le fait que l’instruction, l’apprentissage et la
pratique de la tâche de MI sont des étapes importantes dans la conception d’une expérimentation
[379, 475, 440], il apparaît aussi que certains individus sont plus à même de réussir cette tâche.
Typiquement, la KMI est une tâche complexe qui nécessite plusieurs aptitudes : concentration,
intuition, confiance en soi, bonne perception de son propre corps [476, 477]. C’est pourquoi
les méditants, ou les sportifs de haut-niveau sont souvent plus performants dans cette tâche
[215, 430], ce qui leur permet d’utiliser plus facilement une MI-BCI [431].

Partant du principe que certains individus possèdent des aptitudes intrinsèques particulières
qui favoriseraient la réalisation d’une MI kinesthésique, la conception d’un outil de prédiction
de la performance est envisageable. Par exemple, cet outil de prédiction pourrait, en amont
d’une expérience, déterminer de quel type d’apprentissage l’individu aurait besoin pour réussir
la tâche de MI kinesthésique [478]. Un autre exemple d’application serait de pouvoir adapter
le seuil de difficulté d’une BCI, en fonction des aptitudes de l’utilisateur, ce qui permettrait
de maintenir la motivation du sujet à un niveau élevé tout au long de l’utilisation du système
[475]. Une autre application intéressante serait de pouvoir sélectionner les futurs participants
d’une expérimentation, en utilisant un outil de prédiction des aptitudes avant l’expérience,
ce qui permettrait de proposer ou non une MI-BCI ou d’harmoniser la population de sujets
d’une étude. Dans le cas du protocole clinique MOTANA par exemple (voir Chapitre 7), les
participants à ce protocole devront réaliser des KMI selon plusieurs concentrations d’anesthésie.
Il serait donc très utile de pouvoir disposer d’un outil qui permettrait d’inclure seulement les
personnes qui ont des facilités avec cette tâche spécifique. En effet, si le participant ne réussit
pas à réaliser la tâche d’imagination motrice kinesthésique en contexte ordinaire, nous ne verrons
pas l’évolution des modulations dans l’EEG avec diverses concentrations de propofol. Enfin, si
l’on peut prédire à l’avance la capacité d’un individu à réaliser la tâche de KMI, cela pourrait
être utilisé dans l’orientation du programme de réhabilitation motrice pour aider les patients à
récupérer le contrôle de leurs membres [479, 480]. Dans ce cas particulier, utiliser un prédicteur
de la performance à la tâche de MI kinesthésique est très utile, mais la sensibilité du prédicteur
est cruciale. En effet, un taux de faux négatif élevé priverait un patient de la possibilité d’utiliser
les soins basés sur la BCI. Par conséquent, le fait de déterminer si un futur utilisateur pourrait
utiliser ou non une BCI est important pour proposer une solution adéquate.

Une des solutions proposées par la communauté sportive, puis par la communauté BCI serait
d’utiliser un questionnaire évaluant la capacité à réaliser la tâche de MI. Les résultats de ce
questionnaire pourraient ensuite être utilisés pour évaluer la capacité d’un utilisateur à se servir
d’une BCI. La méthode du questionnaire a déjà fait ses preuves dans la communauté médicale
où l’évaluation de la capacité d’un utilisateur à réaliser une MI est déjà validée et utilisée [392].
Néanmoins, à notre connaissance, dans le domaine des BCI, seules deux études ont déjà essayé
de prédire la performance d’un utilisateur en se basant sur ce type de questionnaire. Ces études
reposent sur deux questionnaires différents : le Kinesthetic Visual Imagery Questionnaire (Kines-
thetic and Visual Imagery Questionnaire, KVIQ) [481, 482] et le Motor Imagery Questionnaire
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Revised-Second Edition (MIQ-RS) [483]. Concrètement, ces deux questionnaires consistent en une
succession de tâches impliquant des MI visuelles et des MI kinesthésiques. Après avoir imaginé
plusieurs mouvements, visuellement ou kinesthésiquement, les participants utilisent une échelle
de Likert pour évaluer la facilité ou la difficulté à imaginer les tâches mentales [473]. La première
étude, réalisée par Vuckovic et Osuagwu, suggère que les scores obtenus à partir du KVIQ, et
qui sont relatifs à la tâche de MI kinesthésiques pourraient prédire la performance BCI d’un
utilisateur sain [482]. La deuxième étude, réalisée par Marchesotti et ses collaborateurs, montre
que les scores du MIQ-RS et la facilité de contrôle de la BCI semblent être liés [483].

Si ces résultats préliminaires semblent encourageants, que ce soit pour sélectionner les participants
avant une expérience ou pour une meilleure orientation lors de la réhabilitation motrice par
exemple après un AVC, ils sont néanmoins à prendre avec précaution. En effet, les scores de
classification calculés dans ces deux études ont été obtenus à partir d’une discrimination des
tâches de MI de la main droite et de la main gauche. Dans le cas de notre protocole clinique
MOTANA par exemple, il est nécessaire de discriminer un état de MI par rapport à un état de
repos. De la même manière, pour les patients hémiplégiques suite à un AVC, l’un des hémisphères
ayant été blessé par l’accident vasculaire, la discrimination d’une MI main droite et d’une MI main
gauche n’est pas adéquate non plus. Chez les sujets sains, cette discrimination peut également
s’avérer difficile, surtout pour les sujets qui ont un profil de latéralisation médiocre (voir Chapitre
3, section 3 ; [357]). Pour toutes ces raisons, il est nécessaire de vérifier que les questionnaires
subjectifs tels que le KVIQ et le MIQ-RS sont également pertinents pour une BCI basée sur les
classes de MI et de repos.

L’objectif de cette étude est d’évaluer si le questionnaire du MIQ-RS pourrait être un bon
prédicteur de la performance d’une BCI discriminant l’état de repos par rapport à une MI
kinesthésique de la main droite. Pour vérifier cette hypothèse, nous avons enregistré les signaux
EEG de 35 volontaires sains qui avaient préalablement rempli le questionnaire MIQ-RS avant
d’utiliser la BCI. Nous avons effectué plusieurs tests statistiques pour évaluer la corrélation entre le
questionnaire MIQ-RS et les performances issues de quatre méthodes de classification différentes.
Enfin, nous proposons d’explorer d’autres marqueurs de prédiction, comme les habitudes et la
fréquence de la pratique d’activités manuelles.

6.1.2 Matériel et méthodes

6.1.2.1 Participants

Trente-cinq sujets droitiers en bonne santé (13 femmes, 22 hommes ; âgés de 25,8 ans en moyenne)
ont été recrutés pour cette étude. Tous les participants étaient novices concernant la tâche de MI
kinesthésique et n’avaient jamais participé à une expérience de BCI. Ils n’avaient jamais passé le
questionnaire MIQ-RS avant de commencer l’expérience. Les participants avaient en moyenne
3,29 années d’études post-baccalauréat. Le niveau de scolarité nous a permis de nous assurer
que tous les sujets étaient en mesure de lire et de comprendre les instructions écrites dans le
MIQ-RS. Les sujets n’avaient pas d’antécédents médicaux qui auraient pu influencer la tâche.
Les participants ont préalablement signé un consentement éclairé. Ce dernier et le protocole ont
été approuvés par le comité éthique d’Inria (COERLE, numéro d’agrément : 2016-011/01).

6.1.2.2 Questionnaire MIQ-RS

Avant l’expérience, les sujets ont été évalués pour la tâche de VMI et de KMI grâce à la version
française du MIQ-RS [473, 484]. Notre choix de considérer uniquement le questionnaire MIQ-RS
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se justifie par le fait que le questionnaire KVIQ est moins récent que le MIQ-RS [473] et les
résultats de Butler et Page (2006) indiquent une corrélation entre les deux questionnaires. Le
MIQ-RS est également plus fiable pour évaluer la capacité à réaliser une MI chez des personnes
qui ont eu un AVC ou des personnes saines [480, 473].

Comme cela est décrit dans l’article de Gregg et al., (2010), le MIQ-RS est un questionnaire
en 14 items qui évalue la capacité d’une personne à imaginer un mouvement. Le questionnaire
est composé de 7 items visuels et 7 items kinesthésiques. Il nécessite environ 25 minutes pour
être complété. Les tâches motrices qui doivent être réalisées sont décrites en détail par le
questionnaire, puis sont réalisées physiquement avant d’être imaginées. Par exemple, l’item n°3
indique : “Avancez votre bras jusqu’à ce qu’il soit devant votre corps (en prenant soin de le
laisser toujours parallèle au sol). Gardez votre bras étendu pendant le mouvement et réalisez
le mouvement lentement. Puis ramenez votre bras à la position de départ, tout droit sur le
côté.”. Après avoir imaginé chaque mouvement, les participants utilisent une échelle de Likert à
sept points pour évaluer la facilité ou la difficulté à voir ou à ressentir le mouvement, selon les
instructions. Un score de 1 signifie très difficile à voir/à ressentir et un score de 7 signifie très
facile à voir/à ressentir.

Le score total de KMI (ou de VMI) obtenu pour un sujet correspond à la moyenne des scores
déclarés sur les sept items kinesthésiques (ou sur les sept items visuels) échelonnés de 1-7 exprimée
en pourcentage. Le score va donc de 0 (faible) à 100 (excellent). Notons qu’il s’agit d’un score
moyen basé sur des réponses déclaratives liées à la perception de la qualité de la MI produite par
le participant.

6.1.2.3 Questionnaire sur le profil des participants

Nous avons également recueilli des renseignements individuels grâce à un deuxième questionnaire
conçu pour les besoins de l’expérience, donc non normé, afin d’étudier les corrélations possibles
entre les traits personnels des participants et leur performance BCI. Notre hypothèse est que
la fréquence d’activité manuelle des participants pourrait être liée à la performance BCI. Par
conséquent, en plus de leur âge, de leur genre et de leur niveau de scolarité, nous avons demandé
à tous les participants d’évaluer leur fréquence d’activité manuelle (e.g sportive, culinaire,
pratique d’un instrument ou autre) sur une échelle de Likert à six points (i.e. quotidiennement,
hebdomadairement, mensuellement, annuellement ou jamais).

6.1.2.4 Tâche expérimentale et protocole

Chaque participant a pris part à une session de 80 min divisée en 4 étapes : (1) remplissage du
questionnaire MIQ-RS et du questionnaire sur leurs traits personnels (25 min) ; (2) installation du
casque EEG (20 min) ; (3) réalisation d’une session de KMI au cours de laquelle les participants
devaient imaginer kinesthésiquement effectuer une préhension de la main droite (15 min) ; (4)
désinstallation et débriefing (20 min).

Pendant la tâche de KMI, les participants étaient assis confortablement devant un écran sur
lequel apparaissait un environnement virtuel non immersif composé d’un feu tricolore et d’une
main droite virtuelle (ni-VR) (Figures 1.A et 1.B). Pour que la tâche de KMI soit plus facile à
réaliser et que celle-ci implique plus fortement le cortex moteur, la KMI était orientée vers un
objectif [482]. Ainsi, les sujets tenaient une vraie bouteille dans leur main droite. Une bouteille
similaire était également visible sur la vue à la première personne du ni-VR (Figures 6.1A et
6.1B). les sujets devaient ainsi imaginer effectuer une pression sur la bouteille afin d’en faire
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Figure 6.1: (A) Photo représentant le dispositif expérimental : le sujet est assis confortablement
devant un environnement virtuel non immersif. (B) L’environnement virtuel non immersif était
composé d’un feu tricolore, d’un bras droit, d’une gourde et d’une échelle précisant la hauteur
du jet servant de neurofeedback. (C) Schéma expérimental pour chaque essai : les participants
ont effectué une KMI pendant 4 s lorsque le feu était vert, suivi d’un état de repos lorsque le feu
était rouge. Suite au feu rouge, un feu orange indiquait que la KMI allait bientôt commencer.
Pour calculer la performance de la BCI, nous avons sélectionné une fenêtre de 3,5 s pendant le
KMI et pendant l’état de repos. La fenêtre temporelle de la tâche de KMI commence 0,5 s après
le signal du feu vert, et la fenêtre temporelle de la phase de repos commence 2,5 secondes après
le signal du feu rouge.

sortir un jet d’eau.

La session consistait en un seul passage avec 40 essais. Lors de chaque essai, la tâche de KMI
commençait au moment où le feu tricolore devenait vert et était maintenue pendant 4 secondes.
L’état de repos était indiqué par un feu rouge, et durait 6 s (Figure 6.1C). Suite au feu rouge,
un feu orange indiquait que la KMI allait bientôt commencer. De cette manière, le participant
pouvait être complètement détendu durant l’état de repos, ce qui réduisait les probabilités d’avoir
une phase de préparation motrice durant cet état. Pour résumer, les sujets devaient effectuer
deux tâches distinctes au cours de chaque essai : une tâche KMI de préhension de la main droite
(4 s) et une tâche de relaxation (6 s). Entre chaque essai, un temps aléatoire d’environ 2 s était
rajouté afin d’éviter que les sujets n’anticipent la tâche.
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6.1.2.5 Enregistrements électrophysiologiques

Les signaux EEG ont été acquis avec le logiciel OpenViBE via un amplificateur EEG Biosemi
à 32 électrodes actives, selon le système international 10-20. Parmi tous les sites enregistrés,
certaines des électrodes étaient localisées autour du cortex moteur primaire, du cortex moteur,
du cortex somatosensoriel et du lobe occipital (FC5, FC3, FC1,FCz, FC2, FC4, FC6, C5,C3, C1,
Cz, C2, C4, C6, CP5, CP3, CP1, CPz, CP2, CP4, CP6, P3, P1, Pz, P2, P4, PO3, POz, PO4, O1,
Oz et O2). Ces électrodes nous ont permis d’observer les changements physiologiques dus à la
tâche de KMI. L’impédance a été maintenue en dessous de 10kΩ pour toutes les électrodes afin
de s’assurer que le bruit de fond du signal acquis était faible. Une électrode d’électromyogramme
externe (EMG) a été ajoutée afin de vérifier qu’il n’y avait aucun mouvement pendant la tâche
de KMI.

6.1.2.6 Pré-traitement et classification

Les taux de classification ont été calculés pour la classe KMI et la classe de repos. Les signaux
EEG ont d’abord été filtrés entre 8 et 30 Hz (filtre butterworth d’ordre 5). Chaque essai a été
segmenté en un temps de tâche de KMI et un temps de repos, tous deux d’une durée de 3,5 s. La
fenêtre temporelle de la tâche de KMI commence 0,5 s après le signal du feu vert, et la fenêtre
temporelle de la phase de repos commence 2,5 secondes après le le signal du feu rouge (Figure
6.1C). Pour chaque session, nous avons recueilli 40 essais pour la tâche de KMI et pour l’état
de repos, pour un total de 80 essais pour l’ensemble des deux classes. Le nombre d’essais pour
les deux classes est comparable au nombre d’essais présents dans les deux précédentes études
réalisées sur ce sujet [482, 483].

Le taux de bonnes classifications a été calculé grâce à quatre méthodes de classification différentes
utilisant une validation croisée. Les trois dernières méthodes de classification sont basées sur la
géométrie Riemannienne :

• La première méthode repose sur une analyse linéaire discriminante (Linear Discriminant
Analysis en anglais, LDA) avec un Common Spatial Pattern (CSP) (Blankertz et al.,
2008). Les deux paires de filtres les plus discriminants ont été retenues ;

• Pour la deuxième méthode, nous avons utilisé la matrice de covariance de chaque essai
et appliqué l’algorithme de la distance minimale aux centres dans l’espace Riemannien
(MDM) pour les classer [297] ;

• Pour la troisième méthode, nous avons formé une deuxième instance de l’algorithme MDM
en utilisant un signal préalablement spatialement filtré avec la méthode des CSP. Les
deux paires de filtres les plus discriminants ont été retenues ;

• Enfin, pour la quatrième méthode, nous avons calculé le barycentre dans l’espace Rieman-
nien de toutes les matrices de covariance de l’ensemble de données et les avons projetées
sur l’espace tangent (TS) à ce point. Ensuite, puisque l’espace tangent est un espace
euclidien, nous avons entraîné et utilisé un classificateur de régression logistique (TS+LR) ;

6.1.2.7 Analyse statistique

6.1.2.7.1 Corrélation des performances individuelles :pour vérifier que les scores de
KMI, de VMI et de classifications suivent une loi normale, nous avons utilisé le test de normalité
de Shapiro-Wilk (p < 0,05). Le tableau 6.1 présente ainsi la corrélation entre la performance
de chaque méthode de classification (en termes de taux de bonnes classifications) et les scores
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Table 6.1: Corrélation entre les taux de détection de plusieurs classifieurs et les scores de VMI
et de KMI. r représente la valeur du coefficient de Pearson.

KMI scores (7) VMI scores (7)
Classifier r p-value r p-value
MDM 0.097 0.579 -0.026 0.883
CSP+LDA 0.061 0.728 -0.161 0.355
MDRM -0.081 0.644 -0.122 0.487
TS+LR 0.002 0.992 -0.176 0.311

Table 6.2: Corrélation entre les taux de détection de plusieurs classifieurs et les scores de VMI
et de KMI pour les items relatifs à la main droite seulement. r représente la valeur du coefficient
de Pearson.

KMI scores (3) VMI scores (3)
Classifier r p-value r p-value
MDM 0.265 0.124 -0.057 0.746
CSP+LDA 0.233 0.179 -0.140 0.423
MDRM 0.171 0.327 -0.093 0.594
TS+LR 0.241 0.163 -0.166 0.340

de KMI et de VMI. Dans le tableau 6.2, nous présentons également le même type de résultat,
mais cette fois-ci en impliquant seulement les items du MIQ-RS qui n’engagent que la main
droite. Pour cette étude, nous utilisons la procédure de Benjamini-Hochberg afin d’appliquer une
correction du seuil de signification α = 0, 05.

6.1.2.7.2 Corrélations avec la performance par groupe :afin d’étudier la corrélation
entre le taux de bonnes classifications et les scores de KMI et de VMI, nous avons divisé l’ensemble
des sujets en deux groupes différents selon deux critères :

• D’abord, au regard de la littérature sur ce sujet, en particulier en prenant l’exemple du
questionnaire SUS (voir [485]), nous avons considéré qu’un score de KMI (ou de VMI) est
positif lorsqu’il est égal ou supérieur à 70 %. Par conséquent, quatre catégories de sujets
ont été définies : K+V+ ; K-V+ ; K+V- ; et K-V-. K+V+ correspond aux participants dont
les scores de KMI et de VMI sont supérieurs à 70 %. A l’inverse, pour la catégorie K-V-,
les scores de KMI et de VMI sont tous deux inférieurs à 69 %. Pour la catégorie K+V-, les
scores du KMI sont supérieurs à 70 % tandis que les scores du VMI sont inférieurs à 69 %,
etc. Pour évaluer si la différence entre le taux de classification des différents participants
appartenant aux quatre groupes est statistiquement significative, nous avons effectué un
t-test de Welch entre toutes les paires de groupes possibles. En plus de cela, nous avons
calculé l’influence de la taille de chacun des groupes en utilisant le delta de Glass. Nous
avons utilisé le plus grand échantillon comme groupe témoin lors de la comparaison entre
deux groupes, puisque les variances entre les groupes ne peuvent être supposées égales
[486] ;

• Ensuite, nous avons divisé notre population en deux groupes en fonction de leur performance
BCI. Les sujets dont la performance était supérieure à la moyenne du groupe étaient
étiquetés " Perf+ " ; les sujets dont la performance était plus faible étaient étiquetés " Perf-
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Figure 6.2: Taux de bonnes classifications obtenu avec la méthode TS+LR pour chaque sujet.
La ligne rouge en pointillée indique le seuil de 70 % en dessous duquel un sujet est considéré
comme BCI illiterate. La ligne noire continue indique la moyenne calculée pour tous les sujets. Les
participants ont été divisés en 4 groupes selon les scores de KMI et VMI obtenus au questionnaire
MIQ-RS : K+V+ (rouge) ; K-V+ (vert) ; K+V- (bleu) et K-V- (jaune). Par exemple, K+V+
correspond à la catégorie des sujets pour lesquels le score de leur KMI et de leur VMI ont été
évalués à plus de 70 %.

". Là encore, nous avons utilisé le t-test de Welch (Figure 6.3).

Enfin, pour analyser les différences de performance de la BCI entre les sujets qui pratiquent
une activité manuelle fréquemment (e.g. quotidiennement ou hebdomadairement) et ceux qui
pratiquent plus occasionnellement (mensuellement, annuellement ou jamais), nous avons divisé
les participants en deux groupes : " Manual+ " et " Manual- " et nous avons utilisé le t-test de
Welch entre les deux groupes.

6.1.2.8 Analyse temps-fréquence

Pour analyser les différences entre les participants qui pratiquent une activité manuelle fré-
quemment (Manual+) et ceux qui pratiquent occasionnellement (Manual-), nous avons calculé
l’Event-Related Spectral Perturbation ou ERSP entre 8 et 35 Hz en utilisant la toolbox EEGLAB
[341]. Un test de permutation (p < 0.05 ; 2000 permutations) a été utilisé pour valider les
différences en matière de localisation de ces ERSPs. En plus de cette analyse, nous avons appliqué
un test de correction (False Discovery Rate en anglais, FDR). Ce test consiste à mélanger de
façon répétitive les valeurs entre les conditions et à recalculer la mesure d’intérêt sur les données
mélangées.

6.1.3 Résultats

6.1.3.1 Scores issues du MIQ-RS

Les résultats du MIQ-RS sont composés de deux scores : un score de KMI et un score de
VMI. Tous deux sont calculés à partir des sept items basés sur les différentes MI visuelles ou
kinesthésiques. En moyenne, nous avons observé que les scores de KMI étaient inférieurs aux
scores de VMI. Le score KMI moyen était de 67,75 % (écart-type : 13,06 %) tandis que le score
VMI moyen était de 81,46 % (écart-type :11,3 %).
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6.1.3.2 Précision de détection de la BCI

Le taux de bonnes classifications entre une KMI de la main droite et un état de repos a été
calculé avec 4 méthodes de classifications différentes (MDRM, CSP+LDA, gfMDRM, TS+LR,
voir tableau 6.1. Dans le reste de l’étude, nous présenterons seulement les résultats du classifieur
TS+LR, avec lequel le meilleur taux a été obtenu. Le taux de bonnes classifications du TS+LR
était de 81,57 % (écart-type : 10,06 %). Notons que le classifieur TS+LR a obtenu des résultats
nettement supérieurs aux autres classifieurs (p < 0,001). Parmi les 35 sujets, 4 avaient une
précision moyenne inférieure à 70 % (Figure 6.2).

6.1.3.3 Corrélation entre les scores au MIQ-RS et le taux de classification

Aucune corrélation significative n’a été trouvée entre les scores de VMI, les scores de KMI et le
taux de bonnes classifications de la BCI, quel que soit le classifieur utilisé. Nous avons d’abord
testé la corrélation en considérant tous les items (n=7) contenus dans le questionnaire (Tableau
6.1). Puis, nous avons testé les trois items qui engageaient seulement la main droite. En effet, ces
items avaient un lien plus fort avec la tâche de KMI qui était réalisée par les participants durant
l’expérimentation (Tableau 6.2). Aucune corrélation significative n’a été trouvée pour ces trois
items non plus.

6.1.3.4 Corrélation entre les scores du MIQ-RS des sous-groupes et le taux de
classification

A partir des scores obtenus au MIQ-RS, les participants ont été divisés en quatre sous-groupes
(i.e. K+V+ ; K+V- ; K-V+ ; K-V- ; Figure 6.3A) :

• Le sous-groupe K+V+, qui est composé de 14 sujets (en rouge) ;
• Le sous-groupe K+V- est composé d’un seul sujet (en jaune) ;
• Le sous-groupe K-V+ est composé de 15 sujets (en vert) ;
• Le sous-groupe K-V- est composé de 5 sujets (en bleu). Le nombre réduit de sujets dans

le groupe K+V- suggère que la plupart des participants ont plus de facilités à visualiser la
MI qu’à la ressentir.

Aucune différence significative n’a été observée entre les taux de bonnes classifications obtenus
pour chaque sous-groupe de participants (Figure 6.3B). Entre les deux sous-groupes K+V+ et
K-V+, la valeur p = 0,87. Cependant, comme la taille de l’échantillon est très petite, cela ne nous
permet pas de supposer que les données suivent une distribution normale. C’est pourquoi nous
avons également effectué un test U de Mann-Whitney, qui lui aussi, ne montre pas de différence
significative (p = 0,45) [487]. Notons que le faible nombre de sujets dans le sous-groupe K-V-
ne nous permet pas de tirer des conclusions sur ce sous-groupe. Enfin, l’influence du nombre de
sujets est également faible pour toutes les paires. Elle est égale à ∆ = 0, 0007 entre les groupes
K+V+ et K-V+ ; ∆ = 0, 0078 entre les groupes K-V- et K-V+ ; et ∆ = 0, 0058 entre les groupes
K+V+ et K-V-.

6.1.3.5 Corrélation entre le taux de bonnes classifications des différents sous-groupes
et les scores de KMI et de VMI

Comme l’avait fait Marchesotti et al. (2016), nous avons divisé notre population de participants
en deux groupes selon la précision obtenue par le classifieur TS+LR. Les sujets dont le taux de
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Figure 6.3: (A) Diagramme représentant la distribution des sujets selon leurs scores de KMI et
de VMI obtenus à partir du questionnaire MIQ-RS. Le diamètre du disque est proportionnel
au taux de bonnes classifications obtenu par le classifieur TS+LR. (B) Boîtes à moustaches
représentant la distribution du taux de bonnes classifications pour trois groupes : K-V+ (vert
- 15 sujets), K+V+ (rouge - 14 sujets) et K-V- (bleu - 5 sujets). Les losanges représentent
la moyenne, tandis que les lignes continues à l’intérieur des boîtes indiquent la médiane. Les
encoches représentent l’intervalle de confiance (IC) autour de la médiane. Le groupe K+V- n’est
pas présenté car il était composé d’un seul participant. (C) Boîtes à moustaches montrant la
distribution des scores de VMI (à gauche) et des scores de KMI (à droite) pour deux groupes
selon le taux de bonnes classifications obtenu : Perf+ (vert - 18 sujets) et Perf- (rouge - 17 sujets).

bonnes classifications est supérieur à la moyenne du groupe, qui est égale à 81,57 % (Figure 6.2),
ont été considérés comme des sujets plutôt performants (Perf+). A l’inverse, les sujets dont le
taux de bonnes classifications est plus faible ont été étiquetés Perf-. Si l’on tient compte de leurs
scores de KMI et de VMI, aucune différence significative n’a été observée entre les participants
Perf+ et Perf- (Figure 6.3C). La valeur p résultant du test de Welch est égale à 0,26, tandis
que la valeur p résultant du test U de Mann-Whitney est égale à 0,08 (niveau de signification
α = 0, 05). Enfin, la taille de l’effet entre les deux groupes est égale à ∆ = 0, 34.

6.1.3.6 Corrélation entre les renseignements individuels et le taux de bonnes clas-
sifications

Une autre hypothèse de cette étude était que le taux de bonnes classifications de la BCI et les
facteurs personnels des participants (âge, sexe, niveau d’éducation, etc.) étaient corrélés. Nous
avons calculé les coefficients de corrélation en utilisant deux approches :

• Premièrement, nous avons calculé les coefficients de corrélation de Pearson de la même
manière que les études précédentes [482, 483]. Ces résultats sont présentés dans le haut
de la figure 6.4A (cadre rouge) ;

• Ensuite, en considérant les échelles de Likert dans les scores de KMI et de VMI, nous avons
également calculé les coefficients de corrélation de Spearman. Le niveau de signification
du seuil α a été ajusté pour les comparaisons multiples en utilisant la procédure de
Benjamini-Hochberg dans les deux cas.

Dans les deux cas, le taux de bonnes classifications de la BCI n’est pas corrélée de façon
significative à l’âge, au genre, au niveau d’éducation ou à la fréquence déclarée de la pratique
d’un sport ou d’un instrument de musique (Figure 6.4A). Néanmoins, nous pouvons observer une
corrélation linéaire positive, statistiquement significative, entre le taux de bonnes classifications
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Figure 6.4: (A) Résultats d’un test de corrélation de Pearson entre : (rangée du haut - hypothèse
principale) le taux de bonnes classifications et les facteurs individuels ; et (matrice du bas -
hypothèse secondaire) les autres facteurs individuels et les scores de KMI et de VMI. Les couleurs
indiquent le score de corrélation, tandis que les chiffres indiquent la valeur p correspondante.
Le niveau de signification de notre hypothèse principale est égal à p= 0,04 (ajusté pour les
comparaisons multiples) (B) Boîtes à moustaches montrant la distribution du taux de bonnes
classifications selon la fréquence de l’activité manuelle des participants (aucune, annuelle, men-
suelle, hebdomadaire et quotidienne). La ligne pointillée rouge indique le seuil correspondant au
niveau BCI illiterate. (C) Analyse temps-fréquence (ERSP) pour les sujets qui pratiquent une
activité manuelle fréquente (Manual+) et moins fréquente (Manual-) pour l’électrode C3. Une
couleur rouge correspond à une ERS et une couleur bleue à une ERD.
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de la BCI et la fréquence déclarée des activités manuelles (Frequency Manual Acitivy, FMA ;
Figure 6.4A), avec r = 0,473, p = 0,004 et un niveau de signification α = 0, 04. Les valeurs
correspondantes pour le test de Spearman sont p = 0,381, p = 0,024 et α = 0, 04.

De plus, nous avons également étudié l’existence d’une corrélation entre les autres facteurs. Notez
qu’aucune corrélation significative n’est observée entre les scores de KMI et de VMI et l’un ou
l’autre des facteurs individuels pour l’un ou l’autre des tests. La Figure 6.4A (cadre bleu, en bas)
présente ces résultats pour le coefficient de corrélation de Pearson.

6.1.3.7 Analyse temps-fréquence basée sur le profil de fréquence des activités ma-
nuelles

Après avoir observé une corrélation entre le taux de bonnes classifications de la BCI et la fréquence
de la pratique d’une activité manuelle, nous avons divisé notre population en deux groupes de
sujets : ceux qui ont déclaré pratiquer une activité manuelle fréquemment (quotidiennement ou
hebdomadairement) appelés "Manual+" et ceux qui ont déclaré la pratiquer moins fréquemment
(mensuellement, annuellement ou jamais) appelés "Manuel-" (Figure 6.4B). Nous avons ensuite
effectué une analyse temps-fréquence basée sur les perturbations spectrales liées aux événements
(ERSP) pour ces deux groupes de sujets (Figure 6.4C). Au début de la tâche de KMI (0-2000 ms),
une diminution des ERSP (en bleu) apparaît pour le rythme mu pour les deux groupes. Toutefois,
la désynchronisation est nettement plus forte pour les sujets Manual+ (valeur p < 0,05). Le
rythme bêta est encore plus affecté pendant la tâche de KMI pour les sujets Manual+. A noter
aussi la présence d’une ERS (à 3000 ms) pendant la tâche de KMI pour les sujets Manual-, ce
qui pourrait expliquer le taux bas de bonnes classifications pour ce groupe de sujets.

6.1.4 Discussion

Cette étude montre que la performance d’une BCI, qui fait la distinction entre une tâche de
KMI de la main droite et un état de repos, n’est pas corrélée aux scores provenant du MIQ-RS.
Nos résultats nuancent ceux obtenus par les études précédentes [482, 483] qui concluent que
le MIQ-RS pourrait être utilisé comme une méthode simple pour prédire la performance de
l’utilisateur avec une BCI basée sur la tâche de MI. Dans cette discussion, nous allons examiner
les conditions expérimentales qui pourraient expliquer ces différences. Nous discuterons également
de la corrélation significative observée entre le taux de bonnes classifications de la BCI et la
fréquence déclarée de l’activité manuelle des participants (r = 0,473 ; p = 0,381 ; p < 0,04).
Ces résultats ouvrent de nouvelles perspectives pour la conception d’un questionnaire centré
utilisateur qui permettrait de prédire la performance d’une BCI basée sur la tâche de KMI.

6.1.4.1 Scores de KMI et de VMI et performance de la BCI

Dans notre article, nous avons choisi d’évaluer les corrélations individuelles grâce au coefficient
de corrélation de Pearson (voir les Tableaux 6.1 et 6.2). Ce choix a été motivé par les résultats de
deux études antérieures sur le même sujet qui ont utilisé cette méthode [482, 483]. Néanmoins, le
questionnaire MIQ-RS utilise des échelles de Likert, ce qui implique que la corrélation entre les
scores de classification et les scores du questionnaire n’est peut-être pas linéaire. Afin d’affiner
cette approche et de confirmer nos premiers résultats, lorsque cela était possible, nous avons
également calculé le coefficient de corrélation de Spearman. Les valeurs p résultantes ont produit
des résultats similaires, n’indiquant aucune corrélation entre les scores du MIQ-RS et les taux
de bonnes classifications. Nous avons également essayé d’utiliser seulement les 3 ou 5 items
pertinents pour une tâche de KMI de la main droite. En effet, cinq items du questionnaire
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MIQ-RS concernaient les mouvements des bras et trois items plus spécifiquement les mouvements
de la main droite. Mais notre analyse n’a montré aucune corrélation que ce soit avec ces 3 ou 5
items.

Deux hypothèses pourraient expliquer l’absence de corrélation entre le taux de bonnes classifica-
tions et les résultats du MIQ-RS.

Premièrement, pour limiter l’influence de l’expérimentateur, les participants n’ont pas été aidés
pour comprendre les instructions du MIQ-RS. Ce questionnaire a d’ailleurs été conçu pour être
rempli par des participants sans aide extérieure. Cependant, les participants, qui étaient tous
novices en matière de MI, ont pu rencontrer des difficultés pour conceptualiser la nature de la
tâche mentale à accomplir. En particulier (i) lorsqu’il s’agissait de percevoir/sentir/qualifier ce
qu’est une KMI et (ii) pour produire une KMI lors de mouvements complexes évoqués par le
questionnaire. En effet, la plupart des tâches décrites par le MIQ-RS exigent une succession
de gestes (par exemple, "tendre la main vers l’avant, saisir le verre, le soulever légèrement de
la table puis le remettre sur la table et replacer la main sur les genoux"). Ces gestes peuvent
s’avérer difficiles à mémoriser. Les sujets peuvent également avoir rencontré des obstacles cognitifs
(e.g. difficulté à comprendre et/ou à mémoriser la séquence d’exécution) ou motivationnels (e.g.
sentiment de manque de confiance ou d’incompétence) [488]. Enfin, les participants ne pouvaient
physiquement exécuter le mouvement qu’une seule fois. Il n’est pas certain que ce mouvement ait
pu être intégré de manière pertinente pour que le sujet soit en mesure de l’exécuter mentalement
juste après, et plus encore, pour pouvoir jauger de l’efficacité avec laquelle la tâche de KMI a été
réalisée. Deuxièmement, certains participants ont peut-être rencontré des difficultés pour estimer
leur propre niveau de performance dans la tâche de KMI ou de VMI. En effet, l’auto-perception
est un paramètre difficile à qualifier et à évaluer. Compte tenu de la théorie de l’auto-perception
[489], si un sujet est novice dans une tâche, il n’a pas suffisamment d’indices internes pour
s’auto-évaluer. Par conséquent, le niveau d’interprétation du questionnaire MIQ-RS peut être
faible et ambiguë. Bem a indiqué dans ce cas que le sujet agit comme un observateur externe
[489]. Cela semble être conforté par le fait que les scores de KMI étaient inférieurs aux scores de
VMI. Enfin, nous ne pouvons pas exclure la possibilité que certains sujets n’aient pas répondu de
façon rigoureuse.

6.1.4.2 Fréquence de l’activité manuelle par rapport à la performance BCI

Réaliser une MI kinesthésique dépend non seulement de la capacité à imaginer mentalement les
différentes composantes du mouvement (c’est-à-dire pouvoir se représenter l’action à exécuter)
mais aussi de pouvoir réactiver les éléments implicites au mouvement (c’est-à-dire toutes les
sensations haptiques habituellement présentes mais non ressenties consciemment) [212]. Ce n’est
pas un hasard si les sportifs de haut niveau ont plus de facilités à réaliser cette tâche car en effet,
la pratique sportive, l’habileté physique et la qualité de la KMI produite semblent étroitement
liées [490]. Nos résultats indiquent qu’une pratique manuelle régulière permettrait à un sujet de
réactiver efficacement les deux aspects de la KMI. Ces résultats sont également soutenus par la
corrélation significative entre la perception du sujet de ses capacités manuelles et sa performance
BCI. Une autre explication serait que l’aire motrice controlatérale soit influencée par la fréquence
de l’activité motrice [491]. De ce fait, il serait envisageable que les participants ayant une activité
manuelle fréquente, aient un meilleur potentiel pour utiliser une BCI basée sur la tâche de KMI.
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6.1.4.3 La prise en compte d’un état de repos est-elle pertinente pour une BCI ?

L’utilisation de deux tâches impliquant une MI de la main gauche par rapport à une MI de la main
droite est très courante dans le domaine des BCI. Néanmoins, nous pouvons nous demander si le
fait d’utiliser deux MI différentes est un choix pertinent pour les applications dans ce domaine,
en particulier en ce qui concerne la prédiction de la performance de la BCI chez un utilisateur.
En effet, on sait aujourd’hui qu’une KMI génère une activité au niveau des zones sensorimotrices
situées dans l’hémisphère controlatérale de la partie du corps qui est utilisée [344]. Certaines
BCIs sont donc basées sur cette activation controlatérale pour différencier l’activité cérébrale
générée par une KMI impliquant la main droite d’une KMI impliquant la main gauche (voir
Chapitre 3, section 3). Plusieurs études ont cependant démontré que pour certains sujets une
activité bilatérale était prépondérante [355, 357]. Pour ces sujets, la performance BCI resterait
donc faible.

Le bon taux de bonnes classifications obtenu dans cette étude (Figure 6.2), ainsi que le faible
nombre de sujets pouvant être considérés comme BCI illiterate (i.e. seulement 4/35 sujets),
pourrait s’expliquer par le choix d’utiliser la tâche de KMI main droite et un état de repos pour
la classification. En effet, la KMI est une tâche complexe qui requiert des compétences spécifiques,
parfois même un apprentissage adapté [440, 321, 428, 478]. Et c’est bien parce que cette tâche
est déjà difficile à réaliser avec la main dominante, qu’on peut supposer qu’il est encore moins
facile de réaliser cette tâche avec la main non dominante. A l’inverse, l’état de repos est une
tâche plus naturelle pour les participants. De plus, dans le questionnaire MIQ-RS, les tâches
à accomplir par les sujets impliquent toutes la main dominante. Enfin, l’utilisation d’une BCI
basée sur des KMI de la main droite et de la main gauche pour la réadaptation des patients
victimes d’un AVC est controversée, car l’un des deux hémisphères est souvent endommagé.

6.1.5 Conclusion

Cette étude répond à la question suivante : le MIQ-RS peut-il être utilisé comme prédicteur de
performance pour une BCI basée sur une tâche de KMI main droite et un état de repos ? Nos
résultats apportent deux réponses à cette question. Premièrement, nous avons démontré que
le questionnaire MIQ-RS ne peut pas être utilisé comme prédicteur de performance pour une
BCI basée sur une tâche de KMI de la main droite et un état de repos. Par conséquent, nous
ne pourrons l’utiliser pour sélectionner les participants du protocole MOTANA. Le manque de
preuves liant le taux de bonnes classifications de la BCI et les scores du MIQ-RS devrait également
sensibiliser les chercheurs à la façon dont le MIQ-RS pourrait être utilisé dans les protocoles
de réhabilitation motrice. Deuxièmement, la corrélation significative qui a été observée entre le
taux de bonnes classficiations de la BCI et la pratique régulière de l’activité manuelle ouvre de
nouvelles perspectives, tant pour les recherches futures sur la prédiction de la performance que
pour la conception d’une KMI-BCI centrée sur l’utilisateur.
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6.2 Vers un meilleur apprentissage de l’imagination motrice ki-
nesthésique

POINTS CLÉS
• Questions : Un protocole d’apprentissage axé sur la notion de progressivité

permettrait-il d’apprendre la tâche d’imagination motrice kinesthésique à un nou-
vel utilisateur ? Ce protocole d’apprentissage est-il plus efficace qu’un protocole
d’entraînement basé sur une répétition de la tâche ? Peut-on utiliser ce nouveau
protocole d’apprentissage progressif pour apprendre la tâche d’imagination motrice
kinesthésique aux futurs participants du protocole MOTANA?

• Résultats : L’apprentissage progressif de la tâche d’imagination motrice kinesthé-
sique ne semble pas améliorer la performances des participants (t-student, p <
0,05).

• Signification : Un apprentissage progressif de la tâche d’imagination motrice
kinesthésique pourrait ne pas être adapté à tous les utilisateurs.

Articles associés
• Rimbert S, Bougrain L, Orhand R, Nex J, Gaborit S et Fleck S. 2017. Grasp’it :

une interface cerveau-ordinateur pour l’amélioration de l’apprentissage d’une tâche
d’imagination motrice kinesthésique. 29ème conférence francophone sur l’Interaction
Homme-Machine, Poitiers, France.

• Rimbert S, Fleck S, Nex J, Bougrain L. 2016. Nécessité d’un protocole d’appren-
tissage progressif pour la maîtrise d’une imagination motrice après un AVC. 28ième
conférence francophone sur l’Interaction Homme-Machine, Fribourg, Suisse.

6.2.1 Introduction

Le prochain chapitre (Chapitre 7) décrit une étude qui vise à mieux comprendre comment le
signal EEG du cortex moteur est modulé par l’action d’un anesthésiant intraveineux (i.e. le
propofol). L’objectif principal de cette étude est de vérifier qu’il est toujours possible de détecter
les modulations ERD/ERS habituellement présentes lors d’un mouvement, mais cette fois-ci
en présence de plusieurs concentrations d’anesthésique (0 µg.ml−1, 0,5 µg.ml −1, et 1 µg.ml−1),
afin de s’assurer que lors d’un réveil peropératoire, la tentative de mouvement de la victime
restera détectable dans le signal EEG. Pour cette expérience, nous avons choisi d’étudier plusieurs
conditions : mouvement réel (RM), stimulation du nerf médian (MNS), imagination motrice
(MI) ainsi qu’une condition mêlant à la fois la MI et la MNS (MI + MNS). La difficulté de cette
expérience réside dans le fait que les sujets volontaires devront réaliser plusieurs tâches motrices
alors qu’ils seront progressivement anesthésiés, et par conséquent, de moins en moins conscients
[492]. Si les tâches de RM et de MNS sont relativement faciles à exécuter lorsque l’attention
diminue [309], les tâches de MI et de MI + MNS sont beaucoup plus difficiles à maîtriser pour
un sujet naïf se trouvant dans de telles conditions. En effet, comme nous l’avons vu dans le
chapitre 3, la tâche d’imagination motrice kinesthésique nécessite des ressources attentionnelles
élevées (e.g. concentration, charge mentale, attention) [440, 493, 494] et semble demander un
entraînement spécifique et/ou des compétences particulières afin d’être maîtrisée [395, 259]. La
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condition MI + MNS est encore plus complexe puisqu’elle demande à ce que la personne soit
capable de réaliser une imagination motrice kinesthésique et de la maintenir, alors même qu’une
stimulation électrique entraîne un micro-mouvement au niveau de ses doigts. Pour ces deux
raisons, il semble difficile de demander à une personne qui ne maîtrise pas la tâche d’imagination
motrice de pouvoir la réaliser correctement, alors même que la concentration d’anesthésique
augmentera. C’est pourquoi, afin que l’expérience puisse être menée à bien, il serait très utile de
comprendre comment la tâche d’imagination motrice kinesthésique pourrait être instruite à un
sujet volontaire inexpérimenté pour cette tâche mentale.

Il est aujourd’hui bien établi que la tâche d’imagination motrice est généralement difficile à
réaliser pour un participant ou pour un utilisateur [495, 493]. La nature interne de cette tâche
mentale est, en partie, à l’origine des difficultés rencontrées par les pratiquants [212, 496]. Les
compétences développées lors de certaines pratiques quotidiennes (e.g. sport, musique, méditation)
semblent faciliter l’exécution de cette tâche [431, 493], et augmenteraient ainsi la détection de
la MI par une BCI [395, 259, 497]. Les conditions expérimentales (e.g fatigue, utilisabilité de
l’interface, feedback reçu, charge mentale, posture du corps, attention) [498, 372, 499] seraient
autant de critères à prendre également en compte, afin que l’imagination motrice puisse être
réalisée convenablement par le sujet. Pourtant, si les difficultés mentionnées ci-dessus sont toutes
des axes d’améliorations potentielles en vue d’augmenter la qualité de l’imagination motrice
produite, nous pensons qu’un des enjeux majeurs est de mieux instruire cette tâche afin que
celle-ci puisse être apprise correctement à un sujet inexpérimenté.

Il est indéniable que pour certains sujets, la tâche de MI semble plus facile à réaliser que pour
d’autres. En effet, certaines pratiques (e.g sport, activité manuelle) permettent le développement
d’une perception accrue du corps et d’autres pratiques (e.g. lecture, méditation) favorisent la
visualisation, la patience, la concentration ou l’attention. Mais ce n’est pas parce que certains
sujets ont des facilités avec cette tâche, qu’il ne faut pas remettre en cause la manière dont
celle-ci est instruite aux personnes qui ont plus de difficulté à l’accomplir. En d’autres termes,
l’instruction actuelle de la MI permet-elle aux personnes inexpérimentées et sans activités
facilitatrices apparentes pour celle-ci à être performantes ? Les résultats très variables dans le
domaine des BCIs [307, 260, 252, 379] et la difficulté rencontrée par les sujets lors de la réalisation
de cette tâche [493, 229, 428, 500] suggèrent que non.

Mieux formaliser l’instruction de la tâche de MI permettrait de formuler avec précision et selon
des règles bien établies ce que l’on attend du sujet. En effet, nous pensons que la MI souffre d’une
définition peu standardisée, parfois floue et donc soumise à une très grande variabilité lorsqu’elle
est réalisée. Cette variabilité se retrouve à la fois lorsque la tâche est exécutée plusieurs fois
pour une même expérience (variabilité intra-individuelle), mais surtout lors de deux expériences
différentes (impliquant un effet de consigne [220, 227], de conditions expérimentales [372] et
d’expérimentateurs [501, 502]. Plusieurs exemples illustrent pourquoi la non formalisation précise
de cette tâche impacte négativement les recherches dans ce domaine, notamment en augmentant
la variabilité des résultats associés. D’abord, il est fréquent de trouver dans la littérature des
études qui ne différencient pas les deux types de MIs (VMI et KMI), ce qui suppose que les
sujets réalisent en réalité des tâches mentales différentes [220, 227, 493, 226]. Ensuite, même
lorsqu’il est bien établi que la VMI ou la KMI a été choisie pour une expérience, l’instruction
détaillée qui a été donnée au participant est très rarement décrite. S’agissait-il d’une MI globale
reposant sur un geste de la vie de tous les jours et impliquant une succession de mouvements
(e.g tâches du MIQ-RS ou du KVIQ-10) ? Ou s’agissait-il plutôt d’une MI plus fine se focalisant
sur un membre en particulier ? Ce type de MI est plutôt utilisé dans le domaine des BCI, et
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plus particulièrement pour la rééducation après un AVC [275]. Quelle définition de la tâche a
été donnée au sujet ? Comment s’est-on assuré que la tâche a été comprise par le participant ?
Un entraînement spécifique a t-il été utilisé avant de réaliser l’expérience ? Si oui, quelle est
l’expérience de l’expérimentateur qui était responsable de l’instruction du sujet ? Toutes ces
questions montrent à quel point il est nécessaire de mieux formaliser la tâche de MI dans le but
de mieux instruire le participant.

Pour mener à bien notre étude concernant l’influence d’un anesthésique intraveineux sur les
modulations EEG au niveau du cortex moteur, la tâche de KMI doit préalablement être apprise
par le futur participant. En effet, il doit se sentir suffisamment expert dans cette tâche pour
ne pas perdre ses repères le jour de l’expérimentation. Plusieurs protocoles d’apprentissage ont
été proposés dans la littérature mais aucun ne fait l’objet d’un consensus actuellement. En plus
de cela, très peu de ces protocoles permettent réellement l’apprentissage de la tâche de MI.
En réalité, le plus souvent, une définition de la MI est donnée, puis, à l’aide d’une BCI, les
participants s’entraînent et reçoivent un feedback leur permettant, en théorie, de s’améliorer. Si
ce type d’apprentissage peut être utile, nous pensons qu’une approche plus formelle et progressive
pourrait améliorer l’apprentissage de la tâche par les participants. L’exemple de l’apprentissage
du vélo donné par Fabien Lotte illustre bien notre volonté d’utiliser un apprentissage progressif
[503]. Imaginons quelqu’un qui n’a jamais fait de vélo mais qui serait formé selon le même
principe utilisé actuellement dans le domaine des BCI pour apprendre la tâche de MI. D’abord,
(i) cet élève ne saura pas comment faire du vélo, ou à quoi ressemble une randonnée en vélo
réussie, il devra le découvrir par lui-même. Dans le cas de l’apprentissage de la MI, à part en
donnant la définition de ce qu’est la tâche de MI, le sujet reçoit rarement (ou de manière non
contrôlée) la façon pratique dont il doit exécuter la tâche Ensuite, (ii) cet élève pourra voir
la bicyclette mais ne pourra ni l’entendre, ni la sentir. Cela met en avant le caractère souvent
unimodal du feedback qui est donné à l’utilisateur. De plus, (iii) l’élève sera contraint d’utiliser
son vélo non pas quand il le souhaite mais de manière dirigée et à des moments bien précis,
cela mettant en avant le caractère asynchrone des MI-BCI actuelles. (iv) Enfin, les informations
fournies à l’élève indiqueront seulement s’il conduit plus ou moins bien, sans spécifier pourquoi
la tâche est mal exécutée. En considérant toutes ces contraintes, il n’est pas étonnant de voir que
certains sujets ont des difficultés à apprendre cette tâche [503], comme en témoignent d’ailleurs
les faibles résultats de certains sujets même après une période d’entraînement assez longue (>
4 semaines ; [504]). Un autre problème est qu’à notre connaissance, il n’existe aucun protocole
spécifique à l’apprentissage d’une KMI de la main droite, tâche qui devra être réalisée en présence
d’anesthésiant. C’est pourquoi, nous proposons de formaliser la tâche de KMI (de la main droite)
et de tester l’influence d’un protocole d’apprentissage progressif sur la maîtrise de cette tâche.
Dans cette étude en cours, nous avons enregistré le signal EEG chez 20 personnes n’ayant pas
reçu l’apprentissage progressif (groupe témoin) et 17 personnes ayant reçu notre apprentissage
progressif. Pour évaluer la maîtrise de la tâche, nous avons étudié les modulations d’ERD/ERS
pendant la tâche, les scores de classification online et des résultats relatifs à des questionnaires
qui ont été utilisés avant et après l’étude.

6.2.2 Matériel et méthodes

6.2.2.1 Participants

37 sujets droitiers en bonne santé (15 femmes, 22 hommes ; âgés de 26,2 ans en moyenne) ont
été recrutés pour cette étude. Tous les participants étaient novices concernant la tâche de MI
kinesthésique et n’avaient jamais participé à une expérience de BCI. Les sujets n’avaient pas
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d’antécédents médicaux qui auraient pu influencer la tâche. Les participants ont préalablement
signé un consentement éclairé. Ce dernier et le protocole ont été approuvés par le comité éthique
d’Inria (COERLE, numéro d’agrément : 2016-011/01).

6.2.2.2 Tâche expérimentale et paradigme de l’expérience

L’objectif de cette étude est d’évaluer la pertinence d’un protocole d’apprentissage progressif
qui permettrait d’améliorer la maîtrise de la KMI. Pour cela, nous avons choisi de créer deux
groupes de sujets, l’un recevant le protocole d’apprentissage progressif (groupe apprenants),
l’autre pensant recevoir un protocole d’apprentissage mais réalisant en réalité, un entraînement
basé sur la répétition de la tâche de KMI (groupe témoins). Une première phase, en tout point
similaire entre les deux groupes de sujets, comprenait une étape de calibration et de test durant
laquelle les participants des deux groupes pouvaient interagir avec la BCI (Figure 6.5). Une
deuxième phase intervenait après la phase d’apprentissage pour les deux groupes, et permettait
d’évaluer l’impact de celle-ci sur les performances BCI.

Au début de l’expérimentation, tous les participants ont reçu la définition d’une KMI et d’une
VMI avant d’avoir rempli le MIQ-RS, puis ils ont complété un questionnaire permettant de mieux
définir leur profil personnel (e.g. âge, genre, niveau d’étude, pratique sportive, etc.). Après que
le casque EEG ait été installé, tous les participants ont pris part à la Phase N°1 (Figure 6.5),
celle-ci étant composée d’une phase de calibration et d’une phase de test. Pendant la phase de
calibration, les participants ont réalisé 40 KMI, sans avoir de feedback, en suivant les instructions
données par le feu tricolore (Figure 6.1). Lors de chaque essai, la tâche de KMI commençait au
moment où le feu tricolore devenait vert et était maintenue pendant 4 secondes. L’état de repos
était indiqué par un feu rouge, et durait 6 s (Figure 6.1C). Suite au feu rouge, un feu orange
indiquait que la KMI devrait bientôt être réalisée. De cette manière, le participant pouvait être
complètement détendu durant l’état de repos, ce qui réduisait les probabilités d’avoir une phase
de préparation motrice durant cet état. Pour résumer, les sujets devaient effectuer deux tâches
distinctes au cours de chaque essai : une tâche de KMI de préhension de la main droite (4 s) et
une tâche de relaxation (6 s). Entre chaque essai, pendant la phase de repos, un temps aléatoire
d’environ 2 s était rajouté afin d’éviter que les sujets n’anticipent la tâche. Pendant la phase de
test, les participants ont également réalisé 40 KMI mais cette fois-ci en présence d’un feedback.
Le feedback consistait en un jet d’eau dont la hauteur était proportionnelle à la performance de
la BCI, celle-ci reposant sur une bonne classification entre la classe de KMI de la main droite et
un état de repos (Figures 6.6 et 6.7).

6.2.2.3 Protocole d’apprentissage progressif

Pour améliorer la maîtrise de la KMI, nous avons créé un protocole d’apprentissage axé sur la
progressivité et comportant trois étapes (Figure 6.5) :

• La première étape, dite de Mindfulness, vise à faire prendre conscience au participant
de toutes les sensations présentes lors de l’exécution réelle de la tâche motrice attendue.
Pour cette étape, l’expérimentateur décrivait d’abord toutes les sensations pouvant être
ressenties pendant le mouvement (e.g. sensations de pression et de chaleur, contraction
musculaire, perceptions cutanées, activation de la voie nerveuse périphérique) ;

• La deuxième étape demande au participant de réduire progressivement son activité muscu-
laire tout en se concentrant sur les sensations perçues pendant l’étape n°1, afin d’obtenir
progressivement une KMI. Cette étape permet notamment au patient de se concentrer
sur la sensation d’activation de la voie périphérique précédant chaque mouvement ;
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• Enfin, dans la troisième étape, le sujet sait maintenant réaliser une KMI lorsqu’il le
souhaite mais doit maintenant s’entraîner à pouvoir exécuter une KMI lorsque le système
le lui demande. Pour cela, le participant est placé devant l’interface et est libre de réaliser
la KMI lorsque le feu devient vert.

Le groupe des témoins n’a pas reçu d’apprentissage progressif, mais s’est entraîné à la tâche en
répétant des KMI. Ils devaient réaliser trois sessions composées respectivement de 20, 30 et 20
KMI. Un feedback était délivré comme pour une série normale. Entre les différents runs, des
pauses similaires à celles réalisées par le groupe des apprenants ont été effectuées.

6.2.2.4 Questionnaires

Avant l’expérience, les sujets ont été évalués pour la tâche de VMI et de KMI grâce à la version
française du MIQ-RS [473, 484]. Notre choix de considérer uniquement le questionnaire MIQ-RS
se justifie par le fait que le questionnaire KVIQ est moins récent que le MIQ-RS [473] et les
résultats de Butler et Page (2006) indiquent une corrélation entre les deux questionnaires [480].
Le MIQ-RS est également plus fiable pour évaluer la capacité à réaliser une MI chez des personnes
qui ont eu un AVC ou des personnes saines [480, 473].

Nous avons également recueilli des renseignements individuels grâce à un deuxième questionnaire
non normé afin d’étudier les corrélations possibles entre les traits personnels des participants et
leur performance BCI. Ces deux questionnaires nous ont permis de vérifier qu’il n’y avait aucune
différence significative entre nos deux groupes (témoins et apprenants).

6.2.2.5 Enregistrements électrophysiologiques

Les signaux EEG ont été acquis avec le logiciel OpenViBE via un amplificateur EEG Biosemi
à 32 électrodes actives, selon le système international 10-20. Parmi tous les sites enregistrés
(FC5, FC3, FC1,FCz, FC2, FC4, FC6, C5,C3, C1, Cz, C2, C4, C6, CP5, CP3, CP1, CPz, CP2,
CP4, CP6, P3, P1, Pz, P2, P4, PO3, POz, PO4, O1, Oz et O2), certaines des électrodes étaient
localisées autour du cortex moteur primaire, du cortex moteur, du cortex somatosensoriel et du
lobe occipital. Ces électrodes nous ont permis d’observer les changements physiologiques dus à la
tâche de KMI. L’impédance a été maintenue en dessous de 10kΩ pour toutes les électrodes afin
de s’assurer que le bruit de fond du signal acquis était faible. Une électrode d’électromyogramme
externe (EMG) a été ajoutée afin de vérifier qu’il n’y avait aucun mouvement pendant la tâche
de KMI.

6.2.2.6 Calibration et classification

Après la phase de calibration, les signaux EEG ont d’abord été filtrés entre 8 et 30 Hz (filtre
butterworth d’ordre 5). Chaque essai a été segmenté en un temps de tâche de KMI et un temps
de repos, tous deux d’une durée de 3,5 s (Figure 6.7). La fenêtre temporelle de la tâche de
KMI commence 0,5 s après le signal du feu vert, et la fenêtre temporelle de la phase de repos
commence 2,5 secondes après l’apparition du feu rouge (Figure 6.1C). Pour chaque session, nous
avons recueilli 40 essais pour la tâche de KMI et pour l’état de repos, pour un total de 80 essais
pour l’ensemble des deux classes. L’étape d’apprentissage a été réalisée à l’aide d’un filtre CSP
et une analyse linéaire discriminante (LDA).

Pour l’étape de test, une classification online a été réalisée en utilisant les filtres CSP précédem-
ment calculés grâce à l’étape de calibration et une analyse LDA basée sur 40 epoch (1 s pour
chaque epoch selon une fenêtre glissante de 0,0625 s). Le feedback intervenait à partir d’un score
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Figure 6.5: Description schématique de la procédure expérimentale. Tous les participants ont
réalisé une première phase comprenant une étape de calibration et une étape de test. L’étape de
calibration a permis de récolter des données pour les deux classes (KMI main droite et repos)
et l’étape de test a permis au participant d’interagir avec l’interface en ayant un feedback. Par
la suite, 18 participants ont reçu un apprentissage progressif et 20 participants ont reçu un
apprentissage basé sur la répétition de la tâche de KMI. Enfin, tous les participants ont participé
à la deuxième phase, encore une fois composé d’une étape de calibration et d’une étape de test.
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Figure 6.6: Illustrations de l’interface visuelle Grasp’it. Lorsque le feu est vert, l’utilisateur est
invité à réaliser la tâche de KMI. Lorsque le feu est rouge (à droite), si la KMI est détectée par
la BCI, il y a une pression de la gourde et apparition d’un jet d’eau proportionnel au score de
KMI. Une absence de jet correspond à une modulation cérébrale trop faible [493].

de 20/40.

6.2.3 Résultats

6.2.3.1 Avant l’apprentissage

Avant que les participants n’aient reçu le moindre apprentissage (apprentissage progressif ou
apprentissage par répétition), ils ont réalisé une première phase (Figure 6.5) comprenant une
étape de calibration et une étape de test où ils ont pu interagir avec l’interface Grasp’it (Figure
6.6). En moyenne, il n’y a pas de différences significatives en termes de score de classification
entre le groupe des apprenants et le groupe des témoins (t-student, p < 0,05 ; Figure 6.8). Les
apprenants ont obtenu un score de classification de 29,41 (écart-type = 5,68) tandis que le groupe
des témoins ont obtenu un score de 29,15 (écart-type = 6,41).

Si l’on compare les scores de KMI et de VMI obtenus à partir du questionnaire MIQ-RS, là
encore, aucune différence significative n’a été observée. En effet, pour le score de KMI moyen on
obtient une valeur de 4,79 pour le groupe des apprenants et une valeur de 4,86 pour le groupe
des témoins. Pour le score de VMI moyen, les apprenants ont un score de 5,66 et les témoins ont
un score de 5,57. De la même manière, si on regarde plus précisément le score de KMI et de VMI
qui concerne le membre supérieur, aucune différence significative n’a pu être observée (t-student,
p < 0,05).

Nous avons également comparé les résultats provenant du pré-questionnaire, celui-ci permettant
de recueillir des informations comme l’âge, le genre, les pratiques sportives, musicales ou culinaires.
Aucune différence significative n’a été observée entre le groupe des apprenants et le groupe des
témoins pour ces items (t-student, p < 0,05).

L’observation de la phase d’ERD pour le groupe des apprenants et des témoins lors de l’étape de
calibration et de test (Figures 6.10 et 6.11) ne montre aucune différence significative entre les
deux groupes de sujets, que ce soit pour l’étape de calibration ou pour l’étape de test (p < 0,05
avec une correction FDR). Néanmoins, on peut percevoir une légère différence de modulation
entre les deux groupes, notamment lors de l’étape de test 1 où le groupe des témoins semble
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Figure 6.7: Représentation schématique des fenêtres temporelles utilisées pour l’extraction des
caractéristiques lors des phases d’apprentissage (en haut) et de test (en bas) pour la classe KMI
main droite (à gauche) et la classe de repos (à droite).

avoir une amplitude d’ERD plus forte (Figure 6.11). L’ERD semble à la fois plus prononcée lors
de la phase de KMI mais également lorsque le feedback est reçu par le sujet.

Toutes ces observations (scores de classification online, résultats du questionnaires MIQ-RS,
résultats pré-questionnaire et phase d’ERD) indiquent que la différence entre nos deux groupes
de participants, avant que ceux-ci n’aient reçu l’apprentissage, est minime. C’est une bonne
chose car cela montre que nos deux groupes de participants sont comparables. Rappelons que les
participants ont été affectés aux deux groupes aléatoirement selon un tirage au sort.

6.2.3.2 Après l’apprentissage

Les scores de classification obtenus après l’apprentissage progressif (pour le groupe des apprenants)
et après l’entraînement par répétition de la tâche (pour le groupe des témoins) ont été calculés à
partir de nouveaux coefficients de filtres CSP et de l’analyse linéaire discriminante provenant de la
deuxième étape de calibration (Figure 6.5). Nos résultats montrent une légère augmentation entre
les scores obtenus avant l’étape d’apprentissage et ceux obtenus après l’apprentissage (Figure
6.8A). Cette amélioration des scores n’est pas significative pour les deux groupes. Lorsqu’on
regarde les résultats individuels (Figure 6.9), on comprend mieux pourquoi. En effet, si certains
sujets affichent une amélioration de leur score de classification après l’apprentissage progressif
(S1, S4, S5 S7, S13 S14), d’autres sujets régressent après la phase d’apprentissage (S6, S10, S15,
S16). Pour le groupe des témoins, il y a également une grande variabilité dans nos résultats.
Certains sujets (S1, S3, S7, S8) améliorent leurs scores de classifications, d’autres sujets stagnent
(S4, S10, S12, S13) tandis que certains sujets (S9, S11, S19) ont de moins bonnes performances.
De la même manière le nombre de jets d’eau (feedback) reçus augmente après l’apprentissage
dans les deux groupes (apprenants et témoins) mais cette augmentation n’est pas significative (p
> 0,05) (Figure 6.8A).
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Figure 6.8: (A) Scores de classifications online (i.e. taux de bonnes classifications) et nombre de
jets d’eau (feedback) obtenus par les apprenants (en bleu) et les témoins (en rouge). Un jet d’eau
apparaît si 20 segments ou plus d’une seconde sont classés comme correspondant à une KMI
pendant les 3,5 s qui débute 0,5 après le feu vert. (B) Cohérence entre les scores de classification
online obtenus pour la classe KMI main droite (vert et bleu) et la classe Repos (violet et rose)
lors de l’étape de Test de la phase 1 et de Test de la phase 2. Les scores de classification moyens
sont représentés pour le groupe des apprenants et les témoins.

Figure 6.9: Scores de classification obtenus pour tous les sujets (apprenants et témoins) pour les
deux classes (KMI main droite et Repos). (A) Scores de classifications obtenus par les apprenants
pour la classe KMI main droite lors de l’étape de Test de la phase 1 (bleu) et de la phase 2
(rouge). (B) Scores de classifications obtenus par les apprenants pour la classe Repos lors de
l’étape de Test de la phase 1 (vert) et de la phase 2 (violet). (C) Scores de classifications obtenus
par les témoins pour la classe KMI lors de l’étape de Test de la phase 1 (bleu clair) et de la
phase 2 (rose). (D) Scores de classifications obtenus par les témoins pour la classe Repos lors de
l’étape de Test de la phase 1 (jaune) et de la phase 2 (orange).

Les résultats des post-questionnaires mettent en évidence que les participants des deux groupes
n’ont pas eu la même perception de l’interface. En effet, à l’affirmation “J’ai constaté une différence
entre mes actions d’imagination motrice et leurs conséquences à l’écran“, les participants ayant
reçu l’apprentissage progressif répondent significativement avoir moins constaté une différence
comparé au groupe de témoins (t-student à p < 0,05).

Le groupe des apprenants présente une phase d’ERD plus forte après avoir reçu l’apprentissage
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Figure 6.10: Analyse temps-fréquence (ERSP) pour les sujets du groupe des apprenants lors
de la phase 1 (calibration 1 et test 1) et de la phase 2 (calibration 2 et test 2) pour l’électrode
C3. Une couleur rouge correspond à une ERS et une couleur bleue à une ERD.

progressif. L’ERD est plus forte lors de l’étape de calibration de la phase 2 mais aussi lors de
l’étape de test de la phase 2 (Figure 6.10). Par contre, pour le groupe des témoins, très peu de
différences sont observées entre les deux phases (Figure 6.11). La différence observée entre les
deux phases pour le groupe apprenant n’est cependant pas significative (test de permutation à p
> 0,05).

6.2.4 Discussion

L’objectif de cette étude était de démontrer qu’un apprentissage axé sur une appropriation
progressive pouvait aider les participants à réaliser une imagination motrice kinesthésique.
Pour cela, nous avons scindé notre groupe de participants en deux : un groupe ayant reçu un
apprentissage progressif et un groupe qui s’est entraîné en répétant la tâche de KMI. Nous
pensions trouver des différences (e.g. scores de classifications online, amplitude de l’ERD,
résultats post-questionnaires) entre les deux groupes (apprenants et témoins) mais nos résultats
semblent indiquer que le protocole d’apprentissage progressif n’améliore pas significativement
les performances BCI. Néanmoins, la phase d’ERD semble plus prononcée après l’apprentissage
progressif, et les participants ayant reçu cet apprentissage indiquent avoir constaté moins
d’incohérences entre l’imagination cérébrale produite et le feedback reçu.

Dans cette section, nous discuterons d’abord des particularités de l’interface Grasp’it qui a
été utilisée lors de cette étude et nous verrons comment celle-ci peut être améliorée. Puis,
nous aborderons la notion de progressivité présente dans le protocole d’apprentissage et nous
proposerons des hypothèses pouvant expliquer pourquoi il semble n’y avoir aucune corrélation
entre l’apprentissage reçu et la performance BCI des utilisateurs. Enfin, nous verrons de quelle
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manière nos résultats peuvent aider à apprendre la tâche de KMI aux futurs participants du
protocole MOTANA (Chapitre 7).

Figure 6.11: Analyse temps-fréquence (ERSP) pour les sujets du groupe témoins lors de la
phase 1 (calibration 1 et test 1) et de la phase 2 (calibration 2 et test 2) pour l’électrode C3.
Une couleur rouge correspond à une ERS et une couleur bleue à une ERD.

6.2.4.1 Grasp’it : une BCI pour aider à l’apprentissage de la KMI

La BCI Grasp’it [363] a été conçue pour faciliter l’exécution de la tâche de KMI. En effet, lors
de l’interaction avec la BCI, les participants avaient une véritable gourde dans la main afin
qu’ils puissent mieux s’imaginer la presser et réaliser le geste de préhension demandé. La gourde
dans la main des participants était très similaire à celle qui était affichée à l’écran et qui était
virtuellement pressée lorsque la BCI détectait suffisamment la KMI du participant (Figures 6.1
et 6.6). D’abord, la présence de la gourde dans la main des participants joue un rôle affordant,
c’est-à-dire que l’objet suggère le geste à faire. Dans le contexte de la rééducation après un AVC
par exemple, la notion d’affordance est très intéressante car elle semble non seulement renforcer
l’engagement des participants dans la tâche [505, 506, 507] mais peut également augmenter
l’implication des zones sensorimotrices [508, 509, 510]. Ensuite, le geste choisi est un geste de
préhension bien connu de tous. Il est facile à réaliser et immédiatement bien compris. Après
plusieurs pré-tests, nous avons également décidé de remplacer les signaux sonores, qui auparavant
indiquaient quand la tâche de KMI devait être exécutée, par un système de feu tricolore qui a été
bien accueilli par tous les participants. Enfin, nous avons fait le choix d’utiliser un décor neutre
et simple afin d’éviter toutes perturbations chez le participant.

Néanmoins, lors de la passation des sujets sains pour cette étude, et de sujets ayant eu un
AVC pour une autre étude (non décrite dans ce manuscrit), nous avons recueilli de nombreux
témoignages qui nous permettent aujourd’hui de proposer plusieurs axes d’améliorations. D’abord,
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le temps durant lequel la KMI est réalisée semble trop court, surtout pour les patients qui ont eu
un AVC. Un temps de 5 secondes pour réaliser la tâche semble plus approprié . Ensuite, plusieurs
personnes aimeraient avoir une interface qui soit plus ludique, plus agréable au regard, avec des
couleurs chaudes, des paysages etc. S’il est certain que la ludification de l’interface [505, 506] et
la beauté des paysages en arrière plan sont des critères importants, il faut être prudent à ce que
celles-ci ne viennent pas interférer avec l’attention ou la concentration nécessaire pour réaliser la
KMI. De plus, le jet d’eau qui apparaît à l’écran lorsque la BCI détecte la KMI d’un participant
n’était pas assez visible pour certains participants. Certains sujets ont également demandé à ce
qu’un score intermédiaire récapitulant la réussite des essais en cours soit affiché car dans le cas
contraire, les participants ont du mal à se rendre compte de combien de KMI ont été réussies
pour la série en cours. Il est également question d’intégrer les marqueurs de temps au niveau de
la gourde plutôt que sur un feu séparé.

6.2.4.2 Apprentissage progressif et performance BCI

Au vu des travaux existants dans la littérature, il est clair qu’une méthode d’apprentissage plus
formelle de la KMI serait utile pour le domaine des BCIs (e.g. contrôle, rééducation motrice
après un AVC), mais aussi pour les sportifs. Si l’on reprend l’exemple de l’apprentissage du vélo,
il paraît assez naturel que pour apprendre à rouler sur deux roues, deux méthodes sont possibles.
Il y a la méthode dure, c’est-à-dire monter sur le vélo et tenter de garder l’équilibre en pédalant.
Ou alors, il y a une méthode progressive où, avant de pédaler à deux roues, on place des petites
roues à l’arrière du vélo, celles-ci permettant d’aller progressivement vers le difficulté finale. C’est
ce que nous avons voulu faire en proposant une méthode d’apprentissage progressive pour la
KMI, car il nous semblait évident que l’obstacle principal était de passer d’un mouvement réel à
une imagination motrice. Entre ces deux tâches, l’écart entre les sensations ressenties est grand,
et la difficulté demeure conséquente pour certains sujets [493, 307, 511]. C’est pourquoi dans le
protocole d’apprentissage progressif proposé, nous avons supposé que réduire progressivement
l’activité musculaire tout en essayant de garder en mémoire les sensations, pouvait être un bon
moyen de combler petit à petit cette difficulté.

Malheureusement, nos résultats basés sur les scores de classification online indiquent que le groupe
de personnes ayant appris progressivement la tâche de KMI ont des performances similaires au
groupe de personnes n’ayant pas réalisé ce protocole. A la place, le groupe témoins s’est entraîné
à répéter la tâche de KMI plusieurs fois en recevant un feedback basé sur la première étape de
calibration. Plusieurs hypothèses pourraient expliquer pourquoi l’apprentissage progressif n’a
pas fonctionné. D’abord, il est possible que la mesure des scores de classifications online ne soit
pas adaptée pour rendre compte de l’effet de l’apprentissage [503]. En effet, la mesure des scores
de classification dépend de nombreux paramètres (nombre d’électrodes, filtrage, algorithme de
classification utilisé) qui pourraient ne pas refléter l’acquisition des nouvelles compétences par
les participants. Mais dans notre étude, deux phases de calibrations différentes ont été utilisées
afin de limiter les biais du score de classification.

6.2.4.3 Limites de l’étude et perspectives

Dans notre étude, le groupe des apprenants s’est focalisé sur la perception des sensations, la
réduction de l’activité motrice et l’exécution de la KMI au bon moment. Il est possible que le
manque de feedback durant l’apprentissage progressif ait été dommageable pour certains sujets
(Figure 9A ; S3, S6, S8, S10, S15, S16). En effet, le groupe des témoins, en répétant la KMI
et en recevant un feedback, était mieux habitué à l’interface dans son mode de test. Une autre
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hypothèse qui expliquerait pourquoi le groupe des témoins a des performances aussi élevées que
le groupe des apprenants serait qu’ils auraient pu tester et développer eux mêmes leurs propres
stratégies durant la phase d’entraînement à l’aide du feedback. A l’inverse, ceux qui ont bénéficié
de l’apprentissage progressif, ont été dans une certaine mesure contraint de réaliser les tâches
dans un ordre prédéfini, selon une limite de temps. Nos résultats (Figure 6.9) mettent en évidence
que dans chacun des deux groupes de participants (apprenants et témoins), certains sujets ont
bénéficié de l’étape d’apprentissage ou d’entraînement, tandis que d’autres se sont vus régresser.
Cela suppose que l’apprentissage de la KMI doit être progressive pour certains sujets, ou basé
sur une répétition de la tâche en autonomie pour d’autres.

Dans cette étude, nous avons utilisé deux étapes de calibrations distinctes. Il se peut que les
participants de l’étude n’aient pas respecté la consigne de garder la même stratégie entre l’étape
de calibration et l’étape de test, ce qui aurait pour conséquence d’impacter négativement les
scores de classifications. Le groupe des témoins qui s’est entraîné à répéter la tâche de KMI
plusieurs fois en ayant un feedback, n’a peut-être pas beaucoup changé sa stratégie par rapport à
la première phase. Le groupe des apprenants par contre, a reçu un apprentissage progressif qui
est avant tout basé sur les sensations kinesthésiques et le développement des perceptions liées à
l’activation de la voie nerveuse périphérique. Par conséquent, il est possible que l’apprentissage
de cette nouvelle stratégie ait été déroutant pour certains sujets, qui auraient ensuite choisi de
changer leur manière de faire entre les étapes de calibrations et de test. L’utilisation d’un nouveau
mode de calibration lors de la première et de la deuxième phase pourrait s’avérer intéressant
[512].

Une autre explication serait que l’apprentissage progressif n’est pas assez long, ni assez profond
pour que les compétences que l’on essaye de transférer à l’apprenant soient intégrées comme un
schéma mental [513]. Ainsi, la différence entre les deux groupes de sujets resterait non visible
à ce stade. Une étude récente réalisée par Bin et ses collaborateurs, a montrée que les effets
significatifs de l’apprentissage sur la phase d’ERD ou sur la performance BCI n’ont été observés
qu’après trois semaines [514]. On peut imaginer que si l’apprentissage progressif avait une durée
plus longue et intégrait une double boucle, le résultat serait différent.

Une des limites de cette étude pourrait être la durée totale de celle-ci. En effet, de la mise en
place à la desinstallation de l’équipement EEG, il y avait environ 3h d’expérience. Parallèlement
à cela, on peut voir que certains participants ont eu des scores de moins en moins bons après
l’étape d’apprentissage. On peut envisager que certaines personnes soient moins performantes
durant la phase de post-apprentissage, non pas parce que cette phase ne leur a rien apporté,
mais plutôt parce que la longueur de l’expérience aurait influencé la réussite d’une des deux
étapes (calibration ou test). En effet, le problème qui se pose en utilisant à la fois une étape de
calibration et de test, est que l’échec d’une seule étape entraîne automatiquement un mauvais
score. Un sujet pourrait donc se sentir à l’aise dans la tâche jusqu’au début de la phase 2, et ne
pas réussir une partie de l’étape de calibration, pour directement se retrouver en échec durant
l’étape de test.

6.2.5 Conclusion

Pour mener à bien notre étude concernant l’influence d’un anesthésique intraveineux sur les
modulations EEG au niveau du cortex moteur (décrit dans le Chapitre 7), la tâche de KMI doit
préalablement être apprise par les futurs participants. En effet, nous souhaitons qu’ils se sentent
suffisamment experts dans cette tâche pour ne pas perdre leurs repères le jour de l’expérience.
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Puisqu’aucun protocole d’apprentissage ne fait l’objet d’un consensus dans la littérature, et n’est
adapté à une KMI de la main droite, nous avons proposé d’évaluer l’intérêt d’un apprentissage
axé sur la notion de progressivité. Nos résultats sont contrastés car l’apprentissage basé sur la
progressivité ne semble pas améliorer significativement les scores de classifications de la BCI.
Les phases d’ERD semblent plus prononcées après avoir reçu un apprentissage progressif, mais
les personnes qui se sont entraînées à réaliser des KMI présentent des modulations similaires.
Les questionnaires post-expériences montrent tout de même que l’apprentissage axé sur la
progressivité permet aux participants de se sentir plus à l’aise dans cette tâche.

6.3 Conclusion du chapitre
Dans ce chapitre, nous avons abordé la notion d’imagination motrice kinesthésique au travers de
deux questions : est-il possible de prédire la capacité de futurs participants d’expériences à réaliser
une imagination motrice kinesthésique en utilisant le questionnaire MIQ-RS ? Un apprentissage
progressif peut-il aider les participants à réaliser la tâche d’imagination motrice kinesthésique ?
L’objectif principal de ces deux études était de pouvoir s’assurer que les futurs participants du
protocole clinique MOTANA (décrit dans le chapitre 7) pourraient réaliser la tâche d’imagination
motrice kinesthésique.

Les résultats de la première étude mettent en évidence une absence de corrélation entre les scores
de KMI ou de VMI provenant du MIQ-RS et le taux de bonnes classifications BCI des participants,
suggérant alors que le questionnaire MIQ-RS ne peut pas être utilisé pour sélectionner les futurs
participants du protocole clinique MOTANA. La deuxième étude a montré que l’apprentissage
progressif de la tâche d’imagination motrice kinesthésique ne semble pas significativement
améliorer la performance des participants, ce qui nous a amené à changer légèrement le protocole
d’apprentissage pour former les futurs participants du protocole MOTANA à cette tâche.
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7
Détection de l’activité cérébrale motrice sous l’effet

d’un anesthésiant
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Nous avons montré à travers nos études des chapitres 4 et 5 qu’une BCI basée sur la stimulation
du nerf médian pourrait permettre de détecter l’intention de mouvement des patients victimes
de réveils peropératoires [464]. Cependant, la manière dont les anesthésiques agissent sur le
signal EEG, et plus spécifiquement au niveau du cortex moteur, est encore peu investiguée.
En effet, il est possible que les anesthésiques aient un effet sur les modulations habituellement
générées lors d’un mouvement ou d’une imagination de mouvement, rendant alors leur détection
impossible [309]. Pour vérifier qu’une intention de mouvement est toujours détectable en présence
d’anesthésiant, nous proposons dans ce chapitre de décrire les résultats du protocole clinique
MOTANA qui étudie cette question [515].

Dans ce chapitre, nous décrirons de quelle manière le propofol (i.e. un anesthésique intraveineux
couramment utilisé) agit sur le signal EEG du cortex moteur. L’objectif principal est de vérifier
que les modulations ERD et ERS sont toujours présentes lors de 4 conditions motrices (i.e.
mouvement réel, imagination de mouvement, stimulation du nerf médian, mouvement imaginé
pendant une stimulation du nerf médian) pour trois concentrations de propofol (0 µg.ml−1,
0,5 µg.ml−1, et 1 µg.ml−1). Puis, nous évaluerons la possibilité de détecter l’imagination de
mouvement en présence de propofol grâce à une BCI basée sur la stimulation du nerf médian.
Si le chapitre 5 a montré que la stimulation du nerf médian pouvait être la clé de voûte d’une
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nouvelle BCI prometteuse, nous ne savons pas encore si celle-ci pourrait fonctionner en présence
de propofol. Une des difficultés de cette expérience réside dans le fait qu’elle nécessite d’inclure
des sujets volontaires, et qu’ils devront réaliser plusieurs tâches motrices alors qu’ils seront
progressivement anesthésiés, et par conséquent, de moins en moins conscients [492].

7.1 Effet du propofol sur l’activité cérébrale motrice

POINTS CLÉS
• Questions : Quel est l’effet du propofol sur les modulations ERD et ERS ? Une

BCI basée sur la stimulation du nerf médian conserve-t-elle des performances
intéressantes en présence de propofol ?

• Résultats : La concentration en propofol affecte les modulations d’ERD et d’ERS
mais ne les supprime pas. L’ERD durant les tâches motrices diminue légèrement en
amplitude et l’ERS augmente lorsque la concentration de propofol est à 0,5 µg.ml−1.
En utilisant une BCI basée sur la stimulation du nerf médian, une imagination de
mouvement est toujours détectable aux concentrations 0,5 µg.ml−1 et 1 µg.ml−1

de propofol. Les performances de la BCI basée sur la MNS sont très prometteuses
(> 92% en moyenne)

• Signification : Une BCI basée sur la stimulation du nerf médian est plus perfor-
mante pour détecter l’imagination de mouvement et les performances de celles-ci
offrent de réelles perspectives pour être utilisée dans des conditions cliniques.

Articles associés
Rimbert S, Guerci P, Schmartz D, Baumann, C, Gayraud N, Meistelman C, Bougrain

L. (2020, in submission). Cerebral motor activity detection under propofol effect :
towards intraoperative awareness recognition using BCI. Anesthesiology.

• Rimbert S, Schmartz D, Bougrain L, Meistelman C, Baumann C et Guerci P.
2019. MOTANA : study protocol to investigate motor cerebral activity during a
propofol sedation. Trial, Association of Trial Lawyers of America, 2019, 20 (534),
pp.9.

• Rimbert S, Guerci P, Gayraud N, Meistelman C, Bougrain L. 2019. Innovative
Brain-Computer Interface based on motor cortex activity to detect accidental awa-
reness during general anesthesia. IEEE SMC 2019 - IEEE International Conference
on Systems, Man, and Cybernetics, Bari, Italy.

• Guerci P, Rimbert S, Schmartz D, Losser MR, Bougrain L et Meistelman C. 2019.
Effet du propofol sur les synchronisations/désynchronisations neuronales corticales
motrices analysées par une interface cerveau-machine : rapport préliminaire d’une
étude prospective chez le volontaire sain. Congrès SFAR 2019, Paris, France.

7.1.1 Introduction

Les résultats présentés dans les chapitres 4 et 5 montre qu’il est envisageable de concevoir une BCI
basée sur la surveillance des rythmes sensorimoteurs afin de mieux surveiller l’état de conscience
du patient durant l’anesthésie générale. Cependant, un verrou majeur doit être levé avant d’aller
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plus loin. En effet, bien que l’anesthésie générale soit une pratique courante, les mécanismes
cérébraux sous-jacents à celle-ci restent encore mystérieux à bien des égards. En particulier, la
manière dont l’action des anesthésiques pourrait affecter le signal EEG, en particulier au niveau
du cortex moteur, est encore peu investiguée. Nous ne savons donc pas si, techniquement, il sera
possible de détecter les variations habituellement présentes dans le signal EEG lorsqu’un patient
se réveillera au cours de l’opération. Il n’est pas à exclure que les agents anesthésiques altèrent
considérablement les signaux cérébraux, rendant toute tentative de mouvement indétectable par
la BCI présentée précédemment (voir Chapitre 5).

Bien que la plupart des anesthésiants réduisent l’activité métabolique global du système nerveux
central en diminuant l’excitabilité neuronale [61, 516], l’effet des anesthésiques sur le cortex
est plutôt hétérogène [28]. Par exemple, il est aujourd’hui bien établi que la kétamine ou le
protoxyde d’azote sont des anesthésiants qui ont des mécanismes d’action bien différents des
autres, allant même jusqu’à augmenter l’amplitude de certains potentiels évoqués somesthésiques
[517]. Il apparaît également que toutes les aires corticales ne sont pas affectées de la même
manière lors de l’anesthésie, c’est par exemple le cas du lobe frontal qui semble relativement bien
préservé [518]. Le cortex somatosensoriel maintient également une certaine activité puisque la
présence de potentiels évoqués ont été observés durant l’inconscience provoquée par le sommeil
ou par l’anesthésie générale [28]. En fait, les régions du cortex seraient toujours réceptives aux
informations, mais leur capacité à communiquer avec d’autres régions semblent endommagée
durant une anesthésie générale [63]. Enfin, des travaux réalisés à la fois in vitro et in vivo suggèrent
que la perte de conscience résulterait d’une coupure dans la capacité d’intégrer l’information à
travers le cervelet [41, 519].

A notre connaissance, peu d’études ont présenté l’effet des anesthésiques sur le cortex moteur,
ce qui semble assez logique puisqu’une des caractéristiques provoquées par l’anesthésie générale
est l’immobilité. Actuellement, les chercheurs ont une autre approche et s’intéressent plutôt
à la recherche d’une signature cérébrale correspondante au moment de la perte de conscience
(Loss of Counsciousness, LOC) et de la reprise de conscience (Recovery of Cousciousness, ROC)
[33, 33, 35]. En effet, au moment de la LOC, l’EEG présenterait une augmentation de puissance
dans les très basses fréquences (< 1 Hz) ainsi qu’une perte de la cohérence entre les oscillations
alpha occipitales et frontales. Cette dynamique s’inverserait au moment de la ROC [33, 34].
Néanmoins, les recherches actuelles ne permettent toujours pas d’anticiper la perte et la reprise
de conscience en utilisant ce type de mesures. En 2016, Blockland et ses collaborateurs ont
étudié l’effet du propofol, un anesthésique couramment utilisé en anesthésie générale, sur les
signaux EEG du cortex moteur. Ils ont vérifié la pertinence d’observer les modulations du
cortex moteur pour une meilleure surveillance des AAGA [309]. Dans cette étude, les sujets
volontaires sains n’ont pas été complètement anesthésiés. Ils ont pu effectuer des mouvements
périodiquement à l’aide de marqueurs temporels sonores et une dose croissante d’anesthésique
leur était administrée. Les résultats suggèrent que les ERD et ERS présentes lors d’une tâche
motrice ne disparaissent pas en présence d’anesthésie, bien que pour certains participants l’ERD
diminue considérablement. Cependant, l’étude en question, si elle est très prospective, est pourvue
de peu de sujets, n’étudie que la tâche de mouvement réel et le protocole expérimental comporte
certaines failles (i.e. endormissement de certains sujets, randomisation incomplète). Conclure sur
cette problématique aujourd’hui n’est pas possible tant qu’une expérimentation plus complète de
grande envergure n’aura pas été menée. Enfin, l’étude que Blockland et al. ont réalisé n’a pas
investigué la stimulation du nerf médian.

Pour toutes ces raisons, et pour continuer le travail entrepris dans le chapitre 5, nous proposons
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donc d’étudier l’activité cérébrale motrice lors de quatre différentes tâches motrices (i.e. mouve-
ment réel, imagination de mouvement, stimulation du nerf médian, imagination de mouvement
pendant une stimulation du nerf médian) pour 3 concentrations au site effet de propofol (0
µg.ml−1, 0,5 µg.ml−1 et 1 µg.ml−1).

7.1.2 Matériel et méthodes

Le protocole clinique MOTANA encadrant cette étude a préalablement été validé par l’Agence
Régionale de Santé (ARS), l’Agence nationale de sécurité du médicament et des produits de santé
(ANSM) et par un Comité de Protection des Personnes (CPP). Les inclusions de ce protocole
ont commencé en décembre 2018, ce qui explique pourquoi les résultats qui seront présentés dans
cette section ne prennent en compte que les 15 premiers sujets volontaires de l’étude.

7.1.2.1 Participants

Pour ce protocole clinique, 30 sujets volontaires sains peuvent être inclus dans l’étude. La présence
de sujets volontaires sains se justifie par le nombre d’essais devant être réalisé par les participants.
Il semblait difficile pour le comité de la direction de la recherche clinique et de l’innovation du
CHRU de Nancy d’inclure des patients pour cette étude car cela supposait un prolongement/une
perturbation de la routine clinique, qui à ce stade d’évaluation semblait contraignant et coûteux.
A ce jour, 15 sujets volontaires sains (15 hommes ; 19 à 57 ans ; 28,5 ± 13,3) ont été recrutés
pour cette étude. La population étudiée sera uniquement masculine afin d’éviter tout risque
d’anesthésier des femmes enceintes, un test de grossesse aurait été nécessaire. Toutefois, en cas
de résultats significatifs pour cette étude préliminaire, les critères d’inclusions seront élargis et
des femmes volontaires pourront être incluses dans le protocole.

Tous les sujets volontaires ont respecté les critères d’inclusion suivants :

— Personne affiliée à un régime de sécurité sociale ou bénéficiaire d’un tel régime ;
— Personne ayant reçu l’information complète sur l’organisation de la recherche et ayant

signé son consentement éclairé ;
— Personne ayant réalisé un examen clinique adapté préalablement à la recherche ;
— Avoir entre 18 et 28 ans ;
— Être un homme ;
— 22 < Indice de Masse Corporelle < 28 ;
— Être droitier.

Les sujets volontaires ont également respecté les critères de non inclusion suivants :

— Personne présentant une allergie connue à l’un des composant du produit évalué (notam-
ment : à l’huile de soja et à l’oeuf) ;

— Personne présentant une allergie connue au propofol ;
— Femme enceinte, parturiente ou mère qui allaite ;
— Personne privée de liberté par une décision judiciaire ou administrative ;
— Personne faisant l’objet de soins psychiatriques ;
— Personne mineure (non émancipé) ;
— Personne majeure faisant l’objet d’une mesure de protection légale (tutelle, curatelle,

sauvegarde de justice) ;
— Personne en situation d’urgence ;
— Personne majeure hors d’état d’exprimer son consentement et qui ne fait pas l’objet d’une
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mesure de protection juridique ;
— Personne présentant une pathologie pouvant perturber l’enregistrement EEG (i.e. diabète,

polyneuropathie, épilepsie, dépression) ;
— Toxicomane ;
— Personne présentant un antécédent de réaction anaphylactique en cours d’anesthésie.

Le recrutement des sujet volontaires a été réalisé grâce à la diffusion d’une affiche sur les réseaux
sociaux et sur les campus universitaires nancéens. Pour cette expérience, les participants ont
bénéficié d’une indemnisation à hauteur de 80 euros. Les participants de cette étude se sont
engagés à ne pas participer simultanément à une autre recherche afin d’éviter tous les biais.
Après cette étude, les participants pouvaient participer librement à une autre étude que celle-ci.

7.1.2.2 Comité d’éthique et enregistrement de l’essai clinique

L’étude a été menée conformément aux principes de la déclaration d’Helsinki et de la loi sur la
recherche médicale impliquant des sujets humains [520]. Le protocole clinique a été approuvé par
un comité d’éthique national 1 sous le numéro CPPIDF1-2018-ND16. L’expérience a également
été approuvée par l’Agence nationale de sécurité du médicament et des produits de santé 2.
Enfin, le protocole de l’étude a été enregistré sur clinicaltrials.gov 3. Au cours de ma thèse j’ai
suivi plusieurs formations afin de savoir rédiger un protocole clinique, les documents relatifs au
consentement éclairé et au document d’information, mais aussi concernant les bonnes pratiques
cliniques à avoir avant, pendant et après l’étude. Ces formations m’ont permis d’être autonome
lors de l’enregistrement des 15 premiers sujets volontaires. Tous les patients ont donné leur
consentement éclairé par écrit avant l’inclusion. La participation des patients était totalement
volontaire et celui-ci pouvait à tout moment mettre fin à sa participation.

7.1.2.3 Déroulement de l’étude

Entre 1 et 30 jours avant le début de l’expérience, les participants ont rencontré le médecin
anesthésiste en charge de l’étude. Durant cette entrevue, nous avons vérifié que les participants
étaient éligibles aux critères d’inclusion et de non inclusion de l’étude (Figure 7.1). Après cette
visite, entre 1 et 3 jours avant le début de l’expérience, le participant s’est rendu au centre de
l’Inria 4 où les appareils utilisés le jour de l’étude (i.e. système d’acquisition EEG, stimulateur
du nerf médian, signaux auditifs utilisés durant l’expérience) lui ont été présentés (Figure 7.1).
Cette visite à l’Inria a également permis d’entraîner le futur participant à la tâche d’imagination
motrice kinesthésique (Figure 7.1).

Le jour J, l’expérience se déroulait dans un lieu agrée par l’Agence Régionale de Santé 5 situé dans
l’unité des soins intensifs du département d’anesthésie-réanimation du CHRU Nancy-Brabois. Lors
de l’expérience, en plus de l’équipement du casque EEG, chaque volontaire faisait l’objet d’une
surveillance par électrocardiogramme (ECG), pression artérielle, oxymétrie de pouls (SpO2) 6 et
un supplément d’oxygène délivré par une canule nasale (2 l.min−1). En plus de cela, un cathéter

1. Comité de Protection des Personnes Île-de-France 1
2. N◦ EUDRACT 2017-004198-15
3. NCT03362775
4. Campus Scientifique, 615 rue du jardin botanique, 54506 Vandœuvre-lès-Nancy
5. n◦2017-2500
6. GE Healthcare, Aulnay-sous-Bois, France
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Figure 7.1: Planning du déroulement de l’étude MOTANA

24G périphérique 7 était inséré dans le bras gauche et délivré en continu une solution cristalloïde 8.
Finalement, les participants ont été perfusés avec du propofol LIPURO 1% (10 mg.ml−1) 9 grâce à
une pompe à perfusion fonctionnant selon un modèle pharmacocinétique de Schnider 10. Pendant
la première session de l’expérience, aucune perfusion de propofol n’a été réalisée (0 µg.ml−1)
(voir la section suivante). Il a été préalablement prévu que l’anesthésie par voie intraveineuse soit
interrompue si le participant venait à perdre conscience.

7.1.2.4 Paradigme expérimental

Dans cette étude, nous souhaitons étudier l’influence du propofol sur les modulations cérébrales
apparaissant au niveau du cortex moteur lors de plusieurs tâches motrices.

Le principal objectif est donc de vérifier que les modulations ERD et ERS sont bien présentes et
peuvent être détectées selon 3 concentrations au site effet de propofol (0 µg.ml−1, 0,5 µg.ml−1

et 1 µg.ml−1) pour quatre différentes tâches motrices (i.e. mouvement réel, imagination de
mouvement, stimulation du nerf médian, imagination de mouvement pendant une stimulation du
nerf médian) exécutées selon une séquence randomisée (Figure 7.2).

Nous avons trois objectifs secondaires pour cette étude :

• décrire les ERD et les ERS qui seront générées par la stimulation du nerf médian lors des
trois concentrations de propofol (0 µg.ml−1, 0,5 µg.ml−1 et 1 µg.ml−1) ;

• vérifier qu’une intention de mouvement pendant une stimulation du nerf médian entraîne
une abolition du rebond bêta [464] (voir Chapitre 5) ;

• vérifier que l’augmentation de la concentration en propofol n’impacte pas négativement
les taux de classification d’une imagination de mouvement.

7. BD Insyte Autoguard, Becton Dickinson, France
8. Isofundine B. Braun, Melsungen, AG, Allemagne
9. B Braun, Melsungen, AG, Germany

10. B-Braun Perfusor, B Braun, Melsungen, AG, Germany
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Le jour de l’expérience, les sujets volontaires ont participé à une session de 180 minutes divisée
en 3 phases : (i) installation du casque EEG (30 minutes) et de l’équipement d’anesthésie (ii)
exécution des tâches motrices sous 3 concentrations de propofol au site d’effet (0 µg.ml−1, 0,5
µg.ml −1 et 1 µg.ml−1) (90 minutes) ; 3) retrait du casque EEG, débriefing et évaluation des
aptitudes à la rue afin de s’assurer que les participants pouvaient quitter l’hôpital en toute
sécurité (40 minutes).

7.1.2.5 Tâches expérimentales

Un des objectifs de l’étude est d’observer les patterns moteurs d’ERD et d’ERS pour 4 conditions
motrices différentes selon 3 concentrations de propofol (0 µg.ml−1, 0,5 µg.ml −1, et 1 µg.ml−1)
(Figure 7.2A). Toutes les conditions étaient effectuées les yeux fermés. La condition mouvement
réel (Real Movement, RM) a surtout permis d’évaluer la fiabilité du dispositif expérimental et
servait de témoin vis-à-vis des autres conditions motrices, qui sont quant à elles plus centrales
dans l’étude. Par exemple, dans le cas où un participant ne présenterait pas d’ERD et d’ERS
pour le mouvement réel, cela permettrait de s’assurer que l’absence de tels patterns dans d’autres
conditions ne soit pas dû à l’effet du propofol.

Pour ce protocole, nous avons choisi d’étudier l’effet de deux concentrations en propofol assez
faibles (0,5 µg.ml−1 et 1 µg.ml−1) n’induisant pas les critères d’anesthésie générale au regard
de la littérature mais permettant que le patient reste conscient afin de réaliser correctement
les tâches motrices. A notre connaissance, cette approche est la seule qui permettre l’étude de
l’activité cérébrale motrice consciente sous sédation.

Mouvement réel : la condition RM consistait en une flexion isométrique entre le pouce et l’index
sur un bouton de pointeur laser désactivé. Un bip à basse fréquence indiquait quand le sujet, qui
avait les yeux fermés, devait démarrer le mouvement. La tâche de préhension a été maintenue
pendant 2 secondes. Puis un second bip à haute fréquence indiquait quand le sujet devait arrêter
d’appuyer sur le pointeur (Figure 7.2B). Le choix de ce mouvement repose sur trois arguments.
Premièrement, nous souhaitions avoir un mouvement réel facile à exécuter pour les sujets et
avec un minimum de variabilité possible dans l’exécution du mouvement. Deuxièmement, il était
important que le mouvement volontaire étudié soit similaire au mouvement involontaire provoqué
par la stimulation du nerf médian. Enfin, il a été montré que ce mouvement génère suffisamment
de modulations au niveau du cortex moteur pour être visible dans l’EEG [497, 464, 357, 351, 323].

Imagination motrice kinesthésique :pour la condition MI, les sujets devaient imaginer
le mouvement précédent, en essayant de ressentir un maximum de sensations normalement
provoquées par le mouvement réel, mais sans aller jusqu’à l’exécution motrice. Un entraînement
spécifique inspiré de nos expériences précédentes a permis de rendre le participant plus à l’aise
avec cette tâche (Chapitre 6). De la même manière qu’en condition de mouvement réel, un bip à
basse fréquence indiquait quand le sujet devait démarrer l’imagination motrice kinesthésique,
celle-ci étant maintenue pendant 2 secondes, jusqu’à ce qu’un second bip à haute fréquence
indiquait la fin de la tâche (Figure 7.2B).

Imagination motrice et stimulation du nerf médian :durant la condition MI + MNS,
les sujets devaient imaginer la tâche motrice tandis que leur nerf médian était stimulé 750
millisecondes après le début de la tâche (Figure 7.2B). Comme dans les conditions précédentes,
un bip à basse fréquence indiquait au sujet quand il pouvait démarrer la MI et un bip à haute
fréquence indiquait quand l’arrêter. Le délai de 750 millisecondes par rapport au début de la MI
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après lequel arrivait la MNS a été choisi afin que celle-ci arrive au cours de la phase d’ERD. Nous
avons placé les deux électrodes de stimulation sur le poignet selon les normes [244, 184, 451]
(Figure 5.3). La durée de la stimulation était de 100 ms et l’intensité de stimulation était adaptée
à chaque sujet et variait entre 8 et 15 mA.

Stimulation du nerf médian au repos : lors de la condition de la stimulation du nerf médian
seul, le sujet réagissait simplement à une MNS au repos (Figure 7.2B). L’intensité de stimulation
était adaptée à chaque sujet et variait entre 8 et 15 mA (Figure 7.3).

7.1.2.6 Disposition expérimentale

Lors de l’étude, le participant était confortablement allongé sur un lit d’hôpital, sa main droite
reposant sur un coussin afin de minimiser les tensions au niveau de l’épaule et du poignet. Son
bras gauche était équipé d’un cathéter permettant l’induction au propofol grâce à une pompe à
perfusion. Le médecin investigateur principal était présent tout au long de l’expérimentation et
restait le plus souvent à gauche du sujet. L’expérimentateur EEG restait à droite du sujet et
avait la charge de surveiller l’activité cérébrale, l’effet produit par la stimulation du nerf médian
et l’arrivée des différents triggers.

7.1.2.7 Randomisation

Pour cette étude, l’investigateur principal a appliqué la randomisation pré-établie par le mé-
thodologiste à l’aide d’enveloppes scellées. Cette randomisation concernait l’ordre des tâches
réalisées par les participants (RM, MI, MNS et MI + MNS).

7.1.2.8 Période d’inclusion et durée de l’étude

Pour chaque participant la durée de participation était de 31 jours comprenant une demi-journée
d’expérimentation à l’hôpital et une séance d’une heure qui se déroulait au laboratoire du LORIA
dans les trois jours avant l’étude (Figure 7.1). Le jour J, la durée d’expérimentation était de 3h.

Le promoteur (CHRU-Nancy) de l’étude avait le droit d’interrompre la recherche à tout moment
en cas de :

— recrutement non approprié ;
— graves déviations dans le protocole ayant un impact sur l’analyse statistique des données ;
— problème majeur concernant la sécurité ou le droit des sujets ;
— demande de l’autorité compétente ou du comité d’éthique.

7.1.2.9 Collecte de données

Au cours de la recherche, l’investigateur principal a tenu à jour un cahier d’observation (Case
Report Form en anglais, CRF) au format papier, spécifique à la recherche à partir des données
sources. Le CRF contenait :

— les données démographiques relatives à chaque patient ;
— les évènements indésirables pouvant survenir au cours de l’étude (prévu dans la Pharma-

covigilance) ;
— les données de surveillance (tension artérielle, rythme cardiaque, saturation) étaient notées

sous la forme d’une feuille d’anesthésie et rajoutées au cahier d’observation ;
— les données électroencéphalographiques ont été enregistrées de manière électronique et

étaient stockées sur un ordinateur restant à l’hôpital sous la surveillance de l’anesthésiste
investigateur.

168



7.1. Effet du propofol sur l’activité cérébrale motrice

Figure 7.2: (A) Schéma expérimental de l’expérience décrivant les 4 tâches motrices étudiées
pour 3 concentrations de propofol différentes (0 µg.ml−1, 0,5 µg.ml −1, et 1 µg.ml−1) (B) Schéma
expérimental décrivant un essai pour les 4 conditions motrices : mouvement réel, imagination
motrice kinesthésique, stimulation du nerf médian pendant une imagination motrice kinesthésique
et stimulation du nerf médian seule. Pour toutes les tâches motrices, un bip à basse fréquence
indiquait quand commencer la tâche. Pour la condition MI + MNS, la MNS arrivait 750
millisecondes après le premier bip sonore. La fin de la tâche motrice était annoncée par un
deuxième bip sonore à haute fréquence et suivie d’une période de repos de 6 secondes avec un
délai aléatoire entre 0 et 2 s.

L’identification de la personne se prêtant à la recherche s’est limitée à ses initiales (première
lettre du prénom et première lettre du nom), complétées par un numéro attribué à l’inclusion,
conformément à la Méthodologie de Référence MR-001 11.

11. La méthodologie de référence MR-001 encadre les traitements comprenant des données de santé et présentant
un caractère d’intérêt public, réalisés dans le cadre de recherches nécessitant le recueil du consentement de la
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Figure 7.3: Schéma expérimental de l’expérience à l’hôpital. Le sujet volontaire sain était allongé
et équipé d’un casque EEG à 128 électrodes électrodes. Les signaux EEG ont été enregistrés
grâce au logiciel OpenViBE. La perfusion du propofol a été réalisée via une pompe à perfusion à
objectif de concentration.

7.1.2.10 Acquisition des données EEG

Les signaux EEG ont été acquis avec le logiciel OpenViBE [340] via un amplificateur EEG
Biosemi à 128 électrodes, selon un montage ABCD (Figure 7.3). Certaines des électrodes étaient
donc localisées autour du cortex moteur primaire, du cortex moteur, du cortex somatosensoriel
et du lobe occipital, ce qui nous a permis d’observer les changements physiologiques dus à
l’imagerie motrice kinesthésique et à la stimulation nerveuse [207, 215, 244, 184]. L’impédance
a été maintenue en dessous de 10 kΩ pour toutes les électrodes afin de s’assurer que le bruit
de fond du signal acquis était faible. Une électrode d’électromyogramme externe (EMG) a été
ajoutée afin de vérifier qu’il n’y avait aucun mouvement pendant les tâches de MI et de MI +
MNS.

7.1.2.11 Pré-traitement du signal

Tous les traitements offline ont été réalisés via le logiciel Matlab 2016b 12 et à l’aide de la
toolbox EEGLAB [341]. Les données ont été traitées au format GDF (General Data Format)
via EEGLAB. Compte tenu du grand nombre d’électrodes utilisées dans cette étude (128) et
de l’objectif de celle-ci, nous avons choisi d’utiliser un filtre CAR (Common Average Reference)
réalisé via EEGLAB également [391, 452]. Les résultats ont été visualisés après application d’un
filtre ASR (Artifact Subspace Reconstruction). Les signaux EEG ont été rééchantillonnés à 128

personne concernée ou celui de ses représentants légaux.
12. The MathWorks Inc. Natick, MA, USA

170



7.1. Effet du propofol sur l’activité cérébrale motrice

Hz et divisés en périodes de 9 secondes correspondant à 2 secondes avant et 7 secondes après la
tâche motrice pour chaque essai.

7.1.2.12 Analyse temps-fréquence

Pour analyser les différences entre les quatre conditions, nous avons effectué une ERSP (Event-
Related Spectral Perturbation) entre 8 et 35 Hz en utilisant EEGLAB. Un test de permutation a
été appliqué (p < 0.05 ; 2000 permutations) pour valider les différences en termes de localisation
d’ERSP.

La moyenne ERSP pour une fréquence f et un temps t se définit selon l’équation suivante :

ERSPlog(f, t) = 10 log10(ERSP%(f, t)) (7.1)

7.1.2.13 Carte topographique

L’analyse des ERSP topographiques permet de localiser les zones cérébrales impliquées lors des
différentes conditions motrices. En particulier, cela nous a permis de comprendre comment les
conditions MI + MNS et MNS peuvent être discriminées et quels paramètres temporels peuvent
être choisis pour guider la classification. Nous avons choisi de calculer les ERSP dans une bande
fusionnée (mu+bêta, 8-30 Hz) pour les conditions MI + MNS et MNS (Figure 5.13).

7.1.2.14 Modulation ERD/ERS

Pour évaluer les modulations d’ERD et d’ERS générées par les 3 tâches motrices, nous avons
utilisé la band power method [381]. Tout d’abord, le signal EEG a été filtré entre 8-30 Hz (bandes
mu + bêta) pour tous les sujets à l’aide d’un filtre Butterworth d’ordre 4. Ensuite, le signal a été
découpé en isolant chaque essai et une moyenne des ERD/ERS% a été calculée sur l’ensemble
des essais tous sujets confondus. Enfin, nous avons utilisé une fenêtre glissante de 250 ms avec un
pas de glissement de 100 ms pour visualiser les modulations d’ERD/ERS définies comme suit :

ERD/ERS% = x2 −BL2

BL2
× 100 , (7.2)

où x2 correspond à la moyenne du signal mis à la puissance et selon une fenêtre glissante de 250
ms (padding=100 ms). BL2 représente la moyenne de la ligne de base prise avant chaque essai
et ERD/ERS% est le pourcentage des ERD et ERS estimés pour chaque fenêtre glissante. Une
valeur ERD/ERS% positive correspond à une synchronisation neuronale (ERS) tandis qu’une
valeur négative correspond à une désynchronisation (ERD).

7.1.2.15 Classification

Le taux de classification a été calculé pour les classes suivantes : RM vs repos, MI vs repos, et
MI + MNS vs MNS. Pour la condition MI, chaque essai a été segmenté en un temps de tâche
motrice et un temps de repos, tous deux d’une durée de 2 s. La fenêtre temporelle de la tâche
motrice commence 0,5 s après le signal de GO, et la fenêtre temporelle de la phase de repos
commence 3 secondes avant le signal de GO (Figure 7.2B). Pour les classes MNS et MI + MNS,
nous avons choisi une fenêtre temporelle de 2 secondes commençant 0,5 s avant la MNS pour
tous les essais. Les signaux EEG ont été filtrés entre 8 et 30 Hz (filtre butterworth d’ordre 4).
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Pour chaque classe, nous avons recueilli un total de 52 essais. La précision de détection a été
calculée grâce à quatre méthodes de classification différentes :

• La première méthode repose sur une analyse linéaire discriminante (LDA) avec un filtre
CSP (Common Spatial Pattern) [454, 291].

• Pour la deuxième méthode, nous avons utilisé la matrice de covariance de chaque essai
et appliqué l’algorithme de la distance minimale aux centres dans l’espace Riemannien
(MDM) pour les classer [297].

• Pour la troisième méthode, nous avons formé une deuxième instance de l’algorithme MDM
en utilisant un signal préalablement spatialement filtré en utilisant le premier et le dernier
des 4 filtres CSP.

• Enfin, pour la quatrième méthode, nous avons calculé le barycentre dans l’espace Rie-
mannien de toutes les matrices de covariance de l’ensemble de données et les avons
projetées sur l’espace tangent (TS) à ce point. Ensuite, puisque l’espace tangent est un
espace euclidien, nous avons entraîné et utilisé une classification basée sur une régression
logistique (TS+LR). Nous avons choisi d’appliquer un test de Student apparié (bilatéral)
pour montrer la différence significative de précision obtenue pour les classes MI + MNS
vs MNS aux différents intervalles de temps avec le classificateur TS + LR (Figure 5.18,
p-value < 0.01).

Pour s’assurer que les résultats présentés (Figures 7.11, 7.12 et 7.13) étaient comparables entre
eux, et n’étaient pas dûs à un effet inter-runs nous avons sélectionné plusieurs fenêtres temporelles
pour la période de repos pour discriminer les classes de MI vs Repos et de RM vs Repos ("Rest" et
"RestRM", Figures 7.11 et 7.12). L’appellation "Rest" correspond à la période de repos sélectionnée
3 secondes avant l’essai correspondant et l’appellation "RestRM" correspond à la période de
repos sélectionnée 3 secondes avant une autre tâche motrice (RM par exemple). En effet, pour
discriminer la MNS et la MI + MNS, la conception de l’étude nous as obligé à sélectionner deux
essais provenant de deux runs différents. Les bonnes peformances de la BCI basée sur la MNS
pourrait avant tout être la conséquence d’un état cérébral différent pendant les deux runs. La
littérature a d’ailleurs montré que la fatigue, la concentration et l’attention sont des facteurs
expérimentaux qui varient au cours d’une expérience, cela pouvant considérablement influencer le
signal EEG [372, 373, 374, 375, 366, 376, 377]. Mais rappelons tout de même que les participants
sont restés dans la même position durant les trois sessions et que le casque EEG n’a jamais
été retiré au cours de l’étude. De plus, dans le pire des cas, les runs de MNS et de MI + MNS
étaient éloignés au maximum de 12 minutes, ce qui minimise l’effet pontentiel de la fatigue, de
la concentration ou de l’attention. Enfin, nous avons obtenu des résultats similaires lors de la
discrimination des classes MI vs Rest et MI vs RestRM (t-student, p < 0,05 ; Figures 7.11 et
7.12), mais aussi pour la discrimination des classes RM vs Rest et RM vs RestMI.

En plus des taux de classification, nous avons calculé les scores de precision et de recall (Figures
7.11, 7.12 et 7.13). Le taux de precision permet d’évaluer la proportion d’identifications positives
qui sont correcte tandis que le taux de recall permet d’évaluer la proportion d’individus positifs
réels qui ont été identifiés correctement [252, 521]. En d’autres termes, la notion de précision
évalue indirectement le taux de faux positifs et le rappel évalue indirectement les faux négatifs.
Enfin, pour s’assurer que les taux de classification, les scores de precision et les scores de recall
étaient fiables, nous avons appliqué un test de permutation (> 750) à nos analyses.
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7.1.3 Résultats

7.1.3.1 Effet du propofol sur les ERSP pour les conditions RM et MI

Propofol 0 µg.ml−1 :pour le mouvement réel et l’imagination de mouvement, les résultats en
termes d’ERSP sont très similaires à ceux présentés dans le Chapitre 5. En effet, le mouvement
maintenu sur le pointeur entraîne une ERD coupée en deux par une ERS (Figure 7.4). Si les deux
ERD liées au mouvement apparaissent à la fois dans la bande de fréquences mu et bêta (8-30
Hz), l’ERS due au maintien du mouvement n’apparaît que dans la bande de fréquences bêta
(15-30 Hz). La MI génère une ERD continue dans la bande de fréquences mu mais l’ERD semble
également coupée en deux dans la bande de fréquences bêta, signe qu’un rebond commence à
apparaître.

Propofol 0,5 µg.ml −1 :très peu de changements sont à noter pour une concentration de
propofol à 0,5 µg.ml. Pour le mouvement réel et l’imagination motrice, l’ERS post-mouvement
(t=3000 ms) semble bien plus forte que lorsque les participants n’avaient pas reçu d’anesthésiant
(Figure 7.4). L’ERS qui apparaît entre les deux ERD pendant la MI semble de plus grande
amplitude tandis que lors du RM, il reste inchangé.

Propofol 1 µg.ml −1 : là encore, très peu de changements peuvent être observés pour une
concentration en propofol à 1 µg.ml −1. Pour le mouvement réel, l’ERS post-mouvement (t=3000
ms) semble avoir diminuée par rapport à la concentration 0,5 µg.ml −1 mais reste aussi forte
que pour la concentration 0 µg.ml−1 (Figure 7.4). Par contre pour l’imagination motrice, les
ERD et ERS observées pour la concentration 1 µg.ml −1 sont similaires à celles décrites pour la
concentration 0,5 µg.ml −1.

Figure 7.4: Analyse temps-fréquence et grand moyennage des ERSP pour le mouvement réel (en
haut) et l’imagination motrice (en bas) selon 3 concentrations de propofol : 0 µg.ml−1 (en bleu),
0,5 µg.ml −1 (en orange), et 1 µg.ml−1 (en rouge) pour l’électrode C3. Deux lignes verticales (en
violet) montrent les bips de GO et d’arrêt. Aucune différence significative (test de permutation
avec le False Discovery Rate, p < 0,05) n’a été observée entre les différentes concentrations de
propofol.
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7.1.3.2 Effet du propofol sur les ERSP pour les conditions MNS et MI + MNS

Propofol 0 µg.ml−1 :sans propofol, les résultats observés dans cette expérience sont très
similaires à ceux précédemment décrits dans le chapitre 5 (Figure 7.5). Juste après la stimulation
du nerf médian, un premier ERS (aussi appelé Post-Stimulation Rebound ou PSR, voir Chapitre
5) apparaît à la fois dans les basses fréquences (< 9 Hz) mais aussi dans la bande bêta moyenne
(13-25 Hz). Puis une ERD suit cette ERS, majoritairement dans la bande de fréquences 8-30
Hz. Enfin, après chaque MNS, une ERS peut être observée dans la bande de fréquences bêta,
celle-ci dure plusieurs secondes après le mouvement (Figure 7.5). Pour la condition MI + MNS,
les participants ayant commencé la tâche de MI avant la stimulation, une ERD apparaît avant
le PSR. Le PSR est d’ailleurs très diminué par rapport à la condition MNS seule, ce qui met
encore une fois en avant le caractère prioritaire de la phase d’ERD sur les autres composantes.
Enfin, dans la condition MI + MNS, deux rebonds dans la bande de fréquence bêta se suivent,
l’un étant consécutif à la stimulation du nerf médian, et l’autre plutôt dû à l’imagination de
mouvement.

Propofol 0,5 µg.ml −1 : lorsqu’on commence l’induction au propofol (à 0,5 µg.ml −1), le PSR
dans la bande de fréquences bêta se réduit considérablement tandis que le PSR dans les basses
fréquences reste inchangé (Figure 7.5). Le plus grand changement concerne le rebond bêta qui
suit la phase d’ERD. Lorsque la concentration de propofol est à 0,5 µg.ml −1, on note une très
nette augmentation de l’amplitude, mais également des fréquences concernées par le rebond sur
l’on voit également très nettement dans la bande alpha. Pour la condition MI + MNS, là aussi le
PSR dans la bande de fréquences bêta a diminué, il est maintenant totalement absent. Et les
deux rebonds qui suivent la phase d’ERD sont également plus forts.

Propofol 1 µg.ml −1 : lors de la concentration la plus forte (à 1 µg.ml −1), après la MNS, le
PSR et la phase d’ERD sont inchangés. Par contre le rebond bêta, qui était si fort lors de la
concentration à 0,5 µg.ml −1, est maintenant de plus faible amplitude que pour la concentration
0 µg.ml−1 (Figure 7.5). Le même effet est visible pour les deux rebonds qui suivent l’ERD de la
condition MI + MNS.

7.1.3.3 Analyse topographique de l’effet du propofol sur les ERSP pour le RM et
la MI

Si les modulations ERSP en C3 ont montré très peu de changements selon la concentration de
propofol utilisée (0 µg.ml−1, 0,5 µg.ml −1, et 1 µg.ml−1), il est possible que les anesthésiants
puissent jouer un rôle sur la localisation des ERSP. Pour analyser au mieux les localisations
ERSP, et au vu des résultats présentées par la Figure 7.4, nous avons sélectionné trois fenêtres
temporelles et deux bandes de fréquences différentes :

— Pour analyser la phase d’ERD pendant le RM et la MI, nous avons sélectionné le signal
dans la fenêtre [500-2500] ms pour la bande de fréquences 8-30 Hz ;

— Pour étudier l’ERS qui apparaît entre les deux ERD dues au RM et à la MI, nous avons
sélectionné le signal dans la fenêtre [1000-1500] ms pour la bande de fréquences 15-30 Hz.
Pour rappel, l’ERS consécutif au maintient du RM et de la MI n’apparaît que dans la
bande de fréquences bêta (voir Chapitre 6 ; Figure 7.4) ;

— Pour étudier le rebond qui apparaît après le RM et la MI, nous avons sélectionné le signal
dans la fenêtre [3000-4500] ms pour la bande de fréquences 8-30 Hz.
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Figure 7.5: Analyse temps-fréquence et grand moyennage des ERSP pour la MNS et MI + MNS
selon 3 concentrations de propofol : 0 µg.ml−1 (en bleu), 0,5 µg.ml −1 (en orange), et 1 µg.ml−1

(en rouge) pour l’électrode C3. Deux lignes verticales (en violet) montrent les bips de GO et
d’arrêt. L’éclair indique quand la MNS a commencé (t=0 ms). La couleur rouge correspond à un
ERS et la couleur bleue à une ERD. Aucune différence significative (test de permutation avec le
False Discovery Rate, p < 0,05) n’a été observée entre les différentes concentrations de propofol.

L’étude neurophysiologique et topographique des ERSP permettra de vérifier que le propofol n’a
pas un effet délétère sur l’engagement des zones sensorimotrices lors du mouvement réel et de
l’imagination de mouvement (déjà décrits dans le Chapitre 4 sans propofol). La Figure 7.6 met
en évidence plusieurs résultats :

• D’abord, la phase d’ERD pour le mouvement et l’imagination de mouvement est bilatérale
pour les trois concentrations de propofol. On observe néanmoins que pour la MI, sans
propofol, l’ERD est majoritairement controlatérale. Cependant, au fur et à mesure que la
concentration augmente, cette spécificité diminue.

• Ensuite, l’ERS qui apparaît entre les deux ERD pendant la phase de RM ou de MI, est
clairement localisée au niveau central. L’effet du propofol est de diminuer l’amplitude de
cette ERS, et de la rendre encore plus localisée au niveau central. On observe que pour la
MI, cette ERS est vraiment plus prononcée en présence de propofol que sans.

• Enfin, la localisation du rebond post-RM ou post-MI reste la même quelle que soit la
concentration de propofol.

7.1.3.4 Effet du propofol sur les modulations ERD/ERS

L’analyse des modulations ERD/ERS permet de décrire plus précisément l’évolution temporelle
des phases de désynchronisation et de synchronisation neuronales. Au vu des résultats observés
précédemment en termes d’ERSP (Figures 7.4 et 7.5), nous avons réalisé une analyse des
ERD/ERS pour la bande de fréquences 8-30 Hz (Figure 7.7A) et pour la bande de fréquences
bêta 15-30 Hz (Figure 7.7B).

Dans la bande de fréquences 8-30 Hz (Figure 7.7A), sur l’électrode C3, nous pouvons observer
que la concentration en propofol change peu le comportement des modulations d’ERD et d’ERS
pendant le mouvement réel. Ce résultat est cohérent avec celui précédemment observé sur la
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Figure 7.6: Grand moyennage des ERSP pour le mouvement réel et l’imagination motrice selon
3 concentrations de propofol : 0 µg.ml−1 (en bleu), 0,5 µg.ml −1 (en orange), et 1 µg.ml−1 (en
rouge). L’analyse topographique a été réalisée pendant les deux tâches (500-2500 ms, entre 8-30
Hz ; 1000-1500 ms entre 15-30 Hz) et après les deux tâches (3000-4500 ms, entre 8-30 Hz). Aucune
différence significative (test de permutation test avec False Discovery Rate, p < 0,05) n’a été
observée entre les différentes concentrations de propofol.

Figure 7.4. Pour la tâche de MI et de MI + MNS, l’effet du propofol semble avoir un effet sur la
phase d’ERS, celle-ci étant de plus grande amplitude. Ce résultat est flagrant pour la condition
MNS, où encore une fois, on peut voir de quelle manière la concentration 0,5 µg.ml−1 de propofol
(en orange) accentue la puissance du rebond.

Dans la bande de fréquences 15-30 Hz (Figure 7.7B), le constat est similaire que dans la bande
de fréquences 8-30 Hz. On note d’ailleurs que le rebond bêta consécutif à la MNS est aboli de
plus de moitié entre la concentration à 0 µg.ml−1 et la concentration 1 µg.ml−1 dans la bande de
fréquences 8-30 Hz et 15-30 Hz.

7.1.3.5 Effet du propofol sur les modulations ERD/ERS durant la MNS

Afin de comprendre de quelle manière la concentration en propofol (0 µg.ml−1, 0,5 µg.ml−1

et 1 µg.ml−1) impactait les modulations ERD/ERS présentes pendant la stimulation du nerf
médian, la Figure 7.8 présente les modulations produites par chaque sujet dans la bande de
fréquences 15-30 Hz. L’étude de la variabilité existante pour cette condition est intéressante car
contrairement aux autres tâches motrices, celle-ci est passive pour le participant et ne dépend pas
de son niveau d’attention. En effet, pour les conditions RM, MI et MI + MNS, les modulations
ERD/ERS générées dépendent directement du niveau de conscience du participant dans la mesure
où, s’il est inconscient il ne pourra plus exécuter la tâche.

On peut voir que, même sans propofol, il existe une certaine variabilité en termes d’amplitude du
signal. Si certains sujets (S1, S2, S4, S5, S9, S12, S13, S15) ont un rebond bêta post-stimulation
très important, d’autres en revanche (S3, S8, S11) présentent une ERS de plus faible amplitude.
Lorsque la concentration en propofol atteint 0,5 µg.ml−1, on observe que globalement, la puissance
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Figure 7.7: Grand moyennage (n=15) des modulations ERD/ERS dans la bande de fréqence
8-30 Hz (A) et 15-30 Hz (B) pour le mouvement réel (RM), l’imagination de mouvement (MI), la
stimulation du nerf médian (MNS) et l’imagination de mouvement couplée à la stimulation du nerf
médian (MI + MNS). Les modulations ERD/ERS ont été calculées pour les trois concentrations
de propofol : 0 µg.ml−1 (en bleu), 0,5 µg.ml −1 (en orange), et 1 µg.ml−1 (en pointillé en rouge).

Figure 7.8: Modulations ERD/ERS de tous les participants dans la bande de fréquences 15-30
Hz pour la stimulation du nerf médian (MNS). Les modulations ERD/ERS ont été calculées
pour les trois concentrations de propofol : 0 µg.ml−1 (en haut), 0,5 µg.ml−1 (au milieu), et 1
µg.ml−1 (en bas).

177



Chapitre 7. Détection de l’activité cérébrale motrice sous l’effet d’un anesthésiant

de l’ERS augmente (S2, S3, S5, S7, S8, S10, S11, S12). Ce résultat a été confirmé lors de l’analyse
des ERSP (Figure 7.5). Par contre, lorsque la concentration de propofol atteint 1 µg.ml−1,
l’amplitude de l’ERS diminue, parfois même jusqu’à être inférieure à celle observée lors de la
concentration 0 µg.ml−1. Là encore, ces résultats sont en adéquation avec ceux observés pour le
grand moyennage des ERSP pour la stimulation du nerf médian (Figure 7.5).

7.1.3.6 Choix de la fenêtre temporelle et de la bande de fréquences pour discrimi-
ner la MNS et la MI + MNS

Selon nos hypothèses (Chapitre 5), pouvoir discriminer les conditions MNS et MI + MNS offrirait
de meilleures garanties pour détecter une tentative de mouvement lors d’un réveil peropératoire
[464]. En effet, que ce soit en termes de performance de détection mais aussi en termes de
faisabilité car il paraît possible de stimuler le nerf médian d’un patient en routine et d’analyser
uniquement le signal EEG consécutivement à cette MNS. Néanmoins, la fenêtre d’analyse par
rapport à la MNS pose question.

Si dans le chapitre 5, nous avons pu voir que les performances de la BCI étaient meilleures
lorsque la fenêtre sélectionnée commençait un peu avant la MNS et finissait après celle-ci, la
manière dont le propofol influence les ERSP pourrait amener à changer cette fenêtre d’analyse.
De la même manière que dans le chapitre 6, et en s’inspirant des résultats obtenus pour les
ERSP (Figure 7.5), nous avons étudié trois fenêtres d’analyses différentes dans deux bandes de
fréquences 8-30 Hz et 15-30 Hz (Figure 7.9) :

— avant la MNS et après celle-ci, avec une fenêtre temporelle [-500 ; 2000] ms (Figure 7.9
A-B) ;

— au moment de la MNS, avec une fenêtre temporelle [0 ; 2000] ms (Figure 7.9 C-D) ;
— après chaque MNS, avec une fenêtre temporelle [500 ; 2500] ms (Figure 7.9 E-F).

L’analyse topographique des ERSP fournit des indices concernant la bande de fréquences et
la fenêtre temporelle la plus propice pour extraire des caractéristiques d’intérêts et permettre
d’améliorer la discrimination des deux conditions. Si l’on compare l’influence du propofol sur la
topographie des ERSP pour les conditions MNS et MI + MNS, plusieurs résultats peuvent être
observés :

• Comme nous l’avions observé précédemment (Figures 7.5 et 7.8), lorsque la concentration de
propofol atteint 0,5 µg.ml−1, l’ERS consécutif à la MNS est plus forte qu’à la concentration
0 µg.ml−1. Mais lorsque la concentration de propofol atteint 1 µg.ml−1, l’ERS est diminuée,
allant même jusqu’à atteindre une amplitude moins élevée que lors de la concentration 0
µg.ml−1 (Figure 7.9). Cette observation est valable pour toutes les fenêtres temporelles
analysées dans les différentes bandes de fréquences.

• La fenêtre d’analyse [-500,1500] ms semble offrir la meilleure opportunité pour discriminer
les deux conditions motrices (MI et MI + MNS). En effet, pour cette fenêtre, dans le cas
de la MNS, il y a une ERS centrale, tandis que dans le cas de la MI + MNS, il y a une
ERD bilatérale (Figure 7.9 A-B).

• La fenêtre d’analyse [0,2000] ms montre que la discrimination est possible, bien que cela
risque d’être plus difficile lorsque la concentration de propofol est à 0,5 µg.ml−1.

• La fenêtre d’analyse [500,2500] ms pourra fonctionner mais elle devra discriminer un
rebond face à un autre rebond, ce qui n’est pas idéal (Figure 7.9 E-F).
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Figure 7.9: Analyse topographique et grand moyennage des ERSP pour les conditions MNS et
MI + MNS selon 3 concentrations de propofol : 0 µg.ml−1 (en bleu), 0,5 µg.ml−1 (en orange)
et 1 µg.ml−1 (en rouge). Trois fenêtres temporelles par rapport à la MNS ont été analysées :
[-500,1500] ms (A et B), [0,2000] ms (C, D) et [500,2500] ms (E, F). L’analyse topographique a
été réalisée pour deux bandes de fréquences : 8-30 Hz (A, C et E) et 15-30 Hz (B, D, F).

En plus des analyses ERSP, nous avons observé les modulations ERD/ERS entre les conditions
MI et MI + MNS sur l’électrode C3 pour les deux bandes de fréquences (8-30 Hz et 15-30
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Figure 7.10: Grand moyennage (n=15) des ERD/ERS comparant la condition MNS et MI +
MNS selon 3 concentrations de propofol pour les bandes de fréquences 8-30 Hz (A) et 15-30 Hz
(B).

Hz ; Figure 7.10). Ces résultats confirment ceux précédemment observés (Figures 7.9 et 7.5) et
suggèrent que la bande de fréquences 8-30 Hz permettra de mieux discriminer les deux conditions
motrices. En effet, dans la bande de fréquences 15-30 Hz, lorsque la concentration de propofol est
à 1 µg.ml−1, la différence entre les deux courbes est plus grande entre 0 et 1 s (Figure 7.10B).

7.1.3.7 Détecter l’imagination de mouvement grâce à la MNS

Les études du chapitre 5 et les résultats combinés des ERSP et des modulations ERD/ERS pour
les conditions MI et MI + MNS suggèrent que la fenêtre d’analyse [-500,1500] ms dans la bande
de fréquences 8-30 Hz pourrait améliorer la détection de l’imagination de mouvement en utilisant
la stimulation du nerf médian (Figures 7.9 et 7.5).

Pour aller plus loin dans la détection de l’imagination de mouvement en utilisant la MNS, nous
avons calculé les scores de bonnes classifications (i.e. accuracy) ainsi que le taux de precision et
de recall (Figure 7.11). Rappelons que dans le cas du réveil peropértoire, notre BCI devra avoir
un bon taux de vrais positifs mais surtout avoir un taux de faux positifs faible. Si le taux de faux
négatifs était moins bon, cela serait moins dommageable car le système que l’on imagine consiste
à stimuler en routine régulièrement le nerf médian, ce qui permettrait de vérifier la validité des
faux négatifs.

Performance basée sur la MNS :nos résultats sont très prometteurs. En effet, la Figure 7.11
montre que même en présence de propofol, une BCI basée sur la MNS reste très performante
(i.e. taux de détection, scores de precision et recall), surtout avec la méthode TS + LR basée
sur la géométrie Riemanienne. Sans propofol, le taux de détection est de 97,7 % ± 3,5. A
une concentration de 0,5 µg.ml−1, la performance baisse et est plus variable (95 % ± 7,5), ce
qui coïncide d’ailleurs avec l’augmentation du rebond perçu au niveau des ERSP pour cette
concentration intermédiaire (Figures 7.9 et 7.5). A une concentration de 1 µg.ml−1, le taux de
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bonnes classifications varie selon le classifieur utilisé mais reste assez haut pour le TS + LR (92,8
% ± 7,2). Le taux de precision et de recall est également très encourageant si l’on se base sur la
MNS. En effet, les deux taux (precision et recall) sont équivalents (t-sudent, p < 0,05) pour les
trois concentrations en propofol (Figure 7.11).

Performance basée sur MI vs Rest :si l’on essaye de détecter l’imagination de mouvement,
non pas en se servant de la MNS, mais plutôt en utilisant une méthode plus standard (MI vs
Rest), les résultats sont plus contrastés. En effet, avec la méthode TS + LR par exemple, le taux
de bonnes classifications est de 68,8 % ± 11,81 pour la concentration 0 µg.ml−1, de 69,2% ±
13,29 pour la concentration 0,5 µg.ml−1 et de 63,3 % ± 7,97 pour la concentration 1 µg.ml−1

(Figure 7.11). En plus de cela, il est clair que la méthode basée sur la discrimination MI vs Rest
ne garantit pas le même taux de recall et de precision. La Figure 7.12 montre d’ailleurs que
discriminer le mouvement réel ou l’imagination de mouvement en utilisant l’état de repos est
moins performant que si on utilise la MNS.

Afin de vérifier que les bons résultats obtenus en utilisant la MNS ne sont pas dus à un effet
inter-conditions motrices provenant du paradigme expérimental, nous avons essayé de discriminer
la MI et l’état de repos en prenant plusieurs fenêtres pour l’état de repos (avant le RM, avant la
MI, avant la MNS). Mais comme nous pouvons le voir sur la Figure 7.12, que l’on utilise l’état
de repos avant la MI (MI vs Rest) ou l’état de repos du mouvement réel (MI vs RestRM), cela
change peu les performances de la BCI.

Choix de la fenêtre temporelle d’analyse par rapport à la MNS :Pour terminer cette
analyse, nous avons chercher à comparer la performance de la BCI (i.e. taux de détection, scores
de precision et de recall) lorsque la concentration de propofol atteint 1 µg.ml−1 selon trois
fenêtres d’analyse dans la bande de fréquences 8-30 Hz : [-2000, 0] ms, [-500, 1500] ms, [500, 2500]
ms (Figure 7.13). Les résultats sont concordants avec ceux précédemment observés lorsque nous
avons analysé les ERSP pour les conditions MNS et MI + MNS (Figure 7.9). En effet, les deux
conditions motrices sont plus facilement discriminable lorsque la fenêtre d’analyse commence
avant la MNS et se termine après.

7.1.4 Discussion

Dans cette étude, nous souhaitions mieux comprendre de quelle manière le propofol (i.e. un
anesthésique intraveineux couramment utilisé dans la pratique d’anesthésie générale) [34, 522]
pouvait moduler le signal EEG du cortex moteur. En effet, si les chapitres 4 et 5 ont conjointement
montré qu’il était envisageable de concevoir une BCI innovante basée sur l’analyse de l’activité
cérébrale motrice autour d’une stimulation du nerf median pour détecter l’intention de mouvement
d’un patient victime d’un réveil peropératoire, l’influence des anesthésiques sur les modulations
d’ERD et d’ERS est peu investiguée. Le propofol agissant directement sur tous les neurones (i.e.
inhibiteurs et excitateurs) en modulant l’activité du récepteur GABA-A (voir Chapitre 1), il est
alors légitime d’imaginer que son action pourrait également entraîner une réduction d’amplitude
des ERD et des ERS, rendant alors la détection d’intention de mouvement impossible. Pour
répondre à cette question, nous avons enregistré l’activité EEG de 15 sujets volontaires ayant
réalisé 4 conditions motrices (i.e. mouvement réel, mouvement imaginé , stimulation du nerf
médian, mouvement imaginé pendant une stimulation du nerf médian) selon une concentration
croissante de propofol (0 µg.ml−1, 0,5 µg.ml−1, et 1 µg.ml−1).

Nos résultats montrent que la concentration en propofol affecte peu les modulations d’ERD et
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Figure 7.11: Influence de la concentration en propofol sur les taux de détection et scores de
precision et recall pour les deux conditions MNS et MI + MNS (à gauche) et les deux conditions
MI et RestRM. Les 3 scores ont été calculés selon 4 méthodes de classifications (MDM, en bleu ;
CSP + LDA, en jaune ; CSP + MDM ,en vert ; TS + LR, en rouge).

d’ERS (Figure 7.9), et qu’une imagination de mouvement est toujours détectable aux concentra-
tions 0,5 µg.ml−1 et 1 µg.ml−1 de propofol, en utilisant une BCI basée sur la stimulation du nerf
médian (Figure 7.11).

Si ces deux résultats sont prometteurs, d’autres étapes sont nécessaires pour obtenir une BCI
opérationnelle qui permettra la détection des réveils peropératoires. Dans cette section, nous
verrons de quelle manière nos résultats peuvent être étendus vers cet objectif.
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Figure 7.12: Influence de la concentration en propofol sur les taux de bonnes classifications, la
Precision et le Rappel pour les deux conditions MI vs RestRM (à gauche), MI vs Rest et RM vs
Rest. Les 3 scores ont été calculés selon 4 méthodes de classifications (MDM, en bleu ; CSP +
LDA, en jaune ; CSP + MDM ,en vert ; TS + LR, en rouge).

7.1.4.1 Modulations de l’ERD et de l’ERS en présence de propofol

Nos résultats montrent une diminution de l’amplitude de l’ERD lorsque la concentration en
propofol augmente (Figures 7.9, 7.7A-B) et 7.4). Ces résultats sont encourageants dans la mesure
où, bien que diminuée, la phase d’ERD est toujours bien présente lors de toutes les conditions
motrices (i.e. mouvement réel, mouvement imaginé, stimulation du nerf médian, mouvement
imaginé pendant une stimulation du nerf médian). Une diminution, voire une suppression de la
phase d’ERD en présence de propofol avait déjà été observée précédemment par Blockland et ses
collaborateurs sans stimulation du nerf median [309]. Il est intéressant de constater que la phase
d’ERD est habituellement très peu modulée par les conditions expérimentales [185], même si
nous avons récemment observé que l’état d’hypnose pouvait réduire l’amplitude de celle-ci lors de
deux types de tâches motrices (i.e KMI et RM) [523]. La modulation de la phase d’ERD pourrait
être liée à une altération du Default Mode Network [523, 524]. Même si l’effet du propofol semble
impacter la phase d’ERD, il est plus probable que cela soit dû à un effet global de l’anesthésique
sur le système nerveux, qu’à un changement d’état spécifique du cortex moteur.
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Figure 7.13: Représentation en violon des taux de détection (Accuracy), du score de Precision
et du score de rappel (Recall) pour les conditions MNS et MI + MNS à la concentration à 1
µg.ml−1 de propofol. La prédiction a été réalisée avec la méthode TS + LR pour trois fenêtres
temporelles : [-2000, 0] ms (en bleu), [-500, 1500] ms (en rouge), [500, 2500] ms (en vert). La
représentation en violon est similaire à la représentation par boxplot mais permet de mieux
mettre en évidence la distribution des valeurs.

Une diminution de puissance dans la bande de fréquences mu au profit d’une augmentation de
puissance dans la bande de fréquences bêta a également déjà été observée dans d’autres études
[525, 526], ce qui est cohérent avec nos résultats. En effet, si l’ERD a bien tendance à diminuer,
la phase de rebond liée à la stimulation est plus forte à 0,5 µg.ml−1 de propofol (Figures 7.9 et
7.7A-B). Par contre, à 1 µg.ml−1 de propofol, nos résultats suggèrent que le rebond diminue dans
les bandes de fréquences mu et bêta (Figures 7.9 et 7.7A-B). Ce changement de comportement
entre la concentration de propofol à 0,5 µg.ml−1 et 1 µg.ml−1 pourrait en partie s’expliquer car
le propofol, en légère concentration, semble augmenter la synchronisation des réseaux neuronaux
[73, 527]. En effet, grâce à des modèles computationnels de l’hippocampe ou du thalamus, il
a été montré que le propofol agirait d’abord sur l’activité des neurones excitateurs, favorisant
ainsi un phénomène d’inhibition généralisé, puis, à partir d’une concentration suffisante agirait
également sur l’activité des neurones inhibiteurs [73, 528, 529]. Un mécanisme similaire est
peut-être possible au niveau du cortex moteur puisque nos résultats montrent que la phase d’ERS,
qui est souvent associée à une inhibition des zones sensorimotrices [386, 20, 21] est plus forte lors
d’une concentration intermédiaire en propofol.

D’autres investigations ont également montré que les réponses cérébrales pouvaient être augmen-
tées, comme cela est le cas dans notre expérience lorsque la concentration en propofol est à 0,5
µg.ml−1 [55]. Erchova et ses collaborateurs suggèrent même que l’augmentation des modulations
cérébrales pourrait être due à la réduction des entrées sensorielles durant l’anesthésie [530]. Cette
hypothèse est intéressante car dans notre cas, les modulations qui ont été augmentées sont plutôt
liées à la phase d’ERS, qui comme nous l’avons rappelé dans le chapitre 5, est une composante
souvent associée à la voie nerveuse périphérique et aux afférences sensorielles. On sait aussi qu’à
des niveaux plus profonds d’anesthésie, lorsque l’EEG est spontanément supprimée (i.e. la phase
de burst suppression), les neurones du cortex deviennent hyperexcitables [34]. Cependant, ce
n’est pas le cas dans cette expérience puisque les concentrations en propofol utilisées sont plus
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proches du niveau de sédation que du niveau d’anesthésie profonde.

7.1.4.2 Évaluation d’une BCI basée sur la stimulation du nerf médian

Pris conjointement, les résultats du chapitre 5 et de ce chapitre mettent en évidence l’intérêt
d’utiliser la stimulation du nerf médian pour mieux détecter une imagination de mouvement. En
effet, les taux de détections observés lorsqu’on utilise une BCI basée sur la MNS (Figures 5.10,
5.18 et 7.11) sont largement supérieurs à ceux observés si on utilise deux classes plus standards :
MI vs Rest (de 24% en moyenne en présence de propofol, p < 0,01). Dans la littérature, les
taux de détections obtenus pour les classes MI vs Rest sont assez similaires à ceux obtenus dans
nos différentes études (entre 70 et 75 %) [464, 497, 531, 532, 284, 420]. En effet, il semble plus
difficile de discriminer les deux états MI vs Rest comparé aux deux états MI main droite vs MI
main gauche [284, 252].

Selon nos observations, une BCI basée sur la MNS est non seulement plus précise (i.e. taux
de détection) pour détecter l’imagination de mouvement, mais aussi plus fiable (i.e. scores de
precision et recall). Dans le cas de la détection des réveils peropératoires, les scores de precision
et recall sont des paramètres importants à prendre en compte [252, 521]. Nos résultats mettent
en évidence qu’une BCI basée sur la MNS offre de meilleures garanties qu’une BCI basée sur
les classes MI vs Rest (Figures 7.11 et 7.12). En effet, pour les classes MI vs Rest, les scores
de precision et recall sont très variables et trop peu élevés pour pouvoir être utilisés en routine
clinique (Figure 7.12). Au contraire, les scores de precision et recall lorsque la MNS est utilisée
sont très pertinents pour notre approche. Dans le cadre de la détection du réveil peropératoire, il
est avant tout nécessaire d’avoir un score de precision élevé, c’est-à-dire de minimiser le nombre
de faux positifs, pour ne pas alerter l’anesthésiste pour rien. Le score de recall est également
important puisqu’il est lié au nombre de faux négatifs obtenu par notre système. Cependant,
si on imagine un système où le nerf médian serait stimulé toutes les 4 secondes par exemple, il
paraît peu imaginable d’avoir plusieurs faux négatifs à la suite.

7.1.4.3 Concentration de propofol utilisée dans l’étude

Si nos résultats montrent qu’il est possible de détecter une imagination de mouvement même
en présence de propofol, rappelons que la concentration maximale de propofol dans cette étude
était de 1 µg.ml−1. Dans des conditions cliniques pré-opératoires, la concentration en propofol
entraînant la perte de conscience est généralement supérieure à 2 µg.ml−1, ce qui pose des
questions, notamment sur la possibilité d’étendre nos résultats à des concentrations plus proches
des conditions cliniques. Dans notre étude, nous avons fait le choix de se limiter à 1 µg.ml−1

pour deux raisons. D’abord car il arrive que des personnes ne soient plus répondantes à partir de
1,5 µg.ml−1 de propofol [309]. Ensuite parce qu’au vu du nombre d’essais réalisés pour chaque
condition motrice, il n’était pas raisonnable d’allonger la durée de l’étude. Une possibilité aurait
été de supprimer une des conditions motrices et de rajouter une session avec une concentration de
propofol plus élevée, mais à ce stade, il nous a semblé préférable de limiter les doses d’anesthésiant
à une concentration de 1 µg.ml−1, sans toutefois exclure la possibilité d’étendre la concentration
avec un avenant à mi-étude.

Puisque nos résultats mettent en évidence qu’une concentration de 1 µg.ml−1 de propofol entraîne
une diminution de l’ERS post-MNS, parfois même jusqu’à être plus faible que lorsqu’il n’y a
pas de propofol (Figure 7.9), il est alors légitime de se demander ce qu’il adviendrait si une plus
grande concentration de propofol était présente. Il est possible que l’ERS consécutive à la MNS
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soit totalement abolie en cas de doses plus importantes. Si une telle hypothèse s’avérait exacte,
cela réduirait grandement l’efficacité de la BCI que nous prévoyons de réaliser, car celle-ci est
avant tout basée sur l’abolition de l’ERS consécutive à la stimulation lorsqu’une intention de
mouvement est réalisée par le patient. Par conséquent, nous prévoyons de réaliser une nouvelle
expérience, sur des patients cette fois-ci, où une stimulation du nerf médian serait réalisée tout
au long de l’opération chirurgicale tandis que l’EEG serait enregistré en continu. Il sera alors
possible d’étudier les modulations de l’ERS post-MNS même en présence de fortes doses de
propofol.

7.2 Conclusion du chapitre
Dans ce chapitre, nous avons décrit de quelle manière le propofol (i.e. un anesthésique intraveineux
couramment utilisé) affecte le signal EEG du cortex moteur. Nos résultats montrent que la
concentration en propofol affecte les modulations d’ERD et d’ERS mais ne les supprime pas.
L’ERD durant les tâches motrices diminue légèrement en amplitude et l’ERS augmente lorsque la
concentration de propofol est à 0,5 µg.ml−1. En utilisant une BCI basée sur la stimulation du nerf
médian, une imagination de mouvement est toujours détectable aux concentrations 0,5 µg.ml−1

et 1 µg.ml−1 de propofol. Les performances de la BCI basée sur la MNS sont très prometteuses
(> 92% en moyenne). Par conséquent, elle offre de réelles perspectives pour être utilisée dans des
conditions cliniques.
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8.1 Contributions de la thèse
Dans l’introduction générale de ce manuscrit (voir chapitre ??), nous avancions que pour concevoir
une BCI qui permettrait de détecter les réveils peropératoires, trois objectifs majeurs devaient
être remplis :

1. étudier l’effet des anesthésiques sur le signal EEG du cortex moteur ;
2. réussir à détecter l’intention de mouvement du patient sans marqueurs temporels en

utilisant un nouveau type de BCI basée sur la stimulation du nerf médian ;
3. étudier l’activité cérébrale motrice dans des conditions cliniques proches d’un réveil

peropératoire.

Dans ce chapitre, nous allons rappeler les contributions de cette thèse, et discuter les étapes à
franchir afin d’aller plus loin dans la conception d’une telle BCI. Pour réussir ces trois objectifs, pas
moins de dix études impliquant plus de 120 participants et au moins 7 protocoles expérimentaux
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différents ont été réalisées au cours de ces quatre années de thèse. La dernière étude, décrite
dans le chapitre 7 a nécessité le dépôt et l’acceptation d’un protocole clinique (MOTANA) par
l’Agence Régionale de Santé (ARS), l’Agence nationale de sécurité du médicament et des produits
de santé (ANSM) et par un Comité de Protection des Personnes (CPP).

8.1.1 Étudier l’activité cérébrale motrice dans des conditions cliniques proches
d’un réveil peropératoire

Dans le chapitre 4, nous avons présenté trois études, menées sur des groupes de participants
différents, pour mieux comprendre de quelle manière l’activité cérébrale motrice était modulée
selon des conditions expérimentales proches de celles rencontrées lors d’un réveil peropératoire.

La première étude (section 4.1.1) a mis en évidence qu’avoir les yeux fermés influence légèrement
la phase d’ERD dans la bande de fréquence mu (7-13 Hz) durant l’action motrice et que cette
modulation devra être prise en compte dans la conception de la BCI. Au vu de ces résultats,
nous pourrions être tentés de se focaliser uniquement sur la bande de fréquence bêta, d’autant
plus que c’est dans ce rythme que les modulations sont les plus fortes après la stimulation du
nerf médian [464, 185, 184]. Pourtant, nos résultats de classification mettent en évidence, qu’en
moyenne, l’utilisation de la bande de fréquence 8-30 Hz présente les meilleurs résultats. Pour
aller plus loin dans cette étude, nous avons conscience qu’il serait pertinent de réaliser une étude
similaire, non pas en utilisant le mouvement réel, mais en demandant aux participants de réaliser
une imagination de mouvement. Nous pourrions ainsi vérifier que les taux de précision de la BCI
sont moins performants lorsque les participants ont les yeux fermés, et déterminer quels choix
de paramètres (e.g. électrodes, fréquences, fenêtre temporelle) pourraient être modifiés pour
améliorer la détection de l’imagination de mouvement. Comme nous l’avions souligné (section
4.1.4.3), au delà de l’intérêt de cette question pour la détection du réveil peropératoire, mieux
comprendre comment sont modulés les ERD/ERS lorsque les yeux sont fermés pourrait également
servir aux utilisateurs aveugles qui doivent se servir d’une BCI [335].

La deuxième étude traite de l’impact de la durée d’une imagination de mouvement sur les
ERD/ERS produites et sur leur détection par une BCI. Nos résultats ont mis en évidence qu’une
imagination de mouvement assez courte (< 1 s) peut être tout aussi détectable qu’une imagination
de mouvement continue pendant plusieurs secondes. C’est grâce à cette étude que nous avons
pris conscience du phénomène de chevauchement des composantes ERD et ERS dans un laps
de temps court. En effet, lors de l’imagination motrice continue, les participants ayant réalisé
plusieurs imagination de mouvement (3 ou 4) en quatre secondes, nos résultats montrent qu’une
succession d’ERD et d’ERS apparaissent dans cette fenêtre de temps. Ce phénomène est en
réalité déjà bien décrit, surtout en neurophysiologie [185, 184, 188] et a été discuté plusieurs
fois dans ce manuscrit. Pour aller plus loin dans cette étude, il serait nécessaire de rajouter une
condition où les participants auraient à réaliser un mouvement réel continu, de la même manière
qu’ils ont imaginé le mouvement. En effet, dans notre étude, le mouvement réel est comparable
à l’imagination de mouvement discrète, mais peu comparable à l’imagination de mouvement
continue.

Enfin, la troisième étude, réalisée en collaboration avec Cécilia Lindig-León, a montré qu’il était
possible de détecter des imaginations de mouvements impliquant des membres différents, soit
séparément (main droite, main gauche, pieds), soit de manière combinée (deux mains, pieds et
mains). Ce résultat nous conforte dans le fait que lors d’un réveil peropératoire, il sera possible
de détecter une intention de mouvement globale du patient. Pour aller plus loin, et être au plus
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proche de ce qui arrivera lors d’un réveil peropératoire, nous souhaiterions étudier de nouvelles
imaginations de mouvements, voir des réelles tentatives de mouvements où les participants
essayeraient de se lever en utilisant à la fois les mains et les pieds alors qu’un dispositif les en
empêcherait. Ces nouvelles intentions de mouvements pourraient être utilisées dans les nouveaux
protocoles cliniques que nous prévoyons de réaliser (voir section 8.2.1).

8.1.2 Réussir à détecter l’intention de mouvement du patient sans marqueurs
temporels en utilisant un nouveau type de BCI basée sur la stimulation
du nerf médian

Dans les chapitres 5 et 7, nous avons montré que la stimulation du nerf médian est une approche
très prometteuse pour concevoir une BCI qui permettrait de mieux détecter les réveils peropéra-
toires. Si la littérature avait déjà montré que la phase d’ERD consécutive à un mouvement réel ou
une imagination de mouvement semblait réduire ou abolir l’ERS post-stimulation arrivant dans
un laps de temps proche [386, 184, 244], aucune étude n’avait pourtant utilisée ce phénomène
pour concevoir une BCI basée sur la stimulation du nerf médian. C’est sur ce concept innovant
que repose l’originalité de cette thèse.

Dans une première étude, nous avons donc vérifié que lorsque la stimulation du nerf médian
était combinée à une imagination de mouvement, cela modifiait fortement les ERD et les ERS
normalement générées par la MNS. Nos résultats montrent que si l’imagination de mouvement
commence avant que la stimulation n’ait lieu, alors sur l’électrode C3, la phase d’ERD a tendance
à abolir ou à diminuer la phase d’ERS générée par la stimulation. Par conséquent, si on tente de
discriminer les deux classes MNS et MI + MNS, les performances, en termes de détection mais
aussi en termes de fiabilité (voir section 7.1.4.2) sont très intéressantes. En effet, si l’on compare
la performance d’une telle BCI aux taux de détection habituellement obtenus dans la littérature,
la comparaison est sans appel : la BCI basée sur la MNS surpasse une BCI classique de plus
de 24% en moyenne (voir section 7.1.4.2). En plus de cela, il ne faut pas oublier que lorsqu’on
compare nos résultats à ceux d’une BCI plus standard qui est basée sur une imagination de
mouvement et un état de repos, on surestime la performance de la BCI standard. En effet, les
données issues de ces deux classes ont été précédemment étiquetées. Si nous avions utilisé une
BCI asynchrone, il est très probable que la performance de la BCI standard aurait été encore
plus basse, mettant encore plus en valeur la BCI basée sur la MNS [22, 23]. L’avantage avec une
BCI basée sur la MNS, c’est qu’elle fournit intrinsèquement la phase temporelle dans laquelle
analyser le signal.

Si les résultats présentés dans la première étude du chapitre 5 ont permis d’envisager sérieusement
d’utiliser la MNS comme clé de voûte d’une nouvelle BCI, nous n’avions encore que très peu
de confirmations quant à la possibilité que cette BCI fonctionne dans la plupart des cas. En
effet, nous avions imaginé un système en routine où le nerf médian du patient serait stimulé
toutes les 5-6 secondes (afin de laisser redescendre le rebond consécutif à la MNS), tandis qu’une
BCI analyserait le signal un peu avant la MNS et un peu après celle-ci. Cependant, lors d’un
réveil peropératoire, nous n’aurons aucune emprise sur quand l’intention de mouvement du
patient interviendra. Celle-ci pourra apparaître avant, pendant ou après la stimulation du nerf
médian.Nos résultats mettent en évidence que lorsque la stimulation intervient avant ou au début
de l’imagination de mouvement, l’ERS est considérablement abolie, ce qui permet d’améliorer la
détection de l’imagination de mouvement par la BCI. Ces deux études prises ensembles montrent
que si l’on souhaite utiliser une BCI basée sur la MNS, il serait préférable que le patient soit
stimulé au moins toutes les 3-4 secondes.
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Si les résultats présentés dans ce manuscrit sont très prometteurs, ils pourraient encore être
améliorés. En effet, dans nos deux expériences, l’imagination de mouvement qui a été réalisée par
les participants consistait en une imagination motrice kinesthésique de grasping entre le pouce
et l’index. Il a déjà été démontré que la phase d’ERD produite lors d’un mouvement, ou d’une
réelle tentative de mouvement était plus forte que lors d’une imagination motrice kinesthésique
[301, 306, 303]. Par conséquent, si la phase d’ERD produite serait plus forte, alors la phase
d’ERS générée par la stimulation devrait être encore plus abolie, rendant alors la BCI basée sur
la MNS encore plus efficiente. Pour aller plus loin, et confirmer ces résultats, nous prévoyons de
réaliser une nouvelle étude où les participants essayeraient réellement de bouger tout leur corps,
et non pas que leur main droite. Nous pourrions ainsi vérifier qu’une BCI basée sur MNS de la
main droite n’est pas seulement spécifique à une intention de mouvement de la main droite.

8.1.3 Étudier l’effet des anesthésiques sur le signal EEG du cortex moteur

Dans le chapitre 7, nous avons vérifié l’influence du propofol (i.e. un anesthésique intraveineux
couramment utilisé) sur le signal EEG du cortex moteur. Cette étude a permis d’étudier les
modulations d’ERD et d’ERS lors de quatre conditions motrices (i.e. mouvement réel, mouvement
imaginé, stimulation du nerf médian, mouvement imaginé pendant une stimulation du nerf médian)
pour trois concentrations de propofol différentes (0 µg.ml−1, 0,5 µg.ml−1, et 1 µg.ml−1). Nos
résultats montrent que la concentration en propofol affecte les modulations d’ERD et d’ERS
mais ne les supprime pas. L’ERD durant les tâches motrices diminue légèrement en amplitude
et l’ERS augmente lorsque la concentration de propofol est à 0,5 µg.ml−1, vraisemblablement
à cause la diminution des neurones excitateurs. En revanche, lorsque la concentration est à 1
µg.ml−1, l’ERS post-stimulation semble diminuée ce qui pose certaines questions, notamment
quant à la robustesse de notre système pour des concentrations d’anesthésie plus forte (voir
section 8.2.1).

En utilisant une BCI basée sur la stimulation du nerf médian, une imagination de mouvement est
toujours détectable aux concentrations 0,5 µg.ml−1 et 1 µg.ml−1 de propofol. Les performances
de la BCI basée sur la MNS montrent une haute précision (> 92% en moyenne) ainsi qu’une très
bonne fiabilité (i.e. scores de precision et recall ; voir section 7.1.4.2). D’ailleurs, en prenant en
compte ces paramètres, nos résultats mettent en évidence qu’une BCI basée sur la MNS offre
de meilleures garanties qu’une BCI basée sur les classes MI vs Rest (Figures 7.11 et 7.12). Les
deux notions de precision et recall sont importantes, surtout dans la conception d’un dispositif
qui est voué à être utilisé en pratique clinique. Une BCI spécialisée dans la détection des réveils
peropératoires ne peut pas se permettre d’avoir un taux de faux positifs important. D’autant
plus que le nerf médian pourra être stimulé toutes les 3-4 secondes, ce qui permet de réduire
la possibilité d’avoir des faux négatifs. Enfin, dans nos différentes études, la méthode basée sur
l’espace tangent et la régression logistique (TS+LR) donne les meilleurs résultats, ce qui n’est pas
très surprenant si l’on tient compte de la littérature à ce sujet [251, 298]. Nous avons également
testé d’autres méthodes de classifications comme le deep learning. L’utilisation d’un modèle
d’apprentissage comme EEGNet augmente en moyenne la précision de 7,2% pour les classes MNS
et MI + MNS, ce qui offre de réelles perspectives quant à l’utilisation d’un tel dispositif.
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8.2 Perspectives

8.2.1 Vers l’acquisition de nouvelles données cliniques

Les résultats obtenus dans les chapitres 5 et 7 mettent en évidence l’avantage qu’aurait une
BCI basée sur la stimulation du nerf médian d’un point de vue fonctionnel, puisqu’elle fournit
intrinsèquement la fenêtre temporelle dans laquelle analyser le signal, mais également d’un point
de vue performance puisque le taux de classification d’une BCI basée sur la MNS apparaît être
meilleur que celui d’une BCI visant à discriminer une imagination motrice d’un état de repos.
Néanmoins, bien que ces résultats soient prometteurs, nous devons admettre que les conditions
expérimentales dans lesquelles ont été réalisées les expériences décrites dans ce manuscrit ne sont
pas exactement identiques aux conditions cliniques d’anesthésie générale. C’est pourquoi, afin
de concevoir une BCI efficiente basée sur la MNS et permettant une détection fiable des réveils
peropératoires, plusieurs objectifs restent à atteindre :

• Extension des critères d’inclusions pour le protocole MOTANA ;
• Vérification de la présence de l’ERS post-stimulation lors d’une anesthésie profonde ;
• Étude de l’activité cérébrale motrice chez les patients les plus à risques.

Extension des critères d’inclusions du protocole MOTANA

Afin de confirmer les résultats présentés dans cette thèse, il est nécessaire de poursuivre notre
étude sur plus de sujets volontaires sains, et d’ouvrir les critères d’inclusions actuellement
restreints (femmes, gauchers, âge > 30 ans), tout en poursuivant cette preuve de concept dans
des conditions encore plus proches de celles d’une intervention chirurgicale, c’est-à-dire pour des
concentrations plus fortes de propofol allant jusqu’à 1,5 µg.ml−1. Tous ces changements pourront
être réalisés en adaptant le protocole MOTANA actuel et en déposant un avenant au protocole
clinique auprès d’un CPP et de l’ANSM.

Vérification de la présence de l’ERS post-stimulation lors d’une anesthésie profonde

Nos résultats ont montré qu’en présence de propofol, l’ERS apparaîssant après la stimulation
du nerf médian diminuait légèrement pour une concentration à 1 µg.ml−1 (voir Chapitre 7). Or,
nous savons qu’en condition d’anesthésie générale, la perte de conscience apparaît plutôt à des
concentrations plus élevées, environ entre 1,5 et 2,5 µg.ml−1 [533]. Même si nos premiers résultats
laissent penser qu’en condition d’anesthésie profonde, le rebond bêta ne sera pas totalement aboli,
nous devons nous assurer de sa présence car la BCI basée sur la MNS repose avant tout sur la
présence de cette composante. C’est pourquoi nous prévoyons de déposer un nouveau protocole
clinique multicentrique en partenariat avec le CHRU de Brugmann (Belgique) et le CHRU de
Brabois (France) afin d’enregistrer l’activité cérébrale motrice chez des patients profondément
anesthésiés qui recevront une stimulation du nerf médian tout au long de leur opération.

Étude de l’activité cérébrale motrice chez les patients les plus à risques

Comme nous l’avons vu dans le chapitre 2, certains patients sont considérés comme étant des
patients à risques dans la mesure où certains facteurs (liés à l’état du patient ou à la pratique
chirurgicale réalisée) peuvent augmenter l’occurrence des réveils peropératoires (Figures 2.1 et
2.2). L’exemple qui illustre le mieux ce phénomène est la pratique obstétrique où l’incidence est
beaucoup plus élevée que pour un patient lambda (incidence 1 :384 ; [81]). En effet, plusieurs
études ont mis en évidence qu’une grande proportion des plaintes provenaient de femmes
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[84, 85, 5, 2], sans pour autant qu’il soit établi que le genre prédisposait à une occurrence plus
forte. Par conséquent, dans des travaux futurs, nous aimerions aller plus loin en réalisant des
expérimentations chez des patientes ayant besoin d’une césarienne. Pour se faire, nous avons
entamé une collaboration avec la Dr. Florence Vial, responsable du service d’anesthésie de la
maternité du CHRU de Nancy, et nous prévoyons de monitorer l’activité cérébrale lors des
interventions (incluant les phases d’éveils et de réveils).

8.2.2 Conception d’une BCI sans phase de calibration

Actuellement, pouvoir détecter une intention de mouvement grâce à l’activité cérébrale mesurée
par le signal EEG est une pratique courante dans le domaine des BCI [252, 211]. Si la détection
d’une activité cérébrale motrice (conséquente à un mouvement, une imagination de mouvement
ou une intention de mouvement) peut encore être améliorée [301, 307, 440], les taux de détection
obtenus montrent que cette technique marche raisonnablement bien [252]. Dans ce manuscrit de
thèse, nous avons rappelé qu’un des problèmes pour concevoir une BCI qui permettra la détection
des réveils peropératoires est que nous ne connaîtrons pas le moment où le patient essayera de
bouger. Détecter une intention de mouvement dans des signaux EEG continus, sans indicateur
temporel requiert d’utiliser des BCI dites asynchrones [22, 23]. Bien que fonctionnels, ces BCI ont
un taux de détection souvent réduit, ce qui est problématique dans notre contexte peropératoire.
La BCI basée sur la stimulation du nerf médian, qui a été présentée dans les chapitres ?? et 7,
doit nous permettre de résoudre ce problème, en stimulant le patient à des moments réguliers,
limitant ainsi la détection de l’intention de mouvements aux moments de ces stimulations.

Cependant, si l’on souhaite qu’une telle BCI puisse voir le jour et être utilisée en routine à
l’hôpital, alors il est nécessaire de penser à une chaîne de traitement de classification facile à
mettre en oeuvre pour que le dispositif soit utilisable. Par conséquent, un deuxième problème,
qui n’a pas été abordé dans cette thèse, doit être résolu : les BCI actuelles requièrent une phase
de calibration du dispositif, ou phase d’apprentissage, qui consiste à trouver des coefficients du
classifieur pertinents pour un nouvel utilisateur [461, 251, 252] à partir de données des classes à
discriminer. Par exemple pour deux des études réalisées, il s’agissait de collecter plusieurs essais
de stimulations du nerf médian et d’intentions de mouvements réalisées durant une stimulation.
Généralement, la phase de calibration requiert environ 40-80 essais par tâche mentale pour
entraîner convenablement un classifieur à leur discrimination [252, 253, 205].

Hors, dans le cadre de la pratique de l’anesthésie générale, il n’est pas possible de procéder à
une phase de calibration pour chaque sujet. D’abord parce que l’enregistrement de données avec
le protocole actuel d’imagination motrice à des doses de plus en plus importantes nécessite un
temps de mobilisation d’un bloc opératoire précieux. Mais également parce qu’au regard de la
balance bénéfice/risque, une étape supplémentaire dans l’installation de ce dispositif rendrait ce
dispositif inutilisable, même pour les patients à risques pour lesquels l’incidence est plus élevée.
Par conséquent, nous n’aurons certainement pas d’exemples de signaux EEG correspondant à
la tentative de mouvement du patient collectés avant l’anesthésie, et encore moins de signaux
comparables à un vrai réveil, c’est-à-dire en présence de propofol à des concentrations élevées.
Nous ne pouvons donc pas utiliser les méthodes classiques d’apprentissage pour calibrer la
BCI. Afin de résoudre ce défi, nous proposons deux approches d’apprentissage automatique
(machine learning) spécifique : (i) les approches d’apprentissage par transfert, et (ii) les approches
d’apprentissages adaptatives.
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8.2.2.1 Apprentissage par transfert

Dans le cas de la pratique clinique en anesthésie, s’il est impensable d’obtenir des données
étiquetées d’un patient avant son opération, il est néanmoins envisageable d’utiliser des méthodes
d’apprentissages par transfert. En effet, il est possible d’utiliser un modèle préalablement obtenu
et issu d’un apprentissage qui a été réalisé sur une autre base de données, par exemple sur des
sujets sains volontaires progressivement anesthésiés, comme celle utilisée dans le chapitre 7. Le
transfert, c’est-à-dire l’adaptation du modèle, se fera par exemple à partir des caractéristiques
du signal EEG collectées durant les premières minutes d’anesthésie autour des périodes de
stimulation. L’apprentissage par transfert a déjà fait ses preuves : il s’est révélé très efficace pour
concevoir des BCI avec peu, voire pas, de calibration pour un nouvel utilisateur [534, 535].

8.2.2.2 Apprentissage adaptatif

La deuxième famille d’approche que nous pourrions explorer est la famille des méthodes de
classification adaptatives. En effet, les caractéristiques du signal EEG évoluent dans le temps et
il est utile d’adapter le modèle au fur et à mesure de cette évolution. Un apprentissage online est
alors réaliser à partir des données du patient collectées pour modifier le classifieur.

Grâce au protocole clinique MOTANA, une fois que les 30 participants auront été inclus, il
sera possible de concevoir un classifieur basée sur les deux classes MNS et MI + MNS à
une concentration de 1 µg.ml−1. Dans notre cas, une approche d’apprentissage adaptative est
imaginable dans la mesure où l’une des deux classes pourra être obtenue au début de l’opération.
En effet, un réveil peropératoire a peu de chances de survenir dès le début de l’anesthésie, et
survient plutôt à partir du milieu ou même vers la fin de l’opération [14, 3]. Cela donne le temps
de collecter de nombreux signaux EEG pour la classe MNS (au moins plusieurs dizaines de
stimulations du nerf médian). On peut ainsi construire et mettre à jour un modèle pour la classe
MNS, qui nous permettra ainsi de détecter des signaux EEG qui diffèrent significativement de
ceux prédits par ce modèle et qui incluent donc a priori des tentatives de mouvements sous
anesthésie.

Une autre stratégie consisterait à utiliser des caractéristiques d’intérêts plus standards, tels que les
ERD et les ERS, et de définir un seuil limite sur l’amplitude du signal pour détecter la tentative
de mouvement du patient. Par exemple, on pourrait calculer l’amplitude de la composante ERS
après chaque stimulation du nerf médian et définir un seuil de pourcentage d’abolition du rebond
pour détecter une tentative de mouvement. Dans le cas où le seuil d’abolition du rebond a été
dépassé plusieurs fois de suite, cela signifierait que le patient essaye de bouger. Un problème
majeur concerne la variabilité de la composante ERS entre différents sujets [185, 184, 464], ce
qui risque de réduire la précision de détection. Mais si l’on considère qu’il est possible de réaliser
online plusieurs dizaines de stimulations du nerf médian lorsque le patient aura perdu conscience,
nous pourrions nous en servir pour améliorer la précision de détection. En effet, à partir d’une
base de donnée récoltée chez des participants volontaire anesthésiés, nous pourrions regrouper
les différents sujets selon l’amplitude et la latence de leur composante ERS obtenue après la
stimulation, et ainsi catégoriser un nouveau patient. Ce faisant, dans des conditions online, le
seuil d’abolition du rebond pourra être adapté pour chaque patient. D’autres mesures telles que
la connectivité cérébrale, l’analyse de l’amplitude de la modulation, des mesures de complexité
ou encore des mesures d’entropie [536, 537] pourraient également être utilisées pour détecter des
caractéristiques d’intérêts liés à la tentative de mouvement.

193



Chapitre 8. Contributions et perspectives

194



Conclusion générale

L’étude du réveil peropératoire est fascinante pour trois raisons. D’abord car elle répond à un
véritable besoin pour les patients victimes d’un tel réveil et qui, dans la majorité des cas, en
souffrent [2, 113]. Ensuite, parce qu’aucune des techniques actuellement proposées ne satisfait
pleinement leur détection [11, 9], permettant alors d’apporter des idées nouvelles dans un domaine
quasi inexploré. Enfin, parce qu’indirectement, l’étude de ce phénomène permet l’analyse de l’une
des grandes énigmes de notre temps : comprendre et mieux définir ce qu’est la conscience. Pour
cela, l’utilisation des anesthésiants offre l’extraordinaire particularité de pouvoir suspendre la
conscience d’une manière réversible, ouvrant ainsi une nouvelle voie pour sa compréhension [44].

Une des originalités de cette thèse est d’étudier l’activité cérébrale motrice sous anesthésie générale
dans le but de mieux détecter les réveils peropératoires [309]. En effet, la plupart des témoignages
des personnes qui en ont été victimes, montrent que lors du réveil, un des premiers réflexes du
patient est d’essayer de bouger mais que, malheureusement, une curarisation peropératoire l’en
empêche. Pour détecter sa tentative de mouvement, nous avons utilisé les connaissances déjà
bien établies dans le domaine des BCI basées sur l’activité cérébrale motrice. Toutefois, ces
interfaces asynchrones basées sur la discrimination d’une imagination de mouvement et d’un état
de repos ne présentent pas des performances suffisantes pour être appliquées telles quelles dans
des conditions cliniques.

Dans cette thèse, nous affirmons que la stimulation du nerf médian est une approche très promet-
teuse pour concevoir un nouveau type de BCI spécialisée dans la détection du réveil peropératoire
[464]. D’ailleurs, il n’est pas à exclure que cette approche puisse être plus généralement utilisée
dans le domaines des BCI pour améliorer la détection des imaginations de mouvement. Nous
avons plusieurs fois démontré qu’une stimulation du nerf médian induisait une ERS et que
la réalisation d’une tâche motrice au cours de la stimulation supprimait l’ERS précédemment
générée par celle-ci. Ce phénomène permet d’envisager un système en routine où le patient
serait stimulé au niveau du nerf médian toutes les quatre secondes, d’après notre étude, tandis
qu’un dispositif de BCI passive analyserait les modulations du signal EEG du cortex moteur
pour vérifier si le patient essaye de bouger ou non. L’utilisation de ce dispositif a également été
vérifiée en présence de propofol [515], un anesthésique couramment utilisé lors de l’anesthésie
générale, et montre des performances très encourageantes qui offrent de réelles perspectives quant
à l’utilisation d’une telle BCI dans des conditions cliniques.

Le chemin qui reste à parcourir pour concevoir une BCI permettant la détection des réveils
peropératoires est encore long mais nos travaux offrent de belles perspectives. L’approche
originale, consistant à étudier l’activité cérébrale motrice en particulier lors d’une stimulation du
nerf median comme preuve indirecte de l’état de conscience, pourrait réellement permettre une
meilleure surveillance du patient lors de l’anesthésie générale. A l’heure où le nombre d’anesthésies
générales réalisées chaque année augmente, le besoin d’une surveillance accrue des patients à
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risques va rapidement se développer. Le dispositif proposé dans cette thèse n’a cependant pas
vocation à être utilisé seul, mais s’imbriquera dans un dispositif plus global incorporant à la
fois une surveillance des critères cliniques et des nouveaux indices cérébraux basés sur le signal
électroencéphalographique pour le bénéfice de centaines de milliers de personnes.
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