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Introduction

Le cerveau humain est un organe extrêmement complexe constitué de milliards de

cellules neuronales inter-connectées dont la tâche principale est de traiter l’information.

Cette tâche est réalisée à travers la génération et la transmission de charges électriques.

Par conséquent, l’activité cérébrale peut être étudiée dans le cadre des phénomènes élec-

tromagnétiques. Un modèle largement accepté pour les générateurs de charges (neurones

ou groupes de neurones inter-connectés) est le dipôle de courant situé dans un milieu

conducteur (tissu cérébral). Les différents dipôles génèrent, lors du fonctionnement nor-

mal ou pathologique, des champs électromagnétiques mesurables. Actuellement, deux

modalités principales permettent de mesurer et d’enregistrer cette activité : l’électroencé-

phalographie (EEG) et la Magnétoencéphalographie (MEG).

L’EEG enregistre la composante électrique de cette activité : elle est une mesure des

potentiels électriques (sur le scalp pour l’EEG de surface, à la surface du cortex pour

l’électrocorticographie, ECoG, ou à l’intérieur même du cerveau pour la stéréo-EEG,

SEEG). Dans tous les cas, les enregistrements sont multi-voies. Évidemment, le nombre

et le type de capteurs, ainsi que la façon dont ils sont disposés sont différents.

À la différence de la MEG, qui enregistre des variations du champ magnétique abso-

lues (sans référence), les différentes modalités d’EEG mesurent une différence de poten-

tiel entre deux électrodes : l’électrode active ou voie de mesure et l’électrode de référence.

En EEG, il n’est pas possible de mesurer par rapport à une référence nulle ou constante

(inactive). En pratique, tous les examens EEG ont lieu avec une électrode de référence

placée quelque part sur le corps du patient, le plus souvent sur la tête. Autrement dit, les

mesures en EEG ne représentent pas le potentiel existant en-dessous de chaque électrode

mais uniquement la différence de potentiel entre deux régions du scalp (cortex, cerveau).

Cela doit être naturellement pris en compte lors des interprétations cliniques, ainsi

que pour toute technique de traitement de signal appliquée aux mesures : la référence

étant présente dans tous les signaux, elle modifiera leur décours temporel, leur contenu

1



Introduction

fréquentiel, leurs caractéristiques statistiques. De plus, elle risque de masquer les rela-

tions existantes entre les voies d’acquisition. Donc, l’idéal serait d’avoir un potentiel de

référence nul et des signaux représentant des potentiels absolus (par rapport à une valeur

constante 0), afin de garantir des interprétations et des traitements fiables et reproduc-

tibles dans le temps (une même configuration électrique cérébrale pourrait par exemple

sembler différente à cause des variations du potentiel de référence).

Beaucoup de solutions pour franchir ou contourner le problème de la référence ont été

proposées. En partant de la plus simple et plus ancienne, le montage bipolaire, construit

en faisant des différences entre électrodes voisines (dans ce cas, à partir de m mesures en

référence commune, on obtient m − 1 mesures bipolaires dans lesquelles le potentiel de

l’électrode de référence commune est absent à cause de la soustraction). Un autre avan-

tage de ce montage (qui peut être vu comme un inconvénient dans certaines situations)

est l’obtention d’une image locale de l’activité électrique.

D’autres solutions cherchent à trouver l’endroit optimal pour placer l’électrode de

référence afin d’altérer le moins possible les mesures. Les solutions différent en fonction

des applications et des préférences des utilisateurs : le vertex, les mastoïdes (gauche,

droite ou liées), les oreilles (gauche, droite ou liées), le nez, le front, etc. Dans tous les cas

néanmoins, le potentiel est non-nul et il perturbe plus ou moins les signaux d’intérêt.

D’autres solutions sont des références virtuelles, calculées en fonction des hypothèses

sur la géométrie de la tête, ses propriétés électriques, ainsi que sur les sources génératrices

de l’activité électrique. Un exemple classique est la référence moyenne, qui part de l’hy-

pothèse que l’intégrale de surface des potentiels sur la tête doit être nulle. En considérant

un modèle de tête isolé du reste du corps, une grande densité et une distribution symé-

trique des points de mesure (électrodes), cette hypothèse est valide. Dans la réalité, même

si le nombre d’électrodes qu’on peut placer sur la tête est assez élevé (ce qui diminue l’im-

portance de la densité spatiale des mesures), il reste le problème en principe insoluble de

la distribution symétrique : il n’est pas possible de placer des électrodes sur la partie in-

férieure et antérieure de la tête avec la même densité que dans la partie supérieur et pos-

térieure. Donc, l’estimation de la référence moyenne est biaisée car l’intégrale de surface

n’est pas nulle. Cependant, elle reste une bonne estimation des potentiels absolus lorsque

l’on n’a pas de connaissances a priori, comme on le verra plus tard dans ce manuscrit. Un

autre exemple d’utilisation d’une référence virtuelle est le montage Laplacien : un réfé-

rence virtuelle locale est estimée pour chaque site d’enregistrement (électrode) à partir

d’une moyenne locale des potentiels autour du potentiel d’intérêt.
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Plus récemment, des méthodes plus élaborées ont été proposées pour estimer les po-

tentiels absolus en EEG. En utilisant des modèles de tête et en résolvant des problèmes

directs/inverses sous contrainte, la méthode REST (Reference Electrode Standardisation

Technique) proposée par Yao [Yao, 2001] permet de faire des estimations des potentiels

absolus lorsque le modèle utilisé est proche de la réalité.

Enfin, d’autres méthodes s’appuient sur des hypothèses statistiques sur les signaux

et font appel à des techniques de type séparation aveugle de sources (BSS). Dans ce cadre

[Hu et al., 2007b; Hu et al., 2008] proposent une méthode ou le signal de référence est

considéré comme une source indépendante des sources cérébrales.

Comme on peut le remarquer dans cette brève introduction, le problème des poten-

tiels absolus a été attaqué de plusieurs façons avec des méthodes qui vont du plus simple

au plus complexe. Les solutions sont diverses et proviennent de plusieurs considérations

et hypothèses sur les signaux qu’on cherche. Notre objectif se situe dans la même direc-

tion, c’est à dire la recherche des potentiels à référence nulle.

Dans ce travail de thèse nous proposons une formalisation rigoureuse de ce pro-

blème d’estimation des potentiels absolus (ou de recherche de la référence idéale) et

lui on donne un cadre théorique de type problème inverse sous contrainte. Nous analy-

sons deux cas : la référence supposée comme un mélange de sources neuronale (comme

par exemple une électrode céphalique en EEG de surface) et la référence indépendante

(comme une électrode placée sur le corps en EEG de surface ou une électrode éloignée

des électrodes intra-cérébrales en SEEG).

Le premier chapitre de ce manuscrit présente le contexte médical et la problématique

autour de l’influence du signal de référence dans l’analyse de l’EEG. Dans le deuxième

chapitre on présente l’état de l’art concernant les méthodes nécessaires pour aborder et

formaliser le problème de la référence en EEG : le problème direct (modélisation des

sources neuronale et du milieu de propagation) et le problème inverse (localisation et

séparation de sources). Ce deux problèmes sont strictement liées à notre étude dans la

mesure où on a besoin de leurs solutions dans la mis en œuvre des certains méthodes

d’estimation des potentiels absolus.

Dans le troisième et quatrième chapitre on présente notre formalisme du problème de

la référence comme deux problèmes inverses contraints différentes. Le premier problème

est présenté pour le cas d’un signal de référence contraint à être une mélange de sources

cérébrales (voir chapitre 3) qui est plutôt le cas des références provenant des électrodes de

référence placées sur le scalp. Dans ce contexte on cherche une transformation telle que,

si elle est appliquée sur les potentiels mesurés, nous donne une bonne estimation des po-
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Introduction

tentiels absolus. Le deuxième problème présenté concerne le cas d’un signal de référence

contraint à être indépendant de sources cérébrales (voir chapitre 4), qui, comme on l’a

mentionné précédemment, est le cas des références provenant des électrodes corporelles

pour l’EEG ou bien d’une électrode de référence sur le scalp dans le cas de la SEEG. Dans

ce contexte on cherche à estimer le signal de référence à partir d’une méthode statistique

et puis le soustraire des signaux mesurés afin de construire les potentiels absolus.

Enfin, le cinquième et dernier chapitre de ce manuscrit présente quelques exemples

d’applications. Nous ne présentons pas les applications les plus étudiées quant à l’in-

fluence de la référence (comme les études de synchronie ou les analyses spectrales). En

revanche, on s’intéresse à des problèmes en théorie non influencées par la référence, ou

pour lesquels les solutions classiques de type référence virtuelle (moyenne) sont large-

ment acceptées. Il s’agit notamment de la séparation et de la localisation de sources. Nous

étudions donc plus en détail l’influence de la référence et des méthodes d’estimation de

potentiels absolus sur ces techniques. Nous montrons en particulier que la référence uti-

lisée (le montage) a une influence non-négligeable sur les résultats de ces techniques

d’estimation de sources et qu’une bonne estimation des potentiels absolus est utile pour

améliorer leur résultats.
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Chapitre 1

Contexte, Objectifs et

Problématique

Ce travail s’inscrit dans le cadre du prétraitement des signaux EEG et il accorde une

attention particulière aux éventuelles perturbations dues à la référence de mesure du

système d’acquisition. Ce chapitre est consacré à la présentation générale du contexte

médical de notre travail. Les bases anatomiques et physiologiques du cerveau et plus

particulièrement les aspects électrophysiologiques sont présentés. Puis certains points

clés de l’électrophysiologie cérébrale sont détaillés : le modèle de sources cérébrales et le

modèle physique de propagation des sources jusqu’à la surface de la tête (scalp). Enfin

nous allons présenter les systèmes de mesure de l’activité électrique cérébrale, en se foca-

lisant sur le modèle d’acquisition électroencéphalographique de surface et de profondeur

(EEG/SEEG).

Les objectifs scientifiques de cette thèse sont alors exposés, suivis par la formulation

de la problématique.

1.1 Contexte médical

1.1.1 Anatomie du cerveau

Le cerveau est un organe d’environ 1,2 kg qui contient approximativement 100 mil-

liards de cellules nerveuses. La communication entre ces cellules nerveuses est possible

grâce à la structure particulière de cet organe. La communication intercellulaire est faite

à travers environ cent mille milliards d’interconnexions. Ce nombre, même approxima-

tif, donne toutefois une idée de la complexité et donc de la fascination des scientifiques

vis-à-vis du fonctionnement cérébral.
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(a) (b)

(c)

FIGURE 1.1. Anatomie du cerveau. (a) Le cerveau, (b) Représentation de ses deux hémisphères

et (c) les différents lobes qui le constituent.

Le cerveau humain est le centre du système nerveux humain et est un organe très

complexe (figure 1.1(a)). Il a la même structure générale que le cerveau des autres mam-

mifères, mais son volume est trois fois plus grand que le cerveau d’un mammifère ty-

pique avec une taille équivalente du corps.
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1.1. Contexte médical

Le cortex est constitué d’environ 30 milliards de neurones (cellules nerveuses). Le cor-

tex cérébral est la couche externe du cerveau qui contient la substance grise [Changeux,

1985]. Elle est caractérisée par la présence des circonvolutions complexes en périphérie.

L’épaisseur du cortex varie de 2 à 5 mm et a une surface totale d’environ 1600 à 4000 cm2.

Le cerveau possède deux moitiés relativement symétriques appelées des hémisphères

droit et gauche, bien définis par la scissure longitudinale ou inter-hémisphérique. Chaque

hémisphère possède quatre régions ou lobes : le lobe frontal, le lobe occipital, le lobe

pariétal et le lobe temporal (voir figure 1.1(b)).

Lobe frontal. Le lobe frontal est la partie avant du cerveau. Il est impliqué dans la pla-

nification, l’organisation, la résolution de problèmes, l’attention sélective, la personnalité

et une variété de "fonctions cognitives supérieures" y compris le comportement et les

émotions.

Le lobe frontal est séparé du lobe pariétal par le sillon central. La partie antérieure

(avant) du lobe frontal est appelée le cortex préfrontal. Il est très important pour les

"fonctions cognitives supérieures" et la détermination de la personnalité. La partie posté-

rieure (arrière) du lobe frontal est constituée de la zone prémotrice et motrice. Les cellules

nerveuses qui produisent le mouvement sont situées dans les zones motrices. Les aires

prémotrices servent à modifier les mouvements [Gordon et S. Johnson, 2009].

Lobe occipital. Le lobe occipital est la région à l’arrière du cerveau qui traite de l’in-

formation visuelle. Le lobe occipital n’est pas seulement le principal responsable de la

perception visuelle, il contient également des aires d’association qui aident à la recon-

naissance visuelle des formes et des couleurs. Les dommages de ce lobe peuvent causer

des déficits visuels [Gordon et S. Johnson, 2009].

Lobe pariétal. Deux lobes pariétaux sont situés derrière le lobe frontal dans la partie

supérieure du cerveau : les lobes pariétaux droit et gauche.

Lobe Pariétal Droit.

Les dommages de ce lobe peuvent entraîner des déficits visio-spatiaux (par exemple,

le patient peut avoir des difficultés pour trouver son chemin dans un environnement

inconnu, voire familier).

Lobe Pariétal Gauche.

Les dommages de ce lobe peuvent perturber la capacité d’un patient à comprendre

l’oral et / ou la langue écrite.
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Les lobes pariétaux contiennent aussi le cortex sensoriel primaire, qui contrôle la sen-

sation (toucher, pression). Derrière le cortex sensoriel primaire se trouve une grande zone

d’association qui contrôle les sensations (la texture, le poids, la taille, la forme).

Lobe temporal. Il y a deux lobes temporaux, un de chaque côté du cerveau situés à

peu près au niveau des oreilles. Ces lobes permettent à une personne de différencier les

odeurs et les sons. Ils aident également à trier l’information et sont soupçonnés d’être

responsables de la mémoire à court terme.

Lobe temporal droit.

Il est principalement impliqué dans la mémoire visuelle (mémoire pour les photos et

les visages).

Lobe temporal gauche.

Il est principalement impliqué dans la mémoire verbale (par exemple, la mémoire des

mots et des noms).

1.1.2 Le neurone

Les neurones sont un type de cellules constituant l’unité fonctionnelle du système

nerveux et sont composés de trois parties principales (figure 1.2) :

FIGURE 1.2. Le neurone.

– Le corps cellulaire ou soma

– L’axone (transmetteur des signaux électriques ou potentiels d’action)

– Les dendrites (ils assurent les connexions entre neurones à travers des synapses).
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1.1. Contexte médical

Il y a plusieurs types de neurones : bipolaires, unipolaires, multipolaires, et pyrami-

daux. Le type principal de neurone qui nous intéresse dans cette thèse est le neurone

pyramidal. En effet, ces neurones sont les principaux responsables de l’activité électrique

enregistrée sur le scalp (EEG).

Le neurone pyramidal. Les neurones pyramidaux (voir figure 1.3) sont caractérisés par

leurs différents arbres dendritiques apicaux et basaux et la forme pyramidale de leur

soma.

Dans le néocortex cérébral, les neurones pyramidaux (figure 1.3(a)) sont organisés en

"palissades", i.e. orientés parallèlement les uns par rapport aux autres et perpendiculai-

rement à la surface corticale [Lopes da Silva, 2002]. Cependant, toutes les cellules pyra-

midales (voir figure 1.3(b)) ne sont pas identiques [Spruston, 2008] leur forme change en

fonction de la couche cérébrale dans laquelle elles sont placées. Les cellules pyramidales

des couches III et V sont vraisemblablement les principaux générateurs de l’EEG.

(a) (b)

FIGURE 1.3. Neurones pyramidaux. (a) Organisation en palissades [DeOliveira, 1998] et (b)

Différences entre les neurones pyramidaux [Spruston, 2009].

1.1.3 Physiologie cérébrale

1.1.3.1 L’activité électrique neuronale

Si l’on considère une cellule pyramidale excitée à travers ses dendrites, il se produit

un phénomène de dépolarisation membranaire local qui va voir le sommet de l’arbre

dendritique doté d’un potentiel plus faible que le pied de la cellule, enfoui à distance

dans le cortex.

Les mouvements de charges ioniques produisent un déséquilibre électrique qui sol-

licite des charges du milieu extracellulaire en produisant un courant volumique dans le

milieu conducteur à distance du neurone. Les courants volumiques circulent dans le vo-
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lume entier de la tête et la densité de courant décroit avec la distance par rapport à la

source d’origine (appelée primaire).

Les potentiels d’action et les potentiels postsynaptiques. En ce qui concerne l’acti-

vité électrique neuronale nous pouvons distinguer deux types de potentiels : le potentiel

d’action PA et le potentiel postsynaptique PPS (figure 1.4). Les potentiels d’action (PA)

sont causés par un échange d’ions à travers la membrane du neurone. Donc un PA est un

changement temporaire dans le potentiel de membrane qui se transmet le long de l’axone

[Sanei et Chambers, 2007]. Le potentiel d’action est caractérisé par sa grande amplitude

(70-110 mV) et par sa courte durée (0,3 ms). Une décharge simultanée de potentiels d’ac-

tion des neurones voisins est peu probable. Quant aux potentiels postsynaptiques (PPS),

ce sont les potentiels résultants de la somme des potentiels excitateurs et inhibiteurs pré-

synaptiques présents dans le noyau (soma) cellulaire. Contrairement aux potentiels d’ac-

tion, les potentiels postsynaptiques sont des processus plus lents et donc ont une durée

plus longue (10-20 ms) ce qui permet de sommer l’activité des neurones voisins. Toutefois

les amplitudes des PPS sont plus faibles (0.1-10 mV).

Donc pour les cellules pyramidales, une différence de potentiel est générée entre le

soma (pôle positif) et les dendrites apicales (pôle négatif). Cette double polarité peut être

modélisée par un dipôle.

FIGURE 1.4. Potentiels d’action et potentiels postsynaptiques.
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D’après les caractéristiques de ces deux potentiels neuronaux, nous pouvons dire que

les potentiels postsynaptiques sont les principaux générateurs du champ de potentiel

extracellulaire qui peut être enregistré par l’EEG. De fait, les potentiels d’action qui se

propagent le long des axones sont moins significatifs sur l’EEG. Le temps d’existence

relativement bref vis-à-vis des processus postsynaptiques (2 ms), fait que la probabilité

de générer des potentiels d’actions simultanément reste très faible.

Le dipôle. Plus formellement, le haut de la cellule sera considéré comme électronégatif

face aux terminaisons basales qui, relativement, deviennent électropositives.

En résumé, un neurone génère un potentiel électrique modélisé comme un dipôle de

courant [Schaul, 1998] (figure 1.5).

FIGURE 1.5. Dipôle de courant neuronal.

Activité électrique synchronisée. La synchronisation de l’activité électrique de milliers

de neurones est toutefois nécessaire pour qu’une activité électrique puisse être recueillie

par une électrode placée sur le scalp. Grâce à leur organisation et leur orientation spatiale

parallèlement les uns par rapport aux autres et perpendiculaire à la surface corticale, les

neurones pyramidaux sont les principaux générateurs d’activité électrique dans le cortex

grâce à leur activité synchronisée. De plus, cette synchronisation doit être active sur une

surface corticale suffisamment importante. Pour qu’il existe une potentiel résultant sur

le scalp, cette surface a été estimée à 6 cm2 [DeLucchi et al., 1962; Cooper et al., 1965;

Ebersole, 1997; Schaul, 1998; Nunez et Srinivasan, 2006].

1.1.3.2 Le dipôle équivalent

Les potentiels synaptiques le long des dendrites apicales des cellules pyramidales du

cortex sont modélisés comme des dipôles de courant. Lors de la synchronisation de plu-

sieurs neurones pyramidaux, l’activité d’une population de neurones du néocortex peut
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elle-même être représentée par celle d’un dipôle de courant "‘macroscopique"’, c’est-à-

dire la somme vectorielle des dipôles élémentaires, dont l’intensité représente l’activité

postsynaptique globale de la population (voir figure 1.6). Cette modélisation a pour prin-

cipal intérêt de caractériser la source EEG par six caractéristiques : trois coordonnées

spatiales pour son origine, deux angles pour chaque axe du dipôle pour sa direction, et

le moment dipolaire (en C.m) pour représenter les charges réparties. Ainsi ce modèle de

source permet de déduire une expression relativement simple des équipotentiels et donc

des lignes de champs électriques à condition que le milieu de propagation soit considéré

comme homogène et isotrope [Hallez et al., 2007; Pascual-Marqui, 2007].

FIGURE 1.6. Dipôle équivalent.

1.1.3.3 Sources cérébrales

Après cette brève introduction au concept de dipôle équivalent, nous pouvons dire

que l’activité électrique cérébrale au niveau macroscopique, est générée par des sources

cérébrales neuronales modélisées comme des dipôles électriques équivalents (figure 1.7).

Normalement, il y a plusieurs sources actives (ou dipôles) au même temps en différentes

régions du cerveau avec différentes intensités qui se projettent sur le scalp avec des po-

larités positives ou négatives en dépendant de l’orientation du dipôle par rapport à la

position des électrodes.
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La projection de chaque source dipolaire sur le scalp dépend de plusieurs aspects

comme l’orientation du dipôle, le modèle de propagation, la conductivité du milieu et

la distance de la source par rapport au scalp. L’information concernant le modèle de

propagation sera présentée plus en détail dans le chapitre 2.

FIGURE 1.7. Sources dipolaires.

1.1.3.4 Propagation des sources cérébrales

Dans la littérature, la propagation des sources cérébrales est principalement décrite

par le modèle de propagation mathématique par volume conducteur. Ce modèle est le

plus exploité grâce à la connaissance des équations de base qui gouvernent la relation

des sources de courant par rapport aux courants macroscopiques et les potentiels pro-

duits dans le volume conducteur. Cette relation est modélisée par des équations de Pois-

son et Maxwell. En électrophysiologie, résoudre ces équations pour calculer les poten-

tiels du scalp en connaissant des caractéristiques de sources et leurs localisations, revient
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à résoudre le "problème direct" décrit plus en détail dans le deuxième chapitre de ce ma-

nuscrit.

Concernant les sources cérébrales, elles sont nombreuses et possèdent des activités

différentes de forme, de volume excité, d’amplitude, de phase et de fréquence. Pour cer-

tains modèles, la somme pondérée ou superposition linéaire (selon le modèle du "volume

conducteur") des potentiels de sources est le potentiel résultant au niveau des électrodes.

Les pondérations sont calculables analytiquement pour des modèles de milieu de propa-

gation relativement simples (homogène infini, sphérique ou multisphérique) ou numéri-

quement pour des modèles plus réalistes.

Toutefois, cette version simplifiée néglige les propriétés capacitives dans les volumes

de tissus. Une capacité significative pourrait conduire à un déphasage entre la source

et le potentiel mesuré. Cependant, dans la littérature, il a été montré que les propriétés

capacitives macroscopiques sont négligeables à 1kHz [Grave de Peralta Menendez et al.,

2004], donc aussi dans l’intervalle des bandes physiologiques d’intérêt de l’EEG (de 1

à 128 Hz). Donc, on peut dire approximativement que chaque potentiel du scalp est en

phase avec sa source de courant correspondant, et donc qu’on est bien dans le cas d’une

superposition linéaire.

En conclusion, le modèle de propagation des sources cérébrales est étroitement lié à la

résolution des équations de Maxwell, approximé pour les fréquences d’intérêt de l’EEG

par les versions quasi-statiques [Hämäläinen et al., 1993; Vigário et Oja, 2000; Grave de

Peralta Menendez et al., 2004; Kierkels et al., 2006; Corsini et al., 2006; Hu et al., 2007b;

Congedo et al., 2008].

1.2 Mesure de l’activité cérébrale

Telle que présentée précédemment, la physiologie cérébrale est directement liée à

l’activité électrique des populations neuronales. Nous allons donc axer cette section sur

la présentation des outils de mesure de l’activité électrique. Cependant, pour avoir une

image plus complète et placer ces outils dans un contexte clinique et diagnostique plus

large, nous allons brièvement décrire les différentes modalités de mesure (voir figure

1.8). En effet, les changements fonctionnels, physiologiques et physiopathologiques du

cerveau peuvent être analysés à travers la confrontation ou plutôt la fusion d’informa-

tions obtenues par les données de l’EEG, MEG, TEP, IRM ou IRMf [Sanei et Chambers,

2007].
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FIGURE 1.8. Schéma comparatif des résolutions temporelles et spatiales et du caractère invasif des

différentes techniques d’imagerie cérébrale (PET : Tomographie par Émission de Positons, IRM :

Imagerie par Résonance Magnétique, IRMf : Imagerie par Résonance Magnétique fonctionnelle,

EEG : Électroencéphalographie, SEEG : Stéréo Encéphalographie, ECoG : Électrocorticographie,

MEG : Magnétoencéphalographie). Image inspirée de [Ansari-Asl, 2006].

Nous pouvons distinguer deux groupes parmi ces techniques :

Méthodes d’imagerie

– Tomographie par Emission de Positons (TEP)

– Imagerie par Résonance Magnétique (IRM)

– Imagerie par Résonance Magnétique fonctionnelle (IRMf)

Méthodes électrophysiologiques

– ÉlectroEncéphaloGraphie (EEG)

– Stéréo ÉlectroEncéphaloGraphie (SEEG)

– ÉlectroCorticoGraphie (ECoG)

– MagnétoEncéphaloGraphie (MEG)
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1.2.1 Méthodes d’imagerie

Tomographie par Emission de Positons (TEP). La Tomographie par Emission de Po-

sitons (TEP) est une technique d’imagerie utilisée pour mettre en évidence des zones

d’hypométabolismes liées à des anomalies fonctionnelles cérébrales. Le principe de fonc-

tionnement de la TEP est basé sur la détection d’un élément radioactif marqueur du glu-

cose.

Ce marqueur (généralement incorporé dans une molécule impliquée dans le métabo-

lisme glucidique ou de la consommation en oxygène) est injecté au patient. Grâce aux

émissions gamma radioactives il est possible de détecter ce marqueur et sa concentration

dans les tissus explorés.

Imagerie par Résonance Magnétique (IRM). L’Imagerie par Résonance Magnétique

(IRM), est une technique que vise principalement à mettre en évidence des structures

anatomiques, sans donner des informations directes sur leur fonctionnement. L’IRM est

une méthode relativement récente basée sur l’exploitation d’une propriété que possèdent

certains noyaux atomiques : le spin , le moment cinétique intrinsèque des particules quan-

tiques placées dans un champ magnétique. Elle permet de localiser dans un espace 2D

ou 3D les tissus mous.

L’origine de cette méthode provient des travaux de Richard Ernst en 1975 et elle com-

mence à se diffuser et s’imposer en routine clinique au début des années 1980. L’IRM

possède une bonne résolution spatiale (de l’ordre du millimètre, voir figure 1.8). Toute-

fois, le temps d’acquisition de chaque image est long (quelques secondes). Ces images

peuvent être segmentées pour distinguer chacun des milieux, en l’occurrence ici céré-

braux et obtenir des modèles de tête individuels réalistes de chaque sujet.

Imagerie par Résonance Magnétique fonctionnelle (IRMf). L’Imagerie par Résonance

Magnétique fonctionnelle (IRMf) est une autre application de l’IRM, elle se concentre sur

la magnétisation de l’hémoglobine, donc sur la perfusion sanguine.

Sous l’hypothèse que le fonctionnement d’un tissu est décrit par l’irrigation san-

guine, l’IRMf mesure le degré d’activation du tissu exploré. Autrement dit, les images

représentent la concentration d’oxygène dans le sang. Grâce aux images 3D fournies par

l’IRMf, il est possible de localiser une activité cérébrale par la consommation d’oxygène

qu’elle occasionne.
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L’application de l’IRMf dans l’analyse du fonctionnement cérébral reste néanmoins

limitée pour un certain nombre de raisons importantes :

– Le temps de la résolution de séquences d’images IRMf est très long (voir figure 1.8).

– De nombreux types d’activités mentales, de troubles et de dysfonctionnements cé-

rébraux ne peuvent pas être mesurés par des variations trop faibles d’oxygénation

et donc par IRMf .

– L’accessibilité à l’IRMf est limitée et coûteuse.

1.2.2 Méthodes électrophysiologiques

Le travail présenté dans cette thèse s’appuie principalement sur deux modalités élec-

trophysiologiques, notamment l’électroencéphalographie et la stéréo-électroencéphalo-

graphie. Nous allons donc présenter plus en détail les deux techniques d’enregistrement.

Electroencéphalogramme (EEG). Hans Berger, considéré comme le père de l’électroen-

céphalographie moderne, a été le premier à enregistrer l’EEG chez l’homme alors qu’il

travaillait comme professeur de psychiatrie à l’université de Jena en Allemagne. Dans

son premier rapport, intitulé "Sur l’électroencéphalogramme de l’Homme" et publié en

1929, Berger décrit la procédure de la première observation de l’EEG humain.

L’électroencéphalographie (EEG) reste l’un des principaux outils de diagnostic de la

neurologie clinique. L’EEG capte des informations électriques au fil du temps. L’élec-

troencéphalographie est utilisée dans une variété de situations cliniques, mais la grande

majorité de l’EEG est obtenue dans le cadre de l’évaluation de crises d’épilepsie. L’EEG

est également utile dans l’évaluation des états de confusion et le coma, et il peut jouer

un rôle important dans la classification entre maladies psychiatriques et maladies orga-

niques [Libenson, 2010].

L’EEG classique est une modalité non invasive avec une résolution spatiale surfa-

cique de l’ordre des quelques millimètres pour l’EEG Haute résolution et il possède une

résolution temporelle de l’ordre de la ms (figure 1.8) à l’échelle des processus étudiés.

En pratique l’EEG est l’enregistrement de l’activité électrique due au potentiel électrique

cérébral par les électrodes placées sur le cuir chevelu. Une seule électrode fournit des es-

timations de l’action postsynaptique moyenne générée par une masse de tissu contenant

entre environ 100 millions et un milliard de neurones [Nunez et Srinivasan, 2006].
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Les caractéristiques EEG du scalp ne dépendent pas seulement de la nature de l’em-

placement des sources de courant, mais aussi de la nature et de la structure du cerveau,

du crâne et du cuir chevelu (c’est à dire de leurs propriétés électriques et géométriques).

Les connexions entre les signaux de surface et de profondeur sont donc intimement liées

à la physique du comportement du champ électrique dans les tissus biologiques.

En plus, des sources extra cérébrales peuvent être présentes sur l’activité électrique

enregistrée sur le cuir chevelu. Les mouvements oculaires, des contractions musculaires,

et l’ECG peuvent produire des potentiels qui vont perturber les potentiels générés par les

sources cérébrales après être propagées par conduction volumique [Nunez et Srinivasan,

2006].

En résumé les caractéristiques de l’EEG sont les suivantes :

– l’activité cérébrale provient de générateurs (sources) situés dans différentes struc-

tures cérébrales, modélisés comme des dipôles.

– c’est une mesure de surface : elle représente une certaine projection de l’activité cé-

rébrale multi sources. Cette projection peut être modélisée par un mélange linéaire

instantané : un signal EEG est une somme pondérée des activités des sources.

– l’EEG est un ensemble d’enregistrements faits par rapport à une référence de po-

tentiel non nulle. En effet, son emplacement peut être variable selon la culture et

l’expérience des neurologues par exemple, elle est obtenue sur le scalp dans la plu-

part des protocoles de mesure en France, sur l’oreille dans les pays Anglo Saxons.

Elle est donc fluctuante en fonction de l’activité électrique sous-jacente.

– l’EEG est contaminé par le bruit de mesure inhérent à la chaîne d’instrumentation

et aux amplificateurs de tension, mais également par différents artefacts : oculaire,

musculaire, etc. La nature de ces différentes perturbations telles que le bruit de

mesure peut être considérée comme stationnaire alors que les artefacts qui conta-

minent le signal sont non stationnaires et les signaux possèdent des caractéristiques

dynamiques statistiques différentes selon leur générateur.

Les électrodes utilisées pour l’EEG sont placées dans le cas le plus courant, selon le

système international 10-20.

Le système 10-20 [Jasper, 1958] permet de standardiser l’emplacement des électrodes

sur le scalp. Chaque électrode porte un nom précis composé de lettres et de nombres.

Les électrodes avec des chiffres pairs indiquent que l’électrode est du côté droit de la

tête et les chiffres impairs le côté gauche. Les lettres indiquent la position de l’électrode

par rapport à la logique suivante : A=lobe de l’oreille (auriculaire), C=central, P=pariétal,

F=frontal, Fp=frontal polaire, O=occipital, T=temporal et la lettre z indique l’axe central.
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L’utilisation du système 10-20 permet d’assurer un positionnement spatial identique

selon un repère anatomique propre à chaque patient. Ce système fixe de façon propor-

tionnelle l’emplacement des électrodes par rapport à des repères des os fixes, telles que le

nasion (jonction entre l’arête du nez et le front) et l’inion (point défini sur l’occiput), puis

en plaçant des électrodes à des intervalles de 10 % ou 20 % le long de cette ligne (figure

1.9).

(a) (b)

FIGURE 1.9. Système de positionnement des électrodes 10 – 20 : sur cet exemple 21 électrodes

sont posées.

Une variante du système 10-20 est le système Maudsley conçu pour mieux capter les

signaux des foyers épileptiques. La seule différence entre ce système et le système de 10-

20 traditionnel est que les électrodes externes sont légèrement abaissées pour permettre

une couverture plus large de la partie inférieure de la convexité cérébrale, ce qui aug-

mente la sensibilité pour l’enregistrement des structures subtemporales basales [Sanei et

Chambers, 2007].

L’amélioration à la fois des technologies de fabrication des électrodes et également

des enregistrements, a permis que le nombre d’électrodes puisse considérablement être

augmenté pour atteindre 64, 128 voire 256. Donc, un autre système qui découle du sys-

tème 10 - 20 est le 10-10 qui est fait pour réaliser des enregistrements EEG de Haute

Résolution (EEG-HR). L’EEG-HR est une variante de l’EEG traditionnel qui possède une
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meilleure résolution spatiale (de 64 à plus de 100 électrodes) et temporelle (la fréquence

d’échantillonnage est de 1kHz)(voir figure 1.10).

FIGURE 1.10. Le système 10 – 10.

Stéréo-Electroencéphalogramme (SEEG). Dans le cadre de la thérapie de certaines épi-

lepsies pharmacorésistantes pour lesquelles l’exérèse est une solution envisageable, la

localisation de la zone épileptogène doit être définie avec le plus de précision possible.

Des informations locales beaucoup plus détaillées peuvent être obtenues à partir des

enregistrements intracrâniens. Toutefois, les électrodes intracérébrales sont par définition

invasives, leur implantation est donc limitée spatialement à la zone prédéfinie par le

corpus de connaissances initialement obtenues.

La résolution axiale est dans ce cas très bonne (2mm), toutefois la résolution spatiale

totale est très variable de par la parcimonie des mesures. Par conséquent, dans la pra-

tique, les données intracrâniennes fournissent des informations différentes de l’EEG du

scalp [Nunez et Srinivasan, 2006].

La technique qui permet de faire ce type d’examens est la stéréo-électroencéphalogra-

phie (SEEG). Le SEEG est un examen invasif de l’activité électrique des structures in-

ternes du cerveau (voir figure 1.8). Cette technique a été développée en France par Ban-

caud et Talairach à la fin des années 50 [Talairach et Bancaud, 1958; Bancaud, 1959].
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Selon le système d’acquisition, la SEEG contient entre 80 à 128 électrodes qui sont dis-

tribuées en plusieurs multicapteurs. Les multicapteurs contiennent de 5 à 15 électrodes

(figure 1.11) uniformément espacées 1.

FIGURE 1.11. Electrodes cylindriques avec des capteurs implantés dans le cerveau.

Le SEEG utilise des électrodes intracrâniennes cylindriques ayant un certain nombre

de capteurs séparés d’une distance uniformément répartie. Le nombre d’électrodes d’un

multicapteur et leur séparation dépendent du modèle de utilisé (figure 1.12).

Chaque électrode peut être utilisée comme un générateur pour l’électrostimulation

de certaines zones cérébrales. Les capteurs utilisés en SEEG permettent d’enregistrer des

signaux qui représentent une activité locale, c’est-à-dire ils sont capables de recueillir l’ac-

tivité électrique des neurones qu’ils sont proches des générateurs, ce qui est un avantage

de la SEEG par rapport à l’EEG.

De plus, la SEEG correspond à des enregistrements de profondeur, ils ne sont donc

pas (en principe) contaminés par la plupart des activités de surface comme c’est le cas

pour l’EEG [Adam et al., 2000; Wendling, 1996]. En revanche, tous les avantages de la

SEEG sont supplantés par la nature invasive de la méthode qui exige une chirurgie d’im-

plantation lourde, elle ne peut être qu’appliquée que dans un nombre limité de cas. Une

1. Les électrodes peuvent être espacées uniformément sur toute la longueur du multicapteur ou bien sur

plusieurs régions du multicapteur séparées par un espace plus grand.
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autre spécificité de la SEEG vis-à-vis de l’EEG est le positionnement non-standardisé des

électrodes : chaque décision d’implantation est discutée avec les neurochirurgiens et les

neurologues selon le corpus de connaissances du cas pathologique obtenu au préalable.

Par conséquent, il n’existe pas de nomenclature standardisée pour l’implantation des

électrodes.

Comme pour l’EEG de surface, les mesures SEEG sont des différences de potentiel

entre l’électrode active et celle de référence. Une différence importante existe néanmoins :

dans le cas de la SEEG, l’électrode de référence peut être considérée loin des sources

(proches des électrodes de mesure).

FIGURE 1.12. Electrodes SEEG.

Electrocorticogramme (ECoG). Une autre technique invasive de la mesure électrique

cérébrale est l’Electrocorticographie (ECoG, voir figure 1.8). L’ECoG consiste à ouvrir une

fenêtre de quelques dizaines de cm2 de la boite crânienne pour poser une grille contenant

une matrice de capteurs directement sur le cortex. Cette méthode date des travaux de

Jasper ([Jasper, 1954]) et elle est fréquemment utilisée dans les pays anglo-saxons.

Comme la SEEG, l’ECoG ne possède pas un positionnement et une nomenclature

standard pour les électrodes implantées et elle est aussi limitée aux patients candidats à

la chirurgie [Nunez et Srinivasan, 2006].
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Magnétoencéphalographie (MEG). La magnétoencéphalographie (MEG) (voir figure

1.8) est une technologie non-invasive relativement nouvelle conçue pour enregistrer le

champ magnétique extrêmement faible du cerveau [Hämäläinen et al., 1993]. La résolu-

tion temporelle de la MEG est excellente (autour de 1 ms), comme pour la EEG/SEEG.

La MEG mesure le champ magnétique généré par le déplacement d’ions induits par l’ac-

tivité électrique des neurones. De par son principe physique, la MEG mesurerait princi-

palement des courants intracellulaires alors que l’EEG capte plus aisément des courants

extracellulaires et volumiques [Garnero et al., 1998]. Elle est donc plus à même de loca-

liser des sources que l’EEG de surface et elle est non invasive contrairement à la SEEG.

Toutefois c’est une technologie particulièrement coûteuse. Elle a été appliquée principa-

lement à des potentiels évoqués depuis le début des années 1980 [Halgren et al., 1998].

Les systèmes MEG actuels possèdent de 50 à 200 capteurs ou SQUIDS (superconducting

quantum interference device).

1.2.3 Mesures EEG/SEEG

En pratique, l’activité électrique qui affecte une électrode ne peut être mesurée que

par rapport à une autre électrode : le signal enregistré est une différence de potentiel

électrique. En d’autres termes, la tension mesurée en EEG/SEEG correspond à un couple

d’électrodes : une électrode dite de mesure et une autre de référence [Libenson, 2010].

Ce qui signifie que toute mesure est obtenue à partir d’une référence. Cette remarque

relativement triviale pose question. En effet, est-il possible de garantir une référence cor-

respondant à un potentiel nul ou satisfaire une hypothèse moins exigeante mais tout de

même acceptable comme une référence à potentiel constant ? La réponse est non, aucun

protocole de mesure ne peut garantir cette exigence.

1.2.3.1 Électrode de référence commune

Les références céphaliques comprennent plusieurs sites sur la tête où on peut pla-

cer l’électrode de référence, parmi eux on peut mentionner comme exemple des endroits

pour les références céphaliques les lobes des oreilles, la peau sur les mastoïdes (derrière

les oreilles), le nez, le menton ou certaines électrodes céphaliques (Cz, FPz). Les réfé-

rences céphaliques ont été les premières à être utilisées, cependant elles ont plusieurs in-

convénients. En théorie elles doivent être suffisamment neutres pour que les mesures par

rapport à elles correspondent seulement aux potentiels des sources sous-jacentes. Cepen-

dant, puisque l’électrode de référence peut être affectée aussi par le potentiel d’une source
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sous-jacente à sa position, les potentiels fournis en utilisant ce type de références ne cor-

respondent pas aux vrais potentiels. Pour cela certains auteurs [Stephenson et Gibbs,

1951; Desmedt et Cheron, 1981; Wolpaw et Wood, 1982; Nakamura et Shibasaki, 1987]

ont proposé l’utilisation des références non-céphaliques (le cou, la main, l’orteil, la réfé-

rence sterne-vertébral, la cheville, genou) car elles sont placées loin des sources EEG. Bien

que ces références peuvent consister aussi d’une seule électrode, la plupart d’entre elles

ont besoin de deux électrodes où le potentiel au milieu de ces deux électrodes est pris

comme le potentiel de référence commun, c’est à dire une sorte de référence moyenne

entre deux électrodes. Cette méthodologie a été aussi mise en œuvre dans certaines réfé-

rences céphaliques comme les mastoïdes liées ou lobes des oreilles liés.

L’utilisation des références non-céphaliques résoudraient un des inconvénients des

références céphaliques, (elles ne sont pas affectées par les sources cérébrales) cependant

elles présentent d’autres inconvénients majeurs comme la contamination par d’autres

types de sources externes à l’EEG : les signaux électromyographiques (EMG) et l’élec-

trocardiogramme (ECG). Afin de réduire la présence de ces sources ou artefacts, plu-

sieurs méthodes de référence non-céphalique on été proposées. Par exemple en 1951

[Stephenson et Gibbs, 1951] présentent une méthode pour minimiser le potentiel car-

diaque des références non-céphaliques. Il trouve l’équilibre de voltage entre deux points

sur les côtés opposés du coeur.

Dans tous les cas, l’électrode de référence n’est pas à potentiel nul. Ce potentiel joue

donc un rôle lors du recueil car chaque mesure est une différence de potentiel par rapport

à cette référence 2. Le cas idéal serait d’avoir un point de référence neutre. Sachant qu’il

est impossible d’accéder à un tel type de potentiel, on peut toutefois distinguer deux

stratégies :

– soit l’électrode de référence est positionnée relativement proche des mesures et

dans ce cas son activité ne peut pas être considérée comme indépendante des me-

sures (cas de l’EEG de surface) ;

– soit l’électrode de référence est positionnée très éloignée des mesures. Dans ce cas

l’activité électrique de référence peut être considérée indépendante des potentiels

de mesure (approximation possible dans le cas du SEEG).

Du point de vue technologique, toutes les acquisitions (EEG/SEEG) sont obligatoire-

ment réalisées en référentiel commun.

2. Dans le cas de certains bruits/artefacts particuliers qui affectent en égale mesure l’électrode de réfé-

rence et les électrodes actives, la perturbation pourrait être soustraite de chaque mesure [Libenson, 2010].
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1.2.3.2 Montages EEG/SEEG

Comme décrit précédemment tout signal EEG/SEEG est une différence de potentiel

entre une électrode de mesure et une électrode de référence. Les signaux peuvent être

utilisés directement dans ce qu’on appelle le montage de référence commun (CRM).

Montage en référence commune, Common Reference Montage (CRM). Dans ce mon-

tage, l’électrode "d’intérêt" est placée sur le scalp, au dessus d’une région du cerveau gé-

néralement selon la norme 10–20. Dans le cas de la SEEG, les électrodes actives sont direc-

tement dans les structures cérébrales à explorer. L’électrode de référence est située à l’ex-

térieur du cerveau, sur le scalp. Les exemples de positionnement choisis pour l’électrode

de référence dans la littérature sont les lobes des oreilles, la peau sur les mastoïdes (der-

rière les oreilles), le nez, le menton, certaines électrodes céphaliques (Cz, FPz) et la base

du cou. Le problème du choix de l’électrode de référence reste un problème discuté [Hu

et al., 2007b; Zhai et Yao, 2004; Geselowitz, 1998; Vespignani, 1998]. En post-traitement,

à partir du montage en référence commune (CRM), plusieurs autres montages peuvent

être calculés : chacun d’entre eux présente des avantages et inconvénients.

Montage bipolaire, Bipolar Montage (BM). Dans un montage bipolaire, les signaux

sont représentés par la différence de potentiel entre deux électrodes de mesure, toutes

les paires de voies sont envisageables. En pratique le montage BM est obtenu à partir

du CRM en faisant la différence entre les voies. Par conséquent le potentiel de l’élec-

trode de référence, présent dans le CRM, disparaît dans le BM, et l’activité mesurée par

le montage bipolaire représente une activité électrique différentielle locale sous-jacente.

À la différence du montage en référence commune, il faut remarquer que pour les "m"

électrodes dans la chaîne bipolaire, il y a nécessairement au plus "m-1" paires de signaux

linéairement indépendantes [Libenson, 2010].

Il est clair que dans les montages bipolaires, le maximum d’une décharge cérébrale ne

peut pas être affiché simplement en trouvant les ondes ayant la plus grande amplitude.

Dans le montage bipolaire, plutôt que d’utiliser l’amplitude des ondes, le maximum est

situé en trouvant l’inversion de phase (le point le long d’une chaîne des électrodes bipo-

laires au cours de laquelle la direction de la pente d’onde change de bas en haut ou de

haut en bas) [Libenson, 2010].

Il y a deux principales catégories de montages bipolaires : le montage bipolaire anté-

ropostérieur (AP) ou longitudinal et le montage bipolaire transversal. Dans les montages
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bipolaires AP, les chaînes d’électrodes vont de l’avant vers l’arrière (antéropostérieure)

sur la tête, et dans le montage bipolaire transversal, le sens des chaînes vont de gauche à

droite (transversalement) sur la tête.

Montage en référence moyenne, Average Reference Montage (ARM). À partir des en-

registrements obtenus en utilisant une seule référence (référence commune), la référence

moyenne peut être calculée comme la somme de l’activité de toutes les voies d’enregis-

trement divisée par le nombre de voies plus un (le nombre des électrodes) [Dien, 1998;

Picton et al., 2000]. Cette approche fournit aussi, par défaut, une estimation du potentiel

de l’électrode de référence. Cependant, selon [Picton et al., 2000], si l’activité sur l’em-

placement original de la référence n’est pas évaluée, le calcul de la référence moyenne

peut être fait en divisant par le nombre de voies d’enregistrement. Enfin, bien que la ré-

férence moyenne puisse être définie en utilisant toutes les électrodes sur le scalp, parfois

certaines électrodes bruyantes ou artéfactées peuvent être exclues de la moyenne.

Un point fort de la référence moyenne apparaît quand un signal (artefact ou bruit)

identique est présent dans toutes les électrodes : une situation qui n’est pas rare. Dans de

tels cas, ce signal sera toujours dans la référence moyenne et il sera annulé par soustrac-

tion des signaux d’intérêt [Libenson, 2010].

Au contraire un potentiel de très grande amplitude présent principalement sur une

ou peu d’éléctrodes peu se retrouver dans la référence moyenne et peut occasionner de

fausses interprétations et des conclusions erronées.

Montage laplacien, Laplacian Montage (LM). Le montage laplacien a été développé

par Hjorth in 1975 [Hjorth, 1975]. Le montage laplacien est basé sur des expressions

mathématiques qui tentent de modéliser la surface sphérique du scalp. Il est construit

en prenant les électrodes autour d’une électrode d’intérêt pour construire une référence

moyenne locale qui après est soustraite du potentiel de l’électrode d’intérêt. Ce type de

renvoi est parfois utilisé dans des enregistrements EEG de routine, mais présente un cer-

tain nombre d’inconvénients.

La référence laplacienne est un type de référence moyenne dans lequel le poids de

chaque électrode dans la moyenne est affecté par sa distance à l’électrode d’intérêt. Les

électrodes qui sont plus proches de l’électrode d’intérêt donnent plus de poids sur la

moyenne, et plus éloignés les électrodes donnent proportionnellement moins de poids.

Certains laboratoires utilisent une version simplifiée de la référence laplacien. Dans

cette version abrégée, seules les électrodes qui se trouvent à proximité immédiate (un
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maximum de quatre) sont utilisées dans la moyenne. Même cette technique simplifiée

a sa faiblesse, par exemple dans le cas d’électrodes placées sur le bord comme O1 ou

F7 (typiquement seulement trois électrodes sont dans la moyenne dans de tels cas). De

même, le bruit dans une seule des électrodes autour peut avoir un impact assez important

sur ce type de montage.

Montages EEG virtuels. Les montages EEG traditionnels sont les montages plus utili-

sés dans les études EEG et correspondent à ceux présentés précédemment. Néanmoins,

il y a d’autres montages utilisés en EEG qui contiennent des mesures provenant d’en-

droits virtuels. Lorsqu’on parle des endroits virtuels pour placer les électrodes on parle

des endroits pour lesquels aucun enregistrement direct n’a été fait, c’est-à-dire l’utilisa-

tion des techniques d’interpolation pour augmenter le nombre de mesures. Les montages

qui utilisent ce type d’information sont connus sous le nom de montages virtuels.

Pour représenter la distribution du potentiel sur toute la surface du scalp, il est né-

cessaire d’utiliser des méthodes d’interpolation. Les techniques d’interpolation du type

spline ont été introduites au début des années 1940 par Schoenberg [Shao et al., 1946a;

Shao et al., 1946b]. Perrin et collaborateurs [Perrin et al., 1987] ont été les premiers à intro-

duire son utilisation dans le domaine EEG.

La douceur de la méthode d’interpolation "spline" permet à la fois l’interpolation dans

le réseau d’électrodes et l’extrapolation à la tête inférieure. Dans [Scherg et al., 2002] l’au-

teur nous montre que cette méthode offre plusieurs applications :

– Le calcul du potentiel aux électrodes standard, par exemple 10-20 plus temporaux

inférieurs, ou à n’importe quel endroit sur la tête (Montage Référence Commun

Virtuel)

– Le calcul de la densité source de courant à chaque électrode, CDS (Montage La-

placian Virtuel) y compris les limites du réseau d’électrodes, à des endroits des

électrodes standard, ou à n’importe quel endroit sur la tête.

– Le calcul approximatif du voltage moyen sur la tête pour la référence moyenne ;

lors de la mise à zéro de cette référence, un montage avec une référence zéro peut

être calculée (Montage Référence Moyenne Virtuel).

Les montages virtuels ont la même structure que les montages traditionnels, la diffé-

rence est qu’ils ont "des mesures virtuelles" (estimées) à partir de données qui permettent

de couvrir une grande partie de la surface de la tête et donc d’augmenter la résolution

spatiale. Alors on peut avoir les montages de référence commun, bipolaire, référence

moyenne et laplacien construits à partir de mesures réelles et de mesures virtuelles.
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1.3 Objectifs et Problématique

Une des fonctions des montages obtenus à partir des mesures (CRM) est de faire

disparaître le signal de référence commune, comme on a pu le voir précédemment. Ce-

pendant, on obtient des représentations des données avec d’autres inconvénients et nous

estimons que le problème de la référence reste encore un problème ouvert.

Objectifs

L’objectif principal de cette thèse est de revisiter le problème de la référence en EEG et

plus généralement la notion de potentiels absolus : nous souhaitons estimer les potentiels

absolus sur le scalp en dessous de chaque électrode à partir de la mesure classiquement

utilisée (référence commune). Ce problème sera traité à la fois pour les enregistrements

de surface (EEG) et pour ceux de profondeur (SEEG).

Plus en détail, cette étude a quelques objectifs particuliers :

– Montrer l’importance de l’étude du problème du signal de référence et rechercher

des potentiels à référence nulle (potentiels absolus) dans l’analyse EEG et SEEG.

– Analyser et comparer les solutions proposées dans la littérature dans les deux cas

ici exposés.

– Proposer notre contribution et/ou améliorer les solutions existantes.

– Valider les méthodes présentées sur certaines applications où les méthodes d’es-

timation des potentiels absolus peuvent améliorer les résultats obtenus. En parti-

culier, on s’intéressera aux problèmes inverses EEG tels que la séparation et/ou la

localisation de sources.

Ces objectifs seront abordés successivement dans les chapitres de cette thèse.

Problématique

Le problème de la référence consiste à chercher les potentiels absolus (i.e., par rapport

à une référence nulle). Il y a une grande variété de solutions proposées dans la littérature

dont chacune est développée pour certaines hypothèses de modélisation (physiologiques

ou statistiques) faites sur les signaux EEG/SEEG.

Nos commençons par diviser le problème de la référence selon le type d’interaction

entre le potentiel de référence et les potentiels actifs en EEG/SEEG. Dans certains cas,

lorsque la référence est placée sur le scalp, le potentiel de référence en EEG est un mé-
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lange de sources cérébrales comme les potentiels enregistrés par les électrodes actives

sur le scalp. Dans d’autres situations, le potentiel de référence peut être indépendant

des sources cérébrales. Cela est souvent le cas des enregistrements SEEG (mesures intra-

cérébrales), faits par rapport à une électrode sur le scalp. Donc, nous proposons deux

cadres d’étude : la référence mélange de sources et la référence indépendante.

Un problème important est la formalisation de ces différentes approches selon une

méthodologie commune qui permettra l’étude de leur particularités et leur comparaison.

A notre connaissance, il n’y a pas une formulation du type problème inverse dans la

littérature. Nous proposons donc une formalisation de type problème inverse, qui sera

étudié séparément en fonction des deux cas présentés ci-dessus : référence mélange et

référence indépendante.

Dans le premier cas (référence mélange de sources), nous proposons un cadre unifié

qui formalise le problème de la référence de la même façon que les problèmes inverses

en localisation de sources distribuées 3 en solutions de norme minimale et solutions de

norme minimale pondérée. Ce cadre unifié nous permet de comparer les performances

des solutions présentées et d’analyser leurs avantages et inconvénients.

Le deuxième cas (référence indépendante) permet d’analyser le signal de référence

du point de vue purement statistique. Dans la littérature, des solutions à ce problème

ont été présentées dans le cadre de la séparation aveugle de sources. Nous analysons ces

solutions et nous proposons un algorithme plus simple et plus robuste, qui se compare

favorablement aux solutions existantes.

Du point de vue applicatif, nous souhaitons analyser l’effet de la référence sur des

méthodes utilisées dans le traitement de signal EEG et de valider l’utilité des montages

à référence nulle estimée. En effet, dans certaines méthodes de prétraitement (Sépara-

tion Aveugle de Sources, BSS) ou d’analyse EEG (Localisation de Sources) on considère

par défaut les signaux comme des potentiels à référence nulle. Cependant, comme mon-

tré précédemment, le montage à référence nulle n’existe pas en réalité. Nous montrons

qu’une bonne estimation de la référence (et donc du montage à référence nulle) améliore

les résultats de séparation et/ou localisation.

L’estimation de la référence est liée à l’estimation du bruit qui perturbe les mesures.

Le cas bruité/artéfacté sera également abordé dans les deux cadres, et nous montrerons

que les méthodes proposées améliorent le rapport signal sur bruit et conduisent à des so-

lutions plus performantes pour les deux applications étudiées (séparation et localisation

de sources).

3. voir chapitre 2
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Chapitre 2

État de l’art

La première partie de ce chapitre est consacrée à la présentation du modèle linéaire

exploité et raffiné pour ce travail. Plus précisément, nous présentons différents consti-

tuants qui interviennent dans ce modèle en commençant très rapidement par le modèle

de sources. Ensuite, nous analysons le volume conducteur ou modèle de mélange (mo-

dèle de tête) en commençant par le plus simple jusqu’au plus complexe. Une fois connus

ces deux éléments, nous commençons par la présentation du modèle de génération des

potentiels EEG (sources de courant, équations simplifiées de Maxwell / Poisson, mélange

linéaire). Cette approche fournit les potentiels absolus au niveau des électrodes (mesures

idéales par rapport à une référence nulle) et elle est connue sous le nom de problème

direct.

La deuxième partie de ce chapitre présente brièvement les différentes méthodologies

de résolution du problème inverse pour l’estimation des sources neuronales. Cette pré-

sentation a un double objectif : d’abord, nous en avons besoin pour formaliser et analyser

le rôle du potentiel de référence en certaines applications (voir chapitre 5). Ensuite, les

méthodes d’estimation du potentiel de référence présentées dans la littérature et analy-

sées et/ou améliorées dans cette thèse peuvent être elles mêmes formalisées comme des

problèmes inverses (chapitres 3 et 4).

Dans le cas idéal (référence nulle), l’estimation de sources par la résolution du pro-

blème inverse est triviale si le modèle est connu et si le nombre de sources est identique

au nombre de mesures linéairement indépendantes : la solution peut être obtenue par

une simple inversion matricielle. Cependant, dans le cas réel, le problème est plus com-

plexe et on se pose les questions suivantes : quel est le bon modèle de tête (modèle mono-

sphérique, modèle à trois sphères, modèles anatomiques BEM et FEM, modèle inconnu) ?
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Quelle est la dimension du modèle (nombre de sources) ? Quelles hypothèses supplémen-

taires peut-on faire ? Plusieurs approches ont été proposées dans la littérature :

1. Inversion du modèle physique supposé connu (modèle de tête disponible). Cette

approche se base sur la modélisation du problème direct et sur son inversion. On

suppose que le modèle est juste et que donc on connaît parfaitement ses paramètres

(conductivités, géométrie). Pour cette approche deux cas se présentent en fonction

du nombre de sources :

– Lorsque le nombre de sources est inférieur au nombre de capteurs : le problème

est sur-déterminé. On doit fixer (ou estimer) le bon nombre de sources et trou-

ver les sources les plus probables afin de respecter les potentiels de surface. Les

solutions au problème inverse dans ce cas sont estimées par des méthodes de

localisation de sources dipolaires ponctuelles (DIP-FIT, MUSIC,...).

– Lorsque le nombre de sources est supérieur au nombre de capteurs : le problème

est sous-déterminé. On doit régulariser l’inversion (différentes techniques). Les

solutions au problème inverse dans ce cas sont estimées par des méthodes de

localisation de sources distribuées (MN, WMN, LWMN (LORETA),...).

2. Inversion d’un modèle inconnu à partir d’hypothèses statistiques sur les sources. Il

s’agit ici des techniques de séparation aveugle de sources (blind source separation,

BSS) à base de l’analyse en composantes principales (décorrélation) et en compo-

santes indépendantes (indépendance statistique).

Enfin, la dernière partie du chapitre présente le modèle de mesure en EEG et donc

introduit le potentiel de la référence. En réalité, on ne dispose pas des potentiels absolus

sur la tête, mais des différences de potentiel. Autrement dit, le potentiel de l’électrode

de référence intervient dans toutes les mesures dont on dispose et risque d’influencer les

analyses ultérieures. Ce modèle de mesure de base est appelé par la suite montage en

référence commune. Il peut être formalisé à partir des potentiels absolus de différentes

manières (voir [Greenblatt et al., 2005; Pascual-Marqui, 2007] par exemple). A partir du

montage en référence commune, on peut développer d’autres montages "sans référence"

(bipolaire, référence moyenne, laplacien) comme vu dans le chapitre précédent. Outre

ces solutions classiques, nous présentons à la fin de ce chapitre deux solutions optimisées

développées pour chacune des deux situations qui nous intéressent : la référence mélange

de sources et la référence indépendante.
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2.1 Modélisation de l’électrophysiologie cérébrale

2.1.1 L’activité électrique cérébrale

L’activité électrique cérébrale peut être étudiée sur deux niveaux : le niveau microsco-

pique et le niveau macroscopique. Le premier correspond à l’activité des neurones indi-

viduels, alors que le niveau macroscopique est associé à l’activité des grands ensembles

de neurones. Le champ électromagnétique mesuré en EEG, SEEG ou MEG est généré au

niveau macroscopique.

Niveau microscopique

A l’état de repos, il existe une différence de potentiel électrique entre l’intérieur et

l’extérieur d’une cellule, laquelle est maintenue par la membrane de la cellule, qui pompe

plus d’ions potassium (K+) vers l’extérieur qu’elle ne laisse entrer d’ions sodium (Na+).

Lors de la stimulation par un autre neurone (au niveau de la synapse), cet équilibre est

modifié. En ce qui concerne les synapses chimiques, le scénario de transmission de l’in-

formation est le suivant [Daunizeau et al., 2005] :

– un signal électrique atteint la terminaison du neurone présynaptique ;

– un certain type de neurotransmetteur (ou neuromédiateur) est libéré par le neurone

présynaptique et diffusé pour rejoindre des récepteurs logés dans la membrane du

neurone postsynaptique ;

– la stimulation de ces récepteurs entraîne l’ouverture de canaux membranaires io-

niques. Il s’ensuit un mouvement de charges (un courant électrique) et, par consé-

quent, une modification du potentiel électrique transmembranaire. Suivant le type

de neurotransmetteur, cette variation de potentiel peut être de deux sortes : (a) la

membrane est dépolarisée : on parle de potentiel postsynaptique excitateur (PPSE)

si cette dépolarisation atteint un certain seuil grâce à la sommation de plusieurs

PPSE quasi-simultanés pouvant provenir de plusieurs dendrites d’un même neu-

rone ; (b) la membrane est hyperpolarisée, ce qui réduit l’excitabilité du neurone et

tend à bloquer la transmission de l’influx nerveux. On parle de potentiel postsy-

naptique inhibiteur (PPSI).

– après la stimulation (excitatrice ou inhibitrice), le potentiel transmembranaire re-

trouve sa valeur de repos. Cependant, une excitation donnant lieu à un PA est

suivie d’une courte période dite réfractaire pendant laquelle le neurone n’est plus

excitable.
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Niveau macroscopique

Comme il a été vu précédemment, l’activité électrique est initiée par l’apparition d’un

potentiel postsynaptique (PPS). Les mouvements de charge, dits courants primaires, liés

à ces variations de potentiel transitoire sont physiquement assimilables à un dipôle de

courant. On estime que l’origine du signal mesurable en EEG est la superposition syn-

chrone des courants primaires [Nunez et al., 1997]. Plus précisément, les principaux gé-

nérateurs de l’EEG sont le grand nombre de cellules pyramidales qui se trouvent dans le

cortex [Schaul, 1998; Baillet et al., 2001]. L’EEG enregistre l’activité électrique sur le scalp,

la SEEG enregistre également une activité électrique mais en utilisant des électrodes in-

tracérébrales placées directement dans la région d’intérêt du cerveau pour enregistrer les

potentiels locaux.

2.1.1.1 Équations de Maxwell (approximation quasi-statique)

Selon l’hypothèse de la théorie des volumes conducteurs au niveau macroscopique,

tous les effets électromagnétiques peuvent être décrits en modélisant les sources de cou-

rant dans un milieu conducteur. Les équations qui gouvernent les champs électromagné-

tiques dans les tissus vivants ont été explicitées précédemment par [Barnard et al., 1967;

Geselowitz, 1967; Munckt, 1991].

Il a été démontré qu’une accumulation de charges dans le volume conducteur ex-

tracellulaire n’est pas possible dans l’intervalle temporel et donc de fréquences des si-

gnaux mesurés dans l’EEG. Autrement dit, à chaque instant, tous les champs sont dé-

clenchés par la ou les sources actives et il n’y a pas d’effet de retard de propagation. Tous

les champs et courants se comportent comme s’ils étaient constants à chaque instant de

temps. Même si l’activité neuronale change avec le temps, les variations sont lentes par

rapport aux effets de propagation (l’interdépendance entre les champs électriques et ma-

gnétiques est négligeable dans l’intervalle de temps donc de fréquences inférieures à 1

kHz, et la plupart des études électrophysiologiques sont contenues dans une bande de

fréquences de 0.1 à 100 Hz. [Plonsey et Heppner, 1967; Grave de Peralta Menendez et al.,

2000; Baillet et al., 2001; Hallez et al., 2007; Cosandier-Rimélé et al., 2007a]). Donc l’ap-

proximation d’équations quasi-statiques de Maxwell peut être appliquée pour décrire la

relation entre les champs électromagnétiques et les courants intracérébraux. Grâce à cette

approximation quasi-statique on peut distinguer deux aspects clé de la modélisation :

– les effets capacitifs et inductifs sont négligeables et donc les mesures montrent ins-

tantanément les variations de l’activité neuronale,

34



2.1. Modélisation de l’électrophysiologie cérébrale

– une conséquence du premier, la divergence de courant totale est annulée (compen-

sation instantanée de l’accumulation de charge dans le volume global conducteur).

Cette compensation est connue comme la condition de charge totale égale à zéro.

Avant de présenter le modèle physique complet utilisé en électroencéphalographie

(EEG) pour la formulation du problème direct, nous allons présenter deux éléments très

importants de ce modèle : les sources électriques cérébrales (groupes de neurones) et le

milieu conducteur (l’intérieur de la tête).

2.1.1.2 Modèles de sources

Plusieurs modèles de sources de courant existent dans la littérature : le modèle de

sources ponctuelles [Schneider, 1970], le modèle de sources distribuées [Ilmoniemi, 1993;

Hamalainen et Ilmoniemi, 1994; Pascual-Marqui et al., 1994; Yao, 1996] et le modèle des

sources de courant électrique [Grave de Peralta Menendez et al., 2000]. La principale dif-

férence entre ces modèles est le type de générateur de l’activité électrique cérébrale et le

nombre à estimer (nombre de ces éléments à l’intérieur de la tête).

Le modèle de source ponctuelle utilise comme élément un ou plusieurs dipôles, connu

comme dipôle de courant équivalent (ECD) instantané [Scherg, 1990; Yao et Dewald,

2005; Kobayashi et al., 2005]. Dans ce modèle, le nombre d’éléments (dipôles) n’est ja-

mais plus grand que le nombre de mesures de l’activité électrique sur le scalp (EEG),

leurs orientations sont variables et leurs localisations peuvent être contraintes.

Dans le modèle de sources distribuées le nombre d’éléments et leur localisation dé-

pendent de la discrétisation donc du maillage du volume cérébral. Le nombre d’éléments

est assez élevé (plusieurs milliers d’éléments) [He et Ding, 2004; Cosandier-Rimélé et al.,

2007a; Cosandier-Rimélé et al., 2007b], leurs localisations sont contraintes vis-à-vis des

éléments du maillage. En général, l’élément utilisé est un dipôle situé sur le cortex. Son

orientation est fixé perpendiculairement aux circonvolutions de la surface corticale et

son amplitude varie en fonction de la distribution de la source [Michel et al., 2004]. Fi-

nalement, le modèle des sources de courant électrique connu comme ELECTRA [Grave

de Peralta Menendez et al., 2000], contrairement aux autres modèles de sources qui mo-

délisent l’activité électrique par dipôles, ce modèle a pour but de modéliser les formes

d’onde telles qu’elles sont enregistrées par des électrodes de profondeur utilisées en

SEEG. Par exemple dans [Michel et al., 2004] les auteurs proposent des comparaisons

directes entre les sources générées par ELECTRA et les enregistrements SEEG. Le modèle

de source ponctuel et le modèle de sources distribuées sont les plus utilisés dans la forma-
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lisation du problème direct et la résolution du problème inverse (localisation de sources).

Concernant l’un des objectifs de cette thèse (estimation des montages à référence nulle),

la connaissance de ces modèles (sources dipolaires distribuées) est nécessaire pour la

compréhension de l’une des méthodes d’estimation de la référence (voir chapitre 3).

2.1.1.3 Modèles de Tête

Les modèles de tête doivent être capables de modéliser la distribution des potentiels

sur le scalp due à une source électrophysiologique de profondeur [Scherg, 1990]. Un pa-

ramètre d’importance dans la modélisation est la connaissance de la conductivité des

tissus. La plupart des modèles de tête utilisent des valeurs typiques de conductivité dans

le cerveau, le crâne et la peau [Baillet et al., 2001].

FIGURE 2.1. Modèle de tête sphérique.

Les modèles de tête sphérique (voir figure 2.1) représentent un modèle simplifié de

tête pour lequel les différents tissus du cerveau, os et peau sont représentés par des

sphères imbriquées. Ces sphères sont considérées comme des milieux homogènes et iso-

tropes. Les modèles de tête sphériques d’une seule couche de conductivité homogène

sont les modèles les plus simples et ont été utilisés entre les années 1950 et 1973. Dans

les années suivantes d’autres modèles de tête plus complexes à plusieurs couches ont

été présentés pour prendre en compte différentes conductivités du scalp, du crâne, du

cerveau et du liquide céphalorachidien [Cuffin et Cohen, 1979; Rush et Driscoll, 1968;

Stok, 1986; Scherg, 1990; Mosher et al., 1999; Baillet et al., 2001].

Après l’arrivée des techniques d’imagerie médicale telles que l’IRM, les modèles de

tête à géométrie réaliste (voir figure 2.2) ont fait leur apparition. Les images fournies par

ces techniques sont segmentées afin de différencier les différentes structures cérébrales :
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le cerveau, le crâne et le scalp (voir figure 2.3). À la différence des modèles sphériques,

il n’y a pas de solution analytique pour ces modèles de tête réalistes : la résolution est

alors numérique et utilise des méthodes telles que les éléments frontières (BEM) ou les

éléments finis (FEM). Ces méthodes nécessitent de grandes ressources de calcul [Mosher

et al., 1999; Baillet et al., 2001; Vanrumste et al., 2002]. Les techniques numériques comme

la FEM ont été aussi utilisées dans les modèles de tête sphériques discrétisés en plusieurs

éléments : à chaque élément de chaque sphère est associé une valeur de conductivité

qui peut être différente. Cela rajoute un peu de complexité au modèle sphérique et le

rapproche de la réalité.

FIGURE 2.2. Modèle de tête réaliste.

FIGURE 2.3. Segmentation de l’IRM. La segmentation permet de séparer les tissus tels que le

scalp, le crâne et le cerveau.
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2.1.2 Problème direct

Le modèle EEG dérivé des équations quasi-statiques de Maxwell et de la loi d’Ohm

conduit à une relation linéaire entre les courants (sources) intracérébraux et les poten-

tiels mesurés sur le scalp. En fait, la relation source-potentiel à n’importe quelle position

dans un milieu de conduction volumique (modèle de tête) est donnée par l’équation de

Poisson [Hallez et al., 2007], qui peut être dérivée à partir des équations de Maxwell.

Dans cette section, nous présentons brièvement le modèle EEG obtenu à partir des

équations de Maxwell et de la loi d’Ohm.

Les sources intracérébrales, sont représentées par le champ vectoriel de densité de

courant J(r) en A/m2. La divergence d’un champ vectoriel J s’écrit :

∇ · J = lim
G→0

1

G

∮

∂G

JdS (2.1)

L’intégrale sur une surface fermée ∂G représente un courant. Cette intégrale est posi-

tive quand un courant sort du volume G et elle est négative quand le courant entre dans

le volume. L’unité de ∇ · J est A/m3 est souvent appelée densité de courant de source.

∇ · J = Im (2.2)

Le rapport de la densité de courant J en A/m2 et le champ électrique E en (V/m) est

donné par la loi d’Ohm

J = σE (2.3)

avec σ(r) ∈ R3×3 le tenseur de conductivité (dans le cas de milieux anisotropes et inho-

mogènes) qui dépend de la position r :

σ(r) =







σ11 σ12 σ13

σ21 σ22 σ23

σ31 σ32 σ33







mesuré en (S/m).

Grâce à l’approximation quasi-statique des équations de Maxwell, la loi de Faraday

dit que la divergence du champ électrique est égale à zéro (∇×E = 0). Donc le lien entre

le champ du potentiel scalaire x (V) et le champ électrique E (V/m) est donné par :

E = −∇x (2.4)
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Le vecteur ∇x en un point donne la direction pour laquelle le champ scalaire x aug-

mente le plus fortement. Le signe indique que le champ électrique est orienté d’une ré-

gion avec fort potentiel vers une région de faible potentiel [Hallez et al., 2007].

Le rapport entre la densité de courant de source (Im) et la tension est obtenu par

l’équation différentielle de Poisson en combinant les équations (2.2), (2.3) et (2.4) :

∇(σ∇(x)) = −Im (2.5)

Comme il a déjà été mentionné précédemment, la valeur de la densité de courant de

source Im varie (lentement) dans le temps. A chaque instant, l’équation (2.5) peut s’écrire :

∇(σ∇(x)) = −I · δ(r − r2) + I · δ(r − r1) (2.6)

où le courant I est en A, r est la position du centre entre la source de courant et sa

référence (I = 0), r1 est la position du "current sink" (−I) et r2 est la position du "current

source" (I), δ (1/m3) indique que le courant se trouve sur un volume ponctuel, alors

que les termes −I · δ(·) et I · δ(·) expriment la polarité du courant. L’équation (2.6) en

coordonnées cartésiennes (i, j,k,) et pour des conductivités isotropes s’écrit :

∂

∂i
(σ

∂x

∂i
) +

∂

∂j
(σ

∂x

∂j
) +

∂

∂k
(σ

∂x

∂k
) =

−I · δ(i − i2)δ(j − j2)δ(k − k2) + I · δ(i − i1)δ(j − j1)δ(k − k1) (2.7)

Les potentiels x sont calculés avec l’équation (2.7) étant donné la densité de courant

Im = I · δ(r − r2) − I · δ(r − r1) dans le modèle du volume conducteur (modèle de tête).

Les variations positives et négatives connues comme "current source" et "current sink"

qui injectent et recueillent la même quantité de courant I d’une cellule pyramidale (2.6)

et (2.7) peuvent être modélisées par un dipôle de courant au niveau microscopique. Les

dipôles peuvent être caractérisés par leurs moments dipolaires. Le moment dipolaire est

une quantité vectorielle d (A · m) qui dépend de l’orientation du dipôle u , la distance

d = ||r2 − r1|| entre les deux monopoles et la densité de courant de source I (A) ; son

expression est donnée par :

d = I · d · u = su (2.8)

où s = I · d (A · m) est l’amplitude du moment dipolaire.

En représentation dipolaire dans l’espace 3D, le moment dipolaire devient alors la

somme de ses projections selon les trois axes :
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d = siui + sjuj + skuk (2.9)

où ui, uj, et uk sont les vecteurs unitaires de base et si, sj et sk sont les composantes

dipolaires.

Comme vu dans la section 1.1.3.2, un dipôle peut être décrit par 6 paramètres, dont 3

pour la position en 3D et les 3 autres paramètres pour les composantes du dipôle [Hallez

et al., 2007]. Le calcul du potentiel x produit par un dipôle situé à une position rd ayant

un moment dipolaire d est possible grâce à la linéarité de l’équation de Poisson (2.6) et

(2.7) :

x(re, rd,d) = sia(re, rd,ui) + sja(re, rd,uj) + ska(re, rd,uk) (2.10)

où a est un paramètre fonction de la conductivité, de la position des électrodes, de

l’orientation et de la position des sources. En considérant plusieurs dipôles, on peut dé-

crire chaque mesure de potentiel xi comme une somme de potentiels de dipôles de cou-

rant situés selon les différentes positions. Cette représentation nous permet de séparer

les paramètres physiques (position de l’électrode de mesure rei
, position du dipôle rdj

,

orientations dipolaires udj
et caractéristiques du milieu) des amplitudes dipolaires :

xi(rei
, rdj

,d) =

p
∑

j=1

(k(rei
, rdj

)dj) =

p
∑

j=1

(k(rei
, rdj

)udj
sj) =

p
∑

j=1

(a(rei
, rdj

,udj
)sj)

(2.11)

L’équation (2.11) nous donne le potentiel électrique dû à l’activité cérébrale de p

sources dipolaires où leur orientation est représentée par 3 composantes qui se projettent

sur chacune des ei électrodes. Chaque électrode capte l’activité de chaque source avec

un coefficient d’atténuation spécifique dépendant de la configuration géométrique de

la source et de la localisation de l’électrode relative à la source [Scherg, 1990], donc l’en-

semble des potentiels pour chaque électrode EEG peut être modélisé par la représentation

matricielle suivante :
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où i = 1, 2, · · · , m et j = 1, 2, · · · , p.

L’équation (2.11) peut être récrite sous la forme d’un modèle linéaire compact :
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x = As (2.12)

où x ∈ Rm×1 est le vecteur de potentiels, A ∈ Rm×p la matrice de gain et s ∈ Rp×1 le

vecteur d’amplitudes dipolaires. On peut remarquer que ce modèle matriciel représente

les potentiels x pour m électrodes et p dipôles. Ce modèle ne prend pas en compte les

effets du bruit. De plus, les potentiels fournis par ce modèle sont des potentiels absolus,

c’est-à-dire par rapport à une référence nulle. En réalité, les potentiels mesurés en EEG

sont des différences de potentiel entre les électrodes de mesure et une électrode de réfé-

rence. Or le modèle présenté ci dessus ne prend pas en compte ces considérations. Elles

seront introduites dans le modèle dans le chapitre suivant.

2.1.2.1 Formalisations équivalentes du problème direct

Un point clé du problème direct en EEG concerne la modélisation du volume conduc-

teur, c’est-à-dire le modèle de tête. Concernant les modèles de tête, la forme et la conduc-

tivité des différents tissus peuvent être modélisés de manière plus ou moins complexe

et réaliste, entre le simple modèle sphérique et les modèles à éléments finis individuali-

sés en fonction des données anatomiques des patients. Une autre partie très importante

concerne l’élément de source (dipôle), car les possibles emplacements dipolaires doivent

être inclus dans le modèle physique. De plus, le nombre de ces éléments dépend du mo-

dèle de sources choisi (modèle de sources ponctuel ou modèle de sources distribuées),

donc la solution du problème direct EEG dépend des paramètres de chaque modèle et

de sa complexité [Mosher et al., 1999; Forero-Vargas et Cardenas, 2001; Cosandier-Rimélé

et al., 2009]. Le modèle direct EEG obtenu en (2.12) peut s’écrire sous la forme :

x = A(re, rd,ud)s = K(re, rd)Uds = K(re, rd)J(ud, s) (2.13)

où x ∈ Rm×1 est le vecteur des potentiels instantanés sous chaque électrode (me-

sures), A ∈ Rm×p est la matrice dite de gain qui contient les positions des électrodes,

les valeurs des conductivités, la position et l’orientation des sources, s ∈ Rp×1 contient

l’amplitude instantanée des sources dipolaires, K ∈ Rm×3p est le modèle physique (Lead

Field Matrix) qui contient les caractéristiques du milieu (volume conducteur de la tête,

emplacement des sources et l’emplacement des électrodes), Ud ∈ R3p×p une matrice qui

contient l’orientation des dipôles et J ∈ R3p×1 = Uds la matrice de densité de courant.

L’enjeu du problème direct est de construire ou modéliser K. Cet élément connu

comme le noyau matriciel est une fonction de la localisation des électrodes, des sources
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et de la géométrie de la tête. Le calcul de K est un processus qui dépend du nombre de

sources à modéliser (car toutes les positions des sources possibles doivent être prises en

compte) et du modèle de tête choisi (du simple modèle sphérique aux modèles anato-

miques réalistes [Forero-Vargas et Cardenas, 2001]).

Après avoir calculé K, il est possible de déterminer les potentiels absolus dus à une

configuration de sources établies sous hypothèse d’avoir les caractéristiques ou les mo-

dèles des sources. Toutefois les modèles de sources réalistes ne sont pas particulièrement

bien définis, même si des modèles macroscopiques particuliers existent dans la littérature

[Wendling et al., 2005; Lopes Da Silva, 2004], ce qui complique d’avantage le problème di-

rect.

2.2 Problème Inverse

Un des problèmes principaux en électroencéphalographie réside en la détermination

des sources qui participent à l’activité électrique du cerveau [Schneider, 1970; Schaul,

1998]. Le problème inverse consiste à trouver la distribution de sources à partir des poten-

tiels du scalp [Scherg, 1990; Hamalainen et Ilmoniemi, 1994; Pascual-Marqui et al., 1994;

Grave de Peralta Menendez et al., 2000; Garnero, 2001; Baillet et al., 2001; Greenblatt et al.,

2005]. Résoudre le problème inverse en EEG revient à localiser et caractériser les sources

d’activité électrique intracérébrales. Les enjeux sont énormes car les applications sont

potentiellement nombreuses, des aspects cliniques (localisation des sources épileptiques

pour la chirurgie), aux neurosciences cognitives (cartographie fonctionnelle des activités

cognitives). La fiabilité de la solution repose sur la véracité de l’information a priori intro-

duite dans le modèle physique [Garnero, 2001; Grave de Peralta Menendez et al., 2004;

Michel et al., 2004]. Le très faible nombre de capteurs par rapport au nombre et aux

différentes caractéristiques des sources possibles fait que le problème inverse est mal

conditionné et donc sans unicité de la solution [Scherg, 1990; Pascual-Marqui et al., 1994;

Pascual-Marqui, 2007; Gençer et al., 1996; Garnero, 2001; Grave de Peralta Menendez et al.,

2004; Hauk, 2004; Michel et al., 2004; Liu et al., 2005].

Plusieurs approches, telles que les modèles dipolaires ponctuels (macroscopiques)

[Scherg et von Cramon 1985] et les modèles des sources distribués (microscopiques)

[Hamalainen et Ilmoniemi, 1994; Pascual-Marqui et al., 1994], ont été utilisés pour ap-

procher la localisation des générateurs neuronaux des rythmes EEG [Gómez et al., 2006].

Les approches du type modèle dipolaire macroscopique sont faites pour contourner le

problème de la non unicité de la solution en considérant un nombre réduit de sources
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dites équivalentes. Dans ce cas, une solution unique dans le sens mathématique peut être

trouvée [Scherg, 1990] (voir sous-section 2.2.1.1).

De l’autre côté, même si les modèles de sources dipolaires distribuées microscopiques

ne fournissent pas une solution unique, leur utilisation est toutefois très populaire grâce

à la grande quantité de méthodes qui sont capables de trouver parmi le nombre infini

de solutions une solution plus ou moins acceptable en fonction des hypothèses utilisées.

Les deux approches sont basées sur la modélisation physique du milieu de propagation

(noyau matriciel K).

Nous tenons à préciser ici que nous nous intéresserons également au problème in-

verse au sens de la séparation de sources. Dans ce cadre, cette approche considérée

comme alternative ne fait pas d’hypothèse sur le milieu mais en revanche suppose cer-

taines caractéristiques statistiques des sources telles que leur indépendance.

S’il est évident que les deux méthodes ne traitent pas le problème de manière similaire

et n’apportent pas les mêmes solutions, le problème est initialement posé de la même

façon. La résolution est différente car les hypothèses de travail et les connaissances a

priori injectées dans les modèles ne sont pas les mêmes.

Cette section présente brièvement les principes des deux familles de méthodes : in-

version du modèle physique (modèles de sources dipolaires ponctuelles et de sources

dipolaires distribuées), et inversion aveugle (séparation aveugle de sources, BSS).

2.2.1 Inversion du modèle physique

Dans ces approches, le modèle direct est toujours incorporé dans les méthodes de

résolution : un modèle de tête est indispensable [Mosher et al., 1999; Ermer et al., 2001;

Forero-Vargas et Cardenas, 2001; Michel et al., 2004; Grech et al., 2008]. Ensuite, (équation

(2.13)) deux approches possibles existent, en fonction des hypothèses sur les sources : les

méthodes paramétriques (dipolaires) et les méthodes d’imagerie (sources distribuées).

Comme on le voit dans l’équation (2.13), les termes peuvent être regroupés différem-

ment, par exemple en isolant l’amplitude s des dipôles (formalisme utilisé par exemple

quand les positions et les orientations sont fixées, comme dans certains modèles de sour-

ces distribuées. Les deux familles de méthodes correspondent aux deux factorisations, en

isolant ou non les amplitudes de s :

– Le but des méthodes paramétriques est d’estimer les positions rd d’un nombre ré-

duit de dipôles dans K(re, rd), leurs orientations ud et la forme d’onde des sources

s dans J(ud, s). C’est à dire l’estimation de plusieurs paramètres (6 par dipôle).
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– Le but des méthodes d’imagerie est d’estimer la forme d’onde s d’un nombre gé-

néralement très grand de dipôles dont la position et l’orientation sont connues A.

L’estimation concerne donc uniquement l’amplitude de chacune des sources dipo-

laires modélisées (un paramètre par dipôle).

Dans tous les cas, il s’agit d’un problème d’optimisation globale. 4.

2.2.1.1 Méthodes paramétriques

La stratégie la plus ancienne et la plus directe est la localisation de source dipolaire

(DSL), le but est de minimiser au sens des moindres carrés (LS) le problème d’optimisa-

tion suivant :

JLS(rdj
,udj

, s) =
∥
∥
∥x − A(rdj

,udj
)s

∥
∥
∥

2

F
(2.14)

L’algorithme est initialisé avec quelques localisations et orientations prédéterminées

pour chaque source (un ensemble des coordonnées regroupées dans la matrice A). Puis,

une solution pour le potentiel de source s est trouvée par

ŝ = A⊕x (2.15)

où x est le vecteur de potentiels sur le scalp, A⊕ est la pseudo-inverse de A =

A(rdj
,udj

). Après, le problème des moindres carrés avec rdj
,udj

est résolu en mini-

misant la fonction de coût ajusté :

JLS(rdj
,udj
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∥x − A(A⊕x)

∥
∥2

F
=

∥
∥(I − AA⊕)x

∥
∥2

F
=

∥
∥
∥P

⊥
Ax

∥
∥
∥

2

F
(2.16)

Cette fonction coût est minimisée en utilisant différents algorithmes de minimisa-

tion itératifs. Seuls les changements dans les paramètres des sources qui font décroître

la variance résiduelle (RV) sont acceptés, c’est-à-dire une minimisation de la différence

entre les données du modèle et les données mesurées [Schneider, 1970; Scherg, 1990;

Baillet et al., 2001; Garnero, 2001; Vanrumste et al., 2002; He et Ding, 2004; Grave de Peralta

Menendez et al., 2004; Grech et al., 2008].

RV (%) =

∑m
i=1 (xi − x̂i)

2

∑m
i=1 x2

i

(2.17)

4. Une deuxième classe de solutions connue comme les estimateurs locaux ne vise pas à expliquer la

totalité de signal mesuré, mais l’activité aux points ou régions d’intérêt [Baillet et al., 2001; Greenblatt et al.,

2005].
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La RV indique la proportion de l’EEG qui ne peut pas être expliquée par le modèle

dipolaire de source (erreur de la modélisation) [Kobayashi et al., 2003; Kobayashi et al.,

2005]. Des études numériques et expérimentales ont démontré qu’avec l’incorporation

de détails anatomiques obtenus dans l’IRM, la DSL peut localiser des sources neuronales

avec une grande exactitude [He et Ding, 2004; Koessler et al., 2010a]. Un exemple de ces

algorithmes de minimisation itérative est la méthode de descente simplex de Nelder-

Meade [Scherg, 1990; Baillet et al., 2001; Kobayashi et al., 2005].

Dipôle en mouvement

Le modèle dipolaire montré précédemment peut être utilisé pour représenter un seul

ou plusieurs dipôles. L’estimation de la localisation des dipôles est obtenue pour un seul

échantillon de temps. Cependant très souvent la méthode est appliquée séquentiellement

sur un ensemble d’échantillons temporels successifs. Cette représentation peut être aussi

vue comme une image d’un dipôle en mouvement [Ebersole, 1991; Garnero, 2001].

Si les localisations obtenues pour une suite de points de mesures successives évoluent

dans un espace trop important ou présentent des pseudos discontinuités, soit il existe

plusieurs sources, soit les données sont artefactées.

Dipôle en rotation

Lorsqu’on connaît la position d’un dipôle équivalent (centre de la zone d’activité) on

peut modéliser la séquence d’activation de la zone en utilisant un modèle qui permet de

fixer la localisation dipolaire en estimant donc seulement l’amplitude et l’orientation du

dipôle. Dans la littérature, ce modèle est connu comme le modèle du dipôle en rotation

[Scherg, 1990; Baillet et al., 2001].

L’avantage de ce modèle est la réduction du nombre de paramètres à estimer pour

chaque source dipolaire et donc, selon le conditionnement du problème, cela permet d’es-

timer un nombre des dipôles plus grand [Garnero, 2001; Grave de Peralta Menendez et al.,

2004].

Les méthodes décrites précédemment, bien que puissantes, ont un certain nombre

d’inconvénients (voir [Kobayashi et al., 2005]). Les principaux problèmes sont liés au

nombre de sources : il est difficile de le déterminer a priori (sauf cas particulier de type

pointe épileptique par exemple) et, de toute évidence, il doit rester faible (si on veut

déterminer 6 paramètres par dipôle, on peut au maximum identifier 10 dipôles avec

un système de mesure 10–10 à 64 électrodes). Comme cela est expliqué précédemment,
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ce dernier problème peut être partiellement contourné en fixant les positions (dipôle

en rotation). Enfin, un dernier problème inhérent aux algorithmes d’optimisation non-

paramétriques est la convergence vers des minima locaux [Grave de Peralta Menendez

et al., 2004].

Méthodes de formateur de faisceau (Beamforming)

D’autres alternatives à l’estimation dipolaire de moindres carrées sont l’ensemble de

méthodes connues comme les méthodes de balayage. Ces méthodes balayent une région

d’intérêt, laquelle peut varier en volume d’un seul voxel jusqu’à l’ensemble du volume

cérébral. Un des avantages de ces méthodes par rapport aux méthodes dipolaires est

qu’elles n’ont pas besoin de connaître a priori le nombre de sources. Ces méthodes sont

en principe un "Beamformer" (formateur de faisceau), leur objectif est de pondérer de

façon linéaire des potentiels x afin de trouver une réponse optimale y = wTx. Le vecteur

de pondération est construit pour répondre aux signaux qui ont leur origine localisée

dans le cerveau rd , c’est-à-dire w = w(rd). Dans des conditions idéales, toute position

qui n’est pas une localisation optimale qui explique au mieux les données conduit à une

estimation nulle, y = 0 [Baillet, 2001; van Trees, 2002; Grech et al., 2008].

Les méthodes telles que le formateur de faisceau "Linearly Constrained Minumum

Variance" (LCMV) 5, sont la solution au problème de minimisation suivante :

Jw =E
{∣

∣wTx
∣
∣
2
}

+ λ(wTa1 − 1)

wTRxxw + λ(wTa1 − 1) (2.18)

où Rxx es la matrice de covariance de x et λ est le multiplicateur de Lagrange. La

solution de cette optimisation sous contrainte est obtenue par :

w =
R−1

xxa1

aT
1 R−1

xxa1

(2.19)

Cette solution fournit les meilleurs résultats à condition que l’activité neuronale en

question soit orthogonale à l’activité provenant d’autres régions, ce qui constitue une

limitation importante si les sources sont partiellement corrélées.

Une autre technique provenant de la famille des formateurs de faisceau haute résolu-

tion est l’algorithme de classification de plusieurs signaux (MUSIC) [Mosher et al., 1992].

5. Connu aussi comme "Minimum Variance Distortionless Response (MVDR)
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Cette technique est basée sur la décomposition en valeurs propres des données pour iden-

tifier les composantes sous-jacentes (l’espace du signal) [Michel et al., 2004]. L’algorithme

MUSIC est formulé à partir d’un modèle linéaire en présence de bruit. En considérant

des sources dipolaires ayant une orientation fixe, on a le modèle EEG suivant :

x̃ = A(re, rd,ud)s + b (2.20)

où ud est supposée connue, on cherche à estimer rd et s. Afin de représenter les

sources individuelles de façon plus explicite l’équation (2.20) présentée précédemment

peut être récrite sous la forme :

x̃ =

p
∑

j=1

a(rdj
,udj

)sj + b (2.21)

où a(rd,ud) 6 est une colonne de la matrice de gain A, qui représente un dipôle fixe et

sj l’amplitude de la source en question. En calculant la décomposition en valeurs singu-

lières (SVD) de x̃, (x̃ = UΣV), l’ensemble de vecteurs singuliers à gauche U est une base

orthonormée du sous-espace engendré par les données. On considère que le sous-espace

du signal est engendré par les p premiers vecteurs singuliers de U, représentés par Up,

en tant que le sous-espace du bruit est porté par les valeurs singulières résiduelles.

L’étape suivante est d’appliquer une transformation orthogonale aux données, x̃p =

(UpU
T
p )x̃ et trouver le projecteur dans le sous-espace du bruit :

x̃ − (UpU
T
p )x̃ = (I − UpU

T
p )x̃ = P⊥

p x̃ (2.22)

où P⊥
p représente la projection orthogonale dans le sous-espace du bruit [Baillet, 2001;

Grech et al., 2008]. On peut utiliser cet opérateur de projection pour créer une nouvelle

fonction coût :

JMUSIC(rdj
,udj

) =

∥
∥
∥P⊥

p a(rdj
,udj

)
∥
∥
∥

2

2
∥
∥
∥a(rdj

,udj
)
∥
∥
∥

2

2

(2.23)

qui est égale à zéro à chaque position rdj
et l’orientation udj

réelles des p sources

retenues.

Dans le cas où les orientations des dipôles ne sont pas connues, l’équation (2.23) peut

être réécrite en utilisant la deuxième formalisation de l’équation (2.13) [Mosher et al.,

6. Le terme re n’est plus présent dans a car il est connu (position des électrodes).
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1999]. Dans ce cas, on revient à la forme x̃ = KUds + b et donc une nouvelle fonction de

coût est obtenue :

JMUSIC(rdj
) =

∥
∥
∥P⊥

p k(rdj
)
∥
∥
∥

2

F
∥
∥
∥k(rdj

)
∥
∥
∥

2

F

(2.24)

où k(rdj
) est la matrice de gain à trois colonnes qui correspond à un seul dipôle. En

théorie JMUSIC(rdj
) = 0 à chaque position rdj

valide. L’orientation optimale est trouvée

par une technique d’analyse des vecteurs propres et les tracés temporels des amplitudes

s sont trouvés comme dans l’approche LS (équation (2.15)).

Cette fonction de coût est utilisée par MUSIC sur un ensemble prédéfini de points

de grille. Le calcul de JMUSIC(r) pour chaque point de la grille doit être inversé afin de

fournir une cartographie avec p pics pour représenter les localisations des p générateurs

des sources originelles [Baillet, 2001].

L’hypothèse nécessaire de MUSIC est que la série temporelle liée à chaque source

dipolaire si ∈ S est linéairement indépendante des suites temporelles des autres dipôles

[Mosher et al., 1995] (mais pas nécessairement orthogonale, comme les approches du type

beamformer).

Dans [Mosher et Leahy, 1996; Mosher et Leahy, 1997; Mosher et Leahy, 1999] les au-

teurs présentent l’application de l’algorithme MUSIC de façon récursive pour la localisa-

tion de sources. Les modifications de l’algorithme permettent l’amélioration de certains

inconvénients de MUSIC telles que la difficulté en la localisation de plusieurs sources due

aux erreurs dans l’estimation du sous-espace du signal [Mosher et Leahy, 1999] 7. Une

autre variante de la méthode MUSIC (FO-D-MUSIC, "Fourth Order Deflation MUSIC") a

été proposée dans [Albera et al., 2008]. Cette méthode permet la localisation de sources

cérébrales avec une orientation non fixe. FO-D-MUSIC est plus performant par rapport

aux algorithmes classiques en situations difficiles telles que la localisation de sources très

proches obtenue à partir d’un nombre réduit d’électrodes.

2.2.1.2 Méthodes d’imagerie

Ces approches ont été développées pour s’affranchir des limitations des méthodes pa-

ramétriques. Avec les contraintes décrites précédemment (positions et orientations fixées

7. Les méthodes MUSIC sont disponibles dans le logiciel BRAINSTORM [Tadel et al., 2011] déve-

loppé par Sylvain Baillet, Richard Leahy et John Mosher et est disponible sur Internet (http ://neuroi-

mage.usc.edu/brainstorm).
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dans le volume), le problème inverse est réduit à un problème linéaire :

Ĵ = Γx = ΓKJ (2.25)

où la matrice Γ de dimension (3p×m) est une inverse généralisée du noyau matriciel

K [Pascual-Marqui, 1999; Baillet et al., 2001; Yao et Dewald, 2005] 8.

Il est connu que la solution linéaire au problème inverse EEG n’est pas unique, c’est-

à-dire qu’il existe un nombre infini de matrices inverses Γ, et toutes produisent des esti-

mations de Ĵ (voir équation (2.25)) qui satisfont les potentiels x.

Une manière pour trouver la solution inverse correspond à contraindre la solution du

problème direct à générer des potentiels observés [Pascual-Marqui, 1999]. Dans ce cas on

doit résoudre le problème suivant :

Ĵ = min
J

∥
∥JTWJ

∥
∥ , sous contrainte : x = KJ (2.26)

et la solution pour toute matrice W de dimension (3p × 3p) donnée est :

Ĵ = Γx avec Γ = W−1KT
[
KW−1KT

]⊕
(2.27)

où
[
KW−1KT

]⊕ est la pseudo-inverse de Moore-Penrose de
[
KW−1KT

]
. Toutes les

solutions de sources distribuées proposées dans la littérature peuvent être dérivées à

partir de l’équation (2.27) comme on le verra ultérieurement.

Par exemple, le cas le plus simple de l’équation (2.27) est obtenu quand W = I ∈ R3p

et donc :

Ĵ = Γx avec Γ = KT
[
KKT

]⊕
(2.28)

l’équation (2.28) est la solution de norme minimale (MN), une solution bien connue

du problème inverse EEG/MEG [Hamalainen et Ilmoniemi, 1994]. La méthode donne

une solution unique et trouve une combinaison de sources intracrâniennes avec l’inten-

sité la plus faible qui ajuste les données de manière exacte.

La solution MN a été fortement critiquée à plusieurs occasions [Pascual-Marqui et al.,

1994] car la caractéristique principale de cette solution est qu’elle pénalise les sources qui

se trouvent loin des capteurs. Elle fournit des distributions de sources situées près de la

surface de mesure (du scalp), ce qui peut conduire à des fausses interprétations [Michel

et al., 2004]. Clairement, cette solution n’est pas conseillée pour localiser des sources pro-

fondes [Grave de Peralta Menendez et al., 2004].

8. Alternativement, l’estimation peut être écrite ŝ = ΓAAs. Dans ce cas, la matrice ΓA est de taille p×m.
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Néanmoins, il y a des auteurs [Hauk, 2004; Michel et al., 2004] qui défendent cette

solution dans certains cas (notamment en absence d’information a priori fiable sur les

sources génératrices).

Un deuxième cas de l’équation (2.27) est obtenu pour W = Ω2⊗I3, où ⊗ est le produit

Kronecker, I3 est une matrice identité de dimension (3×3) et Ω est une matrice diagonale

de dimension (p × p) obtenue par :

Ωj,j =

√
√
√
√

m∑

i=1

kT
i,jki,j pour j = [1, 2, · · · , p] (2.29)

Sous cette contrainte, on obtient :

Ĵ = Γx avec Γ = (Ω2 ⊗ I3)
−1KT

[
K(Ω2 ⊗ I3)

−1KT
]⊕

(2.30)

La solution obtenue dans l’équation (2.30) est la solution de norme minimale pondé-

rée (WMN). Elle a été proposée pour compenser la tendance de la solution de la MN à

favoriser les sources superficielles.

Une troisième paramétrisation importante de l’équation (2.27) conduit à la solution

fournie par l’algorithme LORETA [Pascual-Marqui et al., 1994]. Cette solution est connue

comme norme minimale pondérée Laplacienne (LWMN). C’est un cas particulier de la

WMN qui utilise d’autres contraintes additionnelles dans Ω, en fonction de la profon-

deur. En particulier, elle favorise les solutions avec une distribution spatiale lisse en

minimisant le laplacien des sources pondérées [Michel et al., 2004]. Dans ce cas, W =

[(Ω ⊗ I3)B
TB(Ω ⊗ I3)], où B est la matrice d’opérateur laplacienne qui produit la so-

lution inverse la plus lisse possible (voir [Pascual-Marqui et al., 1994; Pascual-Marqui,

1999]). Donc la solution fournie par LORETA est :

Ĵ = Γx avec Γ = [(Ω⊗I3)B
ΓB(Ω⊗I3)]

−1KT
[
K[(Ω ⊗ I3)B

TB(Ω ⊗ I3)]
−1KT

]⊕
(2.31)

Plusieurs autres pondérations sont également possibles (voir [Gorodnitsky et al., 1995;

Pascual-Marqui, 2002]), mais il faut garder à l’esprit que la plupart des ces stratégies de

pondération sont fondées sur des opérations purement mathématiques sans nécessaire-

ment un véritable fondement physiologique [Michel et al., 2004].

En conclusion, la principale différence entre les solutions distribuées se trouve dans

l’information a priori qu’elles incorporent pour résoudre le problème inverse, par exemple

la norme minimale, la norme minimale pondérée, ou d’autres restrictions mathématiques

ou biophysiques [Grave de Peralta Menendez et al., 2000; Grave de Peralta Menendez

50



2.2. Problème Inverse

et al., 2004]. Un inconvénient commun des contraintes de norme minimale (MN, WMN

et LWMN) est qu’elles produisent des solutions très lisses, qui ne sont pas réalistes d’un

point de vue physiologique [Baillet, 2001].

Une classe particulière de restrictions physiologiques conduit aux méthodes connues

comme l’imagerie de surface. La principale différence avec les solutions présentées pré-

cédemment est le modèle de tête utilisé dans l’inversion. L’hypothèse de base est que

les dendrites apicales (courants primaires) qui produisent les champs mesurés appar-

tiennent au cortex et leur orientation est normale à la surface. Donc la solution sera

contrainte à des dipôles fixes normaux à la surface placés sur un pavage triangulaire

de la surface du manteau cortical, lequel est extrait de l’image anatomique IRM du pa-

tient. Le cortex humain possède une nature hautement compliquée qui a besoin d’un

maillage haute résolution. Donc le problème inverse devient extrêmement sous déter-

miné et l’imagerie a besoin d’utiliser des contraintes explicites ou implicites sur les dis-

tributions de courant de source autorisées [Baillet et al., 2001; He et Ding, 2004; Grave de

Peralta Menendez et al., 2004; Liu et al., 2005; Bénar et al., 2005].

Afin de restaurer l’information spatiale haute résolution de l’activité électrique sur

différentes surfaces, (scalp ou surface corticale) deux techniques d’imagerie de source de

surface importantes ont été développées : le Laplacien de surface (SL) et la Cartographie

du Potentiel Cortical (CPM).

La SL peut être interprétée comme une densité de charge/courant équivalente sur la

surface du scalp [He et Ding, 2004]. La CPM utilise un modèle biophysique explicite des

propriétés de conduction passive de la tête pour déconvoluer spatialement le potentiel

du scalp et obtenir les distributions de potentiel epicortical [He et Ding, 2004].

Une approche possible pour construire une CPM est d’approximer la surface corti-

cale par une couche sphérique (ou, d’une manière équivalente, considérer une couche

dipolaire sphérique entre la vraie surface corticale et le scalp). Cette approche est appelée

"Cortical Imaging Technique" (CIT, [Sidman et al., 1990]) ou Technique d’Imagerie Corti-

cal. La CIT est une technique de localisation de sources équivalente (EST) [Yao, 1996].

Les algorithmes CIT à géométrie réaliste (CIT-RG) tirent parti des méthodes de calcul

numériques tels que la Méthode des Éléments de Frontières (BEM) et la Méthode des

Éléments Finis (FEM) pour éviter les erreurs de co-registration quand les modèles de tête

sphériques sont utilisés [He et Ding, 2004]. Ces méthodes, améliorent significativement

la résolution spatiale de la solution du problème inverse [Yao et Dewald, 2005] dans la

mesure où les modèles utilisés sont corrects. Cependant, il est clair qu’elles ne sont pas

du tout adaptées à la localisation de sources profondes.
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2.2.1.3 Évaluation et comparaison des solutions inverses

Habituellement, les algorithmes de localisation de sources sont évaluées et comparées

à travers de simulations avec des signaux synthétiques [Mosher et al., 1997]. Tout d’abord,

un dipôle est placé dans le modèle de tête (on considère qu’il est parfaitement connu,

très souvent sphérique) et la solution du problème direct de la distribution du potentiel

du scalp est calculée. Puis la méthode de localisation de sources est appliquée sur cette

cartographie et la distance entre la source estimée et la source simulée est mesurée. Dans

le cas des solutions inverses distribuées, la distance entre le maxima de la source estimée

et la vraie source est mesurée [Michel et al., 2004]. En complément, pour les méthodes

paramétriques (où la reconstruction des potentiels sur le scalp n’est pas exacte), on peut

calculer la variance résiduelle entre les mesures et les projections des sources estimées

sur le scalp (erreur quadratique moyenne, "goodness of fit") (voir équation 2.17).

2.2.2 Séparation Aveugle de Sources (BSS)

La séparation aveugle des sources ou Blind Source Separation (BSS) est un problème

très important en science et ingénierie qui a été largement étudié depuis les premiers

travaux de Jutten et Hérault [Hérault et al., 1985]. Elle consiste à trouver des sources

inconnues à partir des mélanges linéaires mesurés en faisant très peu d’hypothèses sur

le processus de mélange (si ce n’est qu’il doit être linéaire) et quelques hypothèses sur

les sources [Comon, 1991; Cardoso, 1989; Bell et Sejnowski, 1995; Belouchrani et al., 1993;

Hyvärinen et Oja, 1997], (voire également les travaux très complets de Cichocki ou de

Lee [Cichocki et Amari, 2002; Lee, 1998]).

Le terme aveugle met l’accent sur le fait que 1), les signaux source ne sont pas obser-

vés et 2), qu’il n’y a pas d’information disponible sur le mélange. Le manque de connais-

sance a priori sur le mélange est compensé par des hypothèses sur la nature des sources.

Ces hypothèses forment les fondements pour la plupart des algorithmes de séparation

de sources et incluent les propriétés statistiques telles que la mesure d’un degré de non

relation entre les sources (indépendance ou non corrélation), la stationnarité et (dans cer-

tains cas) la non-gaussianité [Cardoso, 1998; Hyvärinen et Oja, 2000; Vigário et Oja, 2000;

O’Grady et al., 2005; Corsini et al., 2006; Congedo, 2007; Kachenoura, 2007].

L’objectif de la BSS est de reconstruire correctement la forme d’onde des sources en

permettant l’indétermination de leur signe, l’ordre et leur énergie [Congedo, 2007]. En

électroencéphalographie (EEG), la BSS vise à estimer la forme d’onde et la projection

spatiale sur le scalp des courants dipolaires intracrâniens responsables des signaux EEG.

52



2.2. Problème Inverse

2.2.2.1 Modèle BSS linéaire instantané

Comme pour les autres problèmes inverses en EEG, un modèle linéaire instantané

est suffisant. Dans le vocabulaire de la BSS linéaire, les observations et les sources sont

liées par la matrice de mélange. Le modèle utilisé est parfaitement similaire au modèle

EEG présenté dans l’équation (2.12). Comme précédemment, on assume l’existence de p

signaux avec un certain degré d’indépendance [s1, s2 · · · sp] et l’observation de m signaux

de mélange [x1, x2 · · ·xm], linéaires et instantanés.

xi =

p
∑

j=1

ai,jsj pour i = [1, 2, · · ·m] (2.32)

Cela est représenté d’une façon compacte par l’équation de mélange

x = As (2.33)

où x ∈ Rm×1 est le vecteur d’observations, s ∈ Rp×1 est le vecteur de sources et

A ∈ Rm×p est la matrice de mélange. Dans le cas général en BSS, la matrice de mélange

A est une matrice m×p de rang plein, avec m <= p. Cependant, dans la plupart des algo-

rithmes qui résolvent le problème BSS il est assumé que la dimension de x (observations)

est la même que celle de s (sources) [Vigário et Oja, 2000].

Le but de la BSS est d’estimer la matrice de mélange A et le vecteur relatif aux séries

temporelles des sources s à partir du vecteur des mesures à un instant donné x [Cichocki

et Amari, 2002; Lee, 1998]. La solution de cette estimation s’écrit telle que :

y = Bx = BAs (2.34)

où y ∈ Rp×1 est une estimation des sources s, y = ŝ et B ∈ Rp×m est une transforma-

tion linéaire de rang plein connue comme la matrice de séparation. Le produit G = BA

s’appelle matrice du système global. La meilleure estimation possible par BSS ne peut

pas fournir l’ordre des sources, ni leur amplitude. En fait, une séparation parfaite corres-

pond à une matrice G = ΛP, avec Λ une matrice diagonale qui pondère l’amplitude des

estimations y et P une matrice de permutation responsable de leur ordre.

Les algorithmes de séparation aveugle des sources BSS classiques cherchent à estimer

la matrice de séparation B comme un produit de deux transformations linéaires succes-

sives : (1) un blanchiment de deuxième ordre et (2) une transformation orthogonale ou

rotation (voir [Cichocki et Amari, 2002]).
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2.2.2.2 Blanchiment

Le blanchiment est obtenu à l’aide d’une matrice de transformation appliquée aux

signaux mesurés afin d’obtenir un ensemble de signaux décorrélés de variance unitaire

z :

z = Wx = WAs (2.35)

où W peut être obtenu de plusieurs manières. Lorsque les mesures x sont linéaire-

ment indépendantes entre elles, leur matrice de covariance Rxx est de plein rang m et la

matrice de blanchiment W est une matrice de dimension (m × m) obtenue à partir de la

décomposition vecteurs - valeurs propres de Rxx = VΣVT :

W = Σ− 1

2 VT (2.36)

Dans le cas plus réaliste des mesures bruitées, le modèle présenté dans l’équation

(2.33), peut être étendu pour inclure les effets d’un bruit additif sur le mélange en ajoutant

un vecteur du bruit b [Vigário et Oja, 2000; Cichocki, 2004; Kachenoura, 2007] :

x̃ = As + b (2.37)

Dans le cas de l’EEG le bruit modélisé par (2.37) est seulement le bruit du à l’instru-

mentation [Congedo et al., 2008].

Pour les mélanges bruités, on peut appliquer le blanchiment présenté dans l’équation

(2.36), connu comme blanchiment classique. Cependant ce blanchiment exploite la ma-

trice de corrélation Rx̃x̃(0) au décalage τ = 0 donc, l’effet du bruit blanc ne peut pas être

éliminé. Une autre forme de blanchiment connu comme blanchiment robuste calcule une

matrice de blanchiment W non plus à partir de Rx̃x̃, mais plutôt à partir de k matrices de

covariance Rx̃x̃(τ) où τ représente le décalage [Belouchrani et Cichocki, 2000].

Enfin, si le nombre d’observations x̃ est supérieur au nombre de sources s, le rang de

Rx̃x̃ est en principe inférieur à m. Pour les mélanges bruités, les dernières valeurs propres

de Rx̃x̃, correspondant au bruit ne sont pas nulles mais très faibles devant les valeurs cor-

respondant au signal informatif. Dans ce cas, le blanchiment peut être également utilisé

comme prétraitement, pour réduire la dimension du problème et éliminer une partie du

bruit additif. La matrice de blanchiment sera alors non carrée ayant un nombre de lignes

plus petit que le nombre de mesures W ∈ Rd×m, d < m. Ce type de blanchiment peut

avoir des inconvénients lorsque le nombre de sources estimé est trop faible (mélanges

très bruités), comme on le verra dans le chapitre 4.
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2.2.2.3 Rotation

Le dernier pas de l’estimation de sources est une rotation. Dans l’approche BSS clas-

sique les sources estimées y sont des signaux indépendants, donc implicitement décor-

rélés. Par conséquent, pour passer de z à y sans annuler l’orthogonalité déjà obtenue,

la transformation recherchée est une transformation orthogonale Ψ. On peut estimer les

sources en calculant le produit entre la matrice unitaire Ψ ∈ Rm×m et des signaux blan-

chis z :

ŝ = Ψz = ΨWAs (2.38)

où Ψ est obtenue à partir de l’optimisation d’un critère d’indépendance.

La rotation est une transformation qui peut être obtenue de plusieurs manières, d’où

la grande variété d’algorithmes de séparation. Dans la littérature on trouve deux grandes

approches :

– des méthodes qui cherchent à trouver la transformation qui maximise l’indépen-

dance statistique des sources estimées. Ces méthodes sont donc basées sur des

mesures d’indépendance à l’aide des statistiques d’ordre supérieur (HOS) telles

que les cumulants d’ordre quatre [Comon, 1994] ; la diagonalisation simultanée de

matrices de cumulants d’ordre supérieur : JADE (Joint Approximate Diagonalization

of Eigen matrices)[Cardoso et Souloumiac, 1993] ; l’information mutuelle (Extended

InfoMax - RUNICA) [Bell et Sejnowski, 1995; Lee, 1998; Makeig et al., 1996], la

néguentropie (FASTICA) (Fixed-Point ICA) [Hyvärinen et Oja, 1997; Hyvärinen,

1999].

– des méthodes qui s’appuient sur des décorrélations multiples en utilisant unique-

ment des statistiques de deuxième ordre (SOS). La séparation aveugle de sources,

sous certaines hypothèses de décorrélation, peut être obtenue par la diagonalisa-

tion simultanée de deux ou plusieurs matrices de covariance extraites des données,

(SOBI) [Belouchrani et al., 1993; Belouchrani et al., 1997], (AMUSE) [Tong et al.,

1991], (SOBI-BPF) [Cichocki et Belouchrani, 2001], (SOBI-RO) [Belouchrani et Ci-

chocki, 2000], (SEONS)[Choi et al., 2002].

De plus, il y a d’autres algorithmes qui combinent les deux familles d’algorithmes

HOS et SOS pour trouver cette transformation (pour une comparaison des algorithmes

BSS sur des signaux EEG voir [Romo-Vázquez, 2010]).
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2.2.2.4 Critères d’évaluation pour la BSS

Plusieurs critères d’évaluation ont été proposés dans la littérature (voir [Haykin, 2000]

pour une comparaison). L’un des critères les plus simples, proposé par [Comon, 1994],

est une mesure de distance entre la matrice de mélange et la matrice de mélange estimée.

Le critère d’évaluation le plus connu est obtenu en réécrivant l’équation (2.38) comme :

ŝ = ΨWAs = BAs = Gs (2.39)

Comme mentionné précédemment, la matrice G permet l’indétermination du signe,

de l’énergie et de l’ordre de la source. Le critère classique d’évaluation pour les algo-

rithmes de séparation de sources est basé sur la matrice de transfert entre les sources

originelles s et les sources estimées ŝ, (G = BA) [Cichocki, 2004]. L’indice de séparabilité

IS est une mesure de distance entre G et une matrice diagonale permutée et il est calculé

comme ceci est illustré ci-dessous (voir [Cichocki et Amari, 2002; Melissant et al., 2005;

Escudero et al., 2010; Romo-Vázquez, 2010]) :

IS =

∑m
i=1(

∑m
j=1(g

l
i,j) − 1) +

∑m
j=1(

∑m
i=1(g

c
i,j) − 1)

2 · m(m − 1)
(2.40)

où gl
i,j ∈ Gl est une matrice qui contient les lignes normalisées de la matrice G obte-

nue par :

gl
i,j =

∣
∣
∣gi,j

∣
∣
∣

maxk

∣
∣
∣gi,k

∣
∣
∣

. (2.41)

et gc
i,j ∈ Gc la matrice qui contient les colonnes normalisées de la matrice G obtenue

par :

gc
i,j =

∣
∣
∣gi,j

∣
∣
∣

maxk

∣
∣
∣gk,j

∣
∣
∣

. (2.42)

On peut observer dans l’équation (2.40) que dans le cas d’une séparation parfaite

l’indice IS vaut zéro.

Les critères précédents ne permettent pas de quantifier la qualité de l’estimation d’un

source donnée. Le critère introduit dans [Chevalier, 1995] cherche à quantifier la qualité

de la séparation de chacune des sources estimées. Il est basé sur le rapport signal sur

l’interférence plus bruit (SINR) de chaque source aux sorties du séparateur. Le SINR est

donné par l’expression suivante :
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SINRk(bi) = σ2
k

∣
∣bT

i ak

∣
∣2

bT
i Rbk

bi

. (2.43)

où bi est la i-ième colonne de B ; ak est la k-ième colonne de A ; Rbk
est la moyenne

temporelle la matrice de corrélation du bruit plus l’interférence de la source k :

Rbk
= Rx − σ2

kaka
T
k (2.44)

et σ2
k est la puissance (variance) de la source k.

La valeur maximale du SINR de chaque source (SINRMk(B)) est calculée comme

le maximum de SINRk(bi), quand i varie de 1 à p (nb. de sources). Enfin, l’indice de

performance est défini par le vecteur :

IP (B) = (SINRM1(B),SINRM2(B), · · · ,SINRMp(B)) (2.45)

On dit que la séparation B1 a une meilleure performance que la séparation B2 pour

la source k si SINRMk(B1) > SINRMk(B2)
9.

Dans le cadre réel de la séparation de sources appliquée sur les enregistrements EEG,

on ne connaît pas la matrice de mélange, donc les critères précédents ne peuvent pas être

appliqués. Toutefois, sous certaines conditions, on dispose d’informations sur des sources

particulières comme par exemple l’électrocardiogramme ECG. Si on est sûr de la présence

de ces sources dans le mélange (EEG mesuré), l’algorithme BSS devrait être capable de

trouver ce signal particulier comme une source. Par ailleurs, cette source doit présenter

une grande similarité avec l’ECG enregistré simultanément avec l’EEG. Un haut degré

de similarité, mesuré par exemple en calculant le coefficient de corrélation, serait un in-

dicateur d’une séparation effective, et donc il peut être utilisé comme un critère alternatif

de performance dans la séparation de sources.

Un problème à régler avant de calculer le coefficient de corrélation est le possible

décalage temporel entre l’ECG mesuré sur le thorax du patient et la source séparée à

partir de l’EEG. Pour prendre en compte ce décalage, le coefficient de corrélation peut être

calculé pour plusieurs retards temporels entre les deux signaux, l’indice de performance

étant dans ce cas la valeur maximale de cette corrélation :

rs
k
,ŝ

k
= max

τ

cov(sk(t), ŝk(t + τ))

σs
k
σŝ

k

, −a < τ < a. (2.46)

où a est un décalage maximal choisi par l’utilisateur.

9. Une comparaison de 8 algorithmes de séparation en utilisant ce critère de performance a été présenté

dans [Chevalier et al., 2004].
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2.2.3 La localisation et la séparation des sources

Les deux approches à la solution du problème inverse en EEG présentées précédem-

ment (1. Localisation de sources en utilisant un modèle physique et 2. Séparation Aveugle

des sources BSS) sont des méthodes très différentes ayant un même but : l’estimation des

sources cérébrales. La première méthode a l’avantage des connaissances a priori intro-

duites sur un modèle physique qui permet de réduire l’espace de solutions pour trouver

une solution appropriée. Le principal inconvénient de cette méthode est la dépendance

de la fiabilité des hypothèses faites dans la modélisation. Donc cette solution est proche

de la réalité dans la mesure où le modèle utilisé se rapproche de la réalité. Il détermine

les sources et les localise. De l’autre côté la BSS fait des hypothèses fortes sur les sources

telles que l’indépendance. De plus, dans les solutions classiques, on suppose qu’on est

dans le cas surdéterminé. Ces hypothèses sont probablement fausses aussi, en tout cas

pour une partie des sources. En revanche, il a été montré que la BSS est une bonne option

pour la modélisation des sources d’artefacts et d’autres signaux indépendants introduits

dans la mesure.

2.3 Modèle de mesure en EEG

Les sections précédentes présentent la relation idéale entre les sources et les potentiels

absolus (problème direct et problème inverse). Cependant, dans la pratique, on ne peut

pas avoir accès aux potentiels absolus : toutes les mesures sont obtenues par rapport à un

potentiel de référence. Il est très difficile de trouver une localisation anatomique qui soit

assez loin des générateurs neuronaux et des électrodes de référence pour être considérée

vraiment comme inactive [Joyce et Rossion, 2005]. Le potentiel zéro ou référence nulle

a été un sujet de controverse dans la littérature ECG et EEG. Tout d’abord, il y a une

activité électrophysiologique considérée comme du bruit sous l’électrode de référence,

et ce bruit apparaît sur toutes les différences de potentiel EEG. De plus, un problème

plus complexe se pose lorsque l’électrode de référence enregistre également une activité

cérébrale. En fait, le choix d’une référence ayant un potentiel zéro situé à l’infini ne peut

pas être appliqué sur un volume conducteur isolé limité tel que le corps (et encore moins

si l’électrode de référence est placée sur la tête) [Geselowitz, 1998].

Dans la pratique, n’importe quelle électrode peut être choisie comme référence, son

potentiel mesuré par rapport à un potentiel nul ne sera jamais connu [Osselton, 1965]. Ce-

pendant on peut utiliser certaines techniques qui permettent d’en annuler les effets. Une

très bonne synthèse bibliographique concernant la référence a été présentée récemment

dans [Kayser et Tenke, 2010].
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Dans les lignes directrices qui concernent l’enregistrement de l’EEG présentées par

[Picton et al., 2000], les auteurs nous rappellent que les enregistrements EEG doivent être

faits en utilisant une référence commune et que la référence doit être spécifiée 10.

2.3.1 Problème de la référence

Le modèle de mesures à référence inconnue non-nulle présente quelques inconvé-

nients car, dans l’idéal, les méthodes d’analyse des signaux EEG ont besoin de potentiels

absolus sur le scalp pour fournir les meilleurs résultats. Dans les prochains paragraphes

nous allons illustrer ces problèmes, tant du point de vue spatial (topographie des po-

tentiels du scalp, localisation et séparation de sources) que des points de vue temporel

et fréquentiel (détection d’événements, analyse spectrale, mesures de synchronisation).

Lorsque l’on mesure des potentiels de scalp, on cherche à reconstruire la topographie des

pics de potentiel produits par les sources cérébrales. Donc, le but est d’avoir immédiate-

ment une information (sur le scalp) de la localisation des sources cérébrales.

2.3.1.1 Analyse spatiale de l’EEG

Une première information extraite à partir des mesures EEG est la distribution des

potentiels sur le scalp (voir figure 2.4). En effet, le potentiel inconnu de l’électrode de

référence rajoute une inconnue supplémentaire et donc une variable à tous les potentiels

du scalp. Cela rend la comparaison impossible entre deux topographies de scalp. De plus,

dans l’éventualité où ce potentiel de référence soit le même pour toutes les électrodes, ce

niveau d’arbitration déforme également les rapports relatifs entre les différentes régions

du scalp en référence commune. Pour s’affranchir de ce problème, le clinicien observe ces

signaux en montage différentiel mais, dans ce cas, la mesure est locale.

Dans le cadre du problème inverse introduire la référence mène à une transformation

entre le montage idéal (potentiels absolus) et le montage en référence commune avec une

perte de rang, car le nombre de mesures disponibles devient N − 1 si le nombre d’élec-

trodes est N . Cette perte est néanmoins inévitable, quelle que soit l’approche utilisée pour

résoudre le problème (inversion du modèle physique ou séparation aveugle).

De plus, cette diminution du nombre de mesures disponibles est accompagnée de l’in-

troduction du potentiel de référence dans toutes ces mesures, et cette transformation est

susceptible de modifier les solutions fournies par les algorithmes de résolution de pro-

10. Dans la plupart des cas il s’agit d’une électrode de référence commune, cependant il y a des cas où la

référence est composée de deux ou plusieurs électrodes (voir section 1.2.3.1).
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(a)

(b)

(c)

FIGURE 2.4. Cartes de potentiels de scalp en EEG avec différentes électrodes de référence : (a)

FPz, (b) Cz, (c) Moyenne.

blème inverse. Pour les approches utilisant le modèle physique, une façon de contourner

le problème de la référence et de rendre la solution insensible à la valeur inconnue du

potentiel r est détaillée dans [Pascual-Marqui, 2002; Pascual-Marqui, 2007].
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En effet, en utilisant une matrice de centrage des mesures HΦ = HAs, la valeur de la

référence est éliminée de la formulation du problème inverse [Pascual-Marqui, 2007].

Cette transformation est équivalente au passage en montage référentiel moyen pour

les mesures (en préservant l’information de la moyenne comme une mesure), avec la

modification de la matrice de modèle A ou K par la soustraction, de chaque colonne, de

sa moyenne). Cependant, cette solution est approximative, car le rang est aussi diminué :

les lignes de HA ne sont plus linéairement indépendantes.

Pour la deuxième approche décrite précédemment (BSS), seule l’inévitable perte de

rang due à la perte d’une électrode (celle de référence) semble intervenir. Le centrage

des données (comme toute autre transformation linéaire préservant le rang) ne devrait

en théorie rien changer. Cependant, comme on le montrera dans le chapitre suivant, la

présence du bruit peut modifier la solution et certaines transformations peuvent aider à

diminuer cette influence.

2.3.1.2 Analyse temporelle/fréquentielle

Du point de vue temporel et fréquentiel, un potentiel de référence non stationnaire

affecte les mesures et de fait l’analyse [Yao, 2001; Hu et al., 2009; Hu et al., 2007a; Hu

et al., 2010; Essl et Rappelsberger, 1998]. Dans la littérature, une des premières études est

consacrée au calcul de la cohérence [Essl et Rappelsberger, 1998]. La cohérence est une

fonction de corrélation (comprise entre 0 et 1) entre deux signaux. Comme cela est montré

dans cette étude, le signal de référence a une influence très importante, et une référence

mal choisie peut nuire lors de l’interprétation des résultats. Dans [Nunez et al., 1999]

l’auteur présente des résultats qui montrent que la référence moyenne et les mastoïdes

liées (numériquement) fournissent des estimations semi-quantitatives raisonnables de

cohérence des sources néocorticales à grande échelle.

Dans [Gudmundsson et al., 2007] les auteurs présentent un étude sur la fiabilité des

caractéristiques quantitatives (mesures de densité spectrale, régularité et cohérence) en

EEG. Leurs résultats permettent de montrer que la fiabilité la plus haute est obtenue en

utilisant le montage en référence moyenne a contrario des montages en référence com-

mune et bipolaire.

Dans [Hu et al., 2007a] les auteurs analysent trois caractéristiques fréquentielles uti-

lisées souvent en SEEG (la puissance spectrale, la synchronisation de phase et la forme

quadratique de la cohérence (MSC)) en construisant le montage en référence commune,

le montage bipolaire et le montage corrigé des potentiels absolus. Comme pour les autres

études de la littérature, l’analyse des données présente des différences significatives selon
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le montage. Une deuxième caractéristique des signaux EEG influencée par la référence est

leur énergie (estimée par exemple pour détecter ou segmenter des phases différentes).

Dans [Hu et al., 2009], les auteurs cherchent dans leur étude l’impact que l’amplitude

du signal de référence a globalement sur l’énergie de l’EEG. Ils montrent que quand le

signal de référence et le signal à mesurer ont une corrélation négative, l’énergie du signal

référentiel augmente de façon monotone avec l’amplitude du signal de référence.

De plus si le signal de référence et le signal à mesurer ont une corrélation positive,

l’énergie du signal disponible pour l’analyse tout d’abord diminue et ensuite elle aug-

mente quand l’amplitude du signal de référence augmente. D’une façon générale, le si-

gnal de référence peut augmenter ou diminuer l’énergie inter-signaux.

2.3.2 Solutions classiques

2.3.2.1 Référence Moyenne

La raison classique donnée dans la littérature pour l’utilisation du signal de référence

moyenne est basée sur l’hypothèse que l’on peut assimiler la tête à un volume fermé

et isolé du point de vue électrique. Par conséquent, en théorie, la somme des potentiels

mesurés en surface doit être nulle, et donc le potentiel moyen également [Bertrand et al.,

1985; Offner, 1950]. En pratique la référence moyenne se rapproche d’un potentiel nul

lorsque le nombre d’électrodes est suffisamment grand et que leur distribution spatiale

est symétrique.

L’utilisation du montage en référence moyenne a été sujet de plusieurs critiques dans

la littérature [Desmedt et al., 1990; Tomberg et al., 1990; Junghöfer et al., 1999], mais

il a aussi ses partisans, surtout pour les applications de localisation de sources (voir,

[Pascual-Marqui et Lehmann, 1993; Picton et al., 2000; Michel et al., 2004; Pascual-Marqui,

2007]).

Dans [Desmedt et al., 1990] les auteurs arguent que des champs parasites littérale-

ment nommés "Ghost Potential Fields" sont créés par la référence moyenne, notamment

dans le cas de générateurs orientés de façon radiale au scalp. Selon [Desmedt et al., 1990;

Tomberg et al., 1990], le choix d’une "mauvaise" référence telle que la référence moyenne

peut introduire une distorsion dans la topographie des potentiels. Les simulations pré-

sentées dans ces travaux montrent que la référence moyenne peut être inexacte parce

qu’en pratique, il n’est pas possible d’échantillonner la moitié inférieure de la tête de la

même façon que la moitié supérieure, autrement dit les électrodes du scalp ne sont pas

équiréparties.
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En revanche, [Pascual-Marqui et Lehmann, 1993] critique sévèrement le travail de

[Desmedt et al., 1990] en affirmant que "les arguments présentés dans [Desmedt et al.,

1990] sont (1) constamment en violation des lois fondamentales de la physique ; (2) il ré-

fute les arguments car ils sont méthodologiquement invalides ; (3) la référence moyenne

selon Lehmann [Lehmann, 1971; Lehmann et al., 1987] doit être préférée à n’importe

quelle autre référence commune (céphalique ou non-céphalique) dans les analyses to-

pographiques".

Une estimation quantitative des effets dus à la référence moyenne est présentée dans

[Junghöfer et al., 1999]. Les auteurs analysent l’activité de la référence moyenne et dé-

couvrent ses conséquences dans le cadre de la dépendance de l’échantillonnage spatial

et la portion du scalp couverte par les électrodes. Ils montrent qu’il y a un biais qui se

produit lorsque la référence moyenne est calculée à partir de moins de la totalité de la

surface du volume conducteur. Les amplitudes du potentiel sont plus petites pour les

électrodes placées au centre du réseau d’électrodes (montage) que pour les électrodes

placées sur le bord. Ils appellent ce biais l’effet polaire de la référence moyenne ("Polar

Average Reference Effect", PARE). Une méthode de correction de l’effet PARE, basée sur

une interpolation par des splines est présentée dans [Babiloni et al., 1996; Ferree, 2000;

Ferree, 2006].

Enfin, il faut signaler l’étude de synthèse très détaillée sur la référence moyenne et de

ses avantages et inconvénients présentée dans [Dien, 1998].

2.3.2.2 Mesures bipolaires

Une autre méthode utilisée pour faire face au problème de l’activité de la référence

est l’utilisation des configurations bipolaires où les électrodes sont ordonnées en paires

espacées de distances très proches. Ces montages bipolaires par l’intermédiaire de leurs

couples d’électrodes détectent des variations locales et selon la direction engendrée par le

vecteur de position des deux électrodes (informations très localisées) dans les champs du

potentiel [Dien, 1998]. Ce montage est également particulièrement apprécié des experts

neurologues lors de l’analyse qualitative en SEEG car cela leur fournit une activité locale

et de fait aide à la localisation de sources.

En EEG comme en SEEG les montages bipolaires sont amplement utilisés. Cependant

les mesures bipolaires présentent certains inconvénients vis-à-vis de l’analyse fréquen-

tielle. Selon [Zaveri et al., 2006] le montage bipolaire introduit un élément de traitement

spatial dans les mesures. Les auteurs montrent que les résultats fournis par la densité
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spectrale de puissance et la forme quadratique de la cohérence à partir de données SEEG

sont altérés par l’utilisation du montage bipolaire. Hu confirme ces résultats également à

partir du calcul de la cohérence [Hu et al., 2007b]. Il est utile de citer également un aspect

important à considérer : l’information sur l’amplitude de l’activité locale est perdue car

seule la différence est exprimée.

Un inconvénient peu souvent évoqué mais néanmoins gênant est la perte de rang

supplémentaire de la matrice de mesures. En effet, les mesures en montage bipolaire

sont établies à partir du montage en référence commune (lui même de rang inférieur

au montage idéal de référence nulle) et donc, à cause des différences inter-électrodes, la

matrice de mesures bipolaires perd encore un rang.

2.3.3 Solutions optimisées

Les méthodes classiques présentées précédemment visent soit à éliminer l’influence

du potentiel de référence à travers des opérations simples comme la soustraction de la

moyenne, soit à s’affranchir du problème de la référence par les différences deux à deux

des électrodes de mesure. Plus récemment, dans la littérature sont apparues des mé-

thodes optimisées pour l’estimation des montages à référence nulle ou, implicitement,

du potentiel de référence à rajouter à chaque mesure.

2.3.3.1 Technique de Standardisation de l’Électrode de Référence (REST)

L’estimation des potentiels absolus par la méthode REST [Yao, 2001] est basée sur une

approche de type problème direct - problème inverse. REST est une technique qui permet

de trouver une estimation des potentiels absolus sur le scalp à partir d’un modèle phy-

sique de la tête et des mesures par rapport à une référence commune. L’idée de base de

cette méthode est que les sources équivalentes qui sont derrière la génération des poten-

tiels mesurés ne dépendent pas de la référence. Donc le raisonnement est le suivant : si

on peut reconstruire de manière approximative les sources équivalentes à partir des en-

registrements EEG du scalp, on doit pouvoir aussi reconstruire les potentiels par rapport

à l’infini de manière approximative à partir de sources équivalentes.

Le modèle physique utilisé par Yao [Yao, 2001] et ses collaborateurs, est le modèle

de couche dipolaire. Dans le modèle de couche dipolaire, la position et l’orientation des

dipôles sont fixées. Les sources sont en réalité les amplitudes ou forme d’onde s. Afin

d’obtenir une bonne approximation de la couche continue, le nombre de sources équiva-

lentes doit être plus grand que le nombre d’électrodes sur le scalp, c’est-à-dire si s ∈ Rp×1,
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p >> m donc le problème est fortement sous-déterminé. Ces sources équivalentes pour-

raient, en théorie, être trouvées en calculant le produit de la pseudo-inverse du modèle

physique A et les potentiels absolus :

ŝ = A⊕x avec A⊕ = AT
[
AAT

]⊕
(2.47)

cette équation est équivalente à l’équation (2.28) lorsque les orientations sont incluses

dans le modèle 11. En théorie, la couche dipolaire équivalente est une couche fermée qui

entoure toutes les sources réelles. Le terme équivalent signifie que le fait de calculer le po-

tentiel en chaque point de la couche permet de calculer le potentiel des régions externes

comme s’il était généré par les sources réelles internes. La Technique de Source Équi-

valente (EST) est une technique utilisée pour reconstruire les potentiels du scalp d’une

manière approximative par rapport à une référence placée à l’infini.

En pratique, les sources équivalentes ne sont pas estimées avec l’équation (2.47) parce

que les potentiels absolus x ne sont pas connus. Cependant, une estimation peut être éta-

blie à partir des potentiels mesurés soit en référence commune ou en référence moyenne

selon :

ŝ = A⊕
RΦ avec A⊕

R = AT
R

[
ARAT

R

]⊕
(2.48)

où Φ sont les potentiels mesurés, et AR la matrice du modèle physique correspondant

à la référence des mesures. Par exemple, pour un montage en référence commune, AR est

obtenue par la soustraction de la ligne correspondant à l’électrode de référence de toutes

les autres lignes de la matrice. Les sources estimées par l’équation (2.48) sont des sources

équivalentes fournies par la méthode EST.

La technique REST utilise les sources équivalentes obtenues par EST (2.48) pour esti-

mer les potentiels absolus comme :

xREST = Aŝ = AA⊕
RΦ = TRESTΦ (2.49)

où A ∈ Rm×p est déterminée par le modèle de tête, le type de montage des électrodes

et l’information sur la géométrie du modèle de distribution des sources équivalentes as-

sumées. Le calcul de l’inverse, A⊕
R , peut être altéré avec différentes troncatures des va-

leurs singulières pour réduire l’effet du bruit dans les enregistrements du scalp dans la

solution inverse des techniques tels que EST [Yao, 1996; Yao, 2001]. Cependant, cette tron-

11. Solution de norme minimale similaire à [Hamalainen et Ilmoniemi, 1994]
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cature peut engendrer le risque de conduire aussi à une perte d’information [Yao, 2001]

et donc elle n’est pas recommandée par les auteurs.

On rappelle ici que REST estime des sources équivalentes qui ne sont pas (et ne

cherchent pas à l’être) proches des vraies sources cérébrales. Cependant, ceci est un avan-

tage de REST, car ces sources équivalentes fictives sont utilisées uniquement dans une

phase intermédiaire de la procédure qui conduit à estimer les potentiels du scalp sans

référence.

Les auteurs ont commencé par valider les performances de REST sur des modèles

de têtes relativement simples (modèles sphériques) et sous l’hypothèse d’une certaine

distribution de sources équivalentes (couche dipolaire). Plus récemment, ils ont présenté

des résultats sur des modèles de têtes réalistes [Zhai et Yao, 2004]. Dans [Nunez, 2010],

les auteurs suggèrent l’utilisation de REST et du montage en référence moyenne (AR -

average reference) comme des montages standard pour les traitements ultérieurs.

Par construction, la technique REST suppose que l’électrode de référence est placée

sur la tête (car on peut modéliser la propagation des sources vers cette électrode dans la

matrice A). Autrement dit, elle est applicable dans le cas où le potentiel de l’électrode de

référence est un mélange de sources cérébrales, comme les autres électrodes.

2.3.3.2 Éstimation et suppression de la référence

Lorsque le signal de la référence est considéré comme un signal indépendant, il peut

être estimé par des méthodes de séparation de sources (BSS). Dans le cas des enregistre-

ments EEG faits à partir d’une référence placée sur le scalp, cette hypothèse est toutefois

loin d’être valide. Le signal sous l’électrode de référence est très probablement également

un mélange de sources. Le cas d’une référence non céphalique pourrait être considérée

comme une référence indépendante. Cependant les premiers travaux autour de ce sujet

ont été faits en SEEG, où le potentiel de référence est sur le scalp : il est considéré comme

une source indépendante par rapport aux mesures de profondeur. Si les sources sont pro-

fondes (hippocampique), cette hypothèse est probablement vraie parce que l’électrode

de référence du scalp est relativement isolée des électrodes intracrâniennes par les trois

couches intermédiaires : le liquide céphalo-rachidien, os et scalp [Hu et al., 2007b]. De

plus, selon le modèle SEEG présenté par [Zaveri et al., 2009], les électrodes de profondeur

enregistrent uniquement des signaux dont les générateurs sont très proches. De plus en-

core, le bruit dû aux perturbations extérieures (50/60 Hz) présent sur l’électrode de réfé-

rence céphalique est réellement indépendant des sources intracrâniennes [Hu et al., 2008].
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Le modèle proposé dans [Hu et al., 2007b] pour une référence indépendante est le

suivant :

xCRM =
[

A −1

]

×
[

s

r

]

= Q ×
[

s

r

]

(2.50)

où xCRM ∈ Rm×1 sont les signaux mesurés par rapport à la référence, A = [ai,j ] ∈
Rm×p est la matrice de mélange constante inconnue déterminée par la localisation et

l’orientation des sources s = [s1, s2, · · · , sp], 1 ∈ Rm×1 est un vecteur de 1 qui représente

une distribution constante de la source de référence sur les mesures et Q ∈ Rm×p+1 est

la matrice de mélange de toutes les sources.

Dans leurs travaux sur l’estimation de la référence en SEEG [Hu et al., 2007b; Hu et al.,

2008], les auteurs ont proposé trois méthodes pour l’estimation de la référence en SEEG.

Les deux premiers utilisent un algorithme BSS (FastICA) pour résoudre le problème. La

méthode I consiste en :

1. appliquer un algorithme ICA aux signaux EEG intracrâniens (SEEG) d’un montage

en référence commune afin d’estimer une matrice de mélange Q et les sources in-

dépendantes zj , j = 1, 2, · · · , m,

2. calculer la variance σ2
j pour chaque colonne de Q, qj , j = [1, 2, · · · , m] c’est-à-dire :

σ2
j =

1

m

m∑

i=1

(qi,j − q̄j) (2.51)

où q̄j est la valeur moyenne de qj . La colonne j∗ avec la plus faible variance corres-

pond à la colonne constante du modèle (2.50) et donc zj∗ est la composante ayant le signal

de référence et le bruit de ligne r̂1.

La première version de cette méthode consistait en trois étapes :

1. réaliser la séparation des sources à partir d’un montage bipolaire (en sachant que

le signal de référence ne se retrouverait pas parmi les sources séparées),

2. réaliser la séparation des sources à partir du montage à référence commune (en

sachant qu’on trouverait comme source supplémentaire la source de la référence)

et

3. en calculant la corrélation entre les sources estimées dans l’étape 1 et l’étape 2, la ré-

férence étant extraite comme la source estimée du montage en référence commune

qui est la moins corrélée des sources estimées à partir du montage bipolaire.
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La méthode II consiste à appliquer un algorithme ICA aux signaux (SEEG) d’un

montage bipolaire (BLM) afin d’obtenir les composantes indépendantes (CIs) s̄j , j =

1, 2, · · · , k, où (k < m) (chaque s̄j peut être une source ou une combinaison des sources

dont le nombre est relativement faible). Par la construction du montage BLM, le signal

de la référence n’est pas présent et donc, il est indépendant de tous les CIs obtenus en

appliquant ICA. Donc on peut écrire le modèle des enregistrements SEEG de la forme :

xCRM =
[

Ā −1

]

×
[

s̄

r

]

= Q̄ ×
[

s̄

r

]

(2.52)

où Ā =
[

āi,j

]

est une matrice constante de dimension (m×k). Le modèle de l’équation

(2.52) est un modèle équivalent au modèle présenté dans l’équation (2.50).

La i-ème voie peut s’écrire, xi,CRM =
∑k

l=1 āils̄l − r, et donc une estimation r̂2,i peut

être obtenue pour chaque voie de mesure comme :

r̂2,i =

k∑

l=1

āi,ls̄l − xi,CRM (2.53)

Mais, par construction, r̂ doit être indépendante des sources s̄j , donc E[r̂2,i, s̄j ] = 0 et

l’équation (2.53) devient :

E[(
k∑

l=1

āi,ls̄l − xi,CRM )s̄j ] = 0, j = [1, 2, · · · , k] (2.54)

Comme les sources s̄j sont indépendantes par construction, E[s̄i, s̄j ] = 0 pour tout

i 6= j et

āi,jE[s̄2
j ] − E[xi,CRM , s̄j ] = 0

et donc l’équation (2.54) devient :

āi,j = −
E[xi,CRM , s̄j ]

E[s̄2
j ]

, i = [1, 2, · · · , m], j = [1, 2, · · · , k] (2.55)

En remplaçant l’équation (2.55) dans l’équation (2.53) on obtient :

r̂2,i = xi,CRM −
k∑

l=1

E[xi,CRM , s̄j ]

E[s̄2
j ]

s̄l, i = [1, 2, · · · , m] (2.56)

et l’estimation finale de la référence est donnée en moyennant (2.56) pour tous les i :

r̂2 =
1

m

m∑

i=1

[

xi,CRM −
k∑

l=1

E[xi,CRM , s̄j ]

E[s̄2
j ]

s̄l

]

(2.57)
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2.4. Conclusion

La troisième méthode est une variation de la méthode II. En effet il s’agit de la même

méthodologie, sauf qu’à la place d’utiliser l’algorithme BSS-FastICA pour estimer des

sources indépendantes, les auteurs utilisent la PCA pour produire des signaux orthogo-

naux à la place de sources indépendantes.

2.4 Conclusion

Dans ce chapitre on a abordé plusieurs sujets d’intérêt concernant la modélisation

de l’EEG tels que le problème direct et le problème inverse. D’une certaine manière, ces

deux problèmes ont une relation avec le problème de la référence en EEG. Le problème

direct concerne la modélisation des potentiels sur le scalp générés à partir d’une certaine

configuration de sources dans un milieu bioélectrique (modèle de tête). Les potentiels

générés par cette modélisation sont obtenus par rapport à une référence nulle. Ces po-

tentiels sont donc absolus et correspondent à l’activité électrique sur chaque point du

scalp. Donc le problème de la référence en EEG peut être abordé comme le problème in-

verse des potentiels absolus : on cherche les potentiels absolus à partir des mesures en

référence commune.

À la différence du problème inverse de sources en EEG où l’objectif est d’estimer la

forme d’onde (BSS) et position (localisation) des sources dans le cerveau, le problème

inverse des potentiels absolus en EEG consiste à estimer la forme d’onde des potentiels

sur un endroit spécifique : sur chaque position des électrodes sur le scalp. La plupart

des travaux sur l’EEG contournent le problème de la référence par des montages de type

référence moyenne ou bipolaire. D’autres solutions plus élaborées comme celles présen-

tées dans les travaux de [Yao, 2001; Hu et al., 2007b; Hu et al., 2008] proposent des mé-

thodes pour estimer les potentiels absolus en utilisant un formalisme de type problème

inverse, soit à partir d’un modèle physique (problème direct, [Yao, 2001]), soit en s’ap-

puyant seulement sur des hypothèses statistiques [Hu et al., 2007b; Hu et al., 2008].

Les chapitres suivants analysent plus en détail les solutions présentées dans la littéra-

ture et proposent une formalisation du problème de la référence dans un contexte unifié

de type problème inverse. Cette formalisation nous permettra de comparer et d’analyser

les avantages et les inconvénients de chaque technique.
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Chapitre 3

Analyse de la référence : mélange

de sources

Dans la première partie de ce chapitre, nous formalisons l’acquisition des potentiels

en EEG par rapport à une électrode de référence. Selon le type d’électrode et la relation

existante entre les sources cérébrales et le signal de référence, l’étude de la référence peut

être divisée en deux cas : la référence est un mélange de sources et la référence est indé-

pendante des sources. Dans ce chapitre, nous allons aborder le premier cas, très souvent

rencontré en pratique, notamment pour les EEG de surface enregistrés avec une électrode

de référence céphalique. L’électrode de référence, comme toutes les autres électrodes sur

le scalp, enregistre l’activité cérébrale sous-jacente comme un mélange de sources céré-

brales et d’autres artefacts externes. Le cas de la référence indépendante sera quant à lui,

traité dans le chapitre suivant.

Notre analyse part d’une formulation de type problème inverse où le but est de trou-

ver une estimation du signal de référence à partir des mesures. Ceci passe par un pro-

blème inverse plus général : trouver les potentiels absolus des électrodes (référence in-

cluse) à partir des mesures. La solution est une matrice de transformation qui multiplie le

vecteur de mesures. Nous montrons en particulier que la solution de norme minimale est

une variante du montage classique en référence moyenne. Nous montrons également que

la méthodes REST [Yao, 2001] (voir section 2.3.3.1) peut, elle aussi, être analysée comme

une solution de norme minimale pondérée.

Enfin, nous allons comparer les deux solutions (de norme minimale et de norme mi-

nimale pondérée) à des solutions oracle (idéales) et nous allons évaluer leur robustesse

face aux incertitudes de modélisation.
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3.1 Introduction

Considérons les m potentiels absolus x produits par p sources s̄ à travers une matrice

de mélange Q :

x = Qs̄ (3.1)

Il faut remarquer que, dans le cas général, les électrodes ne sont pas toutes nécessaire-

ment placées sur la tête et donc Q et s̄ ne sont pas strictement limitées au modèle fourni

par le problème direct et aux sources cérébrales respectivement. Plus précisément, deux

situations sont possibles :

– toutes les électrodes (référence incluse) sont placées sur le scalp, auquel cas Q = A

et s̄ = s (ils correspondent au modèle du problème direct et aux sources cérébrales ;

les dimensions de A et s sont donc m × p et p × 1 respectivement et le modèle est

identique à celui présenté dans le chapitre précédent (2.12)) :

x = As (3.2)

– l’électrode de référence est non-céphalique (ou loin des sources), auquel cas Q et s̄

correspondent à des modèles donnés par :

Q =

[

A 0

0 1

]

et

s̄ =

[

s

r

]

Dans ce cas

x =

[

A 0

0 1

] [

s

r

]

(3.3)

Pour respecter la notation initiale (3.1) et faciliter la suite de l’exposé, dans (3.3) A est

de dimension m − 1 × p, 0 est un vecteur nul p × 1 et s est de dimension p × 1.

Dans les deux cas, les signaux acquis par rapport à la référence (montage en référence

commune) sont notés xCRM et sont obtenus par la transformation suivante :

xCRM = TCRMx (3.4)
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3.2. Solution générale

où xCRM ∈ Rm−1×1 avec

TCRM =










1 0 · · · 0 −1

0 1
. . .

...
...

...
. . . . . . 0

...

0 · · · 0 1 −1










=
[

I −1

]

(3.5)

où I ∈ Rm−1×m−1 est la matrice identité et 1 ∈ Rm−1×1 est un vecteur de 1 (voir aussi

[Greenblatt et al., 2005]).

3.2 Solution générale

Nous abordons donc le problème inverse de la référence (estimation des potentiels

absolus) avec l’hypothèse que le signal de référence est un mélange de sources cérébrales

(le cas de la référence indépendante des sources cérébrales sera développé dans le cha-

pitre suivant).

En considérant les équations (3.2), (3.4) et (3.5), on peut écrire, pour le cas de la réfé-

rence mélange de sources (céphalique) :

xCRM = TCRMx = TCRMAs = Ad
CRMs (3.6)

où Ad
CRM ∈ Rm−1×p est donnée par

Ad
CRM =










a1,1 − am,1 a1,2 − am,2 · · · a1,p − am,p

a2,1 − am,1 a2,2 − am,2 · · · a2,p − am,p

...
...

. . .
...

am−1,1 − am,1 am−1,2 − am,2 · · · am−1,p − am,p










(3.7)

Dans les équations (3.6) et (3.7), l’indice d dans Ad
CRM indique une référence dépen-

dante des sources cérébrales.

En théorie, les potentiels de surface (potentiels absolus sur le scalp) x sont produits

par des sources cérébrales. La propagation de ces sources peut être représentée par le pro-

duit d’une transformation linéaire appliquée sur un vecteur de sources cérébrales comme

celui de l’équation (3.2). Normalement, cette transformation linéaire est obtenue à partir

d’un modèle physique de tête qui prend en compte les conductivités du cerveau, de l’os

et du scalp et une configuration (leur localisation et leur orientation dans le cerveau) de

sources.
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Cependant, la solution de l’équation (3.2) n’est pas unique, c’est-à-dire que l’on peut

choisir un autre configuration de sources et un autre vecteur de sources qui donnent

exactement les mêmes potentiels absolus :

x = As = Ãs̃ (3.8)

où le nombre de sources s̃ et leurs positions sont différentes.

De plus, quel que soit le modèle de mélange (A ou Ã, s ou s̃), la validation exacte des

potentiels absolus x estimés n’est pas possible, car ils ne sont pas mesurables.

En effet, les potentiels mesurés en EEG correspondent à la différence de potentiels

entre deux électrodes ou entre une électrode et une référence moyenne [Scherg, 1990;

Geselowitz, 1998; Hallez et al., 2007]. Dans le cas d’une référence céphalique le modèle

EEG est donné par l’équation (3.6). Trouver les potentiels absolus x en connaissant les

mesures en référence commune xCRM et la matrice de transformation TCRM est un

problème inverse. Donc, le problème inverse de la référence peut être abordé dans un

contexte similaire au problème inverse EEG qui cherche une configuration de sources.

De façon similaire à l’équation (2.25), on peut écrire à partir de l’équation (3.6) :

x̂ = TxCRM = TTCRMx (3.9)

où la matrice T de dimension (m × m − 1) est une inverse généralisée de la matrice

de transfert TCRM , qui doit satisfaire :

TCRMT = I (3.10)

où I ∈ Rm−1×m−1 est la matrice identité. L’équation (3.10) exprime le fait que les po-

tentiels absolus estimés (solution inverse) par l’équation (3.9) doivent satisfaire les me-

sures données par l’équation (3.6).

En considérant tous les échantillons temporels de x̂ (regroupés dans une matrice m×
N , X̂), on doit résoudre le problème suivant :

X̂ = min
X

∥
∥XTWX

∥
∥ , sous la contrainte : XCRM = TCRMX̂ (3.11)

La solution pour toute matrice W de dimension (m × m) et de plein rang est donnée

par :

X̂ = TXCRM avec T = W−1TT
CRM

[
TCRMW−1TT

CRM

]−1
, (3.12)
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qui est l’inverse généralisée et donc la solution au problème inverse de la référence en

EEG. Nous allons montrer par la suite que les deux solutions recommandées (REST et

référence moyenne, voir [Nunez, 2010]) sont des cas particuliers de l’équation (3.12).

3.3 Solutions particulières

3.3.1 Solution de norme minimale

La solution la plus immédiate de l’équation (3.12) est obtenue pour W = I ∈ Rm×m

et donc :

X̂ = TXCRM avec T = TT
CRM

(
TCRMTT

CRM

)−1
= T⊕

CRM (3.13)

L’équation (3.13) est la solution de norme minimale (MN) au problème inverse de la

référence EEG et correspond au calcul de la pseudo-inverse de Moore-Penrose de TCRM :

T⊕
CRM . Dans la suite de cette section, on montre que la solution de norme minimale au

problème de la référence est une variante du montage référentiel moyen.

Décomposition en valeurs singulières (SVD) de la matrice de transformation en réfé-

rence commune TCRM. Soit TCRM donnée par l’équation (3.5) une matrice de dimen-

sion (m − 1 × m). Elle peut se décomposer de façon unique comme :

TCRM = UΣVT (3.14)

où U est une matrice orthogonale de dimension (m − 1 × m − 1) qui contient les

vecteurs propres de la matrice Tp donnée par :

Tp = TCRMTT
CRM =










2 1 · · · 1

1 2
. . .

...
...

. . . . . . 1

1 · · · 1 2










(3.15)

Σ est la matrice des valeurs singulières (m − 1 × m) de la forme :

Σ =










σ1 0 · · · 0 0

0 σ2
. . .

...
...

...
. . . . . . 0 0

0 · · · 0 σm−1 0










(3.16)
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avec σ1 ≥ σ2 ≥ · · · ≥ σm−1. Finalement, V est une matrice orthogonale de dimension

(m × m) dont les colonnes sont les vecteurs propres du produit :

Tg = TT
CRMTCRM =













1 0 · · · 0 −1

0 1
. . .

...
...

...
. . . . . . 0 −1

0 · · · 0 1 −1

−1 −1 · · · −1 m − 1













(3.17)

À partir de l’équation (3.14), il est possible de calculer le pseudo inverse de Moore-

Penrose de TCRM , de la forme suivante

T⊕
CRM = VΣ⊕U

T (3.18)

où Σ⊕ est une matrice diagonale de dimension (m×m− 1) ayant sur la diagonale les

valeurs inverses des éléments non-nuls de Σ.

Éstimation de la matrice orthogonale du sous-espace des potentiels absolus V. La

matrice orthogonale V de dimension (m × m) dans l’équation (3.18) a par colonne les

vecteurs propres de la matrice Tg (3.17). On peut remarquer que cette matrice n’est pas

de rang plein : rang(Tg) = m − 1, donc elle a une valeur propre nulle.

Les valeurs propres de Tg sont les racines du polynôme caractéristique p(λ) :

p(λ) = det
∣
∣Tg − λ · I

∣
∣ (3.19)

La solution de l’équation (3.19) (annexe A, équations (A.2)-(A.7)) nous donne le poly-

nôme caractéristique

p(λ) = (λ − m) · (λ − 1)m−2 · λ, (3.20)

dont les racines sont λ1 = m, λi = 1, pour i = [2, · · · , m − 1] et λm = 0. Les vecteurs

propres associés respectivement aux valeurs propres λ1, λi (i = [2, · · · , m− 1]) et λm sont

donnés par (voir annexe A, équations (A.8)-(A.15) :

v1 =

[

1
√

(m − 1)m
,

1
√

(m − 1)m
, · · · ,

−(m − 1)
√

(m − 1)m

]T

(3.21)

76



3.3. Solutions particulières

vi = [vi,1, vi,2, · · · , 0]T (3.22)

vm =

[
1√
m

,
1√
m

, · · · ,
1√
m

]T

(3.23)

Avec ces vecteurs on peut construire la matrice V, sous la forme

V =












1√
(m−1)m

v2,1 v3,1 · · · vm−1,1
1√
m

1√
(m−1)m

v2,2 v3,2 · · · vm−1,2
1√
m

...
...

...
. . .

...
...

−(m−1)√
(m−1)m

0 0 · · · 0 1√
m












(3.24)

Inversion de la matrice diagonale des valeurs singulières. La pseudo-inverse Σ⊕ de

la matrice diagonale Σ (3.16) est obtenue en inversant les éléments diagonaux σi non

nuls. Comme σi sont les valeurs singulières de TCRM , σ2
i sont les valeurs propres de

Tg = TT
CRMTCRM donc σi =

√
λi avec λi données par (3.20). On obtient donc :

Σ⊕ =













1√
m

0 · · · 0

0 1
. . .

...
...

. . . . . . 0

0 · · · 0 1

0 · · · 0 0













(3.25)

Estimation de la matrice orthogonale du sous-espace des mesures U. La matrice or-

thogonale U de dimension (m−1×m−1) dans l’équation (3.18) a par colonne les vecteurs

propres de la matrice Tp donnés par l’équation (3.15). On peut remarquer que cette ma-

trice est de rang plein : rang(Tp) = m − 1 donc elle ne contient aucune valeur propre

nulle. En sachant que les valeurs propres non nuls de AAT) sont identiques aux valeurs

propres non nuls de ATA, on a que les valeurs propres µi de Tp = TCRMTT
CRM sont les

mêmes que celles de Tg = TT
CRMTCRM :

µi = λi, i = [1, · · · , m − 1] (3.26)
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Nous explicitons uniquement le premier vecteur propre, associé à µ1 = m, le seul

nécessaire pour la suite des calculs :

u1 =

[
1√

m − 1
,

1√
m − 1

, · · · ,
1√

m − 1

]T

(3.27)

Avec ce vecteur on peut construire la matrice U, de la forme :

U =










1√
m−1

u1,2 · · · u1,m−1

1√
m−1

u2,2 · · · u2,m−1

...
...

. . .
...

1√
m−1

um−1,2 · · · um−1,m−1










(3.28)

Calcul de la pseudo-inverse T⊕
CRM . En remplaçant V, Σ⊕ et U (équations (3.24),(3.25)

et (3.28) respectivement) dans l’équation (3.18), on obtient :

T⊕
CRM = VΣ⊕U

T

=

VΣ⊕

︷ ︸︸ ︷










1

m
√

(m−1)
v2,1 v3,1 · · · vm−1,1

1

m
√

(m−1)
v2,2 v3,2 · · · vm−1,2

...
...

...
. . .

...
−(m−1)

m
√

(m−1)
0 0 · · · 0












×

UT

︷ ︸︸ ︷









1√
(m−1)

1√
(m−1)

· · · 1√
(m−1)

u1,2 u2,2 · · · um−1,2
...

...
. . .

...

u1,m−1 u2,m−1 · · · um−1,m−1











(3.29)

Dans (3.29), la dernière ligne de la matrice VΣ⊕ (à gauche) est un vecteur avec un seul

élément différent de zéro, et on peut remarquer que le produit de ce vecteur par toutes

les colonnes de la matrice UT (à droite) est une valeur constante égale à :

−(m − 1)

m
√

(m − 1)
· 1
√

(m − 1)
=

−(m − 1)

(m − 1)m
= − 1

m

La matrice T⊕
CRM devient alors :

T⊕
CRM =













t1,1 t1,2 · · · t1,m−1

t2,1 t2,2 · · · t2,m−1
...

...
. . .

...

tm−1,1 tm−1,2 · · · tm−1,m−1

− 1
m

− 1
m

· · · − 1
m













(3.30)

78



3.3. Solutions particulières

Selon les propriétés de la pseudo-inverse :

TCRMT⊕
CRM = I (3.31)

ou encore










1 0 · · · 0 −1

0 1
. . .

...
...

...
. . . . . . 0

...

0 · · · 0 1 −1










×













t1,1 t1,2 · · · t1,m−1

t2,1 t2,2 · · · t2,m−1
...

...
. . .

...

tm−1,1 tm−1,2 · · · tm−1,m−1

− 1
m

− 1
m

· · · − 1
m













=










1 0 · · · 0

0 1
. . .

...
...

. . . . . . 0

0 · · · 0 1










TCRM×T⊕

CRM
︷ ︸︸ ︷









t1,1 + 1
m

t1,2 + 1
m

· · · t1,m−1 + 1
m

t2,1 + 1
m

t2,2 + 1
m

· · · t2,m−1 + 1
m

...
...

. . .
...

tm−1,1 + 1
m

tm−1,2 + 1
m

· · · tm−1,m−1 + 1
m










=










1 0 · · · 0

0 1
. . .

...
...

. . . . . . 0

0 · · · 0 1










(3.32)

Comme tous les éléments hors de la diagonale sont nuls, (ti6=j + 1
m

= 0) et les éléments

sur la diagonale sont égaux à 1, (ti=j + 1
m

= 1), on obtient :

T⊕
CRM =













1 − 1
m

− 1
m

· · · − 1
m

− 1
m

1 − 1
m

. . .
...

...
. . . . . . − 1

m

− 1
m

· · · − 1
m

1 − 1
m

− 1
m

· · · − 1
m

− 1
m













= TAARM (3.33)

et donc l’estimation de norme minimale des potentiels absolus est :

xAARM = TAARMxCRM (3.34)

avec

TAARM = TT
CRM

(
TCRMTT

CRM

)−1
(3.35)

Dans (3.33) et (3.34) on a noté TAARM la matrice de transformation du montage en ré-

férence moyenne augmentée (augmented average reference montage) car en effet xAARM

possède sur ses m premières lignes, les mesures correspondant aux potentiels mesurés

par chaque électrode, référencés par rapport à la référence moyenne. La dernière ligne

de xAARM est l’estimation du potentiel de l’électrode de référence, qui coïncide avec la

référence moyenne.
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3.3.2 Solution optimale Oracle

Une autre façon d’aborder le problème inverse de l’équation (3.9) consiste à le réécrire,

pour tous les échantillons temporels comme :

XT
CRMTT = XT (3.36)

De cette manière on met en évidence le fait que les éléments de la matrice de trans-

formation recherchée T sont les solutions d’un système d’équations surdéterminé (dans

la mesure où le nombre d’échantillons temporels N est supérieur au nombre d’électrodes

m). Sous forme compacte, la solution de moindres carrés de ce système s’écrit :

T̂T = (XT
CRM )⊕XT (3.37)

En utilisant les propriétés de la pseudo-inverse et en développant l’équation (3.37)

pour trouver la solution optimale XO on obtient :

XO = T̂XCRM = X(XCRM )⊕XCRM

= X(TCRMX)⊕XCRM

= XXTTT
CRM (TCRMXXTTT

CRM )−1XCRM

= RXTT
CRM (TCRMRXTT

CRM )−1XCRM (3.38)

avec RX la matrice de covariance des potentiels absolus XXT .

On remarque que cette solution (3.38) correspond à une inverse généralisée (voir

équation (3.12)) avec W−1 = RX = (XXT ) :

TO = RXTT
CRM (TCRMRXTT

CRM )−1 (3.39)

Cette solution optimale reste néanmoins théorique car la matrice de covariance de

potentiels absolus RX n’est pas connue. En s’appuyant sur un modèle direct et l’existence

d’une matrice de gain A, nous pourrions développer l’équation (3.39) telle que :

TO = AS(AS)TTT
CRM (TCRMAS(AS)TTT

CRM )−1

= ARSA
TTT

CRM (TCRMARSA
TTT

CRM )−1 (3.40)

avec A la matrice de mélange et RS la matrice de covariance des sources, qui reste éga-

lement inconnue.
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3.3.3 Solution optimale Oracle 2

La solution Oracle reste donc théorique si A et RS ne sont pas accessibles. Toutefois

si nous faisons l’hypothèse que la matrice A est connue et RS reste inconnue, alors nous

pouvons trouver une solution sous-optimale dérivée de la solution oracle.

Soit ACRM = TCRMA. Comme XCRM = TCRMX = TCRMAS = ACRMS, une

estimation des sources S est donnée par :

Ŝ = A⊕
CRMXCRM (3.41)

En remplaçant cette estimation dans l’équation (3.40) et en prenant la définition de la

pseudo-inverse A⊕
CRM = AT

CRM (ACRMAT
CRM )−1, on obtient :

X̂O2 = AŜŜTATTT
CRM (TCRMAŜŜTATTT

CRM )−1XCRM

= AŜŜTAT
CRM (ACRM ŜŜTAT

CRM )−1XCRM

= A(A⊕
CRMXCRM )(A⊕

CRMXCRM )TAT
CRM (XCRMXT

CRM )−1XCRM

= AA⊕
CRM (XCRMXT

CRM )(A⊕
CRM )TAT

CRM (XCRMXT
CRM )−1XCRM

= AA⊕
CRMR̂X(R̂X)−1XCRM

= AA⊕
CRMXCRM = AATTT

CRM

[
TCRMAATTT

CRM

]−1
XCRM (3.42)

En bref,

X̂O2 = TO2XCRM avec TO2 = AATTT
CRM

[
TCRMAATTT

CRM

]−1
(3.43)

On observe que la solution de l’estimation des potentiels absolus Oracle 2 ne dépend

plus de la matrice de covariance des sources S, mais qu’elle est toujours une pseudo-

inverse généralisée (3.12), avec W−1 = AAT .

3.3.4 Solution REST

La solution REST est un cas particulier de la solution Oracle 2. En effet, dans cette

solution on propose de prendre comme matrice A la matrice Ã définie à partir d’un

modèle de tête et une configuration particulière des sources (voir [Yao, 2001]. Soit un

modèle de tête et des sources Ã et S̃ tels que 12 ÃS̃ = X. Dans ce cas, la matrice de

covariance des potentiels absolus RX peut être écrite comme :

12. On peut trouver une infinité de configurations de sources S̃ / matrices de mélange Ã respectant cette

condition.
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RX = XXT = ÃS̃S̃T ÃT (3.44)

La solution REST proposée par Yao fixe le modèle de tête comme un modèle de couche

dipolaire où les sources sont distribuées sur la surface du cerveau Ã. Cependant les am-

plitudes des sources doivent être estimées. L’idéal serait de calculer les amplitudes des

sources S̃ en utilisant la pseudo-inverse du modèle Ã :

ˆ̃
S = Ã⊕X (3.45)

Comme pour le modèle Oracle 2, estimer les sources ˆ̃
S à partir du montage en réfé-

rence commune 13 :

ˆ̃
S = Ã⊕

CRMXCRM (3.47)

Cependant, il faut observer que les estimations de sources données par les équations

(3.45), (3.47) et (3.46) ne sont pas identiques. Les sources estimées en utilisant (3.47) et

(3.46) sont effectivement identiques, par contre, ce n’est pas le cas pour les sources esti-

mées à partir de l’équation (3.45), car le rang des estimations obtenues avec les équations

(3.47) et (3.46) est égal à m − 1 alors que le rang de l’estimation de l’équation (3.45) est

égal à m.

En conclusion, toute estimation de sources à partir des mesures (équations (3.47) et

(3.46)) ne pourra pas améliorer l’estimation de la matrice de covariance de potentiels

absolus obtenue dans la méthode REST. En effet, en remplaçant S̃ par ˆ̃
S dans (3.44), on

obtient :

R̂X = ÃÃ⊕
CRMXCRMXT

CRMÃT⊕
CRMÃT (3.48)

En remplaçant RX par R̂X dans l’estimation idéale fournie par Oracle (3.40), et en

développant comme dans (3.42), on obtient :

X̂REST = TRESTXCRM (3.49)

13. De manière strictement équivalente (dans le cas des électrodes non-bruités), on peut estimer ˆ̃
S à partir

du montage AARM (3.34) :
ˆ̃
S = Ã

⊕

AARMXAARM (3.46)

82



3.4. Cas bruité

avec,

TREST = ÃÃ⊕
CRM = ÃÃTTT

CRM

[

TCRMÃÃTTT
CRM

]−1
(3.50)

On observe que la solution de l’estimation des potentiels absolus REST ne dépend

pas de la matrice de covariance des sources S̃ (comme dans l’Oracle 2). L’équation (3.49)

est en fait similaire à l’approche REST proposée dans [Yao, 2001] et elle est aussi une

pseudo-inverse (3.12) avec W−1 = ÃÃ
T

. Une autre conclusion de l’équation (3.49) est

que la solution REST peut être obtenue avec une matrice de mélange arbitraire (possi-

blement très éloignée de la matrice de mélange réaliste, de rang au moins égal à m). Elle

reste néanmoins sous-optimale en raison du problème de rang spécifié précédemment.

Donc pour obtenir une estimation fiable avec la méthode REST, il faut que la matrice

de pondération W−1 = ÃÃ
T

soit la meilleure approximation possible de la matrice de

covariance de X.

3.4 Cas bruité

Dans cette section nous allons rapidement analyser l’effet du bruit sur les estimations

précédentes. Considérons que les électrodes sont affectées par un bruit de mesure indé-

pendant des potentiels absolus : Xb = X + B.

Les signaux mesurés en référence commune s’écrivent alors :

XCRM,b = TCRM (X + B) = XCRM + BCRM (3.51)

avec XCRM les mesures sans bruit et BCRM le bruit transformé en référence com-

mune.

Selon (3.12), toutes les estimations des potentiels absolus X̂ sont obtenues en mul-

tipliant à gauche les mesures par une des transformations T proposées dans la section

précédente (Oracle (3.39), Oracle 2 (3.43), norme minimale (MN)/AARM (3.35) ou norme

minimale pondérée (WMN)/REST (3.50)). Dans le cas bruité, ces mêmes transformations

multiplient les mesures bruités XCRM,b :

X̂b = TXCRM,b = T(XCRM + BCRM )

= X̂ + B̂ (3.52)

Autrement dit, à l’estimation fourni par la méthode choisie, on rajoute une estima-

tion du bruit de mesure obtenue par la même transformation T. Selon cette analyse, il est
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clair que les estimations les moins bruités des potentiels absolus seront celles affectées

par un bruit de norme minimale, autrement dit pour le cas T = TAARM . Les autres esti-

mations de B seront en fait de moins bonne qualité, car la pondération W−1 est adaptée

au modèles choisis et non aux caractéristiques du bruit.

3.4.1 Cas du bruit indépendant

Sous l’hypothèse que le bruit de mesure affectant les électrodes est gaussien, indépen-

dant et identiquement distribué sur les électrodes, nous pouvons approfondir l’analyse

(voir aussi [Huizenga et Molenaar, 1996]).

Montage en référence commune XCRM,b. Le montage en référence commune contient

les différences de potentiel entre les électrodes actives et l’électrode de référence. Sans

perte de généralité, on peut considérer que la référence est la dernière électrode xm.

Chaque mesure bruitée xCRM,b,i peut s’écrire comme :

xCRM,b,i = xi − xm + (bi − bm) = xCRM,i + bCRM,i (3.53)

avec

bCRM,i = bi − bm (3.54)

le bruit affectant les signaux mesurés.

Sous l’hypothèse bruit blanc gaussien, indépendant par électrode, et d’écart-type σ,

on peut calculer la puissance de bCRM,i comme :

σ2
CRM,i = σ2

i + σ2
m = 2σ2. (3.55)

Autrement dit, le bruit qui affecte les mesures du montage CRM est deux fois plus

puissant que pour le montage idéal à référence nulle.

Estimation de norme minimale du bruit. Comme nous avons vu précédemment, cette

estimation est obtenue en appliquant TAARM à la matrice de bruit BCRM (3.51). Cette

transformation fournit, sur les m−1 premières lignes du résultat, le montage en référence

moyenne. Dans le cas du bruit, il s’agit du bruit de chaque électrode moins la moyenne.

La dernière ligne contient, quant à elle, cette moyenne du bruit sur les m électrodes. Plus

précisément, on écrit :

bAARM,i = bi −
1

m

m−1∑

j=1

bj , pour i = 1...m − 1 (3.56)
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et

bAARM,m =
1

m

m−1∑

j=1

bj (3.57)

Sous les mêmes hypothèses sur le bruit, la puissance de bARM,i est :

σ2
AARM,i = E[(bAARM,i)

2] =
m − 1

m
σ2, i = 1...m − 1 (3.58)

Par conséquent, quand m augmente, la puissance de bAARM,i tend vers σ, la puissance

du bruit d’origine bi.

Quant au bruit affectant le dernier signal (l’estimation de la référence), sa puissance

tend vers 0 quand m augmente :

σ2
AARM,m =

1

m
σ2 (3.59)

Pour conclure, on peut remarquer que le bruit qui affecte l’estimation de norme mi-

nimale XAARM tend vers le bruit du montage idéal (à référence nulle) et que, par consé-

quent, cette estimation est optimale du point de vue de la réduction du bruit.

3.5 Évaluation des méthodes de norme minimale dans l’es-

timation des potentiels absolus

L’objectif de cette section est de proposer une évaluation des méthodes d’estimation

des potentiels absolus (référence incluse) sur signaux simulés. Le critère d’évaluation est

simplement l’erreur relative :

RE =

∥
∥
∥X − X̂

∥
∥
∥

‖X‖ (3.60)

où X contient les potentiels absolus et X̂ est une estimation des potentiels absolus

selon les différentes méthodes, notées XAARM , XWMN /XREST , XO et XO2 et obtenues

à partir des équations (3.13), (3.49), (3.38) et (3.42) respectivement. La norme matricielle

‖∗‖ est définie par :

‖X‖ =





m∑

i=1

N∑

j=1

x2
i,j





1

2

(3.61)

La première étape de cette partie d’évaluation est de résoudre le problème direct

via les sources et la matrice de mélange. Les mesures représentent les potentiels abso-

lus X = As. Les quatre méthodes inverses présentées précédemment pour estimer ces
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potentiels sont appliquées : Oracle, Oracle 2, MN/AARM et WMN/REST. Pour les deux

premières solutions on a une connaissance dite a priori : soit on connaît la matrice de co-

variance des potentiels absolus (Oracle), soit on connaît la matrice de mélange (Oracle

2). La solution REST 14 a besoin d’un modèle de mélange avec lequel les sources équiva-

lentes puissent être estimées à partir des mesures, alors que la solution AARM n’utilise

pas des connaissances a priori.

Deux types de simulations du modèle direct ont été faites : (1) en utilisant des matrices

de mélange aléatoires et (2) en utilisant des matrices de mélange issues des modèles de

tête sphériques. Le rôle de la première simulation est de mettre en lumière dans le cas

général les avantages et les inconvénients des méthodes d’inversion ; la deuxième simu-

lation cherche à se rapprocher d’un cas réaliste.

3.5.1 Simulation 1 : modèle de mélange aléatoire

Les matrices de mélanges simulées (A) ont des coefficients distribués entre -1 et 1 et la

matrice contenant la série temporel des sources s(t), ainsi fait, on peut générer le décours

temporel des potentiels absolus x(t).

Les lignes de la matrice A correspondent au nombre d’électrodes, m et ses colonnes au

nombre de sources, p. Dans cette simulation on a testé des matrices ayant une dimension

de A(50×500).

Les coefficients de la matrice de mélange sont générés à partir d’une distribution de

loi bêta non symétrique 15 (voir figure 3.1). Ce choix permet de simuler un placement asy-

métrique des électrodes, car la somme par colonne n’est pas nulle (et donc on approche

un placement des électrodes limité à la moitié supérieure de la tête).

Quant à la série temporelle (amplitude) de sources dipolaires (matrice S), elle a été

obtenue à partir du modèle présenté dans [Caune et al., 2012]. Il s’agit d’un modèle basé

sur la dimension fractale des signaux, inspiré de [Rankine et al., 2007]. Un exemple des

10 premiers sources est présenté dans la figure 3.2.

14. Dans la solution REST, le modèle de mélange est un modèle de couche dipolaire ayant un nombre de

sources différent de la réalité (en général supérieur). Donc, ce modèle ne correspond pas à la configuration

spatiale des sources ; et de fait à la matrice de mélange associée. Si la matrice de covariance de ce modèle est

proche de la matrice de covariance des potentiels absolus, la solution se rapproche de la solution oracle.
15. La loi bêta est une famille de lois de probabilités continues, définies sur [0,1]. Cette distribution est

réglée par deux paramètres α et β qui déterminent la forme de la distribution, ici α = .35 et β = .3, et on a

adapté la distribution entre [-1,1].

86



3.5. Évaluation des méthodes de norme minimale dans l’estimation des potentiels absolus

−1 −0.8 −0.6 −0.4 −0.2 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
0

50

100

150

200

250

300

Intervalle de valeurs des coefficients de A

FIGURE 3.1. Exemple d’un histogramme des coefficients de la matrice de mélange suivant une

des lois bêta.
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FIGURE 3.2. Décours temporel de sources simulées.

Les étapes de la simulation on été les suivantes :

1. Problème direct : générer les potentiels absolus X = AS, en utilisant des matrices

aléatoires 16.

2. Mesure : obtenir XCRM = TCRMX

3. Problème inverse : estimer X̂ = TXCRM , avec T les quatre méthodes décrites pré-

cédemment. Pour la méthode REST (WMN), nous avons considéré deux modèles

approchés Ã1 et Ã2, obtenus en rajoutant une erreur (gaussienne) sur le modèle

connu A. Pour le premier cas (Ã1) l’écart type de l’erreur a été fixé à σA1
= 0, 2

(modèle proche), alors que pour le deuxième nous avons fixé un σA2
= 2 (modèle

éloigné). Une troisième cas considéré (modèle incorrect) été fait avec une nouvelle

matrice aléatoire Ã3.

16. Chaque matrice avec des coefficients aléatoires peut être vue comme un modèle, différentes matrices

étant donc des modèles différents.
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FIGURE 3.3. Erreurs relatives des méthodes d’estimation des potentiels absolus. (a) Cas sans

bruit et (b) Cas bruitée (σ2
b = σ2

i ), ou σ2
i est la variance moyenne des voies des potentiels absolus.

Les résultats de ces simulations pour un total de 1000 matrices aléatoires (modèles

différents) sont présentés dans la figure 3.3. Dans un premier temps, les mesures sont

simulées uniquement à partir des sources et des matrices de mélange ; dans un second

temps, nous avons bruité ces mesures avec des bruits gaussiens sur chaque voie, avec

un rapport signal / bruit RSB = 1. Évidemment pour le cas sans bruit (figure 3.3(a))

la solution oracle présente de loin les meilleures performances par rapport aux autres

estimations. Ensuite la solution Oracle 2 et WMN(1) fournissent des solutions supérieures

à AARM, WMN(2) et WMN(3). Oracle 2 et WMN(1) sont assez proches car la matrice

de mélange utilisée dans WMN(1) est proche de celle utilisée dans la solution Oracle 2.

Quant aux solutions WMN(2) et surtout WMN(3), présentent des estimations de moindre

performance que la solution de norme minimale (AARM). Cela souligne la nécessité de

choisir une bonne pondération W−1 dans le calcul de la pseudo-inverse.

Dans le cas bruité (voir figure 3.3(b)) on observe que les solutions à base de modèle

(Oracle, Oracle 2 et WMN) sont les plus affectées. Il faut noter ici que les deux solutions

WMN ont été obtenues en utilisant (3.46), c’est à dire à partir des montages en référence

moyenne augmentée AARM. Par conséquent, elles sont moins affectées par le bruit que

les solutions, en théorie équivalentes, qu’on aurait pu obtenir avec (3.47). Ceci est dû à la

manière dont le bruit affecte les deux montages (CRM et AARM), comme analysé dans

la section 3.4.

Pour conclure sur cette première simulation, on peut observer que :

– Les potentiels absolus peuvent être obtenus avec n’importe quelle matrice de pon-

dération par une inversion matricielle généralisée, voir équation (3.12).

– On observe que si on utilise comme pondération la matrice de covariance des
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sources et la matrice de mélange exacte du problème direct (Oracle) ou uniquement

la matrice de mélange (Oracle 2), la solution obtenue est meilleure que la solution

sans pondération (norme minimale, AARM) ou que les solutions utilisant d’autres

pondérations (WMN).

– La pondération utilisée est très importante - elle doit contenir un maximum de

connaissances a priori sur le modèle de génération des potentiels mesurés. Si elle

est proche du vrai modèle, les estimations sont plus performantes que celles obte-

nues sans connaissances a priori (WMN(1) versus AARM). En revanche, si le mo-

dèle utilisé dans la pondération est éloigné, les solutions de norme minimale sont

à préférer.

– D’autre part, il faut remarquer que le bruit n’a pas la même incidence sur les esti-

mations : les plus affectées sont celles à base de modèle. Ceci s’explique par le fait

que le bruit est minimisé par la transformation AARM de norme minimale.

En pratique, la solution de norme pondérée (WMN) peut fournir une meilleure solu-

tion qu’AARM à condition d’utiliser un modèle approprié. Au contraire, si le modèle est

inexact et/ou les mesures sont bruitées, on risque d’avoir des estimations moins perfor-

mantes que celles obtenues par la solution de norme minimale (AARM).

3.5.2 Simulation 2 : modèle de tête sphérique

Afin de se rapprocher de l’application qui nous préoccupe, cette seconde étude par si-

mulation a été réalisée en considérant un modèle de tête sphérique. Le modèle sphérique

utilisé est celui proposé par Stok (1986) [Stok, 1986; Berg et Sherg, 1994] qui consiste

en trois couches concentriques de rayons normalisés 1, 0, 9467 et 0, 84 pour représen-

ter respectivement les compartiments du scalp, du crâne et du cerveau (voir figure 3.4).

Les différents milieux sont considérés homogènes et isotropes ce qui implique que les

conductivités considérées sont constantes dans chacun des compartiments σscalp = 0, 33 ;

σcrane = 0, 0042 et σcerveau = 0, 33 S/m.

Pour simuler le problème direct, 1024 sources (dipôles) ont été placées à différentes

positions de la demi-sphère supérieure. Si leurs positions sont fixées pour l’ensemble

des simulations, leurs orientations sont générées aléatoirement pour chacune. Les dé-

cours temporels des 1024 sources ont également été générées par l’algorithme présenté

dans [Caune et al., 2012], comme précédemment. Cent simulations correspondent à 100

orientations différentes pour chaque dipôle. Il faut remarquer qu’à la différence de la si-

mulation avec des matrices aléatoires (chaque matrice aléatoire représente un nouveau
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FIGURE 3.4. Modèle de tête à 3 couches. Ce modèle représente la configuration dipolaire utilisée

dans notre simulation pour générer les potentiels absolus sur le scalp.

modèle avec des positions et des localisations de sources différentes) ici chaque matrice

représente un modèle avec des positions fixes et des orientations différentes.

La configuration de 50 électrodes pour les mesures est en accord avec le système 10-10

pour le positionnement des électrodes ; comme le nombre de sources dans cette simula-

tion est égal à 1024, le système est largement sous-déterminé. La génération des potentiels

absolus sur chacune des électrodes a été obtenue en résolvant le problème direct avec la

méthode de Berg 17 (voir [Berg et Sherg, 1994; Zhang, 1995]).

Pour obtenir des estimations de type WMN/REST, le modèle de sources équivalentes

(couche dipolaire) ayant des orientations vers la surface a été construit à partir d’une

résolution surface de 9801 dipôles de surface comme cela est illustré dans la figure 3.5 18.

Cette couche a été placée à la surface de la sphère intérieure, représentant le cerveau. Une

configuration de modèle de simulation direct (i.e. celui utilisé pour le problème direct)

est présentée dans la figure 3.6.

L’estimation des potentiels absolus a été effectuée par les 4 méthodes décrites précé-

demment : Oracle (3.38), Oracle 2 (3.42), AARM (3.13) et REST (3.49).

17. Cette méthode permet de faire une estimation rapide du problème direct d’un modèle de tête sphé-

rique de trois couches à partir d’un modèle d’une seule couche.
18. Le nombre de dipôles de la couche dipolaire dans la figure ne correspond pas au vrai nombre utilisé

dans la simulation pour des raisons illustratives.

90



3.5. Évaluation des méthodes de norme minimale dans l’estimation des potentiels absolus

−1
−.5

0
.5

1

−1

−.5

0

.5

1
−.2

0

.2

.4

.6

.8

1

Sources équivalentes

−1 −.5 0 .5 1
−.1

0

.1

.2

.3

.4

.5

.6

.7

.8

.9
XZ

 Orientations perpendiculaires à la surface

   Conductivité uniforme, σ
cerveau

 = 0.33 S/m

  .84

FIGURE 3.5. Modèle de couche dipolaire de sources équivalentes.

−1 −.8 −.6 −.4 −.2 0 .2 .4 .6 .8 1−1−.50.51

−1

−.8

−.6

−.4

−.2

0

.2

.4

.6

.8

1

FC5

FC3

F9

F7

F5

FC1

AF9

F3

AF7

AF5

AF3

F1

FP1

AF1

FCz

FZ

Nz

AFZ

FPZ

AF2

FP2

AF6

AF4

AF8

F6

AF10

F8

F4

F2

F10

FC6

FT8

FC4

FT10

FC2

T8

C6

T10

C4

C2

TP8

TP10

P5

P7

P9

CP5

TP7 T7

C5

T9

FT7

FT9

C3

C1

CP3

TP9

Cz

CB1

CP1

PO6PO5

PO7

PO3

PO9

P3

CP6

CP4

CP2

P10

P8

CB2

P6

CPZ

P4

PO10

PO8

P2
PZ

PO4

O10

P1

O2

PO2

Iz

POz

O9

Oz

PO1

O1

σ
scalp

 = 0.33 S/m

σ
cerveau

 = 0.33 S/m

1 
.9467 

.84 

σ
crâne

 = 0.0042 S/m

FIGURE 3.6. Modèle de tête de sources équivalentes. L’inversion de ce modèle (plus simple) est

la clé de la technique REST pour l’estimation des potentiels absolus.

Il est important de noter que, même si les modèles sphériques sont plus réalistes que

les mélanges aléatoires, ils restent des modèles moyens car ils utilisent des paramètres

standard pour les dimensions de la tête et les valeurs de conductivité. En réalité, les

variations peuvent être très importantes. Par exemple, dans [Cosandier-Rimele, 2007],

plusieurs valeurs de conductivité pour le cerveau (matière grise/matière blanche), crâne
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et scalp sont présentés. Les valeurs de conductivité du cerveau peuvent être comprises

dans l’intervalle (0,2025 - 0,45) S/m, les valeurs de conductivité de la boite crânienne sont

dans un intervalle encore plus grand (0,0042 - 0,05) S/m.

Nous avons donc considéré différents modèles de tête pour évaluer l’influence des

erreurs de modélisation sur la solution REST. Afin de simuler ces différences (i.e. des

erreurs entre le problème direct et le modèle utilisé dans le problème inverse), nous avons

utilisé dans le problème inverse, en plus du modèle de Stok utilisé dans le problème

direct, les modèles de tête de Cuffin & Cohen [Cuffin et Cohen, 1979] et de Rush & Dricoll

[Rush et Driscoll, 1968].

Les différences entre les trois modèles sont synthétisés dans le tableau 3.1. Comme

on peut l’observer les valeurs de conductivité des trois modèles sont presque identiques,

cependant ils présentent des variations dans les proportions des rayons des sphères in-

ternes.

TABLE 3.1. Paramètres des modèles de tête : Cuffin & Cohen, Rush & Driscoll et Stok.

Conductivités (S) Rayons proportionnels au

rayon de la tête

Modèle de tête Scalp Crâne LCR Cerveau Crâne LCR Cerveau

Cuffin and Cohen 0,33 0,0042 1,0 0,33 0,9659 0,9205 0,8977

Rush and Driscoll 0,33 0,0041 - 0,33 0,9200 - 0,8700

Stok 0,33 0,0042 1,0 0,33 0,9467 0,8667 0,8400

Une dernière estimation avec la méthode REST a été établie en utilisant un modèle

d’une seule sphère. Ce modèle est plus simple car il ne prend pas en compte les conduc-

tivités et les proportions de différents tissus. Cependant la couche dipolaire doit être à

l’intérieur de la sphère qui représente le scalp, donc nous avons choisi le rayon du cer-

veau du modèle de Cuffin & Cohen.

Comme pour le cas des matrices aléatoires, les estimations des potentiels absolus ont

été réalisées sur des mesures sans bruit et avec bruit (bruit blanc gaussien, rapport signal

/ bruit RSB=10) (voir figure 3.7).

Le tableau 3.2 présente les erreurs relatives (3.60) obtenues avec les différentes mé-

thodes d’estimation des potentiels absolus, moyennées pour 100 simulations. Les estima-

tions obtenues en utilisant le même modèle en problème direct et inverse (REST 3C S)

sont satisfaisants, bien que nettement moins bons que pour les méthodes Oracle. Pour

les autres approches à base de modèle (REST Rush & Driscoll, Cuffin & Cohen et mono-
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FIGURE 3.7. Niveau du bruit de σ2
b = 0, 1σ2

i sur le potentiel absolu.

sphérique), les erreurs augmentent, sans néanmoins dépasser celle de l’AARM, à l’excep-

tion du modèle mono-sphérique REST 1C.

En analysant les résultats sur des mesures bruitées, on observe que l’ordre est net-

tement inversé, avec Oracle 2 et AARM qui deviennent les plus performants, et ceci

pour un RSB très bon (les différences augmentent encore pour des bruits plus forts, avec

AARM qui passe devant Oracle également).

TABLE 3.2. Erreurs relatives d’estimation des potentiels absolus à partir de mesures non bruitées

et bruitées avec σ2
b = 0, 1σ2

i . Pour chaque méthode, la première ligne représente la valeur moyenne

alors que la seconde correspond à l’écart type.

Erreur relative (RE)

m Oracle Oracle2 AARM REST 3C REST 3C REST 3C REST 1C

R & D C & C S

sans 0,199 0,295 0,565 0,444 0,490 0,411 0,600

bruit 0,024 0,043 0,061 0,049 0,051 0,049 0,056

bruité 0,832 0,412 0,565 0,623 0,607 0,744 0,621

0,253 0,052 0,061 0,068 0,060 0,092 0,057

L’introduction du bruit sur les mesures illustre de façon générale et systématique la

dégradation de l’erreur relative sauf pour la méthode AARM pour laquelle l’erreur reste

stable. Ce qui signifie que si le modèle est inconnu ou incertain et qui de plus si les

mesures sont bruitées, la méthode AARM est à favoriser.
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Une vision plus complète des performances caractérisées par les erreurs relatives des

méthodes est fournie par la figure 3.8. Les résultats du tableau 3.2 sont confirmés, à la

fois pour le cas sans bruit (figure 3.8(a)) et le cas bruité (figures 3.8(b) et 3.8(c)). On peut

observer également que le bruit influence beaucoup la dispersion des performances pour

toutes les solutions à base de modèle (moins pour le modèle mono-sphérique), mais que

la solution AARM reste robuste.
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FIGURE 3.8. Performance moyenne des méthodes : (a) cas sans bruit, (b) cas bruité (RSB=10) et

(c) cas bruité (RSB=2).

Un exemple d’estimation est présenté dans la figure 3.9 (estimation du potentiel de

l’électrode de référence, prise en Nz). Comme attendu, on observe que la qualité de la

solution REST dépend de l’exactitude du modèle utilisé. Si le même modèle (Stok) est

utilisé pour simuler le problème direct et obtenir les potentiels absolus, on obtient les

meilleures estimations avec la méthode REST. Si les erreurs de modélisation sont faibles

(comme dans R&D ou C&C) les erreurs d’estimation de REST augmentent mais ils restent

toutefois inférieurs aux erreurs de la méthode AARM. Si les erreurs de modélisation sont

importantes comme dans REST 1C (modèle d’une seule sphère) leurs estimations sont

moins performantes que la solution de norme minimale (AARM).
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FIGURE 3.9. Estimation du potentiel de référence (Nz) par plusieurs méthodes. Les estimations

pour le cas sans bruit (haut) et les estimations pour le cas bruité (bas).

En conclusion, les potentiels absolus sur le scalp peuvent être estimés en pratique

par deux des solutions présentées précédemment : AARM et REST. La solution AARM

est la plus simple à mettre en œuvre et donne des estimations des potentiels absolus

robustes vis-à-vis du bruit à valeur moyenne nulle. La solution REST est une solution qui

peut donner des bonnes estimations des potentiels absolus si le modèle de tête utilisé est

fiable et si l’influence du bruit est faible.

3.6 Conclusion

Le principal intérêt de ce chapitre a été de présenter le problème de la référence en

EEG et plus généralement la notion de potentiels absolus à partir d’un formalisme de

type problème inverse où l’objectif est de trouver les potentiels absolus sur le scalp en

dessous de chaque électrode à partir des mesures disponibles (classiquement le montage

d’acquisition en référence commune).

Nous avons montré que toutes les solutions recommandées par la littérature (REST

et AARM) sont des cas particulier d’inverse généralisée. Plus précisément, nous avons

démontré que la solution de norme minimale à ce problème correspond à l’utilisation

du montage en référence moyenne augmentée AARM (i.e. en estimant le potentiel de
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l’électrode de référence par la somme des signaux mesurés divisée par le nombre total

d’électrodes), alors que la solution REST est une solution de norme minimale pondérée.

D’autres solutions ont été dérivées de ce formalisme (Oracle, Oracle 2). Si la solution

Oracle reste théorique (car elle nécessite la connaissance des sources intra-cérébrales ou

au moins de leur matrice de covariance), la solution Oracle 2 est applicable si on dispose

d’un modèle de tête précis (un exemple à étudier est en utilisant les modèles de tête

appliqués dans les problèmes de localisation de sources distribuées).

Une fois défini le cadre commun (toutes les solutions sont des inverses généralisées de

différentes normes du modèle de mesure), nous avons comparé les estimations fournies

en utilisant différentes approches de simulation et nous avons analysé leurs avantages et

inconvénients. Parmi les solutions applicables, Oracle 2 offre la meilleure estimation des

potentiels absolus à condition d’utiliser un modèle de tête proche du modèle direct et

en absence du bruit, le prix à payer étant une charge de calcul plus grande. Si le modèle

complet nécessaire pour la méthode Oracle 2 n’est pas disponible ou pas suffisamment

fiable, des modèles plus simples, qui font appel a des sources équivalentes situées sur une

couche dipolaire (REST), fournissent des solutions acceptables. En absence de modèle

ou si le modèle est incertain, ainsi que si le bruit de mesure est présent, la solution de

norme minimale fournie par le montage en référence moyenne augmentée devrait être

préférée. Une piste supplémentaire à explorer est l’application d’un débruitage préalable

à l’estimation des potentiels absolus par inversion de modèle.
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Chapitre 4

Analyse de la référence : signal

indépendant

Contrairement au chapitre précédent, on présente ici l’étude de la référence considé-

rée comme un signal indépendant. Dans ce cas particulier, les signaux sont enregistrés

par rapport à une électrode de référence non-céphalique en EEG ou bien par rapport à

une électrode de référence céphalique en SEEG. À la différence de l’EEG où le potentiel

d’une électrode de référence céphalique est considérée comme un mélange des sources,

le potentiel d’une électrode de référence céphalique en SEEG peut être considérée dans

certains cas comme une source indépendante : en effet sous hypothèse que les électrodes

de profondeur ne mesurent qu’une activité très locale relativement peu énergétique et

absorbée par le milieu de propagation intracérébrale. L’indépendance du signal de réfé-

rence nous permet de modéliser les signaux SEEG dans un cadre statistique dans le but

de trouver la meilleure estimation de la référence à partir des mesures. La solution pré-

sentée ici est obtenue à partir d’une formulation du type BSS qui conduit aux estimateurs

linéaires de variance minimale sous contraintes (LCMV). Ce type d’estimateurs sont très

utilisés dans le cadre de la résolution du problème inverse EEG (localisation de sources

cérébrales [Baillet, 2001; Greenblatt et al., 2005]). L’un des inconvénients de ces estima-

teurs est qu’ils sont développés en considérant des sources orthogonales. En réalité, on

ne peut pas affirmer que les sources cérébrales sont nécessairement orthogonales, en re-

vanche un signal de référence indépendant est de fait orthogonal. Donc, les estimateurs

linéaires de variance minimale sous contraintes sont utiles pour estimer ce type de signal

de référence.
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Ce chapitre est structuré de la manière suivante : la méthode développée pour l’esti-

mation de la référence du type source-indépendante est présentée et l’équivalence de ce

résultat par rapport aux méthodes LCMV est montrée. Les performances de la méthode

sont comparées aux méthodes proposées dans la littérature [Hu et al., 2007b; Hu et al.,

2008] sur signaux simulés.

4.1 Introduction

Le problème de la référence de type signal-indépendant peut être reformulé à partir

des algorithmes de séparation de sources sous-contraintes. En effet, si la référence est

indépendante, la matrice de mélange possède alors une structure particulière : une co-

lonne constante. En exploitant cette configuration, on peut estimer la forme d’onde ou la

source liée à cette colonne : dans ce cas, le signal de référence. Les méthodes présentées

par Hu dans [Hu et al., 2007b; Hu et al., 2008] sont originelles et sont capables d’esti-

mer le signal de référence avec une grande précision, cependant elles présentent deux

inconvénients principaux : d’une part, elles doivent calculer une moyenne parmi les dif-

férentes références estimées et d’autre part elles dépendent de l’algorithme BSS utilisé.

Nous présentons une reformulation du problème de la référence source-indépendante

qui est du point de vue mathématique beaucoup plus claire, elle permet ainsi d’éviter un

certain nombre de calculs et donne une solution unique indépendante de l’algorithme de

séparation utilisé et de plus, elle s’avère plus performante.

4.1.1 Modélisation : référence indépendante des sources

En considérant les équations (3.2), (3.3) et (3.5), on peut modéliser le mélange, pour le

cas de la référence indépendante tel que :

xCRM = TCRMx = TCRM

[

A 0

0 1

] [

s

r

]

= Ai
CRM s̄ (4.1)

où Ai
CRM ∈ Rm−1×p+1 est donnée par :

Ai
CRM =










a1,1 a1,2 · · · a1,p −1

a2,1 a2,2 · · · a2,p

...
...

...
. . .

...
...

am−1,1 am−1,2 · · · am−1,p −1










(4.2)

98



4.2. Estimation de la référence indépendante

et s̄ =
[

s r
]T

est un vecteur qui contient les sources cérébrales plus la source de la ré-

férence. Dans l’équation (4.2), l’indice i dans Ai
CRM indique une référence indépendante

des sources cérébrales.

4.2 Estimation de la référence indépendante

4.2.1 Algorithme d’Estimation des Signaux Orthogonaux, (AESO)

Dans cette approche, on assume le modèle présenté dans les équations (4.1) et (4.2) où

Ai
CRM est une matrice de mélange de rang plein. Les algorithmes de séparation aveugle

de sources BSS classiques consistent en deux transformations linéaires successives : (1)

un blanchiment au second ordre et (2) une transformation orthogonale (voir [Cichocki

et Amari, 2002]). La première étape de notre algorithme est également un blanchiment,

les signaux mesurés sont multipliés par une matrice W de dimension (m − 1 × m − 1)

obtenue à partir de la factorisation en valeurs propres de la matrice de covariance des

données Rx
CRM

= VΣVT de xCRM :

W = Σ− 1

2 VT (4.3)

afin d’obtenir un ensemble de signaux décorrélés de variance unitaire z :

z = WxCRM = WAi
CRM

[

s r
]T

= T
[

s r
]T

(4.4)

En théorie, les sources peuvent être estimées en calculant l’inverse de T, or dans le

cadre de résolution de problème inverse, Ai
CRM est inconnue et estimée également. Dans

l’approche BSS classique, le nombre de mesures est égal au nombre de sources m − 1 =

p + 1, donc T est une matrice unitaire. L’étape suivante consiste à estimer les sources

(̂s = Uz) en calculant le produit entre les signaux blanchis z et une matrice unitaire U

de dimension (m − 1 × m − 1). U est obtenue à partir de l’optimisation d’un critère

d’indépendance (voire les algorithmes de séparation aveugle des sources). Lorsque (m−
1 < p + 1 = m) (notre cas), le problème de séparation est sous-déterminé. En théorie, la

solution ayant l’erreur quadratique minimale peut être obtenue en calculant la pseudo-

inverse de T, cependant il est impossible de l’estimer sans estimer Ai
CRM . Néanmoins,

comme les vecteurs lignes de T = WAi
CRM sont orthogonaux, sa pseudo-inverse est

égale à sa transposée. Alors, U = TT , une matrice de vecteurs colonnes orthogonaux,

donc l’estimation de sources ayant l’erreur quadratique minimale est obtenue par :
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Chapitre 4. Analyse de la référence : signal indépendant

[

ŝ r̂
]T

= Uz (4.5)

U ne peut être obtenue par une simple transposition de la matrice T parce qu’elle

est inconnue, cependant si l’objectif est d’estimer uniquement la référence r, alors seule

l’estimation de la dernière ligne de U, (um) est nécessaire (voir [Ranta et al., 2010a; Ranta

et al., 2010b] pour détails). Or, l’estimation de uT
m correspond à la dernière colonne de T :

T = WAi
CRM = W

[

A −1

]

(4.6)

Donc, la dernière ligne de U peut être obtenue par la somme des colonnes de la ma-

trice de blanchiment W :

um = −1TWT (4.7)

alors l’estimation de la forme d’onde de la référence r̂ est obtenue par :

r̂ = umWxCRM = −1TR−1
x

CRM
xCRM (4.8)

Si la source de référence ou plutôt sa forme d’onde est estimée, il persiste un problème

dû au facteur d’échelle. En effet, cette estimation provient des hypothèses faites pour les

algorithmes BSS : les sources (la référence incluse) et les signaux blanchis ont une variance

unitaire. Donc, il est nécessaire d’extraire le facteur d’échelle du signal de référence r̂n =

αr̂ en trouvant le coefficient d’amplitude α. La solution peut être donnée en optimisant

la solution du problème de minimisation suivant :

min
α

= E
[
(αr̂ − r)2

]
(4.9)

Le mélange des signaux à référence nulle (potentiels absolus) ne dépendent pas de α

alors :

min
α

E
[
(αr̂ − r)2

]
= min

α
E

[
(xi − r + αir̂)

2
]

= min
α

E
[
(xi,CRM + αir̂)

2
]

En effet, r n’est pas accessible mais les (xi − r) le sont puisque ce sont les mesures

en référence commune, on peut récrire l’équation (4.9) comme une fonction du signal

xi,CRM , i = [1, 2, · · · , m − 1] du montage en référence commune :

min
α

E
[
(xi,CRM + αir̂)

2
]

= min
α

[
E

[
(x2

i,CRM

]
+ 2α2

i E
[
xi,CRM r̂

]
+ α2

i E
[
r̂2

]]
(4.10)
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4.2. Estimation de la référence indépendante

donc, la solution du problème de minimisation de l’équation (4.10) par rapport à αi

donne pour chaque xi,CRM :

αi = −
E

[

xi,CRM r̂
]

E [r̂2]
= −

E
[

xi,CRM1TR−1
x

CRM
xCRM

]

E [r̂2]

αi =
1TR−1

x
CRM

E
[

xi,CRMxCRM

]

E [r̂2]

αi =
1TR−1

x
CRM

rx
i,CRM

E [r̂2]
(4.11)

où rx
i,CRM

est la i-ème colonne de R−1
x

CRM
, alors le produit R−1

x
CRM

rx
i,CRM

sera tou-

jours un vecteur colonne d’une matrice identité de dimension (m × m) c’est à dire un

vecteur ayant un seul élément différent de zéro et égal à 1, alors le produit est égal à la

somme des éléments de la colonne de la matrice identité c’est à dire 1, donc :

αi =
1

E [r̂2]
=

1

r̂r̂T
(4.12)

En remplaçant la valeur de r̂ de l’équation (4.8) dans l’équation (4.12) on obtient :

αi = =
1

−1TR−1
x

CRM
xCRMxT

CRMR−T
x

CRM
(−1)

=
1

1TR−1
x

CRM
Rx

CRM
R−T

x
CRM

1

=
1

1TR−T
x

CRM
1

=
1

1TR−1
x

CRM
1

(4.13)

De l’équation (4.13) on observe que α est indépendant de i, donc l’estimation de la

référence est donnée par :

r̂ = − 1

1TR−1
x

CRM
1
· 1TR−1

x
CRM

xCRM (4.14)

On peut également dire que l’estimation proposée dans (4.14) est optimale au sens du

rapport signal sur bruit comme il a été montré dans [Madhu et Ranta, 2012].
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4.2.2 Solutions équivalentes

La solution au problème de la référence indépendante peut être trouvée à partir d’une

classe particulière de problèmes inverses : les approches de type estimateurs locaux ou

beamformer. En effet, comme il est montré dans [Ranta et Madhu, 2012; Madhu et Ranta,

2012], les approches des estimateurs locaux adaptatifs sans distorsion [Greenblatt et al.,

2005] connues aussi comme LCMV ou MVDR/MPDR (Minimum Variance Distortion-

less Reponse/ Minimum Power Distortionless Reponse) [Baillet, 2001; van Trees, 2002]

peuvent être adaptées pour l’estimation de la référence. En remplaçant dans l’équation

(2.19) le vecteur de coefficients connu par une colonne de 1, on retrouve la solution de

l’équation (4.14).

De plus, dans [Ranta et Madhu, 2012] il a été montré que la solution proposée par Hu

est elle aussi équivalente en théorie à la méthode AESO/LCMV, même si l’implémenta-

tion de [Hu et al., 2007b] est moins robuste au bruit.

4.3 Évaluation des méthodes d’estimation de la référence

indépendante

Cette section est dédiée à l’évaluation des différents algorithmes présentés dans la

littérature (voir [Hu et al., 2007b; Hu et al., 2008]) et à leur comparaison avec l’algorithme

que nous avons décrit précédemment (voir section 4.2.1).

Les premiers algorithmes proposés par Hu dans [Hu et al., 2007b] ont été créés à

partir de l’estimation de sources par un algorithme BSS (FastICA) (voir section 2.3.3.2). La

solution de ces méthodes d’identification de la référence est donc en principe dépendante

de l’implémentation des algorithmes BSS.

En théorie, le choix de l’algorithme BSS ne devrait pas affecter l’estimation correcte

(optimale) du signal de référence. Cependant la mis en œuvre des algorithmes BSS peut

influencer le résultat, et ceci par deux mécanismes : le blanchiment (surtout le blanchi-

ment robuste, voir par exemple SOBI-RO [Belouchrani et Cichocki, 2000]) et l’optimisa-

tion itérative.

Nous présentons ces différences et montrerons que la solution que nous proposons est

la plus robuste et qu’elle conduit à une estimation optimale de la référence (elle est aussi

strictement équivalente à la méthode proposée dans [Hu et al., 2008], où la séparation est

faite uniquement par PCA à la place de l’ICA).
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4.3. Évaluation des méthodes d’estimation de la référence indépendante

4.3.1 Estimation du signal de référence : étude sur signaux simulés

Les résultats obtenus pour l’estimation de la référence en utilisant la méthode propo-

sée (AESO) et trois versions de la méthode de Hu [Hu et al., 2007b; Hu et al., 2008] sont

présentés sur signaux simulés.

La première méthode (HuFastICA) est la méthode présentée par [Hu et al., 2007b].

Elle inclut l’algorithme de séparation de sources FastICA pour séparer la référence (voir

équation 2.57). Une deuxième méthode (HuSOBI-RO) est très similaire à la méthode 1, la

seule différence est l’algorithme de séparation de sources utilisé (SOBI-RO) qui possède

un blanchiment dit "robuste". La troisième méthode (HuPCA) est la méthode présentée

par [Hu et al., 2008] où à la place d’utiliser un algorithme de séparation aveugle, les

auteurs se limitent à la PCA.

4.3.1.1 Méthodologie

Un ensemble de six signaux (sources) a été généré pour simuler différentes fréquences

de l’EEG, ainsi que des artéfacts oculaires. Un septième signal indépendant ayant une

forme similaire à l’ECG a été choisi comme le signal de référence représentant une élec-

trode de référence placée sur le cou (voir figure 4.1). Le mélange idéal, x de référence

nulle a été généré à partir d’une matrice de mélange ayant une distribution uniforme

entre -1 et 1 et les six premières sources.

0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5 4 4.5 5
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Temps (s)

FIGURE 4.1. Sources simulées.
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À partir du mélange idéal x et de la soustraction du septième signal r (signal de réfé-

rence), le montage en référence commune (CRM) xCRM est généré comme on l’observe

dans la figure 4.2. Dans cette simulation sont testées les performances des méthodes

d’estimation de la référence pour le cas déterminé (nm = ns) et le cas sous-déterminé

nm < ns).
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FIGURE 4.2. Représentation d’un jeu de signaux simulés à partir de potentiels absolus : référence

commune et potentiels absolus estimés (cas déterminé).

Bien que la performance des méthodes dans le cas sous-déterminé dépend de la dif-

férence entre nm et ns nous présentons deux exemples ultérieurement.

Pour faciliter la comparaison un exemple de signaux reconstruits sans bruit est mon-

tré dans la figure 4.2 à droite. La reconstruction des potentiels absolus (mélange idéal)

a été faite en ajoutant le signal de référence estimé (AESO) aux mesures en référence

commune (CRM).

Cette reconstruction peut être utilisée dans l’interprétation clinique ou dans les pro-

cédures automatiques qui se basent sur les mesures de synchronie entre les voies EEG

telles que la cohérence.

Afin d’évaluer la robustesse des méthodes, un bruit gaussien de moyenne nulle est

ajouté aux signaux en CRM. Nous avons testé 5 niveaux du bruit en fonction de la va-

riance du signal de référence : σ2
n = 0, 25σ2

r , σ
2
n = 0, 5σ2

r , σ
2
r , 1, 5σ2

r , 2σ2
r où σ2

r est la va-

riance de la référence. Pour avoir une simulation fiable, 50 matrices de mélange aléatoires

servent à générer x et xCRM . La mesure de performance de l’estimation de la référence
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est le rapport signal sur l’erreur (RSE) en dBs :

RSEr̂ = E
[
r2

]
/E

[
(r − r̂)2

]
(4.15)

Les valeurs moyennes et des écart-types des rapports signaux sur l’erreur (moyennes

entre 50 matrices de mélange et 50 séquences du bruit) ont été calculées pour les 4 mé-

thodes. Les résultats pour le cas déterminé sont présentés dans la table 4.1.

TABLE 4.1. Évaluation des méthodes d’estimation du signal de référence (cas déterminé) : pour

chaque méthode, la première ligne représente la valeur moyenne du rapport du signal sur l’erreur

alors que la seconde correspond à l’écart type.

Rapport Signal sur l’Erreur σ2
n

Méthodes Puissance du bruit

testées 0, 25σ2
r 0, 5σ2

r σ2
r 1, 5σ2

r 2σ2
r

nm = ns

HuFastICA 20,08 15,82 11,17 8,15 5,91

5,60 4,63 3,61 3,22 2,82

HuSOBI-RO 18,37 14,60 10,59 8,04 6,13

6,12 4,89 3,67 3,02 2,62

HuPCA 20,11 15,92 11,45 8,64 6,58

5,58 4,56 3,51 2,91 2,53

AESO 20,12 15,94 11,46 8,65 6,59

5,58 4,56 3,51 2,91 2,53

Comme on peut l’observer dans le tableau 4.1, la performance de la méthode de Hu

dépend de l’algorithme de séparation de sources utilisé. Comme attendu, la méthode

HuPCA est plus performante que celles qui utilisent un algorithme de séparation de

sources. Cependant, la méthode que nous proposons (AESO) est légèrement plus per-

formante que l’ensemble des méthodes précédentes.

Les variations des performances pour les estimations obtenues par l’algorithme Hu-

FastICA par rapport aux autres algorithmes sont présentées dans les figures 4.3 et 4.4 en

fonction de la matrice de mélange et des vecteurs du bruit respectivement. On observe

que les estimations faites en utilisant un algorithme BSS (Hu-FastICA et Hu-SOBIRO)

sont plus susceptibles d’être moins performantes.
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Dans la figure 4.3 on présente pour 4 niveaux du bruit les variations des performances

des algorithmes testées en fonction des 50 matrices aléatoires. On observe que pour un

niveau du bruit faible (0, 25σ2
r ) les variations de performances dues à la matrice de mé-

lange sont assez importantes (dans un intervalle de 10 dB) et se présentent de la même

manière sur toutes les algorithmes à exception de HuSOBIRO où les variations sont plus

grandes.
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FIGURE 4.3. Variation des performances des algorithmes d’estimation de la référence en fonction

de la matrice de mélange (cas déterminé). (a) Niveau du bruit 0, 25σ2
r , (b) Niveau du bruit σ2

r , (c)

Niveau du bruit 1, 5σ2
r et (d) Niveau du bruit 2σ2

r .

À mesure qu’on augmente le niveau du bruit, les variations des performances de la

matrice de mélange sont moins grandes (3-5 dB). De plus, on observe que les perfor-

mances de la méthode HuFastICA sont moins bonnes que pour les autres méthodes.

En regardant les variations des performances des algorithmes testées en fonction des

50 vecteurs du bruit figure (4.4), pour les mêmes niveaux du bruit présentés précédem-

ment, on observe des variations moins grandes (moins de 1dB). Cependant, à mesure

qu’on augmente le niveau du bruit, elles deviennent significativement plus grandes (au-

tour de 1 dB) uniquement pour la méthode HuFASTICA.

L’effet du blanchiment robuste est observable en analysant les performances de l’al-

gorithme HuSOBI-RO. Dans ce cas, les signaux ne sont pas parfaitement orthogonaux

106



4.3. Évaluation des méthodes d’estimation de la référence indépendante

(en raison du blanchiment robuste), et cet effet dégrade les performances quand le bruit

de mesure est faible. En revanche, quand le bruit est fort, le blanchiment robuste devient

intéressant et les performances améliorent la méthode surpassant l’implémentation théo-

riquement optimale HuFastICA.
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FIGURE 4.4. Variation des performances des algorithmes d’estimation de la référence en fonction

des vecteurs du bruit (cas déterminé). (a) Niveau du bruit 0, 25σ2
r , (b) Niveau du bruit σ2

r , (c)

Niveau du bruit 1, 5σ2
r et (d) Niveau du bruit 2σ2

r .

Si on compare les méthodes utilisant des algorithmes BSS (HuFastICA, HuSOBIRO)

par rapport aux autres méthodes(HuPCA, AESO), les différences de performances aug-

mentent lorsque l’on augmente le niveau du bruit.

En théorie, toutes les solutions présentées précédemment (sauf celle qui utilise l’al-

gorithme SOBI-RO) sont équivalentes à la solution des estimateurs MVDR. Cependant,

l’optimisation utilisée dans l’algorithme FASTICA n’est pas numériquement stable, sur-

tout en présence du bruit, et donc l’algorithme ne converge pas toujours vers une solution

optimale (les différences peuvent être parfois assez importantes, voir figure 4.5). Sur la

figure de gauche, le conditionnement de la matrice de mélange est de 95, pour un condi-

tionnement de 31 pour la figure de droite et cela pour un même niveau de bruit σ2
i = σ2

r ,

donc les problèmes de convergence sont plutôt liés au bruit qu’au conditionnement de la

matrice de mélange.
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FIGURE 4.5. Estimations de la référence avec problèmes de convergence. Le niveau du bruit sur

les signaux est de σ2
i = σ2

r . (a) EKG sur la référence et (b) Zoom sur l’estimation.

Les performances des estimateurs de la référence pour le cas sous-déterminé sont

présentées dans le tableau 4.2. On observe que les estimations sont de moindre qualité.
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Avec nm = ns − 1 les différences des estimations suivent la même logique que précé-

demment. On commence à mesurer des différences plus importantes lorsque cette diffé-

rence augmente. Par exemple, pour nm = ns−2, on observe que la qualité des estimations

HuSOBIRO se rapproche de HuFastICA. Lorsque le niveau du bruit augmente les esti-

mations de HuSOBIRO surpassent en qualité les estimations de HuFastICA.

TABLE 4.2. Évaluation des méthodes d’estimation du signal de référence (cas sous-déterminé) :

pour chaque méthode, la première ligne représente la moyenne du rapport du signal sur l’erreur

alors que la seconde correspond à l’écart type.

Rapport Signal sur l’Erreur σ2
n

Méthodes Puissance du bruit

testées 0, 25σ2
r 0, 5σ2

r σ2
r 1, 5σ2

r 2σ2
r

nm = ns − 1

HuFastICA 15,94 12,09 7,81583 4,95 2,46

5,48 4,40 3,46002 3,04 2,90

HuSOBI-RO 14,43 10,97 7,45927 5,14 3,37

5,82 4,48 3,32367 2,76 2,37

HuPCA 15,98 12,19 8,15823 5,61 3,72

5,50 4,35 3,31804 2,76 2,39

AESO 15,99 12,20 8,17085 5,62 3,73

5,50 4,35 3,31776 2,76 2,39

nm = ns − 2

HuFastICA 14,31 9,93 4,76 1,85 -0,97

7,96 6,27 4,77 4,42 3,66

HuSOBI-RO 14,01 9,85 5,69 3,16 1,27

7,76 5,92 4,31 3,50 2,98

HuPCA 14,53 10,30 6,03 3,43 1,48

7,70 5,98 4,39 3,58 3,04

AESO 14,54 10,31 6,04 3,44 1,49

7,70 5,98 4,39 3,57 3,04
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4.3.1.2 Charge de calcul

Même si les machines informatiques actuelles offrent de bonnes performances et donc

que la charge de calcul est de moins en moins un problème, un autre critère à évaluer

est le temps de calcul effectif pour estimer la référence. Le temps de calcul est fonction

du nombre de mesures utilisées pour estimer la référence. Pour notre simulation de 6

mesures, l’algorithme proposé AESO est en moyenne 5 fois plus rapide que l’algorithme

de HuPCA, 40 fois plus rapide que HuSOBI-RO et 170 fois plus rapide que HuFastICA.

A titre d’exemple, si on cherche à estimer la référence en utilisant 64 mesures, l’al-

gorithme AESO estime la référence en 0,008 s, HuPCA en 0,128 s, HuFastICA en 3,173 s

et HuSOBI-RO en 16,910 s. Il est clair ici aussi que la méthode AESO est la plus rapide.

On peut néanmoins remarquer que, en augmentant le nombre de signaux, la méthode

HuSOBI-RO devient considérablement la plus lente.

4.4 Conclusion

Dans ce chapitre nous avons présenté une nouvelle méthodologie d’estimation d’un

signal de référence indépendant des sources cérébrales. Nous avons montré que la so-

lution trouvée est équivalente aux estimateurs linéaires de variance minimale contrainte

(LCMV), très utilisés dans l’analyse EEG dans le cadre de la résolution du problème in-

verse EEG [Baillet, 2001; Greenblatt et al., 2005].

La méthode développée (AESO) est plus performante que les méthodes décrites pré-

cédemment dans la littérature [Hu et al., 2007b; Hu et al., 2008], à la fois du point de vue de

la robustesse au bruit et de la rapidité. D’autres applications de cette méthode concernant

le prétraitement des données, la séparation de sources ou la localisation seront présentées

dans le chapitre 5.
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Chapitre 5

Applications

Ce chapitre est consacré aux applications des méthodes d’estimation des potentiels

absolus en EEG. Nous aborderons successivement les deux cas : l’estimation d’un si-

gnal de référence mélange de sources et l’estimation d’un signal de référence indépen-

dant. Nous n’allons pas présenter ici des résultats concernant l’effet de la référence de

de son estimation sur des analyses de synchronisation ou spectrales. En effet, dans le

cadre des analyses de synchronisation inter-signaux, l’influence du signal de référence

est un sujet de recherche depuis de nombreuses années [Essl et Rappelsberger, 1998;

Nunez et al., 1997; Thatcher et al., 2004; Gudmundsson et al., 2007; Thatcher et al., 2008;

Hu et al., 2009; Hu et al., 2010]. L’amélioration des résultats de synchronisation inter-

signaux grâce à l’estimation d’un montage à référence nulle a été présentée plus récem-

ment et à plusieurs reprises par Hu [Hu et al., 2007b; Hu et al., 2008; Hu et al., 2009;

Hu et al., 2010].

Nous allons nous focaliser uniquement sur les approches de type problème inverse

et sur l’influence que les méthodes d’estimation présentées dans cette thèse ont sur leur

résultats. Plus précisément, nous nous intéressons à l’effet de la référence estimée (ou,

de manière équivalente, du montage corrigé utilisé) sur la précision des algorithmes de

séparation aveugle de sources et sur la précision des méthodes de localisation de sources.

Concernant l’estimation des potentiels absolus quand la mesure est prise par rapport

à une référence mélange de sources (voir chapitre 3), la solution de norme minimale nous

amène au montage de référence moyenne augmenté (AARM), qui est robuste vis-à-vis

du bruit, qui contient un nombre de mesures égal au montage idéal en référence nulle

(potentiels absolus) et qui préserve le rang du montage d’acquisition. Ces caractéristiques

le recommandent clairement par rapport aux montages classiques en référence commune
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(CRM) bipolaire (BLM) ou en référence moyenne (ARM). Nous allons donc valider son

utilité en séparation et localisation de sources, à la fois en simulation et sur des signaux

réels.

Quant à l’estimation des potentiels absolus quand la mesure est prise par rapport à

une référence indépendante (voir chapitre 4), nous validerons d’abord l’utilité de l’algo-

rithme AESO (Algorithme d’Estimation de Signaux Orthogonaux) pour l’amélioration

des algorithmes de séparation sur des signaux simulés. Ensuite, nous allons présenter

une application annexe qui utilise le même algorithme pour estimer et éliminer le bruit

qui perturbe une des électrodes de surface. Cette estimation permet de corriger le mon-

tage sans éliminer l’électrode bruitée et donc améliore également la localisation.

5.1 Application de la transformation TAARM

5.1.1 Séparation aveugle de sources (BSS)

L’objectif de la séparation aveugle des sources (BSS) en EEG est d’estimer des sources

indépendantes à partir des enregistrements EEG observés (voir 2.2.2). Plusieurs algo-

rithmes ont été proposés dans la littérature, basés sur différentes hypothèses statistiques

sur les sources qu’ils cherchent à séparer. En général, les algorithmes de séparation de

sources sont classés en deux catégories : à base de statistiques d’ordre supérieur (HOS) et

à base de statistiques du second ordre ordre (SOS). Plusieurs travaux évaluant les perfor-

mances des algorithmes BSS en EEG ont été présentés dans la littérature [Giannakopoulos

et al., 1999; Krishnaveni et al., 2005; Klemm et al., 2009; Romo-Vázquez et al., 2012].

L’objectif ici est de mesurer l’influence du montage EEG sur les résultats de la BSS.

Même si en théorie celui-ci ne devrait avoir aucune influence, dans la mesure où il ne

modifie pas le nombre de mesures linéairement indépendantes, on montrera que ce n’est

pas le cas pour des signaux bruités. Ceci est dû à la manière dont le bruit se comporte par

rapport aux transformations linéaires des différents montages. Par exemple, (voir section

3.4 et annexe B) le bruit (supposé indépendant) qui affecte les mesures du montage CRM

est deux fois plus puissant que celui du montage idéal à référence nulle (ZRM), alors que

le bruit dans l’AARM tend vers celui du montage idéal (voir aussi [Huizenga et Molenaar,

1996]). De fait, les algorithmes BSS peuvent produire des estimations différentes selon les

montages EEG initiaux. Il est donc intéressant de déterminer lequel des montages EEG

fournit la meilleure estimation des sources par les méthodes BSS dans le cas des mélanges

bruitées.
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Pour évaluer les performances de séparation, nous allons utiliser les critères présentés

dans le chapitre 2.2.2.4, ainsi que la corrélation entre les sources d’origine ou supposées

connues et les sources estimées.

5.1.1.1 Signaux simulés

Un ensemble de p = 7 signaux d’une durée de 20 secondes (fréquence d’échantillon-

nage = 256 Hz) de fréquences et de formes d’onde différentes a été créé pour simuler les

sources d’origine (signaux dans la bande de fréquences EEG, ECG et artefacts oculaires,

voir figure 5.1). Les potentiels absolus EEG (signaux mélangés bruités) ont été obtenus

à partir de plusieurs matrices de aléatoires (50), plus du bruit : (As + b). La dimension

des matrices de mélange utilisées est de (Ne × p), avec Ne = 8. Nous avons appelé les

mélanges résultants ZRM, pour zero reference montage. Ce choix de Ne nous permet de

générer le montage d’acquisition CRM avec Ne−1 = p mesures, ce qui conduit à un pro-

blème de séparation de sources bien posé (classiquement, la plupart des algorithmes BSS

traitent un nombre de mesures linéairement m indépendante égal au nombre de sources

p).

Les valeurs des coefficients de mélange ont suivi une loi de distribution uniforme

entre −1 et 1 (de moyenne nulle). Le conditionnement de chaque matrice est inférieur à

100. Pour chaque mélange de signaux dix niveaux du bruit indépendant ont été ajoutés (

σ2
n = 0, 1σ2

r , 0, 2σ2
r , . . . , σ

2
r , où σ2

r est la variance moyenne des signaux mélangés).
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FIGURE 5.1. Sources simulées.
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Les autres montages EEG testés (BLM, ARM et AARM) sont construits à partir du

montage d’acquisition CRM par les transformations linéaires classiques (voir aussi B

pour une formalisation possible de BLM). Nous avons considéré un montage supplé-

mentaire, ABLM, qui rajoute une mesure de plus au montage BLM. Cette mesure est

la dernière du montage CRM. La justification est la suivante : si les mesures BLM sont

obtenues par différences successives entre électrodes voisines, le voisin de la dernière

mesure est 0 et donc on le rajoute tel quel dans le montage. Cette opération nous permet

d’avoir un montage différentiel ABLM ayant le même nombre de mesures linéairement

indépendantes que le CRM.

En prenant en compte les résultats de performances cités dans la littérature [Klemm

et al., 2009; Romo-Vázquez et al., 2012], nous avons choisi l’algorithme SOBI-RO.

Le critère utilisé pour évaluer les performances d’estimations des sources est l’indice

de séparabilité (IS) présenté dans l’équation (2.40).

Résultats

Les performances moyennes des estimations de sources selon différents niveaux du

bruit et selon les montages, sont évaluées par l’indice de séparabilité moyen (voir aussi

[Salido-Ruiz et al., 2009]). Les courbes de la figure 5.2 représentent les moyennes de l’in-

dice de séparabilité selon les algorithmes mais également pour les 50 matrices de mé-

lange, les 50 vecteurs de bruit pour 10 niveaux de bruit testés. Le trait rouge représente

la médiane des indices de séparabilité, assez proche de la moyenne. Les moustaches in-

diquent les valeurs les plus écartées qui ne sont pas considérées comme des outliers.
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FIGURE 5.2. IS-SOBIRO.
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Une comparaison visuelle est présentée dans la figure 5.3. On observe qu’il y a très

peu de différence entre les sources estimées à partir des différents montages. Néanmoins,

ces différences existent et elle sont significatives du point de vue statistique (voir les in-

dices de séparabilité, figure 5.2).
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FIGURE 5.3. Séparation de sources à partir de différents montages (SOBI-RO). Le bruit est

constant σ2
b = σ2

i )

En conclusion, nous avons montré sur signaux simulés que, parmi les montages réa-

lisables, le plus performant du point de vue BSS est le montage AARM (estimation de

norme minimale du montage idéal ZRM). Ceci est dû à la manière dont le bruit est re-

parti sur les mesures (plus fort pour les montages CRM, BLM et ABLM) ou encore à la

perte d’information et de rang (pour ARM et BLM). Ces conclusions sont valides pour

d’autres algorithmes de séparation également : nous avons testé, avec des résultats simi-

laires, un autre algorithme de séparation basé sur des statistiques d’ordre 2 (SOBI) et un

basé sur des statistiques d’ordre supérieur (FastICA) (voir [Salido-Ruiz et al., 2011]).

5.1.1.2 Signaux réels

Les résultats obtenus en simulation nécessitent d’être confirmés sur des signaux si-

gnaux réels. Nous avons enregistré des signaux EEG avec Ne = 25 électrodes placées sur

le scalp en accord avec le système international 10-20 (voir figure 5.4). L’électrode utilisée

comme la référence commune céphalique est placée entre les yeux en FPz. Nous dispo-

sons donc de enregistrements ayant 24 mesures. Les signaux ont été échantillonnés à une
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fréquence de 256 Hz et filtrés par un filtre coupe-bande à 50 Hz. Le signal cardiaque ECG

est également enregistré au même temps.

(a)

FIGURE 5.4. Système 10-20.

Pour cette analyse nous disposons des enregistrements de 10 patients épileptiques

explorés au CHU de Nancy. Pour chaque patient, nous avons choisi 10 minutes d’enre-

gistrement sans activité épileptique. Tous ces enregistrements contiennent l’artefact ECG

visuellement identifiable par les experts. Pour chaque patient (EEG), 10 fenêtres ayant

une durée de 20 secondes chacune sont sélectionnées afin d’avoir un nombre d’échan-

tillons suffisant pour effectuer la séparation fiable. Les autres montages sont dérivés du

montage en référence commune à partir des transformations linéaires décrites précédem-

ment et les trois algorithmes de séparation ont été appliqués pour estimer les sources.

Afin d’évaluer de façon objective la qualité de la séparation, nous avons calculé le co-

efficient de corrélation présenté dans l’équation (2.46) entre la seule source connue (me-

surée) sECG et les sources estimées après séparation (voir [Salido-Ruiz et al., 2011] pour

détails). Pour prendre en compte l’éventuel décalage temporel entre l’ECG enregistré sur

le thorax et la source estimée d’ECG ŝECG, nous avons calculé ces corrélations en auto-

risant un décalage temporel maximal de ±100 échantillons (soit ±0.3906 secondes) entre

les sources estimées et sECG. La source ayant une corrélation maximale avec sECG a été

automatiquement choisie comme ŝECG, l’estimation de la source cardiaque. L’identifica-

tion a été confirmée par inspection visuelle pour toutes les sources. Cette démarche à été

répétée pour trois algorithmes de séparation de sources : SOBI-RO, SOBI et FastICA.
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Résultats

Les résultats présentés dans la table 5.1 ont été calculés en prenant le coefficient de

corrélation moyen sur les 100 intervalles de temps de 20 secondes d’EEG (10 fenêtres

pour chacun des 10 enregistrements).

EEG Algorithmes BSS

Montages SOBI-RO SOBI FastICA

CRM 0.482 0.503 0.571

AARM 0.478 0.507 0.572

ABLM 0.477 0.505 0.571

TABLE 5.1. Evaluation de performances à partir du coefficient de corrélation moyen pour les

différents montages et les différents algorithmes r(sECG,ŝECG).

On observe que les indices de corrélation entre la source connue ECG (mesurée) et la

source estimée sont relativement faibles. Ceci est probablement dû au fait que la source

obtenue par BSS est une version propagée du vrai ECG, ou encore une source liée à la pul-

sation artérielle et pas directement au cœur. Cependant, les caractéristique rythmiques

principales sont préservées et la source est facilement identifiable visuellement ou au-

tomatiquement (voir par exemple [Romo-Vázquez et al., 2012] pour une classification

automatique).

Toutefois ces résultats montrent que le montage en référence moyenne augmenté

AARM a, en général, une influence positive sur la BSS et conduit à une qualité supérieure

de séparation, même si les différences sont moins significatives que pour les signaux si-

mulés. Ce constat n’est pas valide pour un des algorithmes testés, notamment SOBI-RO.

Cela peut provenir du blanchiment robuste mis en œuvre dans SOBI-RO : en effet cette

procédure est efficace si le bruit est blanc et indépendant. Dans le cas contraire, si le bruit

ne respecte pas ces hypothèses (ce qui et vraisemblablement le cas pour les EEG réels), le

blanchiment robuste peut dégrader légèrement les estimations de la matrice de corréla-

tion qui intervient dans le blanchiment. De plus, dans les montages transformés (AARM

et ABLM), le bruit "commun" à toutes les mesures, présent sur l’électrode de référence,

est éliminé, ce qui très probablement rend moins blanche la partie restante.

Pour preuve, l’algorithme SOBI, qui est identique à SOBI-RO sauf par sa procédure

de blanchiment, a une meilleure performance.
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Une autre différence à noter entre les simulations et les EEG réels est l’ordre de per-

formance des algorithmes : FastICA devient meilleur que SOBI et SOBI-RO. L’explication

se trouve dans la structure de FastICA. En effet, cet algorithme utilise une procédure de

déflation qui extrait en premier (et avec la meilleure qualité) les sources ayant le kurtosis

le plus important (évaluation de la distance à la gaussianité) comme l’ECG et les artefacts

oculaires.

Pour ces raisons, les algorithmes SOBI et FastICA ont obtenu les meilleures perfor-

mances à partir du montage AARM, pendant que pour SOBI-RO ce montage est classé

second derrière CRM.

Un exemple de la séparation de sources pour 5 montages (CRM, BLM, ARM, ABLM

et AARM) est présenté dans la figure 5.5 : 5 secondes uniquement sont représentées, afin

de faciliter la visualisation. On peut observer que les solutions estimées sont différentes et

que, visuellement, on peut identifier des artefacts qui sont présents sur plusieurs sources

estimées pour les montages CRM, BLM, ABLM, mais correctement séparés pour le mon-

tage AARM.

5.1.1.3 Conclusion

Le but de cette analyse est de discuter le comportement des méthodes de séparation

de sources en fonction des montages et vis-à-vis de différents algorithmes de séparation.

On a montré qu’en présence de bruit, les meilleurs résultats sont obtenus en utilisant le

montage en référence moyenne augmentée (AARM, estimation de norme minimale des

potentiels absolus ZRM). Ses performances tendent asymptotiquement vers la meilleure

solution (ZRM). Les résultats obtenus en simulation sont généralement confirmés sur les

signaux réels par inspection visuelle et par le critère d’évaluation basé sur la similarité

entre une des sources estimées et une source connue (ECG). Si nous avions pu disposer

de l’EOG dans les mesures, il aurait également pu être utilisé pour mettre en œuvre le

critère de corrélation présenté.

Les critères de performance ont également été calculés pour différents algorithmes

de séparation de sources sur signaux simulés et réels. SOBI-RO se comporte bien en pré-

sence de bruit blanc et FastICA présente de meilleurs résultats selon le critère de corréla-

tion linéaire. L’explication réside dans la priorité qu’il donne aux sources présentant un

kurtosis important comme l’ECG.

Sur la base des résultats présentés, on ne peut pas conclure que FastICA sépare mieux

les signaux EEG réels, mais en revanche on peut dire qu’il sépare mieux la source d’arte-
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FIGURE 5.5. (a) Montages signaux réels et (b) sources estimées à partir des différentes montages.

fact ECG. Le problème d’évaluation globale de la qualité des sources séparées sur signaux

réels reste ouvert.
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5.1.2 Localisation de sources à partir des mesures en AARM

Dans cette section, deux études sur la localisation de sources sont présentées. La pre-

mière est une étude en simulation qui a pour but de montrer l’avantage d’utiliser le

montage AARM par rapport aux montages CRM et ARM pour réaliser la localisation

de sources. Selon le mode de construction du montage AARM et la discussion dans la

section 3.4, ce montage améliore le rapport signal sur bruit et devrait donc favoriser les

analyses ultérieures, localisation inclue. De plus, il préserve un nombre de mesures m

égal au nombre d’électrodes Ne, à la différence des montages CRM et ARM (m = Ne−1)

et il minimise l’influence du potentiel de l’électrode de référence sur les autres mesures

(à la différence du montage CRM).

L’analyse de bruit pour certaines références utilisées en EEG a été un sujet de re-

cherche dans le cadre de la localisation de sources. En théorie, il semble que la référence

n’affecte pas l’estimation des sources dipolaires équivalentes étant donné que la référence

est inclut explicitement dans le modèle [Scherg, 1990]. Cependant, dans [Huizenga et

Molenaar, 1995] ils ont montré que cette croyance générale n’est pas garanti dû à qu’une

référence particulière peut augmenter la variance et la corrélation du bruit, alors elle peut

diminuer l’exactitude des estimations de sources [Sekihara et al., 1992; Huizenga et Mo-

lenaar, 1994; Huizenga et Molenaar, 1995].

Dans [Huizenga et Molenaar, 1996] les auteurs montrent que la localisation dipolaire

des moindres carrés ordinaires (OLS) est influencée par la référence. Ils montrent de

manière empirique, analytique et sur des simulations que les enregistrements mesurés

par rapport à une référence commune et par rapport à une référence moyenne affectent

l’exactitude des estimations de sources équivalentes.

Nous présentons ensuite une deuxième étude, dans laquelle les performances de

localisation à partir des mêmes montages sont évalués, en combinaison avec un pré-

traitement visant l’élimination des sources d’artéfacts.

Comme pour la BSS, nous analysons d’abord des signaux simulés et ensuite des si-

gnaux réels.

5.1.2.1 Signaux simulés

Afin de déterminer l’influence du montage sur la localisation de sources, nous avons

construit des potentiels absolus simulés à partir d’une source dipolaire dont on connaît la

position, l’orientation et l’amplitude du dipôle et un modèle direct de propagation. L’ac-

tivité sur chaque capteur (potentiels absolus, ZRM) a été transformé en potentiels mesu-
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rés (CRM) en prenant la différence entre chaque électrode active et une électrode com-

mune choisie comme l’électrode de référence. Puis, les potentiels en référence moyenne

(ARM) et référence moyenne augmenté (AARM) ont été calculés. Ces quatre montages

EEG (ZRM, CRM, ARM et AARM) ont ensuite été exploités pour la localisation. L’al-

gorithme utilisé est celui proposé par Scherg [Scherg et Berg, 1991], qui consiste en une

méthode de localisation dipolaire paramétrique (DSL) itérative utilisant la méthode d’op-

timisation de descente du simplex de Nelder-Meade (voir section 2.2.1.1). Cette méthode

cherche à estimer les paramètres d’un dipôle (position, orientation et amplitude) qui dé-

crivent au mieux l’activité électrique sur les électrodes.

Les détails de la simulation sont présentés dans les paragraphes suivants.

Problème Direct. La solution du problème direct (potentiels absolus sur les électrodes)

est résolue par la méthode rapide de Berg [Berg et Sherg, 1994] en utilisant le modèle de

tête sphérique de trois couches présenté par Rush & Driscoll (voir [Berg et Sherg, 1994]).

Dans ce modèle les rayons des sphères sont normalisés par rapport à la sphère extérieure

qui correspond au scalp, rsc = 1. Les rayons des autres sphères sont rsk = 0, 92 et

rbr = 0, 87 pour le crâne et le cerveau respectivement. Les conductivités pour ce modèle

sont de 0, 33 S/m (pour le cerveau et le scalp) et de 0, 041 S/m pour le crâne.

Les potentiels sur le scalp (ZRM, voir figure 5.6) sont simulés pour deux systèmes

d’enregistrement (10-20 et 10-10) en utilisant 25 et 50 électrodes respectivement à par-

tir de la solution du problème direct pour un dipôle placé à l’intérieur de la sphère du

rayon rbr = 0, 87. Le montage CRM, est obtenu en appliquant la transformation TCRM à

partir du montage ZRM et les montages ARM et AARM sont obtenus en appliquant les

transformations TARM et TAARM respectivement.

Problème Inverse. La localisation est effectuée sur une "pointe" des signaux simulés

pour les 4 montages EEG (voir figure 5.6) en utilisant la méthode de Scherg [Scherg et

Berg, 1991]. Un des critères d’évaluation est la distance de la localisation initiale du dipôle

par rapport aux localisations estimées pour les 4 montages. Sur l’aspect plus quantitatif,

la qualité des paramètres dipolaires estimés (position, orientation et amplitude) a été éva-

luée comme suit : l’erreur de position a été calculée comme la norme de la différence entre

le vecteur contenant les coordonnées de position du dipôle simulé et le vecteur contenant

les coordonnées de position estimées. L’erreur d’orientation a été calculé en transformant

les coordonnées angulaires en coordonnées cartésiennes puis en déterminant la norme

entre la différence d’un vecteur contenant les coordonnées d’orientation du dipôle si-
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FIGURE 5.6. Pointe pour la localisation sur les montages ZRM, CRM, ARM et AARM.

mulé et d’autre contenant les coordonnées d’orientation estimées. L’erreur d’amplitude

a été calculée comme la valeur absolue de la différence entre la amplitude du dipôle et

l’amplitude estimée.

FIGURE 5.7. Schéma de simulation. J est le dipôle simulé, K est la matrice de lead field, X0

sont les potentiels absolus, TM est la matrice de transformation du montage (TCRM , TARM ou

TAARM ), XM est le montage résultant, K⊕ désigne l’opérateur du problème inverse, Ĵ est le

dipôle estimé et X̂0 l’estimation des potentiels absolus. Le VGOF est calculé comme l’erreur entre

X0 et X̂0, alors que le FGOF est l’erreur entre XM et X̂0. Le trait en pointillé entoure la partie à

laquelle on a accès dans les applications pratiques de localisation.

Un deuxième critère utilisé dans cette évaluation est le "Goodness of Fit" (GOF, (1 −
RV ) × 100) 19 qui est une mesure de l’ajustement du dipôle estimé aux signaux projetés

sur les électrodes. Dans les logiciels de localisation, le GOF mesure l’ajustement du dipôle

estimé sur les mesures utilisées pour la localisation (en général le montage ARM, mais

parfois le choix est laissé à l’utilisateur). Nous avons appelé ce critère FGOF : il mesure

19. RV est donné par l’équation 2.17
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en fait une distance entre les signaux utilisés en entrée de l’algorithme de localisation

(différents en fonction du montage) et les signaux fournis en sortie en ré-projetant sur les

électrodes le dipôle estimé. Pour les signaux simulés, nous proposons un critère similaire

appelé VGOF, que nous calculons pour mesurer la qualité de la solution par rapport aux

potentiels absolus ZRM : les signaux fournis par les algorithmes de localisation basés

sur les différents montages (après ré-projection du dipôle estimé sur les électrodes) sont

comparés aux potentiels absolus simulés. Le schéma de simulation est présenté dans la

figure 5.7. Selon ce schéma, le VGOF est calculé comme l’erreur entre X0 et X̂0, alors que

le FGOF est l’erreur entre XM et X̂0 (XM représentant le montage considéré, X0 sont les

potentiels absolus et X̂0 leur estimation).

5.1.2.2 Résultats

Le tableau 5.2 présente les paramètres de localisations et orientations des dipôles 20

en fonction du montage et par rapport au nombre d’électrodes.

TABLE 5.2. Estimation des 6 paramètres de sources dipolaires pour les 5 types de montage et

pour 2 nombre d’électrodes de recueil.

Paramètres Localisation dipolaire

25 électrodes LocDip LocZRM LocCRM LocARM LocAARM

x -0,15 -0,18 -0,03 -0,03 -0,18

y 0,16 0,20 0,13 0,13 0,20

z 0,22 0,23 0,13 0,14 0,23

β 0,69 0,69 0,78 0,78 0,69

α 1,62 1,63 1,08 1,08 1,63

Amplitude 2,95 2,99 3,04 3,03 2,99

50 électrodes LocDip LocZRM LocCRM LocARM LocAARM

x -0,15 -0,15 -0,14 -0,05 -0,15

y 0,16 0,15 0,06 0,08 0,15

z 0,22 0,18 0,24 0,16 0,18

β 0,69 3,83 3,59 3,59 3,83

α 1,62 1,52 2,14 2,20 1,52

Amplitude 2,95 -2,95 -2,71 -2,84 -2,96

20. Les valeurs des paramètres α et β sont données en radians
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La représentation graphique de localisations et d’orientation de source à partir de ré-

solution de problème inverse et de données EEG transformées selon les différents mon-

tages est observable figure 5.8. Comme on peut le voir dans le tableau 5.2, les erreurs

sont faibles pour les montages ZRM et AARM (même si les paramètres d’orientation pa-

raissent un peu moins précis, les différences sont relativement négligeables). Il ne faut

pas oublier ici que le montage ZRM n’est pas réaliste, à la différence de son estimation de

norme minimale AARM.

Les estimations des paramètres dipolaires déterminées à partir des montages CRM et

ARM sont un peu moins performantes. Il existe donc une influence du montage sur la

localisation de sources en utilisant la méthode dipolaire précédemment décrite, même si

elle est minime. Cela est dû au fait que le potentiel de l’électrode de référence est absent

des deux dernières montages, et donc n’intervient pas dans le résultat.
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FIGURE 5.8. Localisation des dipôles obtenus avec les montages ZRM, CRM, ARM et AARM.
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Les erreurs correspondant aux localisations du tableau 5.2 sont présentées dans le

tableau 5.3.

TABLE 5.3. Erreurs de localisation

25 électrodes 50 électrodes

Montages x,y,z α, β A x,y,z α, β A

ZRM 0,0500 0,0001 0,0411 0,0424 0,0084 0,0027

CRM 0,1593 0,2925 0,0877 0,1040 0,3223 0,2429

ARM 0,1512 0,2877 0,0791 0,1450 0,3795 0,1160

AARM 0,0499 0,0001 0,0411 0,0424 0,0084 0,0028

Un deuxième critère d’évaluation est le "Goodness of Fit", avec ses deux versions

décrites précédemment : le VGOF et le FGOF, voir tableau 5.4.

TABLE 5.4. Goodness of Fit (GOF)

VGOF FGOF

Ne ZRM CRM ARM AARM CRM ARM AARM

25 99,80 % 79,46 % 79,66 % 99,80 % 88,46 % 87,52 % 99,80 %

50 99,92 % 66,82 % 64,08 % 99,92 % 64,61 % 71,13 % 99,89 %

Les meilleures performances VGOF sont obtenues par les montages ZRM et AARM.

Cela signifie que le montage AARM est très proche du montage ZRM et donc on peut

déduire que leurs estimations dipolaires sont aussi très proches. Le critère d’évaluation

VGOF est inexploitable pour CRM et ARM. Par contre le FGOF qui semble être un critère

d’évaluation plus adapté des montages CRM et ARM montre tout de même la grande dif-

férence de performances entre CRM, ARM d’un coté et AARM de l’autre. Cela confirme

que les mesures du montage AARM sont proches des potentiels absolus (ZRM) et que

leur utilisation est recommandée pour améliorer les performances de localisation.

Pour conclure, cette étude montre que le montage des mesures a un effet sur la locali-

sation de sources. La localisation et l’orientation du dipôle simulé a été estimée de façon

correcte en utilisant les montages ZRM et AARM. De l’autre côté, les estimations faites

avec les montages CRM et ARM sont moins performantes. La différence entre ARM et

AARM est la mesure de plus dans AARM qui correspond à l’électrode de référence, la

différence entre CRM et ARM est le potentiel de référence commune. Les deux montages

(CRM et ARM) n’incluent pas l’électrode de référence dans la localisation.
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5.1.2.3 Signaux réels

Nous souhaitons dans cette partie évaluer l’intérêt applicatif du montage en référence

moyenne augmentée c’est-à-dire dans un premier temps de réintroduire l’estimation de

la référence estimée et dans un second la suppression d’artefacts par BSS dans la locali-

sation de sources.

Cette étude présente un seul patient, elle a donc valeur illustrative. Il s’agit d’une

localisation effectuée pour déterminer la structure impliquée dans un début de crise épi-

leptique. La localisation de sources est basée sur l’EEG du scalp.

L’EEG brute est un ensemble de potentiels mesurés par rapport à une référence com-

mune, très souvent placée sur le scalp lors de la procédure d’enregistrement. L’électrode

de référence enregistre une combinaison de sources électrophysiologiques (cerveau et ar-

tefacts), donc cette activité est présente sur toutes les mesures. Une manière de résoudre

ce problème et très souvent appliquée dans les approches de localisation de sources est de

construire un montage en référence moyenne (ARM) en soustrayant le potentiel moyen

à chaque potentiel de mesure (voire la moyenne de toutes les mesures en CRM).

L’hypothèse sous-jacente courante est la neutralité du potentiel électrique global. Tou-

tefois, même en EEG HR les électrodes ne sont pas équiréparties sur l’ensemble de la

tête (par exemple le visage n’est pas couvert par ces mesures). Néanmoins, nous avons

montré que cette solution, augmentée de l’estimation du potentiel de référence, est une

estimation possible (de norme minimale) des potentiels absolus nécessaires en principe

pour une localisation précise.

Il ne faut pas oublier également que le montage ARM a un inconvénient important

du point de vu de la BSS : les mesures ne sont plus linéairement indépendantes, donc la

solution de la séparation de sources est dégradée. Donc nous proposons de faire la com-

paraison entre le montage en référence moyenne (ARM) et référence moyenne augmen-

tée (AARM) 21 avant d’appliquer des méthodes de localisation et puis la comparaison des

méthodes ARM-BSS et AARM-BSS.

Un deuxième aspect abordé ici est l’élimination d’artéfacts. En effet, les inconvénients

les plus évidents dans la localisation de sources épileptiques sont dus à la présence d’arte-

facts : l’activité musculaire, les artefacts oculaires entre autres. Dans la plupart des crises

épileptiques, l’activité musculaire est très abondante et elle apparaît dans l’EEG comme

une signal relativement haute fréquence. Habituellement un filtre coupe-bande autour

21. Les coordonnées spatiales de l’électrode de référence doivent être connues afin de mettre en œuvre

une méthode de localisation basée sur AARM.
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de la fréquence de la décharge épileptique est utilisé pour supprimer les artefacts mus-

culaires et de mouvement oculaire pour obtenir un signal avec un haut rapport signal

sur bruit. Cependant, l’activité épileptique peut se trouver dans une bande de fréquence

de 0,5 entre 45 Hz sans discuter de papiers récents sur l’activité haute fréquence. Donc,

l’application d’un filtre coupe-bande supprime également de l’information utile.

Les mouvements et les clignements des yeux sont d’autres types d’activités. Ces ar-

tefacts sont principalement enregistrés par les électrodes fronto-polaires placées près

des yeux. Les caractéristiques ont un contenu relativement basse fréquence, sont non-

stationnaires et énergétiques. L’utilisation des algorithmes de séparation aveugle des

sources (BSS) ont montré des résultats prometteurs concernant la suppression d’artefacts.

Modèle de tête. Le modèle de tête a été obtenu à partir de l’Imagerie par Résonance

Magnétique IRM 3D avec une séquence T1-pondéré et une taille de pixel de 1, 25 mm2.

Les mêmes points de repère anatomiques (naison, les deux tragus (gauche et droite)) ont

été identifiés dans l’IRM 3D. Le modèle de tête réaliste a été obtenu à partir de la méthode

des éléments de frontière BEM, qui décrit les surfaces individuelles par triangulation avec

environ 1700-2000 noeuds par modèle. Le procès de segmentation, identification de trois

compartiments d’iso-conductivité (espace intracrânienne, crâne et scalp) a été fait par le

logiciel ASA (ANT Software, Enschede, Netherlands). La segmentation est automatique

et la matrice de transfert a été calculée. Des conductivités spécifiques ont été attribuées

à chaque volume (0,33 S/m pour l’espace intracrânienne, 0,008 S/m pour le crâne, une

rapport de conductivité (crâne/scalp) = 1/40).

Méthode de localisation. Pour l’analyse de localisation de sources, une fenêtre tempo-

relle de 2,5 secondes à partir du départ de la crise a été analysée. Cette analyse a été faite

avec une approche du dipôle en mouvement : le calcul d’une nouvelle position dipolaire,

du moment et de l’amplitude sont effectués pour chaque échantillon temporel. Dans cette

étude les dipôles en mouvement ont été calculés en utilisant les deux montages ARM et

AARM, pour l’EEG brut et l’EEG sans artefact. À la différence des approches classiques

pour les dipôles en mouvement (latence du meilleur ajustement - GOF), l’estimation

finale des paramètres dipolaires a été faite en considérant les valeurs moyennes pour

toutes les positions, moments et magnitudes dans la fenêtre de temps considérée dans

l’analyse. Cette option a été choisie en considérant la nature particulière des signaux ana-

lysés : les rythmes ictales sont généralement stationnaires pendant la fenêtre analysée, à

la différence des potentiels évoqués ou des pics inter-critiques.
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Méthode de prétraitement BSS. On a choisi d’utiliser l’algorithme de la famille de sta-

tistiques d’ordre deux SOBI-RO, adapté pour les sources corrélées et robuste vis-à-vis du

bruit [Romo-Vázquez et al., 2012]. De plus, comme cela a été montré précédemment sur

signaux simulés, le montage AARM conduit aux meilleures performances en séparation

de sources. Donc on a tout simplement appliqué l’algorithme SOBI-RO sur les montages

ARM et AARM pour séparer les sources. Les sources ont été étiquetées par un neuro-

physiologiste entraîné comme : sources cérébrales ou sources d’artefact. Pour les deux

montages, les signaux sans artefacts ont été reconstruits uniquement avec les sources cé-

rébrales sélectionnées. Ces EEG dits "propres" ont été introduits dans les algorithmes de

localisation.

5.1.2.4 Sujet et enregistrements EEG

La patiente, une femme de 36 ans, qui présente une épilepsie partielle pharmaco-

résistante du lobe temporal, elle a donnée son consentement et l’étude a été approuvé

par le comité d’étique (CPP) du CHU de Marseille. Une EEG-HR a été enregistrée en

utilisant 64 électrodes sur le scalp placées en accord avec le système international 10-

10 (Quickcap ; Compumedics Neuroscan, El Paso, TX, USA). Le signal a été enregistré

à une fréquence d’échantillonnage de 1 Khz en utilisant un filtre réjecteur de 50Hz, un

filtre antirepliement 0,15-200 Hz (SynAmps ; Compumedics Neuroscan, Charlotte, NC,

USA). Les positions de toutes les électrodes et les repères anatomiques (naison, les deux

tragus (gauche et droite)) ont été enregistrées avec un système digital 3D (3Space Fastrak ;

Polhemus, Colchester, VT, USA).

La décharge critique a été enregistrée sur la région temporale droite. La décharge

rythmique est d’environ 4-5 Hz avec une rapport signal sur bruit évalué relativement bas

(1,5). En prenant en compte plusieurs hypothèses qui ont été proposées par des études

non-invasive mulitmodales, la patiente a été explorée en SEEG avec 10 électrodes multi-

capteurs intra-cérébrales placées dans le lobe temporel droit. Cet examen sert de valida-

tion aux algorithmes de localisation.

5.1.2.5 Résultats

Pour les deux montages ARM et AARM, nous avons analysé l’EEG brut et l’EEG

reconstruit sans artefacts (voir figure 5.9). La localisation de sources a été effectuée sur

une fenêtre au départ de crise d’une durée de 2,5 s. Pour le montage AARM, le signal

additionnel correspondant à la référence a été attribuée à l’électrode de référence, placée

sur la mastoïde gauche (contra-lateral à la décharge épileptique).
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FIGURE 5.9. Électrodes du lobe temporal droit et électrode de référence de la décharge rythmique

du montage AARM (MA1 montre la référence moyenne). L’EEG brute est présenté en haut et

l’EEG reconstruit (avec toutes les sources sans artefact physiologique) en bas. Le début de la crise

est indiqué par la flèche et la fenêtre d’analyse est indiquée par les crochets.

Afin de comparer les résultats et d’étudier l’influence du montage et de la séparation

de sources, nous avons calculé la position moyenne du dipôle en mouvement, l’écart-

type pour les trois axes et le volume défini par cette dispersion spatiale. En plus de ces

caractéristiques spatiales, le "goodness of fit" moyen et l’écart type sont indiqués pour

chaque fenêtre.

En accord avec les tableaux 5.5 et 5.6, l’écart-type de la position du dipôle est meilleur

pour le montage AARM que pour le montage ARM, en conséquence les volumes 3D

définis par le déplacement du dipôle sont également plus faibles pour AARM et cela quel

que soit l’EEG initial brut ou pré-traité. De plus, le pré-traitement réduit également les

variations de position par rapport aux signaux pré-traités. Ces résultats ne permettent

pas de conclure sur la véracité de la position mais si l’hypothèse de stationnarité est

validée, la réduction de l’écart type de position pour un montage AARM et pour des

signaux pré-traités est un marqueur.
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TABLE 5.5. Caractéristiques du dipôle en mouvement avec l’EEG brute.

Montage

AARM ARM

x(mm) y(mm) z(mm) x(mm) y(mm) z(mm)

MDP 28,2 -21,4 57,1 23,5 -15,4 47,8

σ 37,5 26,9 26,2 39,6 31,6 28,3

Vol(cm3) 26,3 33,9

TABLE 5.6. Caractéristiques du dipôle en mouvement avec l’EEG reconstruit.

Montage

AARM ARM

x(mm) y(mm) z(mm) x(mm) y(mm) z(mm)

MDP 25,4 -14,8 57,5 9,7 -6,2 52,2

σ 29,2 33,1 24,5 31,5 34,2 28,9

Vol(cm3) 23,1 30,8

TABLE 5.7

Ajustement du dipôle Ajustement du dipôle

EEG brute EEG prétraité

AARM ARM AARM ARM

GOF (%) 68,2 % 67,0 % 70,3 % 69,5 %

Magnitude 321,3 385,8 299,3 304,1

Moyenne

Ecart-type 208,8 270,3 184,5 213,1

de la Magnitude

Toutes les localisations des sources sont en accord avec la zone épileptogène déter-

minée en SEEG qui reste le Golden standard en matière de localisation. Ces coordonnées

correspondent au cortex insulaire lequel est impliqué de façon secondaire pendant la

crise (voir figure 5.10). En profondeur, la décharge initiale (basse amplitude, décharge

rapide) été localisée dans lobe temporal médial antérieur droit et après elle se propage

vers la région insulaire en accord avec une activité rythmique avec une fréquence égale à

cette enregistrement EEG.
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FIGURE 5.10. Localisation dipolaire moyenne pendant la crise avec l’EEG brute (haut) et EEG

reconstruit (bas). Les localisations dipolaires moyennes avec AARM et ARM sont co-registrés

dans l’IRM individuel du patient.

Cliniquement, les positions dipolaires semblent être meilleurs en utilisant le montage

AARM (plus latérales).

Concernant l’ajustement du dipôle, le GOF a été toujours supérieur en utilisant le

montage AARM et le pré-traitement BSS (voir tableau 5.7). La combinaison des deux

méthodes a améliorée le GOF de 2,1%, et les magnitudes moyennes des dipôles sont

plus petites. Ce résultat peut être expliqué par la soustraction des artefacts électrophy-

siologiques, qui diminuent la puissance globale du signal et donc l’amplitude du dipôle.

L’écart-type des amplitudes est également plus faible pour le montage AARM.

5.1.2.6 Conclusion

Même si elle n’a que valeur illustrative et non statistique, cette étude montre que le

pré-traitement qui combine le montage AARM avec la BSS de suppression d’artefacts

peut permettre des localisations de sources critiques plus précises. À la différence des
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potentiels inter-critiques ou des potentiels évoqués, le nombre de localisations calculées

est important puisque les fenêtres d’observations sont longues. Il est à remarquer que

la position moyenne du dipôle semble être plus appropriée que la latence du meilleur

ajustement, en particulier pour l’EEG brut. Cela peut être expliqué par l’élimination des

artefacts physiologiques, lesquels peuvent induire de fortes amplitudes et fournir un bon

"goodness of fits" si l’algorithme se focalise sur ce type de sources. On a également montré

que le pré-traitement réduit le déplacement du dipôle (volume plus petit), en permettant

donc une identification plus réduite de la zone épileptogène, dont la localisation a été

validée par ailleurs par la SEEG et l’expert.

En bref, les résultats indiquent que le montage a une influence limitée mais néan-

moins claire sur la qualité de la localisation de sources. La suppression d’artefacts amé-

liore hautement cette qualité.

5.2 Application de l’algorithme AESO

La méthode d’estimation de la référence indépendante (voir chapitre 4) faite à par-

tir d’un algorithme d’estimation des signaux orthogonaux (AESO) est intéressante parce

qu’elle peut être appliquée pour le pré-traitement de données en exploitant la connais-

sance a priori d’une des colonne de la matrice de mélange. Dans le cas de la référence du

type source indépendante, cette colonne a des coefficients constants (une colonne de 1’s).

L’algorithme AESO (voire section 4.2.1) peut être enrichi en remplaçant la colonne de

1’s par un vecteur de coefficients de propagation connus liés à une source d’artefact que

l’on cherche à éliminer (supposé indépendante des autres sources cérébrales et artéfac-

tuelles). La difficulté principale réside dans la modélisation des coefficients de propaga-

tion des artefacts à éliminer. En revanche, si cette source, pour laquelle on dispose des

informations a priori, peut être estimée et éliminée, l’estimation des autres sources peut

être améliorée car on réduit le nombre d’inconnues dans le problème de séparation et de

cette manière augmente sa qualité.

Nous présentons ici, comme pour la référence mélange de sources, deux applications

de cette approche :

– l’amélioration de la solution BSS grâce à l’estimation préalable de cette source à

coefficients de mélange connus

– l’amélioration de la localisation après élimination d’artéfacts par AESO

L’étude est menée en simulation. Dans un premier temps, nous présentons le cas gé-

néral de l’élimination d’une source à coefficients de mélange connus sur des signaux
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simulés et l’effet de cette élimination sur la séparation de sources. Ensuite, sur des si-

gnaux EEG simulés et réels, nous ajoutons un artefact à une électrode et nous montrons

comment elle peut être éliminée. Pour ce deuxième cas, nous illustrons l’utilité de l’éli-

mination de l’artéfact en question pour la localisation.

5.2.1 Séparation aveugle de sources

5.2.1.1 Signaux simulés

Un ensemble de 7 sources indépendantes a été généré et mélangé en utilisant des

matrices de mélange aléatoires. Différentes dimensions de mélange ont été testées afin

d’évaluer les performances de l’algorithme selon deux cas : 1) mélange déterminé (m =

p) et 2) mélange sous-déterminée (m < p). Nous avons utilisé 50 matrices de mélange

aléatoires afin de générer x.

La robustesse des méthodes a été évaluée en ajoutant à des signaux en ZRM (po-

tentiels absolus au niveau des électrodes) un bruit gaussien de moyenne nulle et de 5

variances différentes : σ2
n = 0, 25σ2

r , σ2
n = 0, 5σ2

r , σ2
r , 1, 5σ2

r et 2σ2
r , où σ2

r est la variance de

la source pour laquelle on suppose la colonne de mélange connue. Pour chaque matrice

de mélange et variance donnée, nous avons considéré 50 réalisations de bruit aléatoire.

Deux méthodologies ont été évaluées :

– estimation d’une source en utilisant des connaissances a priori sur la colonne res-

pective de la matrice de mélange, suivie de l’estimation des autres par BSS ;

– estimation de toutes les sources par une approche BSS classique sans connaissances

a priori.

L’algorithme BSS utilisé été SOBI-RO. L’indice de performance d’estimation des sources

est le coefficient de corrélation. Nous avons évalué d’abord la qualité d’estimation de la

source à coefficients connus et ensuite la qualité de l’ensemble de sources.

5.2.1.2 Résultats

Les sources simulées sont présentées dans la figure 5.11, à gauche. Dans l’ensemble

de simulations, la source pour laquelle on a considérée le mélange connu a priori a été la

source numéro 2 (l’ECG).

Afin de quantifier la qualité d’estimation des sources (voir source numéro 2 dans

la figure 5.11, les valeurs moyennes et les écart-types des rapports signaux sur l’erreur

(moyennes entre 50 matrices de mélange et 50 séquences de bruit) ont été calculés pour

les 2 méthodes (AESO et SOBI-RO), les résultats sont fournis dans le tableau 5.8.
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FIGURE 5.11. Comparaison des algorithmes SOBI-RO et AESO-SOBI-RO pour le cas déter-

miné, idéal (sans bruit). On observe certains détails dans la forme d’onde des sources, elles ont été

identifiées après l’application du prétraitement AESO. Dans la figure à droite, la source 2 (ECG)

a été estimée par AESO.

TABLE 5.8. Évaluation BSS / AESO (cas déterminé) : pour chaque méthode, la première ligne

représente la moyenne du rapport du signal sur l’erreur alors que la seconde correspond à l’écart

type.

Coefficient de Corrélation, ρ (cas déterminé)

Méthodes Puissance du bruit σ2
n

testées 0, 25σ2
r 0, 5σ2

r σ2
r 1, 5σ2

r 2σ2
r

SOBI-RO 0,900 0,855 0,799 0,761 0,735

0,005 0,009 0,025 0,030 0,035

AESO 0,952 0,932 0,906 0,887 0,871

0,00067 0,00081 0,00099 0,00115 0,00121

Comme précisé ci-dessus, nous avons calculé deux indices de performance. Le coeffi-

cient de corrélation entre la source d’origine et la source évaluée par AESO ou SOBI-RO

est présenté (moyenne et écart type sur l’ensemble de simulations) dans le tableau 5.8. On

observe dans le tableau 5.8 que l’identification d’une source ayant une colonne connue

a une meilleure qualité, comme attendu. Le deuxième indice est la moyenne des coeffi-

cients de corrélation pour les sources estimées (pour chaque source estimée, nous avons
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calculé les coefficients de corrélation avec toutes les sources d’origine et nous avons re-

tenu le maximum ; ces valeurs maximales ont été ensuite moyennées pour l’ensemble de

sources). Les valeurs moyennes et les écarts-type sont présentés dans le tableau 5.9, pour

différents niveau de bruit.

Dans le tableau 5.9, on observe que l’influence du pré-traitement AESO sur résul-

tats de la BSS est aussi significative, l’estimation de toutes les sources étant améliorée.

Par exemple, l’utilisation du prétraitement peut aider à trouver certaines caractéristiques

particulières des sources que l’algorithme de séparation appliqué seul n’est pas capable

d’estimer, voir figure 5.11.

TABLE 5.9. Évaluation des algorithmes de séparation de sources sans et avec prétraitement (cas

déterminé) : pour chaque méthode, la première ligne représente la moyenne du rapport du signal

sur l’erreur alors que la seconde correspond à l’écart type.

Coefficient de Corrélation, ρ (cas déterminé)

Méthodes Puissance du bruit σ2
n

testées 0, 25σ2
r 0, 5σ2

r σ2
r 1, 5σ2

r 2σ2
r

SOBI-RO 0,909 0,860 0,801 0,760 0,730

0,084 0,108 0,111 0,110 0,107

AESO-SOBIRO 0,918 0,872 0,813 0,772 0,742

0,072 0,094 0,107 0,108 0,107

Pour le cas sous-déterminé, le nombre de mesures est inférieur au nombre de sources

d’une voie. Les algorithmes de séparation de sources vont donc trouver m = p−1 sources.

Afin de calculer les corrélations (et de faire une comparaison visuelle), une des sources

estimées est prise deux fois. Cette source est choisie comme celle ayant un maximum

de corrélation avec deux des sources d’origine. Cette approche est également appliquée

pour la combinaison AESO-BSS (en considérant la source estimée par AESO comme une

source parmi les autres). La qualité de la séparation de sources est donc affectée comme

on peut le voir dans la figure 5.12.

Les résultats quantitatifs dans les mêmes conditions que précédemment mais pour

les cas sous déterminés sont présentés dans les tableaux 5.10 et 5.11. Pour le cas sous-

déterminé, il est intéressant de remarquer que, si la puissance du bruit est faible, l’appli-

cation de AESO en pré-traitement empire l’estimation globale des sources par les algo-

rithmes de séparation (tableau 5.11, première colonne). Ce phénomène apparaît même si

la source estimé par AESO est plus proche de la source d’origine que l’estimation de cette
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TABLE 5.10. Évaluation BSS-AESO (cas sous-déterminé) : pour chaque méthode, la première

ligne représente la moyenne du rapport du signal sur l’erreur alors que la seconde correspond à

l’écart type.

Coefficient de Corrélation, ρ (cas sous-déterminé)

Méthodes Puissance du bruit σ2
n

testées 0, 25σ2
r 0, 5σ2

r σ2
r 1, 5σ2

r 2σ2
r

SOBI-RO 0,729 0,696 0,653 0,624 0,602

0,006 0,007 0,012 0,020 0,024

AESO 0,850 0,832 0,808 0,790 0,775

0,00106 0,00116 0,00123 0,00136 0,00134

TABLE 5.11. Evaluation des algorithmes de séparation de sources sans et avec prétraitement

(cas sous déterminé) : pour chaque méthode, la première ligne représente la moyenne du rapport

du signal sur l’erreur alors que la seconde correspond à l’écart type.

Coefficient de Corrélation, ρ (cas sous-déterminé)

Méthodes Puissance du bruit σ2
n

testées 0, 25σ2
r 0, 5σ2

r σ2
r 1, 5σ2

r 2σ2
r

SOBI-RO 0,746 0,716 0,676 0,648 0,626

0,058 0,074 0,090 0,094 0,095

AESO-SOBIRO 0,743 0,717 0,681 0,655 0,635

0,055 0,069 0,081 0,084 0,085

même source faite par SOBI-RO seul. Cela implique que le fait de tout "miser" sur une

seule source (estimation AESO) pénalise la performance globale. Si le bruit est plus fort,

cet effet devient de plus en plus négligeable et le fait d’utiliser la connaissance a priori sur

la colonne de mélange redevient "rentable".

La figure 5.12 montre les estimations de sources de SOBI-RO et AESO-SOBI-RO pour

le cas sous-déterminé. Comme le nombre de sources simulées est égal à p = 7 et le nombre

de mesures et de sources estimées est m = 6, une des sources sera considérée deux fois

(celle ayant un coefficient de corrélation assez significatif en avec deux sources d’origine).
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FIGURE 5.12. Comparaison des algorithmes SOBI-RO et AESO-SOBI-RO pour le cas sous-

déterminé (sans bruit). Dans la figure à droite, la source 2 (ECG) a été estimée par AESO.

5.2.2 Conclusion

Cette analyse confirme (et nuance, pour le cas bruité) l’utilité des informations a priori

sur l’estimation des signaux. On montre qu’un pré-traitement de type AESO peut amé-

liorer la qualité des estimations de sources avec certaines limitations liés au niveau de

bruit. Dans la section suivante on analysera un cas particulier de mélange, notamment

celui d’un artéfact (bruit) apparaissant sur une seule voie.

5.2.3 Localisation de sources après élimination d’artéfacts

Comme précisé précédemment, la difficulté principale est la modélisation des coeffi-

cients dits connus. Un modèle physiologique pour des artéfacts précis (oculaires, etc) est

difficile à obtenir et incertain. La colonne connue (un vecteur de 1) utilisable pour modé-

liser la contribution de la référence indépendante dans les mesures n’est plus disponible

dans le cas de l’EEG enregistré par rapport à une référence céphalique. En revanche, on

peut très bien imaginer le cas d’un artéfact qui affecte une seule électrode. Dans ce cas, la

manière dont l’artéfact apparaît dans le mélange est modélisable par une colonne remplie

de 0, sauf un 1 correspondant à l’électrode artéfactée.

Ceci conduit à une autre application de l’algorithme AESO : la suppression du bruit

ou des artéfacts présents sur une électrode de l’EEG en particulier. Cette suppression
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peut s’avérer très utile dans la localisation de sources, où le nombre d’électrodes joue

un rôle important et donc la perte d’une électrode risque d’empirer les performances.

Malheureusement, les enregistrements peuvent contenir souvent des voies contaminées

par des artefacts et la solution classique avant d’appliquer des méthodes de localisation

est de retirer ces électrodes du jeu des mesures.

L’application proposée permet d’estimer et de supprimer un signal de bruit indépen-

dant sur une mesure donnée, afin de la rendre utilisable pour la localisation.

5.2.3.1 Débruitage d’un signal sélectionné

Un ensemble de signaux a été généré à partir des matrices de mélange de différentes

dimensions afin d’évaluer la performance de l’algorithme dans deux cas : 1) mélange

déterminée (m = p) et 2) mélange sous-déterminée (m < p).

On introduit un bruit gaussien de moyenne nulle sur un signal i parmi les m si-

gnaux générés pour obtenir un signal bruité xb. Les variances du bruit testées sont :

σ2
n = 0, 2σ2

r , 0, 4σ2
r , 0, 6σ2

r , 0, 8σ2
r et σ2

r , avec σ2
r la variance de l’électrode artéfactée (avant

l’ajout de l’artéfact). Le bruit a été estimé en utilisant AESO, avec la colonne connue étant

remplie de 0, à l’exception de l’élément i, égal à 1. Ce bruit estimé a été par la suite sous-

trait du signal de l’électrode i pour obtenir une estimation débruitée xdb.

La mesure de performance pour le débruitage est le rapport signal sur l’erreur (SER)

en dBs voir équation (4.15).

Résultats

On montre dans le tableau 5.12 les valeurs moyennes des rapports signal sur l’erreur

pour 2500 simulations (50 matrices de mélange et 50 séquences du bruit pour chaque

matrice) et dans le cas déterminé.

TABLE 5.12. Evaluation de AESO dans la suppression du bruit : cas déterminé

Rapport Signal sur l’Erreur (cas déterminé) σ2
n

Voie Puissance du bruit

testée 0, 2σ2
r 0, 4σ2

r 0, 6σ2
r 0, 8σ2

r σ2
r

xb 18,50 13,26 10,60 8,93 7,76

xdb 26,31 26,18 26,08 25,99 25,89
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FIGURE 5.13. Suppression du bruit pour le cas déterminé (électrode 7 bruitée).

Le tableau présente de façon très claire et attendue que le rapport signal sur bruit

du signal bruité (xb) (voir figure 5.13) décroît à mesure que la puissance du bruit ajouté

augmente. On observe que pour le signal reconstruit après la suppression du bruit (xdb),

le rapport signal sur bruit est quasi constant : la qualité du débruitage ne dépend pas de

la puissance du bruit.

Dans le cas sous-déterminé l’efficacité du débruitage est moins remarquable (tableau

5.13). Elle est néanmoins certaine, sauf pour les bruits faibles. En effet, on peut remarquer

que, dans ce cas, le débruitage est inutile, voire non recommandé.

Par exemple dans la figure 5.14 on observe que pour une puissance de σ2
b = σ2

r , l’esti-

mation du signal débruité est bonne. Cependant, si le bruit est faible, le signal estimé est

légèrement déformé (figure 5.15).

TABLE 5.13. Evaluation de AESO dans la suppression du bruit : cas sous-déterminé

Rapport Signal sur l’Erreur (cas sous-déterminé) σ2
n

Voie Puissance du bruit

testée 0, 2σ2
r 0, 4σ2

r 0, 6σ2
r 0, 8σ2

r σ2
r

xb 17,86 12,76 10,18 8,56 7,42

xdb 14,91 14,86 14,83 14,79 14,76
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FIGURE 5.14. Suppression du bruit pour le cas sous-déterminé (une électrode bruité).
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FIGURE 5.15. Suppression du bruit pour le cas sous-déterminé (une électrode bruité) puissance

du bruit faible.

5.2.3.2 Localisation de sources sur signaux bruités : étude en simulation

Dans cette section on présente une étude complémentaire à la section 5.1.2. On s’inter-

esse ici à la phase de localisation après un débruitage AESO, tel que celui décrit ci-dessus.
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Les potentiels absolus et le montage réaliste qui les estime (AARM - norme minimale)

sont les mêmes que dans la section 5.1.2 : modèle de tête à trois couches, dipôle placé

aléatoirement dans la sphère interne et potentiels générés avec la méthode de Berg. L’ob-

jectif est d’estimer les 6 paramètres de la source dipolaire pour 4 jeux de données testés :

"Propre", "Bruité", "Sans Bruit" et "Débruité" :

– "Propre" : contient des signaux sans bruit (le même que dans la section 5.1.2)

– "Bruité" : contient uniquement une seule voie bruitée (la vois la plus proche du

dipôle) avec le bruit décrit précédemment

– "Sans Bruit" : on ne prend pas en compte le signal de l’électrode bruitée dans la

localisation (soit une mesure de moins)

– "Débruité" : on applique l’algorithme AESO pour estimer et supprimer le bruit-

artéfact de l’électrode contaminée afin de garder un nombre maximal d’électrodes

pour la localisation.

Toutes les localisations ont été effectuées par la méthode exploitée dans la section

5.1.2. Les 4 jeux de données ont été exploités en utilisant les montages ZRM et AARM car

ils présentent les meilleures estimations de localisation comme cela a été montré précé-

demment dans la section 5.1.2.

Résultats

Dans la figure 5.16 est présenté un exemple de pointe utilisée pour effectuer la locali-

sation sur les signaux en référence moyenne augmentée AARM à partir de 25 électrodes

et pour les 4 ensembles de données : "Propre", "Bruité", "Sans Bruit", "Débruité". On ob-

serve que l’électrode contaminée a été débruitée de façon correcte. Dans le tableau 5.14

sont présentées les erreurs des paramètres dipolaires pour le montage AARM dans les 4

cas : AARM ("Propre"), AARM-BR ("Bruité"), AARM-BRE ("Sans Bruit") et AARM-DEB

("Débruité").

TABLE 5.14. Erreurs de localisation

25 électrodes 50 électrodes

Montages x,y,z α,β A x,y,z α,β A

AARM 0,0203 0,0158 0,0008 0,0197 0,0034 0,0566

AARM-BR 0,2768 0,1731 0,1698 0,1719 0,1675 0,1324

AARM-BRE 0,0410 0,0210 0,0308 0,0694 0,0422 0,0206

AARM-DEB 0,0179 0,0102 0,0059 0,0399 0,0184 0,0372
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FIGURE 5.16. Pointe pour la localisation sur AARM, AARM-BR, AARM-BRE et AARM-

DEB.

Dans cette exemple on observe que pour le montage AARM (le meilleur choix en

pratique), les localisations obtenues après le débruitage ont une erreur moins importante

que les localisations faites en supprimant l’électrode bruitée. Pour avoir une idée plus

visuelle des erreurs, on présente dans la figure 5.17 la localisation exacte du dipôle et les

localisations des dipôles estimées à partir de ces signaux en utilisant le montages AARM.

Comme attendu, lorsque le nombre d’électrodes est réduit, la performance de la lo-

calisation est moins bonne. Par exemple, dans le cas des localisations faites avec 25 élec-

trodes, l’estimation faite en incluant l’électrode bruitée dans le jeu de données (AARM-

BR) est dégradée par rapport à celle obtenue à partir des 50 électrodes. Lorsque il n’y a

pas du bruit (AARM, AARM-BRE et AARM-DEB) les estimations faites en utilisant 25

ou 50 électrodes sont assez proches. Dans tous les cas néanmoins, la ré-introduction de

l’électrode après débruitage (AARM-DEB) améliore les performances de localisation.

Pour évaluer le degré d’ajustement des paramètres dipolaires vis-à-vis des potentiels

sur le scalp, on présente dans le tableau 5.15 les deux calculs du GOF mentionnés précé-

demment (VGOF et FGOF). On peut observer que les deux valeurs de GOFs sont assez

proches, cela veut dire que le dipôle estimé est capable de reproduire de façon assez

exacte les potentiels absolus sur le scalp ZRM et les potentiels en AARM (mêmes résul-

tats que ceux présentés dans la section 5.1.2).
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FIGURE 5.17. Localisation des dipôles obtenues avec AARM, AARM-BR, AARM-BRE et

AARM-DEB.

Conclusion

Dans cet exemple a valeur d’illustration sur signaux simulés, nous montrons l’intérêt

du pré-traitement AESO dans le débruitage des électrodes bruitées pour la localisation
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TABLE 5.15. Goodness of Fit (GOF)

VGOF

Ne AARM AARM-BR AARM-BRE AARM-DEB

25 99,92 93,31 99,74 99,91

50 99,93 95,77 99,48 99,83

FGOF

Ne AARM AARM-BR AARM-BRE AARM-DEB

25 99,91 93,34 99,74 99,91

50 99,65 95,84 99,28 99,58

de sources. Afin de bien montrer l’effet de ce pré-traitement, nous nous sommes placés

dans un cas optimal de démonstration : l’électrode bruité dans cette exemple est la plus

proche du dipôle qu’on souhaite estimer. Bruiter ou supprimer cette mesure déséquilibre

donc de manière importante l’information spatiale et donc les estimations de localisation

du dipôle sont moins bonnes.

5.2.3.3 Localisation de sources sur signaux bruités : étude sur signaux réels

Dans le cas des signaux réels, on ne connaît ni la position ni l’orientation réelles du

ou des dipôles, et donc se pose le problème bien connu de la validation. Nous avons

donc défini un protocole qui en toute rigueur reste critiquable. On détermine le dipôle de

référence à partir d’une estimation de localisation effectuée sur un nombre important de

mesures (ici 60 électrodes). L’événement choisi est une pointe inter-critique, et donc nous

obtenons plusieurs dipôles (un par échantillon temporel, moving dipôle). La localisation

(latence du meilleur GOF) est retenue si elle est validée par la SEEG.

Ensuite, on localise le dipôle à partir d’un montage AARM représentant un sous es-

pace dans notre cas 20 électrodes. Le raisonnement est le suivant : si la localisation s’effec-

tue à partir d’un sous espace de faible dimension, la pondération de chaque contribution

est plus importante ; si l’une d’entre elles est perturbée elle contribuera d’autant plus

à modifier la localisation de référence ; si elle est supprimé elle contribue cette fois au

déséquilibre spatial d’information. Comme dans le cas simulé, nous souhaitons on fait

illustrer sur un cas d’école l’effet du pré-traitement proposé, tout en sachant que l’effet

sera moins important dans des cas mieux conditionnés.
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Nous contaminons donc manuellement une électrode et nous utilisons la méthode

AESO pour supprimer le bruit et ré-introduire l’électrode contaminée afin de conserver

la résolution spatiale. Dans la figure 5.18, nous présentons des signaux EEG réels sans

aucune électrode bruitée, avec une électrode bruitée, en enlevant l’électrode bruitée et

avec les mesures après pré-traitement de l’électrode bruitée.

(a) (b)

(c) (d)

FIGURE 5.18. Pointe pour la localisation sur AARM, AARM-BR, AARM-BRE et AARM-

DEB.

Sur la figure 5.19 les différentes localisations sont reportées dans l’IRM du patient. On

observe des variations de localisation importantes selon le type de données d’origines.

Elles sont d’autant plus importantes pour le cas avec l’électrode bruitée. Si on compare

les localisation à partir de 60 et de 20 voies de mesures les coordonnée de localisation de

source pour chacune d’elles ne semblent pas très éloignées. Par contre si on supprime la

voie particulièrement contaminée alors la localisation est affectée (voir figure centrale).

Ces constatations visuelles et qualitatives étaient assez attendues et confirmées par

les mesures transcrites dans le tableau 5.16.
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FIGURE 5.19. Pointe pour la localisation sur AARM, AARM-BR, AARM-BRE et AARM-

DEB.

5.2.3.4 Conclusion

Sur la base d’un exemple d’application de la méthode AESO utilisé dans le débruitage

des électrodes contaminées, nous avons illustré les avantages de conserver un nombre
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TABLE 5.16. Erreurs de localisation

20 électrodes

Montages x,y,z

AARM 6,80 mm

AARM-BR 13,77 mm

AARM-BRE 10,04 mm

AARM-DEB 9,88 mm

maximal d’électrodes pour effectuer la localisation de sources. Ces avantages sont d’au-

tant plus importants que le nombre d’électrodes est limité.

Les résultats sur signaux réels sont cohérents avec ceux de la partie simulée cepen-

dant une étude plus étendue sur plusieurs enregistrements, différentes pointes pour la

localisation et une validation médicale est encore nécessaire pour valider les observa-

tions constatées dans cet exemple réel.

5.3 Conclusion

Ce chapitre a été dédié a un certain nombre d’applications autour des problèmes in-

verses (estimation et/ou localisation de sources) en EEG. L’influence des techniques ana-

lysée et développées dans les chapitres précédents sur la résolution des problèmes in-

verses de séparation de sources et localisation a été évaluée sur signaux simulés et réels.

Nous avons mis en évidence l’intérêt que peut apporter le montage AARM (estimation

de norme minimale du montage idéal à référence nulle) par rapport aux autres montages

utilisés dans la littérature.

L’accent est particulièrement mis sur des applications de prétraitement EEG et sur

l’imagerie de sources électriques à partir de méthodes inverses de localisation dipolaires.

Nous avons montré à travers des signaux simulés ou réels et par des critères d’évalua-

tions qualitatifs et/ou quantitatifs que ce montage apporte un bénéfice certain dans de

nombreux cas et configurations. Chaque sous partie pourrait ou plutôt devrait faire l’ob-

jet d’une étude statistique confortée par une validation clinique.

Une application dérivée de l’étude présentée dans le chapitre 4 est l’estimation et

l’élimination d’une source d’artéfacts présente sur une seule mesure. Comme pour le cas

du montage AARM, nous avons montré que l’application de cette méthodologie améliore

les solution de séparation de sources et de localisation. Cette technique, sous condition
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de validation médicale, pourrait être utilisée pour interpoler l’électrode bruitée : en effet,

le potentiel de cette électrode après élimination de l’artéfact qui la contamine est une

combinaison linéaire optimale des toutes les autres mesures disponibles.

Les autres applications potentielles de ces algorithmes sont principalement les ana-

lyses de synchronie. Nous n’avons pas insisté sur ce point, car il a déjà été traité par

d’autres études.
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perspectives

Dans cette thèse, nous avons présenté un nouveau cadre d’étude du problème de

la référence en EEG. Selon le type de signal de référence présente dans les mesures, le

problème peut être divisé en deux : le signal de référence provenant d’un mélange de

sources cérébrales et le signal de référence indépendante des sources cérébrales.

Le premier cas concerne plutôt les enregistrements EEG de surface, où l’électrode de

référence est placée sur le scalp. Donc, comme toutes les autres électrodes, elle enregistre

l’activité électrique provenant de différentes sources cérébrales.

Dans le deuxième cas, l’électrode de référence doit être placée loin (isolée) des sources

cérébrales. Cette condition nous permet de faire l’hypothèse d’indépendance du potentiel

du signal de référence par rapport aux autres potentiels. Dans le cas des enregistrements

EEG, l’électrode de référence devrait être placée loin de la tête, par exemple sur le cou ou

sur les épaules. Dans le cas de la SEEG, comme l’activité électrique est enregistrée à l’inté-

rieure de la boîte crânienne (hautement résistive), on peut faire l’hypothèse que l’activité

électrique enregistrée par une électrode de référence sur le scalp, placée de préférence

loin des points d’implantation, est indépendante des mesures prises en intracérébrale.

Dans les deux cas nous cherchons à estimer les potentiels à référence nulle (potentiels

absolus, montage idéal ZRM). Le premier cas (référence mélange de sources) a été ana-

lysé dans un cadre de type problème inverse, où nous cherchons à inverser une matrice

TCRM qui transforme les potentiels absolus ZRM en différences de potentiels par rap-

port à une référence commune, constituant ainsi les signaux mesurés (montage CRM).

L’inversion de cette matrice (non carrée) a été faite à partir de la formule générale de la

pseudo-inverse. Comme toute pseudo-inverse, la solution n’est pas unique : en fonction

de la matrice de pondération choisie, on peut avoir différentes solutions. Nous avons

prouvé que l’une des solutions est en fait une version du montage en référence moyenne
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(ARM) largement utilisé en pratique. Plus précisément, la solution de norme minimale

au problème d’inversion correspond à une matrice TAARM qui transforme les potentiels

mesurés CRM en potentiels par rapport à une référence moyenne et qui plus est permet

d’accéder à une estimation du potentiel de référence. Cette solution (appelée montage

AARM) valide le fait que la meilleure estimation des potentiels absolus sans aucune in-

formation a priori est celle des potentiels en référence moyenne, et que l’estimation de

norme minimale du potentiel de référence est bien la moyenne des mesures.

D’autres solutions existent, selon la pondération de la pseudo-inverse. Nous avons

montré que la pondération idéale nécessite des connaissances a priori sur le modèle de

tête et sur la matrice de covariance de sources (ou, de manière équivalente, une connais-

sance sur la matrice de covariance des potentiels absolus). Ces connaissances n’étant pas

accessibles, elles ne sont pas applicables en pratique. Néanmoins, des pondérations sont

possibles, à travers des estimations de ces matrices c’est à dire à travers des modèles.

Ces pondérations obtenues via des estimations font intervenir uniquement un modèle de

tête (Oracle 2). Parmi ces solutions, se trouve la méthode REST, proposée par [Yao, 2001].

Dans ce cas, la matrice de pondération utilisée est une approximation de l’inverse de la

matrice de covariance des potentiels absolus. Yao, a obtenu cette estimation à partir d’un

modèle physique utilisé pour résoudre le problème direct à partir de sources équiva-

lentes placées sur une couche du cerveau modélisé par des sphères. Nous avons montré

que cette solution fournit de bonnes estimations à condition que le modèle utilisé pour

estimer la matrice de pondération soit suffisamment proche du processus réel.

Nous avons fait une comparaison de performances entre les estimations de norme

minimale (AARM) et de norme pondérée (Oracle 2 et REST). Nous avons montré que

dans de bonnes conditions (le modèle utilisé relativement proche du processus et des

mesures sans bruit) la solution REST est meilleure que la solution AARM. Cependant, si

le modèle physique utilisé s’éloigne de la réalité, ou, surtout, si les signaux mesurés sont

bruités, la solution AARM doit être préférée. En effet, nous avons observé et démontré

que le montage AARM est plus robuste au bruit par rapport aux autres montages (REST,

mais aussi les montages en référence commune CRM ou bipolaire BLM).

Ces observations ont leurs conséquences applicatives. Dans le cadre de la séparation

aveugle de sources (BSS), le montage peut influencer la qualité de la séparation en pré-

sence du bruit. Nous avons validé cette affirmation sur des signaux simulés et réels en

appliquant les algorithmes de séparation de sources sur plusieurs montages EEG (CRM,

BLM, ARM et AARM) : les meilleures performances ont été obtenues en utilisant le mon-

tage AARM. Nous avons observé également que pour certaines méthodes de localisation
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de sources (méthodes de localisation dipolaire (DSL)), l’influence du montage est non-

négligeable et que les meilleurs performances sont obtenues en utilisant des estimations

des potentiels absolus comme AARM.

Le deuxième cas (référence indépendante de sources) a été analysé dans un cadre sta-

tistique où on cherche directement à estimer et ensuite à soustraire le signal de référence

des mesures. Nous avons proposé une approche du type séparation de sources BSS sous

contrainte qui améliore des solutions précédentes proposées dans la littérature [Hu et al.,

2007b; Hu et al., 2008]. Même si notre solution est en théorie équivalente aux solutions

précédentes, nous avons montré qu’elle est plus robuste, plus rapide et mieux fondée

du point de vue mathématique. De plus, nous avons trouvé que cette solution peut être

utilisée dans plusieurs autres applications, outre l’estimation d’un signal de référence in-

dépendant. Par ailleurs, la solution trouvée est une solution équivalente aux estimateurs

linéaires de variance minimale (MVDR/MPDR).

Les applications de cette méthode (AESO) concernent l’estimation d’autres sources

indépendantes pour lesquelles on possède une connaissance a priori. Cela pourrait être le

cas de sources pour lesquelles on peut connaître ou estimer leurs coefficients de mélange.

Le cas le plus simple, est celui d’une source de bruit ou d’artefact indépendante présente

sur une électrode de mesure. Dans ce cas, les coefficients de mélange sont égaux à zéro,

sauf le coefficient associé à l’électrode bruitée. Une autre application assez intéressante

est le débruitage d’une électrode contaminée par un artefact ou bruit indépendant des

mesures (par exemple une électrode mal positionnée ou mal collée). Ainsi on améliore

le rapport signal sur bruit de la mesure et de fait l’analyse visuelle par l’expert devient

plus facile. Par ailleurs, dans certaines méthodes d’analyses comme la localisation de

sources, cette application permet de conserver un nombre maximal de voies et de fournir

de meilleurs résultats. Nous avons également montré que l’estimation de sources basée

sur des connaissances a priori des coefficients de mélange peut être utile pour améliorer

la performance globale de la séparation de sources pour les autres sources.

Pour conclure, dans l’analyse que nous présentons, nous montrons que certaines mé-

thodes ou algorithmes utilisées pour résoudre le problème inverse en EEG sont affectées

par le choix du montage d’acquisition et donc par la référence utilisée. Même si, dans la

littérature, plusieurs travaux arguent que le signal de référence peut être négligé ou qu’il

n’intervient pas dans les solutions de la BSS ou la localisation de sources, nous montrons

que la présence du bruit et/ou le conditionnement des mélanges estimés sont liés aux

montages utilisés et que le choix de celui-ci influence les performances.
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Les perspectives de ce travail sont les suivantes :

Dans le cadre de la séparation de sources, nous avons présenté une évaluation de

performance des algorithmes BSS en utilisant l’indice de séparabilité (IS) et le coefficient

de corrélation. Une perspective immédiate consiste à estimer les performances et valider

ainsi notre travail en utilisant d’autres critères. Par exemple, en simulation, le rapport

signal sur l’interférence plus bruit SINR [Chevalier, 1995] évalue les performances de

séparation de chaque source ; sur des signaux réels, le mutual information reduction MIR

[Delorme et al., 2012] mesure la qualité globale de la séparation.

Dans le cas de la localisation de sources faite à partir des enregistrements EEG ayant

une référence commune sur le scalp, on propose d’inclure comme première étape de pré-

traitement la transformation des signaux en AARM TAARM , suivie par l’adaptation et

l’application des outils de pré-traitement telles que la séparation aveugle des sources

pour éliminer les artefacts. Cette approche, que nous avons illustrée dans le dernier cha-

pitre de cette thèse et publié dans [Koessler et al., 2010b], doit être validée sur une base de

données plus importante. Nous aimerions valider aussi notre proposition de débruitage

d’une mesure bruitées dans le cas de la localisation de sources, également sur une base

de données conséquente.

Une autre application potentiellement intéressante est la DBS (deep brain stimulation).

En effet, certains protocoles de diagnostic préchirugical en SEEG utilisent un signal de

stimulation intra-cérébral afin de mieux localiser la zone épileptogène et comprendre

le déclenchement des crises épileptiques. Par conductivité volumique, le signal de sti-

mulation se propage et il est capté par toutes les électrodes d’enregistrement, masquant

ainsi l’activité des régions explorées. En supposant que ce signal de stimulation est indé-

pendant des sources cérébrales et que l’on modélise sa propagation électrique à travers

le cerveau, il serait possible de l’estimer et de le supprimer des enregistrements SEEG

afin d’étudier uniquement les processus électrophysiologiques sous-jacents induits par

la stimulation. Des premiers approches pour estimer et supprimer cette activité on été

présentées (voir [Salido-Ruiz et al., 2008; Hofmanis et al., 2011]) cependant on croit que ils

peuvent être améliorés.
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Annexe A

A.1 Inversion de TCRM

Calcul de la matrice Tg

La matrice Tg est calculé à partir du produit Tg = TT
CRMTCRM c’est à dire

TT
CRM

︷ ︸︸ ︷












1 0 · · · 0

0 1
. . .

...
...

. . . . . . 0

0 · · · 0 1

−1 · · · −1 −1













×

TCRM
︷ ︸︸ ︷









1 0 · · · 0 −1

0 1
. . .

...
...

...
. . . . . . 0

...

0 · · · 0 1 −1










On observe que le produit des m − 1 premières lignes de TT
CRM par les m premières

colonnes de TCRM est égal à la matrice identité, le produit des m − 1 premiers lignes de

TT
CRM et la dernière colonne de TCRM contient un seul produit différent de zéro égal à

1 · (−1) = −1

et le produit entre la dernière ligne de TT
CRM et la dernière colonne de TCRM est le

suivant produit scalaire

[−1,−1, · · · ,−1] · [−1,−1, · · · ,−1] = (−1) · (−1) + (−1) · (−1) + · · ·+ (−1) · (−1) = m− 1

donc
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TT
CRM

︷ ︸︸ ︷












1 0 · · · 0

0 1
. . .

...
...

. . . . . . 0

0 · · · 0 1

−1 · · · −1 −1













×

TCRM
︷ ︸︸ ︷









1 0 · · · 0 −1

0 1
. . .

...
...

...
. . . . . . 0

...

0 · · · 0 1 −1










=













1 0 · · · 0 −1

0 1
. . .

...
...

...
. . . . . . 0 −1

0 · · · 0 1 −1

−1 −1 · · · −1 m − 1













(A.1)

Estimation des valeurs propres de Tg

A partir de l’équation (3.19) et à partir de la méthode de cofacteurs on a que :

det










1 − λ 0 · · · −1

0 1 − λ
. . .

...
...

. . . . . . −1

−1 · · · −1 (m − 1) − λ










= 0 (A.2)

En choisissant les cofacteurs de la dernière ligne (−1)m+j · det |Mm,j |, la solution est

donnée par :

det |Tg − λI| = −
m−1∑

j=1

(−1)m+j · det |Mm,j | + ((m − 1) − λ) · det |Mm,m| = 0 (A.3)

donc on développe det |Mm,j |, en considérant que touts les mineurs de Mm,j ont le

vecteur −1 de dimensions (m−1, 1). Alors, pour chaque incrément de j dans Mm,j on doit

calculer le produit entre −1 et le déterminant d’une matrice diagonale Λ ayant (m − 2)

éléments identiques (1 − λ), cela est possible si pour chaque j de Mm,j on calcule le

cofacteur (−1)j+m−1det
∣
∣
∣M̃j,m−1

∣
∣
∣, où det

∣
∣
∣M̃j,m−1

∣
∣
∣ sont les mineurs de la m-ième colonne

du mineur Mm,j qui contient le vecteur [−1 · · · − 1]T , donc :

det |Mm,j | = −(−1)j+m−1 · det
∣
∣
∣M̃j,m−1

∣
∣
∣

on a que det
∣
∣
∣M̃1,m−1

∣
∣
∣ = det

∣
∣
∣M̃2,m−1

∣
∣
∣ , · · · = det

∣
∣
∣M̃m−2,m−1

∣
∣
∣ = det |Λ|, où Λ est une

matrice diagonale, Λ ∈ Rm−2,m−2

det |Λ| = (1 − λ)m−2
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donc :

det |Mm,j | = −(−1)j+m−1 · (1 − λ)m−2

alors :

det |Mm,j | = −(−1)j+m−1 · (1 − λ)m−2 (A.4)

puis on développe det |Mm,m| :

det |Mm,m| = (1 − λ)m−1 (A.5)

donc :

det |Tg − λI| = −
m−1∑

j=1

(−1)m+j · −(−1)j+m−1 · (1 − λ)m−2 + ((m − 1) − λ) · (1 − λ)m−1

det |Tg − λI| =

m−1∑

j=1

(−1)2m+2j−1 · (1 − λ)m−2 + ((m − 1) − λ) · (1 − λ)m−1

2m + 2j − 1 est impair, donc (−1)2m+2j−1 = −1

det |Tg − λI| = −
m−1∑

j=1

·(1 − λ)m−2 + ((m − 1) − λ) · (1 − λ)m−1

det |Tg − λI| = −(m − 1) · (1 − λ)m−2 + ((m − 1) − λ) · (1 − λ) · (1 − λ)m−2

det |Tg − λI| = (1 − λ)m−2 · [−(m − 1) + ((m − 1) − λ) · (1 − λ)]

det |Tg − λI| = (1 − λ)m−2 · [−(m − 1) + (m − 1) − λ · m + λ2]

det |Tg − λI| = (1 − λ)m−2 · [−λ · [m − λ]]

det |Tg − λI| = −λ · (1 − λ)m−2 · [m − λ] = 0 (A.6)

donc on obtient le polynôme caractéristique :

p(λ) = (λ − 1)m−2 · (λ − m) · λ (A.7)
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Estimation des vecteurs propres de Tg

Estimation du vecteur propre associé à λ1 = m

Le vecteur propre peut être calculé à partir du système linéaire suivant :

(Tg − m · I) × v1 =










−(m − 1) 0 · · · −1

0 −(m − 1)
. . .

...
...

. . . . . . −1

−1 · · · −1 −1










×










v1,1

v1,2

...

v1,m










=










0

0
...

0










(A.8)

qui peut être vu comme le système d’équations suivant :

−(m − 1) · v1,1 − v1,m = 0

−(m − 1) · v1,2 − v1,m = 0

...

−v1,1 − v1,2 − · · · − v1,m = 0

il est claire que :

v1,m = (m − 1) · v1,1

v1,m = (m − 1) · v1,2

...

v1,m = (m − 1) · v1,m−1

donc v1,m = −(m − 1) · v1,1 − (m − 1) · v1,2 · · · − (m − 1) · v1,m−1, alors v1,m = v1,1 =

v1,2 = · · · = v1,m−1.

On peut trouver la solution de ce système d’équations afin de connaître la valeur de

v1,m en faisant v1,m = v1,1 = v1,2 = · · · = v1,m−1 = 1 :

−v1,1 − v1,2 − · · · − v1,m = 0

v1,m = −(m − 1) · 1 = −(m − 1)

donc le vecteur propre associé à λ1 = m est
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v1 = [1, 1, · · · ,−(m − 1)]T (A.9)

Estimation des vecteurs propres associés à λi = 1

Les vecteurs propres peuvent être calculés à partir du système linéaire suivant :

(Tg − 1 · I) × vi =










0 0 · · · −1

0 0
. . .

...
...

. . . . . . −1

−1 · · · −1 −1










×










vi,1

vi,2

...

vi,m










=










0

0
...

0










(A.10)

qui peut être vu comme le système d’équations suivant :

−vi,m = 0

−vi,m = 0

...

−vi,1 − vi,2 − · · · − vi,m = 0

il est clair que le dernier élément des vecteurs propres vi est zéro : vi,m = 0. Pour

l’instant ce sont les seuls éléments des vecteurs propres vi qui sont d’intérêt à cette dé-

monstration. Donc les vecteurs vi sont :

vi = [vi,1, vi,2, · · · , 0]T (A.11)

Estimation du vecteur propre associé à λm = 0

Le vecteur propre peut être calculé à partir du système linéaire suivant :

(Tg − 0 · I) × vm =










1 0 · · · −1

0 1
. . .

...
...

. . . . . . −1

−1 · · · −1 −1










×










vm,1

vm,2

...

vm,m










=










0

0
...

0










(A.12)

qui peut être vu comme le système d’équations suivant :

vm,1 − vm,m = 0
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vm,2 − vm,m = 0

...

−vm,1 − vm,2 − · · · − vm,m = 0

il est claire que

vm,1 = vm,m

vm,2 = vm,m

...

vm,(m−1) = vm,m

vm,m = vm,1 = vm,2 = · · · = vm,(m−1)

On peut trouver la solution de cet système d’équations en faisant vm,m = vm,1 =

vm,2 = · · · = vm,(m−1) = 1 donc

vm = [1, 1, · · · , 1]T (A.13)

Normalisation des vecteurs propres de Tg

Normalisation de v1

Maintenant que l’on connaît le vecteur propre associé à λ1 = m, on peut faire une

normalisation si on le divise par sa longueur pour obtenir un vecteur propre de longueur

unitaire comme on le montre à continuation :

Soit [1, 1, · · · ,−(m − 1)]T ∈ Rm×1 il peut être normalisé

v1 =
[1, 1, · · · ,−(m − 1)]T

√

12 + 12 + · · · + (−(m − 1))2
=

[1, 1, · · · ,−(m − 1)]T
√

(m − 1) + (m − 1)2
=

[1, 1, · · · ,−(m − 1)]T
√

(m − 1)m

v1 =

[

1
√

(m − 1)m
,

1
√

(m − 1)m
, · · · ,

−(m − 1)
√

(m − 1)m

]T

(A.14)

Normalisation de vm

Maintenant que l’on connaît le vecteur propre associe à λm = 0, on peut faire une

normalisation si on le divise par sa longueur pour obtenir un vecteur propre de longueur

unitaire comme on le montre à continuation :

160



A.1. Inversion de TCRM

Soit [1, 1, · · · , 1]T ∈ Rm×1 il peut être normalisé :

vm =
[1, 1, · · · , 1]T√

12 + 12 + · · · + 12
=

[1, 1, · · · , 1]T√
m

vm =

[
1√
m

,
1√
m

, · · · ,
1√
m

]T

(A.15)

Calcul de la matrice Tp

La matrice Tp est calculée à partir du produit Tp = TCRMTT
CRM c’est à dire :

TCRM
︷ ︸︸ ︷









1 0 · · · 0 −1

0 1
. . .

...
...

...
. . . . . . 0

...

0 · · · 0 1 −1










×

TT
CRM

︷ ︸︸ ︷












1 0 · · · 0

0 1
. . .

...
...

. . . . . . 0

0 · · · 0 1

−1 · · · −1 −1













On observe que tous les produits entre la i-ème ligne et la j-ème colonne lorsque i = j

(éléments sur la diagonal) sont égaux au produit scalaire de chaque ligne TCRM pour lui

même. Comme dans chaque ligne de TCRM , il y a deux éléments différents de zéro est

claire, que le produit scalaire est égal à la somme des produits différents de zéro c’est à

dire :

1 · 1 + (−1) · (−1) = 2

De l’autre côté, on observe que tous les produits entre la i-ème ligne et la j-ème co-

lonne lorsque i 6= j (éléments hors la diagonal) contient un seul produit différente de

zéro :

(−1) · (−1) = 1

donc
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TCRM
︷ ︸︸ ︷









1 0 · · · 0 −1

0 1
. . .

...
...

...
. . . . . . 0

...

0 · · · 0 1 −1










×

TT
CRM

︷ ︸︸ ︷












1 0 · · · 0

0 1
. . .

...
...

. . . . . . 0

0 · · · 0 1

−1 · · · −1 −1













=










2 1 · · · 1

1 2
. . .

...
...

. . . . . . 1

1 · · · 1 2










(A.16)

Estimation des valeurs propres de Tp

Les valeurs propres de Tp sont estimées par la méthode de cofacteurs :

µTp → det |Tp − µ · I| = det










2 − µ 1 · · · 1

1 2 − µ
. . .

...
...

. . . . . . 1

1 · · · 1 2 − µ










= 0 (A.17)

Donc pour l’équation (A.17)

det










2 − µ 1 · · · 1

1 2 − µ
. . .

...
...

. . . . . . 1

1 · · · 1 2 − µ










= 0 (A.18)

On doit faire quelques transformations avant de calculer son déterminant. On calcule

le produit entre 2−µ et la dernière ligne de la matrice en (A.18) et on le soustrait de toutes

les lignes de la matrice en (A.18) sauf la dernière :

det










0 µ − 1 · · · µ2 + 4λ − 3

µ − 1 2 − µ
. . .

...
...

. . . . . . µ2 + 4λ − 3

1 · · · 1 2 − µ










= 0 (A.19)

Maintenant on calcule le produit entre −µ et la dernière ligne de la matrice en (A.19)

et on le soustrait de toutes les lignes de la matrice (A.19) sauf la dernière :
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det










−µ −1 · · · 2λ − 3

−1 −µ
. . .

...
...

. . . . . . 2λ − 3

1 · · · 1 2 − µ










= 0 (A.20)

Puis on calcule le produit entre −1 et la dernière ligne de la matrice en (A.20) et on le

soustrait de toutes les lignes de la matrice (A.20) sauf la dernière :

det










1 − µ 0 · · · µ − 1

0 1 − µ
. . .

...
...

. . . . . . µ − 1

1 · · · 1 2 − µ










= 0 (A.21)

Si on choisit les cofacteurs de la dernière ligne (m − 1), la solution est donnée par :

det |Tp − µI| =

m−2∑

j=1

(−1)m−1+j · det |Mm−1,j | + (2 − µ) · det |Mm−1,m−1| = 0 (A.22)

donc on développe det |Mm−1,j |, en considérant que touts les mineurs de Mm−1,j ont

le vecteur







µ − 1
...

µ − 1







de dimension (m − 2, 1). Alors pour chaque incrément de j dans Mm−1,j on doit

calculer le produit entre µ− 1 et le déterminant d’une matrice diagonale Λ ayant (m− 3)

éléments identiques (1 − µ), cela est possible si pour chaque j de Mm−1,j , on calcule

le cofacteur (−1)j+m−2det
∣
∣
∣M̃j,m−2

∣
∣
∣, où det

∣
∣
∣M̃j,m−2

∣
∣
∣ sont les mineurs de la m − 1-ième

colonne du mineur Mm−1,j qui contient le vecteur [µ − 1, · · ·µ − 1]T , donc

det |Mm−1,j | = (−1)j+m−2 · (µ − 1) · det
∣
∣
∣M̃j,m−2

∣
∣
∣

on a que det
∣
∣
∣M̃1,m−2

∣
∣
∣ = det

∣
∣
∣M̃2,m−2

∣
∣
∣ , · · · = det

∣
∣
∣M̃m−3,m−1

∣
∣
∣ = det |Λ|, où Λ est une

matrice diagonale, Λ ∈ Rm−3,m−3

det |Λ| = (1 − µ)m−3
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donc,

det |Mm−1,j | = (−1)j+m−2 · (µ − 1) · (1 − µ)m−3 (A.23)

on développe det |Mm−1,m−1| :

det |Mm−1,m−1| = (1 − µ)m−2 (A.24)

Maintenant, si on remplace les équations (A.23 et A.24) dans l’équation (A.22) on

obtient :

det |Tp − µI| =

m−2∑

j=1

(−1)m−1+j · (−1)j+m−2 · (µ− 1) · (1−µ)m−3 + (2−µ) · (1−µ)m−2 = 0

det |Tp − µI| = (m − 1) · (−1)2m+2j−3(µ − 1) · (1 − µ)m−3 + (2 − µ) · (1 − µ)m−2 = 0

comme 2m + 2j − 3 est impair, (−1)2m+2j−3 = −1

det |Tp − µI| = (m − 2) · (1 − µ) · (1 − µ)m−3 + (2 − µ) · (1 − µ)m−2 = 0

det |Tp − µI| = (m − 2) · (1 − µ)m−2 + (2 − µ) · (1 − µ)m−2 = 0

det |Tp − µI| = (1 − µ)m−2[(m − 2) + (2 − µ)] = 0

det |Tp − µI| = (1 − µ)m−2[(m + 2) − µ] = 0 (A.25)

donc on obtient le polynôme caractéristique :

p(µ) = (µ − 1)m−2 · (µ − m) (A.26)

Estimation des vecteurs propres de Tp

A continuation on utilisera les valeurs propres différentes de zéro de Tg (λ1 = m,

λi = 1, pour i = [2, · · · , m − 1]) pour estimer les vecteurs propres associés à Tp,

Estimation du vecteur propre associé à µ1 = m

Le vecteur propre peut être calculé à partir du système linéaire suivant :
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(Tp − m · I) × u1 =










1 − (m − 1) 1 · · · 1

1 1 − (m − 1)
. . .

...
...

. . . . . . 1

1 · · · 1 1 − (m − 1)










×










u1,1

u1,2

...

u1,(m−1)










=










0

0
...

0










(A.27)

qui peut être vu comme le système d’équations suivant :

(1 − (m − 1)) · u1,1 + u1,2 + · · · + u1,(m−1) = 0

u1,1 + (1 − (m − 1)) · u1,2 + · · · + u1,(m−1) = 0

...

u1,1 + u1,2 + · · · + (1 − (m − 1)) · u1,(m−1) = 0

Ce système est un système d’équations indéterminé, la solution peut être trouvée en

fixant les premières (m − 2) valeurs à 1, c’est à dire u1,1 = u1,2 = · · · = u1,m−2 = 1 pour

connaître la valeur de u1,m−1 comme on montre à continuation :

(1 − (m − 1)) · u1,1 + u1,2 + · · · + u1,(m−1) = 0

(2 − m) · 1 +

m−2∑

i=2

1i + u1,(m−1) = 0

(2 − m) + (m − 3) + u1,(m−1) = 0

−1 + u1,(m−1) = 0

u1,(m−1) = 1

donc :

u1 = [1, 1, · · · , 1]T (A.28)

Normalisation des vecteurs propres de Tp

Normalisation de u1

Maintenant que l’on connaît le vecteur propre associe à λ1 = m, on peut faire une

normalisation si on le divise par sa longueur pour obtenir un vecteur propre de norme

unitaire comme on montre à continuation :
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Soit [1, 1, · · · , 1]T ∈ Rm−1×1 il peut être normalisé

u1 =
[1, 1, · · · , 1]T√

12 + 12 + · · · + 12
=

[1, 1, · · · , 1]T√
m − 1

u1 =

[
1√

m − 1
,

1√
m − 1

, · · · ,
1√

m − 1

]T

(A.29)
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B.1 Montage Bipolaire (BLM)

L’un des montages qui ont été développés pour faire face au problème de l’activité

en provenant du site de la référence est le montage bipolaire. Dans ce montage les élec-

trodes sont ordonnées en pairs espacées une distance très proche. Bien que les mesures

de voltage représentent la différence de potentiel entre deux sites, tels pairs enregistrent

des variations locales des champs du potentiel [Dien, 1998]. Les potentiels mesurés xCRM

sont transformés en mesures bipolaires par la transformation linéaire suivante :

xBLM = TBLMxCRM (B.1)

où

TBLM =










1 −1 0 · · · 0

0 1 −1
. . .

...
...

. . . . . . . . . 0

0 · · · 0 1 −1










(B.2)

Analyse du bruit du BLM

Le montage en bipolaire contient des différences de potentiel entre deux électrodes

actives, donc chaque mesure x̃BLM,i peut s’écrire comme :

x̃BLM,i = x̃CRM,i − x̃CRM,j (B.3)

où i et j correspondent à deux capteurs voisins. Afin de séparer les mesures informatives

du bruit, l’équation (B.3) peut se récrire comme
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x̃BLM,i = xi − xj + (bi − bj) = xBLM,i + bBLM,i (B.4)

Bien que le bruit affecte les électrodes de façon différente, le bruit sera présent dans

toutes les mesures du BLM x̃BLM,i dans (B.4)

bBLM,i = bi − bj (B.5)

En considérant que le bruit est indépendant pour chaque électrode, de moyenne nulle

blanc gaussien avec un écart-type σ, on peut calculer la puissance de nBLM,i comme

σ2
BLM = σ2

i + σ2
j = 2σ2. (B.6)

c’est à dire, que le bruit qui affecte les mesures du BLM est égal au CRM, donc le

double de puissance que pour le montage idéal à référence nulle.
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Résumé

Cette thèse s’inscrit dans le cadre du prétraitement des signaux EEG et s’intéresse plus particulièrement

aux perturbations dues à la référence de mesure non nulle. Les perturbations induites par une fluctuation

électrique de la référence peuvent engendrer des erreurs d’analyse comme on peut aisément le constater

sur les mesures de synchronisation inter-signaux (par exemple la cohérence). Donc, la référence idéale serait

une référence nulle. Au cours des travaux développés, nous nous sommes concentrés sur l’estimation des

potentiels électriques dit absolus (référence nulle) à partir d’une reformulation du problème inverse. Deux

cas sont traités, soit la référence est suffisamment éloignée des sources électrophysiologiques cérébrales et

de fait elle peut être considérée comme indépendante, sinon, elle est modélisée comme une combinaison

linéaire des autres sources. Grâce à cette modélisation, il a été montré explicitement que les meilleures esti-

mations des potentiels absolus sans aucune information a priori sont les potentiels calculés par rapport à une

référence moyenne. D’autre part, le problème inverse de la référence source-indépendante est résolu dans un

contexte de type séparation de sources. Il a été démontré que la meilleure estimation des potentiels absolus

sans aucune information a priori est équivalente à l’estimateur MPDR/MVDR (Minimum Power Distortion-

less Response/Minimum Variance Distortionless Response). Concernant le prétraitement de données EEG,

on montre sur signaux simulés et réels que les potentiels mesurés transformés en référence moyenne amé-

liorent certaines méthodes d’analyse utilisées en EEG telles que la séparation aveugle des sources (BSS) et

la localisation de sources cérébrales. Au delà des problèmes de référence, la méthode peut être appliquée

sous contraintes pour estimer de façon plus robuste des sources singulières telles que les artefacts ou une

stimulation électrique exogène déterministe.

Mots-clés: Pré-traitement, EEG, Référence nulle, BSS, Localisation de sources cérébrales.

Abstract

This thesis concerns the issue of scalp EEG signals pre-processing and it is focused on signal’s dis-

turbances caused by non zero reference measurements. These signals perturbations induced by an electrical

fluctuation of reference signal can lead to misinterpretation errors in certains analysis. This can be easily seen

in inter-signal synchronization measurements such as in coherence studies. Thus, the ideal reference is a null

reference. During this research work, we focused on the absolute (zero-reference) potentials estimation from

a inverse problem reformulation. Here, two cases are treated, one deals with the case of a reference signal

that is sufficiently distant from electrophysiological brain sources so, it is considered as independent signal ;

otherwise, it is modeled as a linear combination of sources. Thanks to this modeling, it was shown explic-

itly that the best estimates of absolute potentials without any a priori information are the average reference

potentials. On the other hand, the source-independent reference inverse problem is resolved in a source sep-

aration context. For this case, it has been shown that the best estimate of the absolute potentials without any

a priori information is equivalent to Minimum Power Distortionless Response/Minimum Variance Distor-

tionless Response (MVDR/MPDR) estimators. On the pretreatment of EEG data, we show on simulated and

real signals, that measured potentials transformed into average reference improve certain analytical methods

used in EEG such as blind source separation (BSS) and localization of brain sources. Beyond the problems of

reference, this method can be applied as a constrained source estimation algorithm in order to estimate in a

more robust way, particular sources such as artifacts or deterministic exogenous electrical stimulation.

Keywords: EEG, Preprocessing, Zero-reference, BSS, Brain Source Localisation.
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