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SPECIFICITES DE L’IMPLANT ELECTRO-ACOUSTIQUE :
INDICATIONS, INTERFACE BIOELECTRIQUE ET STRATEGIE DE CODAGE

Le clinicien se trouve parfois confronté a des sujets qui présentent une surdité supérieure a 90 dB HL au-
dela de 1 kHz avec une audition résiduelle dans les fréquences graves. Pour réhabiliter les hautes fréquences, il
existe aujourd’hui différentes technologies : amplification conventionnelle, compression fréquentielle, implant
cochléaire et depuis une dizaine d’année la stimulation électro-acoustique EAS qui consiste a stimuler
acoustiquement les sons graves et électriquement les sons aigus via un implant cochléaire.

La premiére partie de cette thése a consisté a identifier les facteurs qui influencent les capacités des
patients sourds partiels a traiter 1’information basse fréquence de la parole. Nous avons utilisé un test
d’audiométrie vocale filtrée passe-bas. Nos résultats indiquent que les scores d’intelligibilité de la parole sont
positivement corrélés avec la durée de la surdité. Ceci signifie qu’avec le temps, ces sujets malentendants
apprennent a comprendre avec cette audition type filtre passe-bas, a tel point que certains ont des performances
supra-normales pour ’utilisation des basses fréquences. Nos résultats montrent également une corrélation
négative entre 1’age d’apparition de la surdité et les scores d’intelligibilité. Ce test pourra aider le clinicien a
mieux cibler I’appareillage le plus adapté a chaque profil de patient.

La seconde partie de cette thése, consacrée a I’EAS, a consisté a évaluer par des simulations chez le
normo-entendant, diverses stratégies de codage du son par I'implant EAS. Actuellement, la stratégie utilisée
pour ’EAS est calquée sur celle de I’implant cochléaire et nos résultats suggerent que cette stratégie peut étre
optimisée.

SPECIFICITIES OF ELECTRIC-ACOUSTIC STIMULATION :
INDICATIONS, BIOELECTRICAL INTERFACE AND CODING STRATEGY

Clinicians may face patients who have a deafness superior to 90 dB HL above 1 kHz with good low-
frequency residual hearing. Today, several technologies are available to provide high frequencies: conventionnal
amplification, frequency compression, cochlear implant since about 10 years Electric-Acoustic Stimulation EAS
which consists in stimulating acoustically low frequencies while stimulating electrically high frequency sounds
via a cochlear implant.

The firt part of this dissertation consisted in identifying the factors which may influence abilities of
partially deaf subjects to process low-frequency speech information. We used a low-pass filtered speech test.
Our results show that speech intelligibility scores are positively correlated to the duration of deafness. This
means that these hearing-impaired subjects learn to understand with this lowpass-like hearing, in such a way that
some of them exhibit supranormal abilities for the processing of low-frequency sounds. Our results also show a
negative correlation between the age at onset of deafness and speech intelligibility scores. This test may help the
clinician to better evaluate which device would be best for every patient’s profile.

The second part of this dissertation, about EAS, consisted in evaluating through simulations in normal-
hearing listeners, several coding strategies by the EAS implant. Now the strategy used for EAS duplicates the
strategy used by cochlear implants and our results suggest that this strategy could be optimized.

DISCIPLINE : Ingénierie pour le vivant

MOTS-CLES : Implantation cochléaire ; Stimulation Electrique-Acoustique ; Surdité partielle ; Parole
filtrée passe-bas ; Intelligibilit¢ de la parole ; Durée de privation ; Age d’apparition de la surdité ;
Combinaison des informations ; Stratégie de codage ; Vocoder.
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I. Introduction :

Surdité et correction auditive



I.1. Rappels sur la parole

La parole est un stimulus de la fonction auditive. Elle peut se définir de facon simple, comme
une succession de sons complexes périodiques (en général les voyelles = sons stationnaires)
et/ou apériodiques (en général les consonnes = sons transitoires) qui, articulés les uns aux
autres, vont avoir un sens et un aspect sémantique. Elle peut étre décomposée en une série

d’indices acoustiques, temporels et spectraux qui la caractérisent.

D’apres Rosen (1992), I’information de parole peut étre décomposée en 3 caractéristiques

temporelles principales, qui véhiculent différents indices segmentaux :

* L’enveloppe correspond aux fluctuations lentes de I’amplitude du signal, a des taux entre 2
et 50 Hz. L’enveloppe peut étre principalement décrite par des caractéristiques acoustiques

telles que I’intensité, la durée, 1’attaque ou le temps de montée et le temps de retour.

* La périodicité correspond aux propriétés du signal de parole qui relatent de la distinction
entre stimulation périodique et apériodique. Les sons périodiques fluctuent généralement a
des fréquences entre 50 et 500 Hz, tandis que les sons apériodiques fluctuent typiquement a

des fréquences de quelques kHz jusqu’a 5-10 kHz.

* La structure temporelle fine correspond aux fluctuations rapides d’une onde, a I’intérieur
méme de certaines périodes pour un son périodique, ou sur un intervalle de temps bref pour
des sons apériodiques. Elle correspond en quelque sorte aux fréquences de modulations

rapides du signal, dominant entre 600 Hz et 10 kHz.

La figure 1 issue de Loizou (2006), illustre une décomposition de la voyelle /a/ (a2 gauche)
selon les indices définis par Rosen (1992). Le signal en haut a droite représente 1’enveloppe
du /a/ et le signal en bas a droite représente sa structure fine. Quant a ’information de

périodicité elle se devine intuitivement, sur cette figure nous pouvons voir 3 périodes du /a/.
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Figure 1. Décomposition d’un signal (ici une voyelle /a/) en enveloppe et structure fine par la

transformée de Hilbert. D’aprés Loizou 2006.

L’enveloppe temporelle va donc représenter les modulations d’amplitude du signal sonore

tandis que la structure temporelle fine va représenter les modulations de fréquence.

I.2. Rappels sur ’audition et la surdité

L’audition est une fonction sensorielle qui nécessite la réception, la transmission et
I’intégration des messages sonores. La perception des sons se fait grice a un ensemble
d’éléments et de relais qui véhiculent I’information depuis les organes sensoriels

périphériques (les oreilles) jusqu’au systeme auditif central (cortex auditif, cerveau).

La plupart du temps, la surdité est la conséquence de 1ésions situées au niveau périphérique.
Ces lésions peuvent avoir des répercussions au niveau central qui vont se manifester par des
modifications plastiques et/ou fonctionnelles. C’est ce que nous décrirons en partie dans la

suite de ce manuscrit.

L’importance de la surdité s’évalue a I’aide de deux principaux examens cliniques simples. La
perception des sons est évaluée par 1’audiométrie tonale et la perception des messages sonores

(= la parole) est évaluée par I’audiométrie vocale.



La perte auditive s’exprime en dB HL et la perte tonale moyenne (PTM) se calcule d’apres les
seuils de perception a 500, 1000, 2000 et 4000 Hz.

Perte Tonale Moyenne = (S500+ SIOOO + Szooo + S4000) /4

La déficience auditive peut étre classifiée en 6 grandes catégories (définies par le Bureau

International d’Audiophonologie) :

- Audition normale : PTM =[0-20 dB HL]

- Déficience auditive légere : PTM =[21-40dB HL]
- Déficience auditive moyenne : PTM =[41-70dB HL]
- Déficience auditive sévere : PTM =[71 -90 dB HL]
- Déficience auditive profonde : PTM =[91 -119 dB HL]
- Déficience auditive totale : PTM =[120 dB HL]

Toutefois, la surdité ne se résume pas a de simples distorsions d’intensités et bien souvent la

perte auditive est associée a des déficits plus complexes.

Quelques notions sur le déficit auditif et les principaux mécanismes de la surdité

Pour les pertes 1égeéres a moyennes, ce sont généralement les cellules ciliées externes (CCE)
de la cochlée qui sont altérées. Au-dela de 60 dB HL de perte, pour une surdité
neurosensorielle, les CCE sont généralement completement détruites, mais également une
partie des cellules ciliées internes (CCI) (Liberman et Dodds, 1984) (figure 2). Cela signifie
que le systéme auditif ne peut plus bénéficier des mécanismes cochléaires actifs pour affiner
la sélectivité fréquentielle. La conséquence directe est un élargissement des filtres auditifs, qui
peut se manifester soit de part et d’autre de la fréquence centrale du filtre, soit principalement
vers les basses fréquences. Lorsque les CCI sont endommagées, il en résulte une élévation des
seuils et un élargissement du filtre de part et d’autre des cellules 1ésées. Dés lors on peut
s’attendre, en stimulant 1’audition avec un son pur, a percevoir non pas une fréquence mais

une bande de fréquences autour de la fréquence caractéristique de ce son pur.
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Figure 2. Représentation schématique d’un organe de Corti normal (a gauche) et d’un organe de Corti
avec des CCE détruites (a droite). La partie droite montre la sélectivité fréquentielle (sous forme d’une
courbe d’accord a la fréquence testée) pour chaque situation : lorsqu’il n’y a plus de CCE, les

mécanismes cochléaires actifs n’agissent plus. D’apres Liberman et Dodds, 1984.

Réduction de la dynamique auditive

La perte de sensibilité¢ auditive correspond a une réduction de la dynamique auditive. C’est a
dire que la surdité va se manifester par une élévation des seuils de perception mais également
par une diminution des seuils d’inconfort. Ce phénomene s’appelle le recrutement de sonie, il
se manifeste par un accroissement anormalement rapide de la sonie avec l’intensité de
stimulation. L’origine physiologique du recrutement n’est pas vraiment connue, mais Yates
(1990) a cependant proposé une explication intéressante a ce phénomene. Le réle des CCE
est d’amplifier la vibration de la membrane basilaire seulement pour les niveaux de
stimulation faible. De ce fait, la fonction entrée-sortie de la membrane basilaire dans une
cochlée saine est non-linéaire pour les faibles niveaux d’entrée, mais linéaire pour les plus
fortes intensités. Plus simplement, 1’amplification diminue lorsque I’intensité d’entrée
augmente. Dans une cochlée privée de la fonction des CCE, le déplacement de la membrane
basilaire est une fonction linéaire du niveau d’entrée, quel que soit le niveau (figure 3). Si on
considere que la sonie est proportionnelle aux déplacements de la membrane basilaire, alors
aux faibles niveaux d’entrée, une cochlée sans 1’amplification des CCE aura besoin d’un
niveau de stimulation plus forte pour obtenir un déplacement de la membrane basilaire de la
méme ampleur que celui d’'une cochlée qui aurait un systeme de CCE intégre. Les niveaux
maximums de confort restent quant a eux identiques voire diminuent, d’ou la réduction de la

dynamique observée.
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Figure 3. Fonction schématique d’entrée-sortie de la membrane basilaire pour une sinusoide a la
fréquence caractéristique. Une échelle décibel est utilisée pour les 2 axes. L’ordonnée est échelonnée
(arbitrairement) de telle sorte qu’une entrée de 100 dB procure une sortic de 100 dB. La ligne en

pointillés montre la pente qui serait obtenue si la réponse était linéaire. D’aprés Moore, 2007.

Elargissement des filtres auditifs

La cochlée agit comme un analyseur de spectre. Par analogie aux filtres électroniques, les
filtres auditifs sont caractérisés par leur bande passante qui peut étre définie comme la bande
fréquentielle a I'intérieure de laquelle la réponse est maximale et en dehors de laquelle la
réponse est inférieure d’au moins 3 dB par rapport a la réponse maximale. Si nous prenons par
exemple un filtre dont la réponse pic est centrée a 1000 Hz et dont la réponse est atténuée de 3
dB pour les fréquences inférieures a 900 Hz et supérieures a 1120 Hz, alors la bande passante

de ce filtre sera 220 Hz.

La bande passante d’un filtre auditif peut étre déterminée par ce qu’on appelle la bande

passante rectangulaire équivalente (ERB) qui est décrite par I’équation :

ERBy = 24.7(0.00437F + 1)

L’indice N étant utilisé pour préciser que cette valeur d’ERB (Equivalent Rectangular
Bandwidth) est valable pour des normo-entendants, F étant la fréquence centrale du filtre. F et

I’ERB sont exprimées en Hz (Glasberg et Moore, 1990).



La sélectivité fréquentielle correspond a la capacité a discriminer deux sons éloignés en
fréquence. Pour le codage tonotopique, si deux sons appartiennent au méme filtre auditif (s’ils
sont fréquentiellement proches) alors l’oreille ne sera pas capable de les séparer. Si au
contraire les deux sons sont €loignés en fréquence, de sorte qu’ils appartiennent a deux filtres
auditifs différents, alors 1’oreille les percevra comme étant deux sons distincts. Ce phénomene
est valable pour le codage tonotopique uniquement, mais il existe d’autres facteurs temporels
(phénomene de battement, possible tant qu’il y a du verrouillage de phase ou phase locking)
qui permettent de discriminer 2 sons. Il est a noter que tous les filtres auditifs de la cochlée
n’ont pas la méme bande passante. Comme le suggere 1’équation qui définit ’ERB, plus la
fréquence centrale du filtre augmente, plus la largeur du filtre augmente (figure 4, partie
gauche). Naturellement, la sélectivité fréquentielle est donc moins bonne dans les hautes

fréquences que dans les basses fréquences.

La sélectivité fréquentielle est également liée a I’intensité de stimulation. Plus I’intensité est
¢levée, plus la membrane basilaire sera soulevée et plus la jupe des filtres auditifs sera large.
La figure 4 (partie droite) illustre la forme d’un filtre auditif centré a 1 kHz pour différentes

intensités de stimulation.
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Figure 4. Partie gauche: estimation de la bande passante des filtres auditifs, en fonction de la
fréquence centrale, d’apreés une série d’expérimentations. Partie droite : forme du filtre auditif centré a
1 kHz, tracé pour des intensités d’entrée de 20 a 90 dB SPL/ERBy par pas de 10 dB. D’aprés Moore,
2007.



Chez le malentendant, les 1ésions des CCE entrainent un élargissement des filtres cochléaires,
ce qui implique une diminution de la résolution fréquentielle (Zwicker et Schorn, 1978 ;
Florentine et al., 1980 ; Glasberg et Moore, 1986). Les filtres auditifs sont d’autant plus larges
que la perte auditive est importante. Selon Moore (2007), les largeurs des filtres auditifs
deviennent 2 fois et 4 fois supérieure a la normale, respectivement pour des pertes auditives

moyennes (41 — 70 dB) et séveres (71 — 90 dB).

La figure 5, extraite de Moore (2007), montre le pattern d’excitation généré par une voyelle
«1», pour une oreille normale et pour différentes conditions de filtres auditifs d’oreilles
1ésées. On peut supposer que si la voyelle est présentée en isolation dans le silence, elle peut
étre identifiable par le malentendant dans la mesure ou I’information sur les formants est
partiellement préservée. Mais la différence d’amplitudes relatives entre les pics et les creux
spectraux (= le détail spectral) se dégrade avec la perte auditive et 1’¢largissement des filtres
auditifs. De ce fait, les voyelles deviennent probablement de moins en moins identifiables

lorsque la perte auditive devient de plus en plus importante.
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Figure 5. Pattern d’excitation généré par une voyelle «i», pour une oreille normo-entendante (a

gauche), pour une oreille avec des filtres auditifs 2 fois plus larges que la normale (en haut a droite), et

pour une oreille avec des filtres auditifs 4 fois plus larges que la normale (en bas a droite). D apres

Moore, 2007.



Pour évaluer, I’effet de 1’élargissement des filtres auditifs chez le malentendant, des études
ont propos¢ des simulations chez le normo-entendant (Baer et Moore, 1993). Pour simuler la
perte de sélectivité fréquentielle, des signaux de parole, présentés dans le silence et en
situation de bruit concurrent ont subit un lissage spectral. Les auteurs ont mesuré la
reconnaissance de ces signaux dégradés par des sujets normo-entendants, pour différentes
conditions de lissage (pas de lissage vs élargissement de ’ERB d’un facteur 3 vs
¢largissement de ’ERB d’un facteur 6) et de bruit (calme vs RSB = 0 dB vs RSB = -3 dB).
Leurs résultats montrent que pour la reconnaissance de phrases dans le calme, I’intelligibilité
n’est que légerement affectée par le lissage et la parole reste tres intelligible (>90%) malgré
des filtres 6 fois plus larges que la normale. En revanche, en situation de bruit concurrent
(speech-shaped noise), I’intelligibilité¢ des phrases est tres affectée par le lissage, en particulier
pour les lissages trés importants et pour les RSB tres bas, deés que le bruit devient supérieur a

la parole (RSB = -3 dB) (figure 6).
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Figure 6. Pourcentage d’intelligibilité des phrases, pour différentes conditions de lissage spectrale et

différents niveaux de bruit. D’apres Baer et Moore (1993).



Ces données suggerent qu’en milieu calme la parole reste relativement intelligible malgré une
information fréquentielle trés appauvrie (Baer et Moore, 1993). D’ou l'idée que les
malentendants se baseraient essentiellement sur des indices temporels (tels que 1I’enveloppe du
signal) pour comprendre. Les déficits liés a la perte auditive auraient donc un impact
essentiellement sur le traitement fréquentiel, mais n’auraient qu’un impact modéré sur le
traitement temporel. Il a d’ailleurs été montré que les malentendants auraient des capacités de
traitement temporel normales ou supérieures a la normale (Fullgrabe et al., 2003). De méme,
pour la perception de la hauteur tonale, le malentendant utilise plus (ou essentiellement) les
indices d’enveloppe temporelle par rapport a un normo-entendant (Oxenham, 2008).
L’hypothese suivante proposée par Heinz et al. (2010) pourrait expliquer ces meilleures
capacités de traitement temporel par les malentendants. Dans une cochlée pathologique, les
filtres auditifs sont élargis, ce qui a pour conséquence le recrutement d’un plus grand nombre
de fibres nerveuses a I’intérieur de ces filtres. L’élargissement des filtres auditifs va produire
une augmentation de la corrélation entre les réponses d’une série de fibres auditives
adjacentes a I’intérieur de ce filtre, de part et d’autre de la fréquence caractéristique du filtre.
Il y aura alors beaucoup plus de fibres synchronisées aux fluctuations d’amplitude du
stimulus, ce qui expliquerait les capacités de traitement temporel normales ou meilleures que

la normale.

Conséquences de la perte auditive sur le traitement des informations d’enveloppe et de
structure fine

Comme nous I’avons défini précédemment, la structure temporelle fine va représenter les
modulations de fréquence. Dans une cochlée pathologique qui a perdu ses propriétés de
sélectivité fréquentielle, on peut supposer que I’information de structure fine ne sera pas
traitée. Si les filtres auditifs sont trés larges, et que 1’oreille a perdu sa capacité a discriminer
des sons séparés en fréquence, alors elle ne sera probablement pas sensible aux modulations
de fréquence véhiculées par I’information de structure fine (figure 7). La encore, le fait de ne
plus avoir acces a I’information de structure fine va avoir pour conséquence d’importants

déficits pour 1’écoute dans le bruit.
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Au milieu : réponse de la membrane basilaire aux instants ou le signal est de basse fréquence et de
plus haute fréquence. En haut : filtres auditifs correspondants a ces fréquences caractéristiques dans
une cochlée saine (A) et dans une cochlée 1ésée qui aurait ses filtres auditifs élargis (B). Dans la

situation (B), le sujet ne sera pas capable de discriminer les variations de fréquence.

Pour la perception de la parole dans un bruit de fond fluctuant, les normo-entendants tirent un
bénéfice considérable de I’écoute dans les vallées temporelles et spectrales du bruit, c’est-a-
dire 1a ou le rapport signal bruit (cible-masqueur) local est élevé. Cette capacité a écouter dans
les vallées résulterait de la perception de la structure fine (Hopkins et al., 2008). A Ia
différence des normo-entendants, des études psychophysiques récentes suggerent que les
malentendants auraient des capacités réduites pour 1’utilisation des indices de structure fine
(figure 8). Leur mauvaise compréhension dans les bruits de fond fluctuants (type cocktail
party) serait liée a 1’incapacité a traiter la structure fine (Lorenzi et al., 2006 ; Hopkins et

Moore, 2007 ; Hopkins et al., 2008).

11



ONH

O Hl-young
100 F — B Hl-elderly
2 Bd T
E 80
—
]
2 60f
£
= 40r
:
= 20r
3
Intact  E  TFS
Speech condition

Figure 8. Pourcentage de reconnaissance des consonnes par 3 groupes de sujets (NH = normo-
entendants, HI-young = malentendants jeunes, HI-elederly = malentendants plus agés). Les consonnes
étaient présentées soit en condition normale (Intact), soit en condition ou seule I’information
d’enveloppe est préservée (E), soit en condition ou seule I’information de structure fine est préservée

(TFS). D’apres Lorenzi et al. (2006).

Lorsque la perte auditive devient trop importante, il peut arriver qu’un son (généralement fort)
qui stimule cette zone 1ésée soit audible alors que la région est morte. En réalité, le son est
détecté a un endroit ou la vibration de la membrane basilaire sera moins importante, mais ou
les CCI et les neurones fonctionnent plus efficacement. Moore et al. en 2000, ont mis au point
un test qui permet de déceler de telles régions mortes ou inertes de la cochlée : le TEN test
(Threshold Equalizing Noise = bruit égaliseur de seuil). Le terme de « Zones mortes
Cochléaires » (ZIC) a été introduit en 2000 par Moore, pour qualifier une région de la cochlée
dans laquelle les CCI et/ou les neurones fonctionnent tellement peu/mal qu’un son pur
produisant un pic de vibration dans cette région est détecté par des cellules répondant
habituellement a une autre fréquence caractéristique. D’aprés Moore (2001), une zone ou la
perte est supérieure a 90 dB HL dans les hautes fréquences, peut-étre associée a une zone

morte cochléaire.

I.3. Index d’Articulation, audibilité, modeles prédictifs et

concordance entre audiométrie tonale et audiométrie vocale
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Index d’Articulation, audibilité, modeéles prédictifs et concordance
entre audiométrie tonale et audiométrie vocale

(Article soumis aux Cahiers de I’audition)

Fabien Seldran (1,2), Doctorant en Ingénierie Biomédicale, audioprothésiste.

Lionel Collet (1), Professeur des universités-Praticien Hospitalier, Chef du service
d’audiologie et d’explorations oro-faciales des Hospices Civils de Lyon, Directeur de I’école
d’Audioprothese de Lyon.

Stéphane Gallégo (1,3), Docteur en Ingénierie Biomédicale, audioprothésiste.

(1) Hopital Edouard Herriot, Pavillon U, service d’audiologie et d’explorations oro-faciales,
Lyon

(2) Vibant Med-El, Sophia-Antipolis

(3) Audition Conseil, Lyon

L’audiométrie se décline en 2 épreuves principales et complémentaires : 1’audiométrie tonale
et I’audiométrie vocale. L’audiométrie tonale est un examen qui consiste a évaluer le seuil
d’audition d’un sujet pour différentes fréquences, classiquement entre 250 et 8000 Hz qui
couvrent 1’essentiel des sons de la parole. Toutefois I’audiométrie tonale, aussi précise soit-
elle, fournit une information quantitative sur le degré de la surdité, mais elle ne permet pas
d’évaluer I’'impact de la surdité sur la compréhension du patient dans sa vie quotidienne. II est
nécessaire pour cela de réaliser un test complémentaire : 1’audiométrie vocale, qui indique le

pourcentage de reconnaissance de la parole a différentes intensités de stimulation.

I1 existe plusieurs matériels phonétiques qui différent les uns des autres par leur composition
et leur structure, chacun permettant de mettre en évidence des troubles de 1’audition plus ou
moins spécifiques. Dans le domaine de l’audiologie nous pouvons trouver des listes de
logatomes, des listes de nombres, des listes de mots ou des listes de phrases. En fonction du
matériel, I’unité phonétique utilisée pour évaluer le score (pourcentage de reconnaissance)
peut étre le phonéme, le mot, le nombre, les mots clés dans une phrase, le phonéme cible (par
exemple la consonne présentée dans un contexte VCV). Ces matériels phonétiques font plus
ou moins appel a la suppléance mentale du sujet. Les tests peuvent étre réalisés dans le silence

ou avec un bruit concurrent type bruit blanc, bruit rose (bruit filtré), bruit de parole (speech



noise = bruit qui présente les mémes caractéristiques spectrales que la parole), ou encore type

cocktail party.

Du fait de la multitude des matériels phonétiques, nous pouvons constater des différences de
performances parfois chez un méme sujet, avec 2 tests différents et parfois avec 2 listes d’un
méme test. Ces variations peuvent s’expliquer par des différences entre les listes utilisées qui
peuvent étre dues par exemple a des différences de difficulté ou encore a des différences de
composition spectrale. Ceci est vrai pour le normo-entendant mais aussi et surtout pour le

malentendant.

Pour évaluer fidelement le déficit d’un patient malentendant, le clinicien doit étre capable
d’apprécier si le patient est dans la normale, ou s’il est sous-performant ou sur-performant,
par rapport aux sons qu’il pergoit et par rapport au matériel phonétique utilisé. Il est donc
important de pouvoir juger la capacité¢ du patient a utiliser les informations qui lui sont

fournies pour comprendre.

I1 existe pour cela des modeles mathématiques élaborés et développés depuis les années 50’s,
qui permettent de prédire I’intelligibilité¢ d’un sujet en fonction de I’information qu’il pergoit.
Ces modeles ont été utilisés dans de nombreux travaux pour évaluer dans un premier temps
quels étaient les sons utiles a la compréhension de la parole et pour quantifier la proportion
d’information fournie par différentes bandes de fréquences. Dans un deuxiéme temps, les
modeles ont été réutilisés et adaptés a plusieurs reprises pour mesurer ’intelligibilité en

fonction de 1’audibilité chez les malentendants.

Caractéristiques spectrales de la parole
Pour pouvoir prédire I’intelligibilité, il est important de connaitre les caractéristiques de la
parole qui vont étre utiles a la compréhension, tant au niveau des informations d’intensités

que des informations spectrales.

Pour cela, Byrne et al. (1994) ont étudié le spectre moyen de la parole a long terme dans 12
langues. Ils ont enregistré des locuteurs de différentes nationalités qui avaient pour consigne
de lire un passage simple d’un livre a haute voix, dans un microphone situé¢ a 20 cm d’eux.

L’intensité moyenne qu’ils ont mesurée €tait de 71,8 dB SPL pour les voix masculines et de



71,5 dB SPL pour les voix féminines, ce qui correspond a une intensité¢ de 58 dB pour la voix
normale a 1 metre. La dynamique de la parole quant a elle varie de 30 a 50 dB selon les
études (Studebaker et al., 1999 ; Zeng et al., 2002).

En ce qui concerne le spectre de la parole, il ressort des mesures de Byrne et al. (figure 1) que
la composition fréquentielle est sensiblement la méme pour les différentes langues et que
I’essentiel de I’énergie du signal est généralement concentrée sur une plage de fréquences de
250 a 700 Hz environ avec une intensité a peu preés constante. A 1kHz 1’énergie chute
d’environ 10 dB par rapport a ’intensité des basses fréquences et a 2kHz la diminution est de

15 dB.
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Figure 1: Spectre moyen a long terme de la parole, pour la langue frangaise (Frangais Canadien).

D’aprés Byrne et al. (1994).

D’aprés ces mesures, nous pourrions penser que les sons mediums et aigus sont modérément
importants pour la compréhension, dans la mesure ou ils sont beaucoup moins présents dans
le spectre a long terme de la parole. En raisonnant ainsi, on peut supposer qu’un
malentendant, privé de la perception des hautes fréquences (au-dela de 1 ou 2 kHz) n’est que
moyennement géné pour comprendre, puisqu’il percoit les sons basse fréquence qui
véhiculent une grande partie (voire I’essentiel) de I’énergie. Mais tout n’est pas aussi simple,
en effet I’information véhiculée par une bande de fréquence n’est pas proportionnelle a
I’énergie contenue dans cette bande de fréquence. En réalité certaines bandes de fréquences

sont plus importantes que d’autres pour la perception de la parole. Ceci a été mis en évidence



avec des outils mathématiques tels que les fonctions d’importance fréquentielle et 1’index

d’articulation.

Fonctions d’importance fréquentielle

En 1987, Studebaker et al. ont étudi¢ les fonctions d’importance fréquentielle pour du
discours continu quotidien. Selon eux, la bande la plus importante pour la compréhension de
la parole se situerait entre 400 et 500 Hz et la bande autour de 2500 Hz serait relativement
importante aussi. D’autre part ils comparent leurs résultats avec les fonctions d’importance
fréquentielle reportées dans 3 autres études qui utilisent des autres matériels phonétiques
(figure 2) et qui trouvent que les bandes les plus importantes seraient situées dans des
fréquences plus hautes. D’apres la fonction de I’ANSI S3.5-1969, la bande la plus importante
serait centrée vers 2 kHz. Tandis que pour French et Steinberg (1947) et Black (1959), elle se
situerait a 2500 Hz. Turner et al. (1998) ont également étudié¢ les fonctions de pondération
fréquentielle sur 4 bandes de fréquences et leurs résultats montrent de fagon reproductible,
que la bande la plus importante serait la bande [0-1120] Hz suivie de la bande [2250-3500]
Hz, ce qui est a peu prés cohérent avec ce qui a été observé dans les études précédentes. En
France, les travaux de Gilbert et Micheyl (2005) ont mis en évidence que la gamme de
fréquences [100-750] Hz était la moins affectée par le bruit (cocktail party) et relativement
aux autres bandes, elle devient la bande la plus importante en milieu bruyant par rapport a un

milieu calme.
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Figure 2. Fonction d’importance fréquentielle (importance / dB) mesurée au 1/3 d’octave, pour du
discours continu mesuré par Studebaker et al. (1987), comparées aux fonctions d’importance de
I’ ANSI S3.5-1969, et aux valeurs dérivées des ¢tudes de French et Steinberg (1947) avec des syllabes
sans signification et pour Black (1959) avec des mots monosyllabiques. D’aprés Studebaker et al.,

1987.

La connaissance de ces fonctions d’importance fréquentielle s’avere alors tres utile pour les
fabricants d’appareils auditifs, en particulier pour leurs systemes de débruitage. En effet, les
appareils auditifs peuvent calculer le RSB dans chacun de leurs canaux et le principe de ces
systtmes de débruitage est de réduire 1’amplification des bandes fréquentielles qui
contiennent du bruit. En connaissant I’importance des différentes bandes, le systéme pourra
pondérer la réduction de gain maximale autorisée dans chaque bande. La réduction du gain
dans les régions fréquentielles qui ont moins d’importance affecte moins I’intelligibilité

qu’une réduction de gain dans les régions avec une plus grande importance (figure 3). C’est a



dire qu’a atténuation égale du gain, on perdra moins d’informations pour les bandes qui
contribuent peu a la compréhension, par rapport a des bandes qui contribuent beaucoup a la

compréhension.
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Figure 3. Atténuation maximale du gain, autorisée par un systéme de débruitage, en fonction de la
contribution des différentes bandes fréquentielles pour I’intelligibilit¢ de la parole. Adapté de

Pavlovic, 1984 (source Phonak).

Index d’Articulation

Dans le domaine de 1’audiologie, il est important de pouvoir vérifier la concordance entre
I’audiométrie tonale et ’audiométrie vocale en ayant, dans la mesure du possible, des mesures
précises et sensibles. Pour cela, les acousticiens ont développé un outil appelé 1’index
d’articulation, c’est une fonction qui a été élaborée dans le but de prédire la reconnaissance

vocale d’un sujet en fonction des sons pergus ou transmis, i.e. de 1’audibilité.

Initialement, I’index d’articulation et ses variantes ont ¢été créés pour déterminer
I’intelligibilité des sons de parole transmis par le téléphone, ce n’est qu’un peu plus tard
qu’elles ont trouvé une application en audiologie. L’intelligibilité est prédite a partir des
différentes caractéristiques de la parole, telles que le spectre a long terme, les modulations
d’amplitude ou encore I’importance des différentes bandes fréquentielles pour la
compréhension de la parole (mesuré par masquage ou filtrage de certaines bandes de

fréquences).

Les méthodes les plus appliquées pour la prédiction de I’intelligibilité de la parole sont

I’Index d’Articulation (Al = Articulation Index) (French et Steinberg, 1947 ; Fletcher et Galt,



1950 ; ANSI, 1969), qui a par la suite été modifié en Index d’Intelligibilité¢ de la Parole (SII =
Speech Intelligibility Index) (ANSI, 1997), puis en Index de Transmission de la Parole (STI =
Speech Transmission Index) (Houtgast and Steeneken, 1985). La puissance de ces mod¢les
vient de la quantité de connaissances empiriques sur lesquelles ils reposent. Tous ces modeles
supposent que la parole est codée par plusieurs canaux fréquentiels qui véhiculent une
information indépendante. Toutefois I’indépendance des bandes n’est qu’un postulat arbitraire
pour le calcul de I’index car en réalité, la plupart du temps il se produit des interactions de

synergie et de redondance entre les différents canaux.

L’index d’articulation peut étre gouverné par I’équation :
-

Avec Al correspondant a 1’index d’articulation cumulatif de tous les canaux et Al;

correspondant a I’index d’articulation d’un canal isolé.

L’Al et le SII sont dérivés du signal de parole en calculant le rapport signal/bruit (RSB ou
SNR) dans les différentes bandes fréquentielles :

W.(SNR, +15
Al — Z t( ,.‘Ol + )!

i

W, étant un facteur de pondération du canal fréquentiel i et SNR; correspondant au rapport
signal/bruit dans ce méme canal i. W; dépend du matériel utilisé et prend en compte le fait que
les hautes fréquences sont plus importantes pour la reconnaissance des consonnes que pour la
reconnaissance d’une phrase. Les principales différences entre les différentes versions d’Al et
SII sont la maniére dont ils prennent en compte les non-linéarités telles que les distorsions, le

masquage et I’¢élargissement des bandes fréquentielles.

Contrairement a 1I’Al qui est déterminé a partir du spectre du matériel phonétique et du RSB,
le STI utilise la « modulation transfer function » et il est particulierement efficace pour
prédire 1’intelligibilité¢ de la parole dans les auditoriums et dans les pieces, car il prend en

compte le lissage de l’information véhiculée par 1’enveloppe de parole (c'est-a-dire la



réduction de la profondeur de modulation). Le STI a I’avantage d’étre applicable pour tous les
types de bruits et de distorsions qui affectent le signal de parole, que ce soit les réverbérations
ou les autres aberrations qui peuvent se produire au cours du temps.

Le passage de I’Al, du SII, ou du STI, a I’intelligibilit¢ de la parole demande une
transformation non-linéaire qui doit étre adaptée aux données empiriques. La transformation
va dépendre du type de matériel phonétique utilisé et la fonction est généralement plus raide
pour le matériel avec contexte (par exemple des phrases) que pour le matériel avec des mots
isolés (figure 4). En clair, a quantité égale d’information transmise, un auditeur comprendra

plus facilement une phrase qu’un mot sans signification.

D’apres Hill et al. (1968), ce que nous pouvons également observer sur la figure 4, si un
auditeur est capable de discriminer 70% de phonemes ou de mots monosyllabiques isolés,
alors 1l est capable de comprendre une phrase, une conversation, grace au contexte et a la

suppléance mentale.
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Figure 4. Relation entre I’index d’articulation et la compréhension de la parole pour différents

matériels phonétiques. (Source Gelfand, 2005)

Comme nous 1’avons précisé un peu plus tot, les différentes bandes fréquentielles ne sont pas
totalement indépendantes. Ce qui se manifeste parfois par une sous-prédiction ou une sur-
prédiction des performances par les index, lorsque plusieurs bandes spectrales sont
combinées. En effet la présentation simultanée de deux bandes spectrales ne se résume pas en

une simple additivité des informations véhiculées par chacune des bandes. En fonction de leur



proximité, les bandes vont fournir des informations plus ou moins redondantes, et plus ou

moins complémentaires, voire synergiques.

Modzéles d’intégration de ’information provenant de plusieurs sources

Le succes des modeles basés sur I’index d’articulation laissent supposer qu’il est possible
d’utiliser les mesures de performances dans des conditions de bandes isolées pour prédire les
scores dans les conditions de bandes (ou de modalités) combinées pour des sujets individuels,
sans avoir nécessairement besoin d’utiliser des parametres tels que les fonctions d’importance
fréquentielle. Plusieurs de ces modeles sont décrits notamment dans les travaux de Braida
(1991) et de Ronan et al. (2004). 1l existe des modeles simples de combinaison des bandes,
c’est par exemple le cas du modele de sommation de probabilité. Mais il existe également des
modeles plus complexes, c¢’est par exemple le cas des modeles de perception a logique floue
(FLMP = Fuzzy Logical Model of Perception, Massaro, 1987) ou encore des modeles
d’intégration pré- ou post-étiquetage (Braida, 1991). Bien entendu, ces modéles supposent
également qu’il y a des incertitudes et des « bruits » qui peuvent se manifester a différents
étages du traitement. Ces bruits peuvent étre externes (par exemple bruit de fond, locuteur
concurrent) ou internes (par exemple fluctuation de DI’attention du sujet). Ils peuvent étre
indépendants (i.e. ils se produisent avant 1’étape d’intégration) ou tardifs (i.e. ils se produisent
apres D’étape d’intégration). Un modele donné va étre plus ou moins optimal dans ses
prédictions en fonction des parameétres qu’il prend en compte et des postulats sur lesquels il

est fondé.

Selon Macmillan (1987), la réalisation d’une tache d’identification ou de discrimination peut
étre ramenée a un processus décisionnel. Pour Massaro (1987), la perception nécessite
différentes étapes : une étape sensorielle dans laquelle le sujet va évaluer les « traits », une

étape d’intégration des traits et une étape décisionnelle.

Dans un premier temps le sujet va d’abord évaluer les différentes sources d’information de
maniere indépendante. Chacune des informations (valeurs, indices caractéristiques) va étre
convertie en un ensemble de propriétés qui s’appellent des « traits ». Chacun de ces traits va
donner une valeur qui est plus ou moins proche et plus ou moins ressemblant a des prototypes
connus pas le sujet (par exemple a son lexique, aux phonémes, aux syllabes ou aux mots de

son vocabulaire). La seconde étape, I’intégration, consiste a combiner (2 intégrer) les traits



issus des différentes sources et a faire correspondre cette information combinée a des
prototypes connus par le sujet. Enfin I’étape de décision consiste a attribuer comme réponse le
prototype qui présente le maximum de ressemblance avec 1’information sensorielle résultant

de I’étape d’intégration.

La figure 5, issue de Braida (1991), représente des espaces d’indices hypothétiques pour des
expériences d’identification des plausives /p, b, k, g/ en condition de stimulation
audiovisuelle. L’axe horizontal symbolise une source d’information visuelle, la double fleche
verticale délimite cet espace en 2 parties : consonnes bilabiales /p/ et /b/ a gauche, versus
consonnes vélaires /k/ et /g/ a droite. L’axe vertical symbolise une source d’information
auditive, la double fleche horizontale délimite cet espace en 2 parties : consonnes sourdes /p/
et /k/ en bas, versus consonnes voisées /g/ et /b/ en haut. Pour cette tache d’identification, un
sujet soumis a la stimulation visuelle seule pourra facilement catégoriser si la consonne est
bilabiale ou vélaire mais il aura une trés grande incertitude pour catégoriser si cette consonne
est voisée ou non. Réciproquement, la stimulation auditive seule permettra de catégoriser si la
consonne est voisée ou non avec une incertitude pour catégoriser si cette consonne est
bilabiale ou vélaire. Apres avoir délimité ces sous espaces, nous obtenons les 4 prototypes qui

serviront de points de comparaisons apres 1’étape d’intégration des informations auditives et

visuelles.
i
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Figure 5. Espaces d’indices hypothétiques pour une tiche d’identification /p, b, k, g/. Axe horizontal :
indices scalaires pour la modalité visuelle. Axe vertical : indices scalaires pour la modalité auditive.

D’apres Braida, 1991.
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L’exemple présenté ci-avant illustre un modele d’intégration de 2 source : une source
d’information visuelle et une source d’information auditive. Ce méme modele peut étre utilisé
de facon analogue pour prédire I’intelligibilité lorsque 2 sources auditives (par exemple 2
bandes fréquentielles spectralement distantes) sont présentées simultanément. C’est ce que

nous décrivons dans le paragraphe suivant.

Complémentarité et redondance des informations

En 1995, Warren et al. ont évalué sur 420 sujets, 1’intelligibilité de phrases (pourcentage de
mots-clés identifiés) filtrées passe-bande a des fréquences centrales de 370, 530, 750, 1100,
1500, 2100, 3000, 4200 et 6000 Hz avec des largeurs de bandes de 1/3 d’octave (expérience
1) ou de 1/20 d’octave (expérience 2) et des pentes abruptes (96 dB/octave pour les bandes
larges d’1/3 d’octave et 115 dB/octave pour les bandes de largeur 1/20 d’octave).

Leurs résultats montrent qu’hormis pour les 2 bandes extrémes (370 et 6000 Hz),
I’intelligibilité reste relativement bonne, voire trés bonne (figure 6). Pour les deux bandes
extrémes, leur intelligibilité est tres faible lorsqu’elles sont diffusées individuellement, voire
quasi-nulle dans certains cas. En revanche lorsque ces deux bandes sont diffusées
simultanément, elles ont un effet super-additif et le score en condition dual-bande est

significativement supérieur a la somme des scores en condition bande individuelle (figure 7).

Pour I’expérience 1, en condition 1/3 d’octave, I’intelligibilité fournie par les bandes centrées
a 370 Hz et a 6000 Hz est respectivement de 23% et 24%. Lorsque ces deux bandes sont

combinées, I’intelligibilité devient 78% en condition diotique et 76% en condition dichotique.

De méme, pour I’expérience 2, en condition 1/20 d’octave, I’intelligibilité fournie par les
bandes centrées a 370 Hz et a 6000 Hz est respectivement de 0,9% et 10%. Et lorsque les

deux bandes sont combinées en condition diotique, I’intelligibilité moyenne atteint 27,8%.
Cela signifie que I'information contenue dans des bandes distantes peut étre intégrée pour

produire une augmentation de I’intelligibilité qui est beaucoup plus importante que la simple

additivité.
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Figure 6. Pourcentage moyen de mots clés identifiés, pour des phrases (CID sentences) présentées en
condition largeur de bande 1/3 d’octave et en condition largeur de bande 1/20 d’octave, pour neuf

fréquences centrales. D’aprés Warren et al., 1995.
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Figure 7. Pourcentage moyen de mots clés identifiés pour des phrases filtrées passe-bande (1/3

d’octave a gauche, 1/20 d’octave a droite, de fréquences centrales 370 et 6000 Hz), présentées soit

individuellement, soit simultanément. D’aprés Warren et al., 1995.

En 1996, Lippmann a observé un effet similaire. Il propose dans son étude de faire écouter
des consonnes qui ont subi un filtrage passe-bas a 800 Hz auquel il ajoute ou non
I’information d’un passe haut a 3,15, 4, 5, 6,3, 8, et 10 kHz, afin de laisser un trou spectral
dans les stimuli.

L’information fournie en condition passe-bas seul fournit une intelligibilit¢ moyenne de
44,3%. Lorsque cette information est couplée avec de I’information haute-fréquence,
I’intelligibilité atteint 52,7% si le passe-haut commence a 10 kHz, 73,9% pour une fréquence

de coupure a 8 kHz et jusqu’a 91,6% avec une fréquence de coupure a 3,15 kHz.

12



Ces observations renforcent 1’idée qu’il existe des indices redondants dans les différentes
régions fréquentielles. Une forte dégradation du signal d’un point de vue quantitatif, ne résulte
pas forcément en une dégradation équivalente sur le plan qualitatif : pour un signal privé de
I’information 800 Hz—4000 Hz, Lippmann observe une intelligibilit¢é proche de 90%.
L’hypothése d’une synergie ou d’une super-additivité de I’information provenant de bandes

spectralement éloignées serait donc confirmée.

Grant et Braida (1991) avaient conduit, quelques années auparavant, des expériences
analogues. Leur test consistait a faire écouter a un groupe de sujets normo-entendants, des
phrases phonétiquement équilibrées, assez difficiles, dans lesquelles ils devaient reconnaitre 5
mots clés, en condition audio seul et audio-visuel. Dans une des sessions de test, les sujets
écoutaient les stimuli filtrés passe-bande de largeur 1/3 d’octave. Les bandes étaient
présentées individuellement ou combinées 2 a 2 : Bande 1 [80-630 Hz]; Bande 2 [800-
1000 Hz] ; Bande 4 [2500 Hz] ; Bande 5 [3150 Hz] ; Bande 1 + Bande 2 ; Bande 4 + Bande
5 ; Bande 1 + Bande 4 ; Bande 1 + Bande 5 ; Bande 2 + Bande 5.

En condition audio seul (figure 8), leurs résultats expérimentaux montrent que les
performances sont largement sous-estimés par la théorie de 1’Index lorsqu’ils combinent deux
bandes fréquentielles distantes (-41%), et inversement leurs résultats sont surestimés lorsque

les deux bandes fréquentielles sont adjacentes (+18%).

Pour les résultats sur-prédits en condition de bandes adjacentes, ils émettent I’hypothese qu’il
se produit un phénoméene de masquage de I’information entre les bandes. Et ce phénomeéne de
masquage serait d’autant plus important que les bandes sont proches I'une de I’autre. L’autre
explication qu’ils proposent, c’est qu’il existe probablement un plus grand degré de
corrélation entre des bandes adjacentes qu’entre des bandes éloignées. Lorsqu’on ajoute des
bandes 1/3 d’octave successives, les « nouveaux » indices fournis seraient en fait redondants
avec I’information contenue dans les bandes plus basses. Ce qui aurait pour conséquence de
fournir seulement une légere augmentation de I’intelligibilité. Au contraire, le fait de
combiner des bandes 1/3 d’octave non-adjacentes fournirait des indices complémentaires, ce

qui résulterait en une amélioration importante de I’intelligibilité.
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Figure 8. Pourcentage de mots clés reconnus en fonction des bandes spectrales présentées, en

conditions audio seule (A) et audio-visuelle (AV). D’apres Grant et Braida, 1991.

Application des modéles prédictifs chez le malentendant

D’apres I’index d’articulation et ses variantes, |’intelligibilit¢ doit augmenter lorsque
I’audibilité augmente. En réalité ceci est surtout vrai pour les sujets normo-entendants et pour
les malentendants dont la perte auditive est légere ou moyenne, mais des que la perte auditive
dépasse un certain degré, les prédictions des modeles ne sont pas toujours parfaites.
Evidemment, pour les populations malentendantes il est nécessaire de prendre en compte les
seuils audiométriques des individus testés afin de calculer les valeurs Al de 1’index. Si
I’index prédisait fidelement les performances et s’il ne nécessitait aucune modification, cela
signifierait que 1’audibilité est le seul facteur limitant I’intelligibilité. Or, la plupart des études
ont montré que I’intelligibilit¢ mesurée chez les malentendants était moins bonne que
I’intelligibilité prédite par I’ Al (Fletcher, 1952; Dugal et al., 1978; Pavlovic, 1984; Pavlovic et
al., 1986; Smoorenburg, 1992), en particulier pour les sujets qui ont des pertes modérées ou
séveres. Les données recueillies chez le normo-entendant sont souvent homogenes, ce qui
permet d’obtenir des modeles assez fideles. Lorsque nous sommes en présences d’oreilles
pathologiques, les données sont plus dispersées et il existe de larges variations inter-
individuelles, a audibilité équivalente (Magnusson, 1996, figure 9 partie gauche). Sherbecoe
et Studebaker (2003) ont montré que du fait de cette variabilité, les modeles perdent de leur
précision et il devient nécessaire, pour gagner en précision, que ces modeles soient adaptés et
prennent en compte des facteurs correctifs (par exemple un facteur de distorsion due a
I’intensité de la parole, le facteur age, ou encore le facteur désensibilisation qui référe a une

réduction des performances qui ne peut pas étre expliquée par une réduction de 1’audibilité).
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La figure 9 (partie droite : 2°™ et 3°™ cadres) illustre par exemple des données recueillies par
Pavlovic (1984) pour 2 groupes de surdités. Leur matériel phonétique était des listes de mots
présentées dans diverses conditions de filtrage (large-bande, passe-bas et passe-haut), avec ou
sans bruit blanc masquant a un RSB de 10 dB. Seize sujets malentendants ont été testés. Huit
avaient des pertes moyennes (seuils meilleurs que 50 dB HL a 4000 Hz), le score moyen de

2%me cadre de la

ces sujets pour les 8 différentes conditions, indiquées par les nombres dans le
figure 9, sont proches des prédictions de I’Al (courbe en trait plein). Pour les 8 autres sujets
ayant des pertes plus importantes (seuils de 55 dB HL ou au-dela, a 4000 Hz), les scores
moyens, présentés dans le panel droit de la figure 9, tombent quasiment toujours en dessous

des scores prédits par I’index.
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Figure 9 : Partie gauche : Relation entre les scores de reconnaissance de la parole prédits par le SII et
mesurés chez 57 sujets malentendants (114 oreilles). D’aprés Magnusson, 1996. Partie droite (2°™ et
3°™ cadre) : Résultats de Pavlovic (1984) comparant les scores de reconnaissance de la parole de
sujets malentendants avec les scores prédits sur la base de I’Al. Chaque nombre représente le score
moyen des sujets pour une condition spécifique de filtrage/bruit de fond. Pour les sujets qui ont une
perte modérée les prédictions sont précises (2°™ cadre) ; pour les sujets qui ont des pertes plus sévéres,

les scores mesurés sont inférieurs aux scores prédits (3™ cadre). D’aprés Moore, 2007.

Dans le cas de surdité dans les hautes fréquences, une série de travaux réalisés a la fin des
années 90’s ont mis en évidence que le fait de rendre audible les hautes fréquences pouvait
étre contreproductif, en particulier pour les zones ou la perte auditive dépasse 55-60 dB de
perte (Hogan et Turner, 1998 ; Ching et al., 1998 ; Turner et Cummings, 1999). C'est-a-dire
que I’amplification de ces fréquences ne va pas nécessairement améliorer la compréhension et

dans certains cas elle peut la dégrader (Hogan et Turner, 1998 ; Vickers et al., 2001). Pour ces
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patients, les modeles vont grandement surprédire les performances obtenues (Ching et al.,
1998). Les patients sont donc sous-performants par rapport a ce que I’on pourrait espérer sur
la base de I’audibilité. En général, les résultats des études qui ont utilisé 1’Al ou le SII
suggerent que, si ’audibilité est un facteur essentiel, ce n’est pas le seul facteur impliqué dans
la compréhension, au moins pour les malentendants qui présentent des pertes modérées a
séveres. On peut se demander si ces modeles prédictifs sont applicables aux surdités patielles.
Comment expliquer alors les différences entre les performances prédites et les performances

observées ?

Les travaux de Egan et Hake (1950) et de Ehmer (1959a et 1959b) ont montré que les basses
fréquences d’un son avaient un fort pouvoir masquant sur les composantes hautes fréquences.
Cet effet de masquage est naturellement présent du fait de la composition du spectre moyen a
long terme de la parole et il est accentué par les différences de seuils de perception entre les
sons graves et les sons aigus, ainsi que par I’élargissement des filtres auditifs. Ce phénomene
est appelé le masquage ascendant (upward spread of masking) et il s’explique assez
simplement. L’onde provoquée par un son aigu va se propager essentiellement sur la partie
basale de la cochlée et ne va pas engendrer de distorsion sur les basses fréquences. Tandis
qu’une onde de basse fréquence qui va se propager tout au long de la cochlée, depuis la base
jusqu’a I’apex, risque de provoquer des interférences au niveau basal. Pour cette raison, les
composantes de basse fréquence d’un son vont dégrader la perception des composantes de
haute fréquence, d’autant plus si les cellules ciliées externes (CCE) sont endommagges et si la

stimulation est forte.

Pour une surdité neurosensorielle, si les seuils de perception sont meilleurs que 60 dB HL, ce
sont essentiellement les CCE qui vont étre endommagées. On suppose alors qu’une perte
auditive de degré moyenne a sévere résulte en une perte de la fonction des CCE, avec une
fonction des cellules ciliées internes (CCI) qui n’est pas nécessairement altérée. Les CCE sont
plus fragiles et plus sensibles, par exemple aux agents oto-toxiques, que les CCI. On peut
donc considérer qu’au-dela de 60 dB HL de perte les CCE sont complétement détruites et les
CCI commencent a étre endommagées a leur tour (Liberman et Dodds, 1984). En absence de
CCE, le sujet ne peut plus bénéficier des mécanismes cochléaires actifs, ce qui pourrait
expliquer la valeur charni¢re a 60 dB observée dans les travaux de Hogan et Turner (1998), de
Ching et al. (1998) et de Turner et Cummings (1999). La perte de la fonction des CCE a deux

conséquences directes : des distorsions d’intensité qui se manifestent par une perte de
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sensibilité et des distorsions de fréquence qui se manifestent par un élargissement des filtres

auditifs.

Diverses études ont mesuré la forme des filtres auditifs chez des sujets qui avaient des I€sions
cochléaires. Les résultats montrent généralement que chez le malentendant, les filtres auditifs
sont beaucoup plus larges que la normale et que la largeur augmente avec la perte auditive,
des que la perte dépasse 30 dB. Classiquement, pour une perte auditive moyenne (41 — 70
dB), la largeur des filtres auditifs (ERB) est 2 fois supérieure a la normale. Pour une perte
sévere (71 — 90 dB), I’ERB est environ 4 fois supérieur a la normale (Moore, 2007). Les
I1ésions au niveau des CCE entraineraient ainsi un élargissement des filtres cochléaires, ce qui
impliquerait la diminution de résolution fréquentielle (Zwicker et Schorn, 1978 ; Florentine et
al., 1980 ; Glasberg et Moore, 1986). Le masquage et la diminution de résolution fréquentielle
sont 2 exemples de facteurs qui pourraient expliquer les sur-prédictions des modeles, mais il

existe probablement d’autres déficits perceptifs liés a la surdité.

Conséquences de la surdité sur les fonctions d’importance fréquentielle

Intéressons-nous a présent aux conséquences potentielles de la surdité sur les fonctions
d’importance fréquentielle. En 2006, Hornsby et Ricketts ont évalué la contribution des
basses fréquences pour la compréhension chez les sujets ayant une surdité neurosensorielle.
Un groupe de 10 sujets malentendants et un groupe de 10 sujets contrdles normo-entendants
ont été soumis a des tests de reconnaissance de parole filtrée passe-bas et passe-haut a

différentes fréquences de coupure, filtrée large bande ou filtrée passe-bande.

Pour I’évaluation des performances, les auteurs ont utilis¢é la méthode de la fréquence
d’intersection (crossover frequency). Cette méthode a été proposée par French et Steinberg en
1947. La fréquence d’intersection correspond a la fréquence de coupure pour laquelle un filtre
passe-bas et un filtre passe-haut fournissent la méme intelligibilité, c'est-a-dire que la
fréquence d’intersection va séparer le spectre en deux bandes fréquentielles d’égale
contribution pour la reconnaissance de la parole. Si cette fréquence d’intersection est basse
par rapport a la normale, cela signifie que le sujet utilise plutdt ses basses fréquences pour
comprendre la parole. Si au contraire elle est plus haute que la normale, cela signifie que le
sujet utilise plus ses hautes fréquences pour comprendre. Par exemple, French et Steinberg ont

déterminé que pour les normo-entendants cette fréquence d’intersection était de 1900 Hz pour
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du matériel phonétique type syllabes CVC, mais cette fréquence n’est pas fixe, elle peut varier

en fonction du matériel phonétique utilisé et probablement de la langue.

Les résultats obtenus par Hornsby et Ricketts sont présentés figure 10. Les performances des
malentendants sont généralement inférieures a celles de normo-entendants, en particulier pour
les conditions passe-haut. Leurs résultats montrent une différence significative de fréquence
d’intersection entre les deux groupes ainsi que des différences de performance a ces
fréquences. Le groupe normo-entendant a une fréquence d’intersection a 1408 Hz qui fournit
une intelligibilité¢ de 50%. La fréquence d’intersection du groupe malentendant est obtenue a
1207 Hz et fournit une intelligibilit¢ de 28%. D’apres les auteurs, cette différence de
fréquence d’intersection serait principalement due au fait que les malentendants ont des

performances réduites dans les conditions de filtrage passe-haut.
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Figure 10. Partie gauche : Intelligibilit¢ de la parole filtrée passe-bas et passe-haut a différentes
fréquences de coupure, pour des normo-entendants et des malentendants ayant une perte en pente.
Partie droite : fréquence d’intersection (données individuelles en traits fins et moyennes en traits gras)
pour les deux groupes de sujets testés normo- vs malentendants. Les barres verticales représentent plus

ou moins une déviation standard autour de la fréquence d’intersection des normo-entendants.

Pour confirmer cette hypothése, les auteurs ont comparé les performances de leurs
malentendants avec les prédictions calculées par le SII. Pour la condition passe-bas, les
performances obtenues sont assez fideles aux prédictions de I’index, pour les fréquences de

coupure inférieures a 1200 Hz. Mais en condition de filtrage passe-haut, le SII surprédit les
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SPECIFICITES DE L’IMPLANT ELECTRO-ACOUSTIQUE :
INDICATIONS, INTERFACE BIOELECTRIQUE ET STRATEGIE DE CODAGE

Le clinicien se trouve parfois confronté a des sujets qui présentent une surdité supérieure a 90 dB HL au-
dela de 1 kHz avec une audition résiduelle dans les fréquences graves. Pour réhabiliter les hautes fréquences, il
existe aujourd’hui différentes technologies : amplification conventionnelle, compression fréquentielle, implant
cochléaire et depuis une dizaine d’année la stimulation électro-acoustique EAS qui consiste a stimuler
acoustiquement les sons graves et électriquement les sons aigus via un implant cochléaire.

La premiére partie de cette thése a consisté a identifier les facteurs qui influencent les capacités des
patients sourds partiels a traiter 1’information basse fréquence de la parole. Nous avons utilisé un test
d’audiométrie vocale filtrée passe-bas. Nos résultats indiquent que les scores d’intelligibilité de la parole sont
positivement corrélés avec la durée de la surdité. Ceci signifie qu’avec le temps, ces sujets malentendants
apprennent a comprendre avec cette audition type filtre passe-bas, a tel point que certains ont des performances
supra-normales pour I’utilisation des basses fréquences. Nos résultats montrent également une corrélation
négative entre 1’age d’apparition de la surdité et les scores d’intelligibilité. Ce test pourra aider le clinicien a
mieux cibler I’appareillage le plus adapté a chaque profil de patient.

La seconde partie de cette thése, consacrée a I’EAS, a consisté a évaluer par des simulations chez le
normo-entendant, diverses stratégies de codage du son par I’'implant EAS. Actuellement, la stratégie utilisée
pour ’EAS est calquée sur celle de I’implant cochléaire et nos résultats suggerent que cette stratégie peut étre
optimisée.

SPECIFICITIES OF ELECTRIC-ACOUSTIC STIMULATION :
INDICATIONS, BIOELECTRICAL INTERFACE AND CODING STRATEGY

Clinicians may face patients who have a deafness superior to 90 dB HL above 1 kHz with good low-
frequency residual hearing. Today, several technologies are available to provide high frequencies: conventionnal
amplification, frequency compression, cochlear implant since about 10 years Electric-Acoustic Stimulation EAS
which consists in stimulating acoustically low frequencies while stimulating electrically high frequency sounds
via a cochlear implant.

The firt part of this dissertation consisted in identifying the factors which may influence abilities of
partially deaf subjects to process low-frequency speech information. We used a low-pass filtered speech test.
Our results show that speech intelligibility scores are positively correlated to the duration of deafness. This
means that these hearing-impaired subjects learn to understand with this lowpass-like hearing, in such a way that
some of them exhibit supranormal abilities for the processing of low-frequency sounds. Our results also show a
negative correlation between the age at onset of deafness and speech intelligibility scores. This test may help the
clinician to better evaluate which device would be best for every patient’s profile.

The second part of this dissertation, about EAS, consisted in evaluating through simulations in normal-
hearing listeners, several coding strategies by the EAS implant. Now the strategy used for EAS duplicates the
strategy used by cochlear implants and our results suggest that this strategy could be optimized.

MOTS-CLES : Implantation cochléaire ; Stimulation Electrique-Acoustique ; Surdité partielle ; Parole
filtrée passe-bas ; Intelligibilit¢ de la parole ; Durée de privation ; Age d’apparition de la surdité ;
Combinaison des informations ; Stratégie de codage ; Vocoder.



performances pour toutes les conditions de filtrage, ce qui suggere que ces malentendants

auraient une capacité réduite a traiter I’information haute-fréquence.

Hornsby et Ricketts ont par ailleurs comparé les résultats de leur groupe malentendant avec
ceux obtenus dans une précédente étude (Hornsby et Ricketts, 2003), chez un groupe de
malentendants qui avaient une perte plate, uniforme sur toutes les fréquences. Les résultats de
ces 2 groupes sont présentés sur la figure 11, elle représente la fonction de régression
moyenne basée sur leurs performances mesurées en condition de filtrage passe-bas et passe-
haut. Les fonctions de régression pour les données passe-haut se chevauchent pour les 2
groupes, excepté pour la condition large bande. Au contraire pour les données passe-bas, la
fonction de régression montre des résultats plus mauvais pour les patients qui ont une perte
plate, ce qui résulte en une fréquence d’intersection plus basse pour le groupe avec une surdité
en pente, par rapport au groupe avec une perte plate. D’apres les auteurs, la différence de
fréquence d’intersection ne serait pas due a des différences de capacités a utiliser
I’information haute fréquence. Selon eux, la fréquence d’intersection plus haute observée chez
le groupe a perte plate refléterait une moins bonne capacité a traiter I’information basse
fréquence. On peut supposer que le groupe qui a une surdité en pente arrivera mieux a

exploiter I’information basse fréquence par rapport a I’autre groupe.

]
o
o0
al

&
=)
.

=

=

I
N

e 'Flat' HI
e=emes  Sloping HI

—

=

[¥]
L

CST Scores (Proportion Correct)

250 500 1000 2000 4000 BO0O
Filter Cutoff Frequency (Hz)

Figure 11. Fonctions de régressions moyennes basées sur les performances obtenues en conditions de
filtrage passe-bas et passe-haut des groupes a perte plate (trait continu) et en pente (pointillés). D apres

Hornsby et Ricketts (2006).
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Dans un article de 2003, Vestergaard avait fait un constat similaire. L’auteur mesurait
I’intelligibilité de sons de parole filtrés en passe-bas a différentes fréquences de coupure, chez
des sujets présentant des zones inertes cochléaires (ZIC : Moore, 2001) dans les hautes
fréquences. Il apparait que les sujets dont I’audiogramme présente une fréquence de coupure
basse sont capables de mieux utiliser I’information de parole basse fréquence par rapport a
des sujets qui ont une valeur de la fréquence de coupure plus haute. Les patients dont la
fréquence de coupure est basse auraient ¢galement, en condition d’audibilité faible, des
meilleures capacités a traiter I’information basse fréquence par rapport a des sujets qui ne

présentent pas de ZIC. Le méme constat a été fait plus récemment par Moore et Vinay (2009).

Selon Hornsby et Ricketts (2006), les patients avec une perte en pente de ski sous-exploitent
les hautes fréquences au profit des basses fréquences, d’ou le décalage de la fréquence
d’intersection vers les basses fréquences. Au contraire Horwitz et al. (2008) pensent que les
malentendants ne tirent pas le méme avantage des indices de parole audibles que les normo-
entendants, toutefois ils seraient plus efficaces pour extraire I’information a laquelle ils ont été
habitués, dans la zone fréquentielle ou leur audition est la meilleure. Cette idée est également

défendue par Vestergaard (2003).

Chez le malentendant, au-dela de la surdité et de 1’audibilité, il y a probablement des
mécanismes plus complexes qui entrent en jeu, fonctions de I’importance de la perte auditive
et des caractéristiques du patient (par exemple la désensibilisation évoquée par Sherbecoe et
Studebaker, 2003). Dans certains cas, pour gagner en précision et pour étre applicables au
malentendant, les modeles requierent [’application de facteurs correctifs. Ces index,
initialement élaborés pour le développement des télécommunications, s’averent tres utiles
dans le domaine de I’audiologie. Malheureusement ils sont encore peu connus des

professionnels de I’audition et méritent d’étre démocratisés.
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I.4. Les systémes de réhabilitation de la fonction auditive

Le réle d’un appareillage auditif est de restaurer au mieux la fonction auditive, a savoir
I’audibilité, mais surtout I’intelligibilité. Nous avons vu précédemment que les deux
principales conséquences d’une perte auditive étaient des distorsions d’intensité et de
fréquence. L’aide auditive, par amplification, pourra redonner au malentendant la perception
des petits sons, c'est-a-dire 1’audibilité ; cependant pour les pertes les plus importantes, elle ne
pourra certainement jamais palier des dommages tels que 1’élargissement des filtres auditifs.
D’une part ces filtres sont ¢largis du fait que les CCE ont été détruites par la pathologie, et ce
phénomene n’est pas réversible. D’autre part le phénoméene d’élargissement des filtres auditifs
est d’autant plus important que ’intensité de stimulation est forte. Or pour que les sons soient
audibles, il faut que 1’aide auditive les amplifie. Le malentendant est donc toujours stimulé

avec des intensités relativement fortes, ceci au détriment de la sélectivité fréquentielle.

Comme son nom [I’indique clairement, 1’aide auditive reste une «aide» pour Ila
compréhension, mais en aucun cas elle ne pourra redonner une audition normale, aussi
perfectionnée soit-elle. En ayant conscience de ces limitations, nous adapterons 1’appareil

avec pour objectifs principaux:

- amplifier sélectivement les sons afin de rendre perceptibles les sons de faible intensité
et d’équilibrer les seuils de perception des différents sons (= palier la perte
d’audibilité) ;

- limiter I’amplification des sons forts afin que les sons forts en entrée ne soient pas
agressifs, et pour qu’ils soient mieux tolérés par le patient malentendant (= palier le
recrutement de sonie) ;

- adapter la dynamique des sons conversationnels (la zone [30-70dB]) dans Ia

dynamique résiduelle du sujet appareillé (figure 9).
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Figure 9. Partie gauche : zone utile des sons conversationnels versus dynamique auditive du normo-
entendant. Partie droite : zone utile des sons conversationnels versus dynamique auditive du

malentendant. D’aprés Lina-Granade et al., 2010

1.4.1. L’aide auditive

Principe

L’appareillage auditif par voie aérienne est destiné a la correction des surdités de perception
légeres a profondes. Le microphone de 1’appareil va capter les sons de 1’environnement et les
amplifier sélectivement en leur accordant plus ou moins d’importance. Ensuite le signal passe

dans un écouteur qui transmet le signal amplifié dans le conduit auditif du malentendant.

L’aide auditive peut se présenter classiquement (cf figure 10 : Lina-Granade et al. 2010) :

- sous la forme d’un intra-auriculaire, dans ce cas 1’appareil est placé dans le conduit
auditif externe ;

- sous la forme d’un contour ouvert, 1’appareil est alors placé derriere le pavillon et le
son est conduit jusqu’au tympan par un micro-tube, ce systéme a pour avantage de
limiter I’effet d’occlusion de ’oreille ;

- sous la forme d’un contour a écouteur déporté, dans ce cas I’appareil est porté derriere
le pavillon mais I’écouteur est placé dans le conduit auditif externe, il a [’avantage
d’étre beaucoup plus proche du tympan ;

- sous la forme d’un contour d’oreille classique ou surpuissant, qui permet de délivrer

des puissances beaucoup plus importantes.
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Les appareils auditifs ont toutefois des limitations en particulier lorsque la perte auditive
devient trop importante. D’un point de vue technique le probléeme majeur va venir du
phénomene de larsen qui se produit lorsque I’amplification dans les aigus est trop forte. D’un
point de vue perceptif, et en particulier si le patient présente des zones inertes cochléaires
(> 90 dB de perte), une amplification risque de créer des distorsions au point d’interférer avec

les sons percus par les zones cochléaires encore saines.
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Figure 10. Les différents types d’aides auditives a conduction aérienne. D’apres Lina-Granade et al., 2010.

1.4.2. ’implant cochléaire

Principe

L’implantation cochléaire est proposée aux malentendants ayant une surdité profonde a totale
et depuis quelques années I’implant peut étre proposé aux personnes présentant une perte
auditive sévere. Pour ces malentendants 1’appareillage par amplification n’est plus suffisant
pour fournir une bonne compréhension de la parole, méme avec des contours surpuissants ;
lorsque I’intelligibilité en mots dissyllabiques devient inférieure a 50%, a 65 dB HL avec des
aides auditives numériques bien réglées, on peut considérer que I’implant cochléaire fournira

un bénéfice supérieur a I’aide auditive (Truy et al., 2009 ; Eshraghi et al., 2009).
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Le principe de I’implant cochléaire est de réhabiliter la surdité par une stimulation électrique
des voies auditives. L’ objectif étant de fournir au cerveau un message qui reproduit au mieux
le codage des sons dans 1’audition naturelle, le signal délivré par I’implant doit avoir un
codage adapté en fréquence et en intensité. Le patient implanté devra ensuite faire un gros
travail de rééducation auditive et orthophonique, pour apprendre a décoder les sons

nouvellement pergus.

L’objectif de I’'implant est de restituer au mieux I’information temporelle (associée a la
cadence de stimulation) et I’information fréquentielle (associée au nombre de canaux) des

sons de parole prioritairement ainsi que des autres sons environnants.

Depuis les 2 ou 3 derniéres décennies, I’implant cochléaire s’est considérablement amélioré.
Aujourd’hui il n’est pas rare de voir des patients implantés qui téléphonent ou qui arrivent a
suivrent une conversation dans le bruit, ce qui n’était pas imaginable 30 ans auparavant. Mais
cette évolution des performances n’est pas purement attribuable a la technologie. En parallele,
il y a eu une évolution des indications qui a permis de mieux sélectionner les candidats a

I’implant.

Au début de I’implant cochléaire, seuls les patients qui n’avaient aucune perception auditive
pouvaient étre candidats a I’implantation. Depuis le milieu des années 80, les indications
audiométriques se sont relaxées et les centres d’implantation ont tendance a implanter des
malentendants qui ont de plus en plus d’audition résiduelle dans les basses fréquences. Nous
pouvons le constater sur une figure de Tyler et al. (2002) (cf figure 21 de I’article 3) qui
montre les seuils préopératoires a 250 Hz de tous les patients qui ont été implantés a

I’Université d’lowa entre 1986 (seuils a 120 dB HL) et 1999 (seuils entre 30 et 85 dB HL).

Face a des patients implantés cochléaires qui arrivent a suivre une conversation (méme au
téléphone) et a des patients sourds séveres ou profonds qui sont constamment en difficulté
dans ces mémes situations de la vie quotidienne, on peut s’interroger sur la fronti¢re entre
I’appareillage acoustique et D'implant. Les patients implantés sont-il réellement plus
performants que les patients réhabilités acoustiquement ou bien est-ce une idée regue ? Quel

systéme recommander alors pour les patients qui sont a la limite ?

16



I.5. Evaluation des sourds réhabilités : De D’aide auditive a
I’implant cochléaire

(Article publié dans ORL autrement: Seldran F, Gallégo S,
Bigeard T, Thai-Van H, Truy E.)
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Evaluation
des sourds réhabilités
de l'aide auditive
a I'lmplant cochleaire bilatéral

Seldran Fabien

Docteur en
Biomédical

Doctorant en
Biomédical
Audioprothésiste DE

Introduction

Avec 5 millions de sourds et malenten-
dants en France, la surdité est un probleme
qui touche de nombreuses personnes avec
des conséquences importantes sur le plan
social, économique, ....

Le champ des aides techniques pour ces
patients ne cesse de se développer : les
implants  cochléaires se sont beaucoup
répandus ces derniéres années (miniaturi-
sation, stimulation mixte électroacous-
tique) tandis que les prothéses auditives
gagnent en performance grace aux pro-
grés de la technologie (compression fré-
quentielle). Compte tenu de ces évolutions,
il parait nécessaire de s’intéresser aux per-
formances de ces différentes technologies
et aux services rendus aux patients.
L'évolution conjointe des techniques de la
prothése auditive et de I'implant cochléaire
a permis délargir les indications et de
mieux satisfaire les patients, mais sommes
nous sdrs de connaitre les performances
de nos patients ?

Gallégo Stéphane

Thiphaine Bigeard
Thai-Van Hung
Eric Truy

Audioprothésiste DE,

Pour tout un chacun, les patients porteurs
d’'un implant cochléaire seraient plus per-
formants en compréhension dans le silen-
ce et dans le bruit que les sujets sourds
profonds porteurs d’une prothése auditive
conventionnelle, aussi puissante soit-elle,
et a déficit auditif équivalent. Qu’en est-il
réellement ? C’est ce que notre étude va
s’efforcer d’évaluer afin de situer les per-
formances des différentes populations
d’'implantés par rapport aux différentes
populations de sourds appareillés.

Les aide_s auditives
conventionnelles :

La surdité peut étre en partie corrigée par
I'utilisation d’aides auditives. Lobjectif de
I'appareillage est de compenser autant que
faire se peut les déficits du systéeme auditif
du patient en améliorant les seuils auditifs
ainsi que lintelligibilité des sons de parole.
Depuis quelques années déja, de nomb-
reux systémes ont été mis au point pour
optimiser les performances notamment
dans le bruit.

Parmi ces systemes, on distingue :
- les microphones directionnels,
- les réducteurs de bruit,
- les traitements de la parole.

Le bénéfice apporté par une aide auditive
dépend surtout du type et du degré de sur-
dité. Afin d’améliorer I'adaptation, il serait
intéressant de pouvoir prédire le bénéfice
de lappareillage a partir des données
audiométriques.

Cependant, I'expérience montre que des
audiogrammes identiques conduisent a
des apports prothétiques différents, sug-
gérant que d'autres facteurs interviennent
dans l'efficacité de I'appareillage.

En fait, le patient non appareillé n’entend
pas certains signaux sonores uniquement
parce que son seuil de perception est
supérieur au niveau sonore a détecter.

Une fois correctement appareillé, ce méme
sujet entend les signaux sonores mais peut
ne pas les comprendre. Les performances
sont d’autant moins bonnes que les condi-
tions d’écoute sont dégradées. Plusieurs
explications peuvent étre évoquées.
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Facteurs liés a la périphérie : étant
donné que les cellules ciliées externes
(CCE) sont beaucoup plus fragiles que les
cellules ciliées internes, les surdités de
perception s’accompagnent systémati-
quement d’une altération des CCE, ce qui
provoque une dégradation de la sélectivi-
té en fréquence. Or, I'intelligibilité de la
parole, surtout dans le bruit, dépend de la
sélectivité en fréquence. La compensation
de la perte par une aide auditive n’amélio-
re pas la sélectivité en fréquence et laisse
donc souvent persister des difficultés de
compréhension dans le bruit. Néanmoins,
depuis quelques années, les aides auditi-
ves ont développé des systemes de pré-
traitement tels que des réducteurs de bruit
ou de gestion de microphone qui permet-
tent en partie d’améliorer le rapport signal
sur bruit.

Facteurs centraux : les capacités cogni-
tives des sujets agés sont en moyenne
amoindries par rapport a celles des sujets
jeunes ; I'adaptation et les résultats de
I'appareillage sont donc dépendants de
I’age du sujet. Pour les personnes ayant
un potentiel cognitif réduit, il est nécessai-
re d’utiliser les appareils réduisant le bruit
de fond, qui aident a mieux extraire le
signal. Malgré ces difficultés, il n’existe
pas de limite d’age pour tirer bénéfice
d’un appareillage auditif.

Les progrés techniques des appareils
auditifs ont été considérables au cours
des quinze derniéres années, permettant
un élargissement des indications et une
meilleure satisfaction des patients.
Cependant, la dégradation du message
sonore au niveau de la cochlée reste le
principal des problemes de I'appareillage
auditif.

L'implant cochléaire

Figure 1 : Schéma de principe
de I'implant cochléaire

L'implant cochléaire est un appareillage
destiné aux personnes souffrant de surdi-
té neurosensorielle profonde a totale non
appareillables avec une aide auditive clas-

sique. Les indications actuelles de I'im-
plant cochléaire considérent qu’il faut une
intelligibilité inférieure ou égale a 60% a 65
dB SPL avec une ACA moderne et bien
réglée pour pouvoir bénéficier de I'im-
plant. Il vise a induire des sensations audi-
tives, en stimulant directement le nerf
auditif (VIll) au moyen d'une vingtaine d’é-
lectrodes implantées chirurgicalement, et
dont la séquence de stimulation issue du
stimulus est réglée en s’inspirant du mode
de fonctionnement du code neural.
Malgré les limitations de la vingtaine
d’électrode vis-a-vis des 3000 cellules
ciliées internes d’une personne normo
entendante, I'implant cochléaire est suffi-
sant pour restituer la parole intelligible-
ment. L'implant cochléaire se substitue a
la transduction cochléaire défectueuse
chez le patient atteint de surdité neuro-
sensorielle : en ce sens, il s’agit a propre-
ment parler d’'un organe sensoriel a part
entiere, ce qui lui vaut le surnom d’oreille
bionique. L'efficacité de [I'implant
cochléaire résulte de I'exploitation des
2 types de codages des sons qui accom-
pagnent la transduction. La transduction
cochléaire se base sur I'organisation tono-
topique de la cochlée (basses fréquences
codées a I'apex, et hautes fréquences a la
base) et sur la synchronisation du systeme
auditif sur la périodicité du stimulus
(phase-locking). L'implant cochléaire peut
étre indiqué pour tous types de surdités
neurosensorielles profondes a totales
liées a la non-fonctionnalité des cellules
ciliées de la cochlée.

L'adaptation a I'implant est souvent facile.
Deés la premiere semaine d’utilisation, le
patient implanté peut acquérir une bonne
perception du langage sans qu’une réha-
bilitation spécialisée soit indispensable.
Cependant de bien meilleurs résultats
sont souvent obtenus lorsque la personne
suit des séances d’orthophonie et d’en-
trainement. Le bénéfice que la personne
va retirer de son implant va beaucoup
évoluer dans les premiers mois apres I'im-
plantation. Chez I'adulte, la perception de
la parole juste apres implantation est en
effet a peu pres de moitié ce qui sera fina-
lement obtenu. La plus grande partie de
I’amélioration se produit dans les neuf
premiers mois apres implantation, particu-
liesrement s’il y a de I’entrainement auditif
intensif. Cependant, en moyenne, la
reconnaissance de la parole s’améliorera
jusque dans les 18-30 mois apres implan-
tation chez [I'adulte. Les implantés
cochléaires présentent une grande varia-
bilité interindividuelle dans leurs perfor-
mances auditives, en particulier en terme
de perception de la parole sans que I'on
sache vraiment pourquoi. Certains
patients pourront communiquer par télé-
phone tandis que d’autres sont seulement

capables de détecter des signaux sono-
res. Par ailleurs, il est supposé que la per-
formance avec un implant est fortement
associée avec les capacités de traitement
auditif de la personne et de I'intégrité du
systeme auditif central depuis le nerf audi-
tif jusqu’au cortex. Il apparait aussi qu’une
courte durée de surdité profonde et la
présence de reliquats auditifs soient deux
facteurs prédictifs majeurs. D’autres
facteurs tels que le nombre de cellules
survivantes du ganglion spiral, I'étiologie
de la surdité et le temps d’utilisation de
implant sont aussi associés a des chan-
gements de performances auditives.

L'age d’implantation est également un
paramétre tres important a prendre en
compte. La réhabilitation d’'une personne
sourde post-linguale est, en général, plus
simple que dans le cas de surdités pré-lin-
guales. En effet, ces personnes peuvent
avoir recours a leur mémoire auditive pour
établir une relation entre les nouvelles sen-
sations auditives et I'audition perdue.

En 1991, les adultes sourds séveres a
profonds pouvaient déja atteindre des
niveaux perceptifs moyens de mots de
14 250 % et de 40 2 90 % pour des phra-
ses sans aide de la lecture labiale et en
liste ouverte. Les performances actuelles
obtenues avec des implants cochléaires
sont trés bonnes dans le silence mais
aussi dans le bruit.

Lorsque l'oreille controlatérale posséde
quelques restes auditifs exploitables, il est
généralement conseillé d’essayer en com-
plément a I'implant cochléaire une aide
auditive conventionnelle. Des études ont
montré que cela améliorait I'intelligibilité
dans le silence et dans le bruit et surtout
que cela rendait un équilibre spatial et une
meilleure localisation.

Depuis une dizaine d’année des études
ont aussi montré un bénéfice fonctionnel
a limplantation cochléaire bilatérale.
Cependant des facteurs économiques et
des risques liés a l'altération du systeme
vestibulaire ont un peu freiné son dévelop-
pement.

L'implant
électroacoustique (EAS)

Il est congu pour des personnes présen-
tant une surdité partielle. Cette surdité se
définit comme une surdité neurosensoriel-
le 1égére a modérée dans les fréquences
graves, associée a une surdité profonde
dans les fréquences aigués. L'EAS est
constitué de deux parties : d’une part un
implant cochléaire, composé d’une
électrode flexible, stimule électriquement
les cellules nerveuses responsables du
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traitement des fréquences aigués. D’autre
part, une amplification acoustique stimule
les cellules nerveuses responsables du
traitement des fréquences graves.
L’association de la stimulation électrique a
la stimulation acoustique permet au patient
d’obtenir une audition de qualité qui
exploite son audition résiduelle naturelle.
L'implant EAS, comme I'implant cochléaire
est destiné aux sujets appareillés en ACA
dont les performances ne dépassent pas
60 % a 65 dB SPL. |l est indiqué aux sujets
qui ont des restes auditifs exploitables sur
les fréquences graves (250 a 750 Hz).

Figure 2 : Schéma de principe
de Pimplant électro-acoustique
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Figure 2 bis : Plage d’application

Probhlématique
et hypothese

Nous avons vu qu’il existe deux grandes
catégories d’aides techniques pour les
patients présentant différents types de sur-
dités. Nous pouvons nous interroger sur
I’aide apportée par chaque appareillage en
fonction du degré de surdité. La littérature
évoque une grande variabilité quant a la
performance auditive des patients implan-
tés. Des auteurs tel Blamey en 1996 ;
Gallego et al, 1998, ont évoqué des
facteurs pouvant étre associés a des
changements de performances auditives.
L'objectif de cette étude est de situer les
performances obtenues avec un implant
cochléaire par rapport a celle obtenues
avec des systémes conventionnels (aides
auditives) pour des patients adultes ayant
différents types de surdité. Nous nous
attendons a ce que les patients IC aient de
meilleures performances que les patients
sourds profonds et séveres dans le calme
(1¢*hypothese). La 2°™ hypothése : ce peut
étre la méme chose mais dans le bruit. En
dissociant les types d’implantation, nous
verrons si les scores sont les mémes chez
les implantés unilatéraux et les bilatéraux.

Populations etudiées

Une population témoins de 20 normo-
entendants a servi de références.

La population sourde étudiée est compo-
sée d’une part de malentendants appa-
reillés depuis plus d’1 an et d’autre part de
patients implantés cochléaires depuis plus
d’un an.

Tous les patients appareillés sont porteurs
de deux protheses auditives.
On distingue parmi eux :

- 15 surdités légeres,

- 41 surdités moyennes,

- 15 surdités séveres ou profondes.

Pour les patients implantés, on distingue :
- 26 patients avec un implant cochléai-
re unilatéral seul,

- 13 patients avec un implant cochléai-
re avec une aide auditive convention-
nelle controlatérale,

- 6 patients avec un implant électro-
acoustique (EAS),

- 7 patients implantés cochléaires bila-
téralement.

Protocole

Lobjectif étant de situer les performances
de la population implantée cochléaire a
celles d’une population appareillée avec
des prothéses auditives conventionnelles,

pour ce faire plusieurs tests ont été prati-
qués.

Pour les patients appareillés (aca) :

- une anamnese pour Vvérifier nos crite-
res d’inclusion et une otoscopie afin
d’écarter tout bouchon de cérumen qui
fausserait les tests,

- une audiométrie tonale au casque (en
conduction aérienne) avec recherche
du seuil de perception par demi-octa-
ves du 250Hz au 8000Hz pour chaque
oreille avec des sons purs,

- un gain prothétique tonal avec leurs
deux protheses auditives en champ
libre. Les fréquences testées vont du
250Hz au 6000Hz. On utilise un son
vobulé qui semble plus facile a identifier,

- une audiométrie vocale dans le silen-
ce oreilles nues avec des listes de mots
dissyllabiques de Fournier (40 listes de
10 mots) numérisés avec une Vvoix
d’homme. Nous cherchons l'intensité
minimum a laquelle le patient obtient
100% d’intelligibilité,

- une audiométrie vocale dans le silen-
ce avec leurs deux protheses auditives.
Nous utilisons toujours les listes de
mots dissyllabiques de Fournier numé-
risés et recherchons le 100% d’intelligi-
bilité a I'intensité la plus faible.

- Le test d’Elbaz

C’est un test de résistivité au bruit. C’est
une audiométrie vocale dans le bruit. |l
s’agit dans nos tests d’un bruit blanc qui
est diffusé en méme temps que la paro-
le avec un rapport signal/bruit que I'on
fait varier par pas de 3 dB. Lintensité de
la parole est fixe durant le test. Sa valeur
correspond a lintensité du plateau
d'intelligibilité obtenu lors de I'audiomé-
trie vocale dans le silence + 10dB. Les
tests vocaux sont effectués en champ
libre d’abord oreilles nues puis oreilles
appareillées. La parole et le bruit sont
diffusés a travers deux haut-parleurs
situés face au patient. Lors du test le
bruit est progressivement augmenté
jusqu’a atteindre 50% d'’intelligibilité.
Pour toutes les audiométries vocales et
pour ne pas influencer les résultats par
I'ordre de passage des listes de mots,
les passations sont réalisées en ordre
aléatoire.

Pour les patients
implantés

Pour tous ces patients, on réalise lors de
leur visite a I’hépital HEH :

- un gain prothétique tonal en champ
libre avec leurs appareils comme ils les
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portent au quotidien. On utilise un son
vobulé qui sort par deux haut-parleurs
situés face a eux et I'on balaye les
fréquences de 250Hz au 6000Hz,

- une audiométrie vocale dans le
silence avec appareils avec des listes
de mots dissyllabiques de Fournier
comme pour les patients appareillés.

- une audiométrie vocale dans le bruit
(bruit blanc) avec le test d’Elbaz et les
listes de mots dissyllabiques de
Fournier.

Les conditions de tests sont les mémes
pour les implantés, les patients appareillés
en conventionnel, et les sujets témoins.
On utilise la méme méthode de comptage
pour avoir le score des audiométries
vocales c’est a dire chaque liste de
Fournier contient 10 mots dissyllabiques,
donc chaque syllabe juste compte pour
10% de réussite.

Les vocales réalisées en champ libre nous
permettent de définir I'intelligibilité du
patient. On a pu avec les tests statistiques
(régression non linéaire sigmoidale) définir
le plateau d’intelligibilité et le seuil a la
moitié de [lintelligibilité plateau. Par
ailleurs, le test d’Elbaz nous a permis de
calculer le 50% d’intelligibilité dans le bruit
(seuil en dB aussi déterminé par régres-
sion non linéaire sigmoidale).

Pour I'analyse des résultats, des tests sta-
tistiques sont utilisés. Des tests anova
permettent de comparer tous les parame-
tres entre eux afin de voir les corrélations
possibles.

Résultats

Seuil tonal

Nous avons déterminé les seuils prothé-
tigues en tonale de chaque groupes de
patients en faisant la moyenne des seuils
en champ libre au 500, 1000, 2000,
4000Hz. Les résultats obtenus avec
Anova, nous ont classifiés du moins bon
au meilleurs les différent groupes de
patients avec pour chacun d’eux leur seuil
tonal appareillé moyen en champ libre en
dB HL (F=35.8, p<0,0001). (Fig : 3)

On constate que les seuils en tonale des
patients implantés sont bons. lls sont
méme meilleurs que ceux des patients
atteints d’une surdité moyenne, sévére et
profonde. L’écart entre 'implant unilatéral
et les surdités sévere et profonde est tres
important avec 17dB de différence. Les

SEUIL TONAL T
(500 +1K + 2K + 4k)/4 LU
47dB : SEVERE PROFOND
32dB : MOYENNE
30dB : IC_UNILAT W —
28dB : EAS
27dB : IC_P Bal
25dB : IC_BILAT
23dB LEGERE e i
7dB : NE
—] PR
— s

Modele F= 35,769 p < 0,0001

30 40 50 b0 70
SEUILen dB HL

Figure 3 : Seuil Tonal moyen pour les différents groupes de sujets et classement
du moins bon au meilleur groupe. Les groupes implantés sont encadrés par les

groupes appareillés.

patients porteurs d’un implant unilatéral
ont un seuil moins bon que les patients
porteurs de deux implants ou d’un implant
+ prothese. Les valeurs du seuil perceptif
champ libre pour I'ensemble des groupes
sont peu différentes entres elles (proche
de 30 dB), excepté pour les surdités séve-
res et profondes. Il y a une certaine homo-
généité dans les résultats. Les patients
implantés sont meilleurs comparés aux
surdités moyennes, séveres et profondes.

Intelligibiliteé :

Afin de comprendre notre méthode de
régression non linéaire sigmoidale, pre-
nons I'exemple d’un patient implanté en
unilatéral. (Fig : 4)

Ce schéma représente un exemple de
résultats de l'audiométrie vocale appa-
reillée en champ libre chez un sujet
implanté cochléaire. Avec I'équation de la
régression non-linéaire sigmoidale, nous
avons pu déterminer pour chaque sujet le
plateau d’intelligibilité (ici 94,3 %) et le
seuil a la moitié de l'intelligibilité plateau
(ici 31,5 dB SPL).

94,3%}(1+Exp(-0,33*(l

Exemple : patient IC_unilat : Intelligibilite

ntensité-31,5dB)))

100 +

Intelligibilité (%)

Vocale plateau = 94,3%
Seuil Vocal a 94,3%/2=47%= 31,5 dB

20 25 30 35 40 45 50

Intensité endB SPL

55 60 65 70 75 80

Figure 4 : Méthode permettant de mesurer l'intelligibilité plateau ainsi que le seuil

vocal a la moitié de cette valeur. La fonction

les résultats permet de déterminer précisément le plateau et le seuil d’intelligibilité.

sigmoidale permettant de modéliser

ORL. -

V)




scientifique

SEUIL VOCAL 50% fe-pat}
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Figure 5 : Seuil vocal moyen a 50% du plateau pour les différents groupes de sujets
et classement du moins bon au meilleur groupe. Seul le groupe appareillé sourd

sévere-profond est moins bon que les groupes implantés.

Seuil vocal
50% du plateau

Les résultats

obtenus avec Anova, nous

ont classifiés du moins bon au meilleurs les
différent groupes de patients avec pour
chacun d’eux leur seuil d’intelligibilité
appareillé moyen en champ libre en dB HL
(F=23.2, p<0,0001). (Fig : 5)

Ces résultats représentent la valeur du seuil
auditif en dB SPL de la moitié de I'intelligibi-
lité¢ plateau. Les implantés se situent entre
les surdités moyennes et les surdités séve-
res-profondes. A noter que les patients en
unilatéral sont bien en dessous des perfor-
mances des autres groupes d’implantés. lis
ont presque le méme seuil que les surdités
séveres-profondes. La chronologie des

résultats souligne le fait que les implantés
bilatéraux sont meilleurs que les implants +
prothése controlatérale qui sont meilleurs
que les EAS.

Vocale plateau

L’audiométrie vocale plateau est la plus
représentative des performances réelles des
sujets car elle prend en compte tous les
points testés. Elle n'a pas d'effet “listes”
C'est-a-dire qu’au cours de I'audiométrie
vocale, des listes de mots paraissent plus
facile que d’autres au patient. Ce plateau est
défini par test statistique (régression sigmoi-
dale de l'intelligibilité). Les résultats obtenus
avec Anova, nous ont classifiés du moins
bon au meilleurs les différents groupes de
patients avec pour chacun d’eux leur intelligi-
bilité moyenne plateau appareillé en champ
libre en dB HL (F=13.8, p<0,0001). (Fig : 6)
Les résultats montrent que les implantés
sont moins bons que les sourds appareillés
excepté pour les EAS. Les EAS ont un score
de 89,3 % qui est proche du score des sur-
dités séveres-profondes (89,6 %). L'implant
unilatéral est toujours le plus en difficulté
avec un score de 79,8 %. Limplantation
bilatérale améliore les performances. Les
scores des surdités légeres et moyennes
sont excellents. Quand on regarde le sché-
ma représentant les patients, on constate
une disparité des résultats pour les implan-
tés. Les performances sont tres hétéroge-
nes. Elles le sont davantage chez les
implantés unilatéraux que chez les implants
+ prothese ou implants bilatéraux. Sur les
52 implantés seuls 3 ont un plateau a 100%.
Pour les 6 EAS, la valeur moyenne du
plateau et la disparité des résultats sont
identiques a ce qui est observé chez le
groupe de surdités séveres-profondes, mais
le faible nombre de patients ne permet pas
d’en faire une généralisation.

VOCALE PLATEAU
79-8;/5 g/ciéuglm-r o]
B
83%%3?;,53‘{;” -
: s IC_BJLA]
89,6% SEVERE_PROFONDE [ <aT ]
99,8% MOYEN 7]
100% LEGERE
100% NE frfroror
MQ{{EN
LE(TER
g
Modéle F=013,794 P Z<Oo,ooo1 " VacALE :;mu o v 1 120

Figure 6 : Intelligibilité moyenne plateau pour les différents systémes et classement
du moins bon au meilleur groupe. Les groupes implantés sont moins bons que les
groupes appareillés.
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Exemple : patient IC_unilat:
Elbaz 99,0%/(1+Exp(-0,34*(S/B -12,2dB)))

100

Intalligibilité (%)
\
S

Elbaz 50% = +12,2 dB

Q 3 [} i 12 13 18

21

Rapport Parole / Bruit en dB (bruit blanc)

24 27 30 a3 36 i

Figure 7 : Méthode permettant de mesurer le seuil a 50 % du test d’Elbaz.
La fonction sigmoidale permettant de modéliser les résultats permet de déterminer
précisément le rapport signal/bruit ou Pintelligibilité est de la moitié du plateau

(+12.2 dB sur cet exemple).

Test dans le bruit d’Elbaz :

Prenons I'exemple d’un patient implanté
en unilatéral. (Fig : 7)

Comme pour I'intelligibilité dans le silence,
les tests statistiques ont permis de tracer
une régression sigmoidale afin de calculer
avec précision le seuil d'intelligibilité a
50% de la vocale dans le bruit.

Sur ce graphique, on remarque que ce
patient implanté cochléaire unilatérale-
ment n’est pas performant dans le bruit.
Le rapport S/B reste positif au 50%. Dans
ce cas, le 50% d’intelligibilité dans le bruit
est de +12.2dB (c’est a dire qu’il faut que
la parole soit plus forte de 12,2dB par rap-
port au bruit).

Test Elbaz-50(S/B) :

Les résultats obtenus avec Anova, nous
ont classifiés du moins bon au meilleur les
différent groupes de patients avec pour
chacun d’eux leur rapport parole sur bruit
en dB du seuil d’intelligibilité dans le bruit
(F=33.4, p<0,0001). (Fig : 8)

Les résultats trouvés pour chaque groupe
de patients soulignent la mauvaise perfor-
mance de tous les groupes de patients
implantés. En effet I'écart est significatif
des lors que le rapport S/B reste positif
pour les implantés alors qu’il est négatif
pour les autres. Une exception toutefois :
les EAS qui ont un rapport S/B négatif a
-1dB. lIs sont malgré tout moins bons que

TEST ELBAZ-50 (S/B)

2,8dB IC_BILAT
-1,0dB EAS e
-2,3dB SEVERE_PROFOND
-9,8dB MOYENNE % ]
-11,4dB LEGERE
-15,1dB NE FEvERe_PROFpH2
—{"p —
LEq
9 ]

-30 25 -20 -15

Modele F= 33,371 p< 0.0001 ELBAZ-50 (PAROLE/BRUIT en dB)

-5 0 5 10 15 20 25

Figure 8 : Rapport signal bruit moyen pour obtenir 50% du plateau pour les

les surdités sévéres-profondes. Comme
précédemment, les unilatéraux sont les
plus mauvais parmi les implantés. Il y a
une grande disparité entre les sourds
appareillés et les patients implantés. Les
implantés ont une plus grande difficulté a
comprendre dans le bruit. Toutes les
surdités appareillées ont un rapport S/B
moyen négatif c’est a dire qu’ils sont
encore performants lorsque le bruit est
supérieur a la parole.

Discussion

Au niveau des seuils en audiométrie tona-
le champ libre, on remarque que les
patients porteurs d’un implant sont trés
bons. lls se situent entre les surdités
légeres et les surdités moyennes.

Les implantés en unilatéral sont un peu
moins bons que des implantés bilatéraux
(5dB de différence) et implant + prothése
(3 dB de différence).

Les seuils pour les groupes implant + pro-
thése et implant bilatéral sont Iégerement
meilleurs que les EAS et les unilatéraux
mais pas de fagon significative.

Pour les valeurs du seuil au 50 % de la
vocale, on retrouve une méme homogé-
néité. Les implantés se situent toujours
bien mais un peu en retrait par rapport
au seuil tonal : ils sont entre les surdités
moyennes et les surdités séveres-profon-
des.

Malgré des seuils de perception similaires
et des seuils de vocale a 50% du plateau
proches, la compréhension vocale des
patients implantés est bien en deca de
celle des sourds appareillés. On peut affir-
mer que les patients implantés cochléai-
res ont une tres bonne détection des sons
mais cela ne leur suffit pas pour avoir une
bonne compréhension dans le silence ou
dans le bruit. Lorsque l'on regarde la
vocale plateau, les implantés sont plus
mauvais que les sourds appareillés avec
prothéses. Les EAS cependant sont
davantage performants que les autres
implantés.

Dans I'étude, ils sont les patients implan-
tés les plus performants dans le bruit,
mais leur faible nombre ne nous permet
pas de généraliser cette performance par
rapport aux autres groupes. lls restent
toujours moins bons que les sourds séve-
res et profonds.

Au niveau de la “vocale plateau”, les EAS
ont un pourcentage d’intelligibilité tres
proche des surdités sévéres et profondes
(seulement 1% de différence).

scientifique

Avec ces tests, nous avons constaté que
les patients ayant deux appareils sont

différents systémes et classement du moins bon au meilleur groupe.
Les groupes implantés sont moins bons que les groupes appareillés.

ORL. -

Lo mogo Tive de [Powsl 1ot oto-thing-leryagelogisies

O e




scientifique

toujours meilleurs en vocale dans le silen-
ce et dans le bruit que les patients avec un
implant seul.

L'implantation bilatérale, séquentielle ou
simultanée permet d’améliorer la fonction
binaurale : meilleure discrimination en
condition acoustique défavorable, augmen-
tation de la sonie en outre. Des études
faites notamment par Medel ont montré
que l'implantation bilatérale améliorait net-
tement la compréhension dans le bruit.
L'audition binaurale (qu’elle soit avec
2 implants ou IC+ prothése) permet une
meilleure perception de la parole dans le
bruit. Toutefois une étude en 2006 précise
que la compréhension du langage dans le
bruit s’améliore avec une amplification
binauriculaire, mais I'acceptation du bruit
ne dépend pas de I'amplification mono ou
binauriculaire pour la plus grande part des
sujets (Melinda C. Freyaldenhoven en
2006).

Des études ont montré que le choix du
type de bruit ne semble pas influer sur
lintelligibilité de la parole (PA Howard-
Jones, S.Rosen 1993). De plus la préféren-
ce pour un bruit de fond semble indépen-
dante de son acceptation par le patient. Le
patient pourrait manquer d’aptitude a éva-
luer sa capacité a accepter les bruits de
fond (Melinda C. Freyaldenhoven en 2006).

Dans la littérature, une étude précise que
les variations physiologiques qui provien-
nent des régions plus centrales du syste-
me auditif peuvent intervenir dans I'accep-
tation du bruit de fond.

Cette étude avait pour but de comparer les
performances entre patients IC et patients
porteurs de prothéses. En les comparants
aux surdités appareillées avec des prothe-
ses auditives conventionnelles, on s’est
apercu qu'’il y avait encore un écart tres
important dans les résultats en faveur des
patients porteurs de prothéses pour ce qui
est de la compréhension dans le bruit.

Il aurait été intéressant de tenir compte de
la rééducation orthophonique dans notre
étude. Il est certain que c’est un critere
important qui influe sur la performance du
patient quel qu’il soit. Il en est de méme
pour les réglages qui n’ont pas été pris en
compte.

Par ailleurs des études faites a Montpellier
précisent qu’un patient implanté depuis
plus de 15 ans obtient de meilleurs résul-
tats en compréhension avec une vitesse
d’élocution plus lente. Il serait probable-
ment plus objectif d’en tenir compte pour
pouvoir comparer cette population implan-
tée a celle appareillée avec des aides audi-
tives conventionnelles.

Bien que I'adaptation a I'implant soit sou-
vent facile (des les premiers mois le patient
implanté peut acquérir une bonne percep-
tion du langage), il semble qu’en situation
de tests comme nous avons procédé lors
de notre expérimentation, leurs performan-
ces sont peu satisfaisantes. En effet, cette
étude nous montre que les patients
implantés sont beaucoup plus en difficulté
pour comprendre que les patients appa-
reillés. Cependant, nous ne devons pas
oublier de préciser qu’il existe une grande
variabilité interindividuelle dans les perfor-
mances de ces patients.

Comme nous l'avons vu, les patients
porteurs d’un implant EAS semblent se
détacher des autres groupes d’implantés,
notamment au regard de leurs performan-
ces dans le bruit. Toutefois, avant de pou-
voir confirmer cette tendance, il faudrait
recruter un nombre beaucoup plus impor-
tant de patients avec EAS.

Actuellement, les indications pour I'implant
concernent les patients déficients auditifs
qui ne tirent pas un bénéfice suffisant de la
prothése auditive en terme de compréhen-
sion de la parole. Or les criteres audiolo-
giques ont beaucoup évolué au cours de
ces dernieres années. L’indication, d’abord
limitée a la surdité profonde de type lll, a
été étendue a toutes les surdités profon-
des. Aujourd’hui, les audiologistes s’inter-
rogent méme sur 'implantation possible de
surdités séveres.

Il est certain que des avancées futures sont
encore attendues tant dans le domaine de
la prothése auditive que dans celui de I'im-
plant cochléaire. Aujourd’hui déja se pose
la question de I'implantation bilatérale
(faut-il la faire en simultanée ou séquentiel-
le). Limplantation bilatérale doit-elle deve-
nir un standard comme I'appareillage sté-
réophonique avec des prothéses conven-
tionnelles est devenu un standard ?

Il nous faudra donc affiner le plus possible
les tests (de résistivité dans le bruit en par-
ticulier) pour faire le meilleur choix entre
prothéses et implants (uni ou bilatéral, EAS
ou non...) et tirer ainsile plus profit de ces
progres technologiques. Il faut comprend-
re les enjeux de chaque type d’appareilla-
ge (coGt économique, double chirurgie
pour I'implant, colt pour le patient...).

En conclusion générale, méme si les grou-
pes de sujets implantés nous font croire de
par un audiogramme tonal champ libre tres
valorisant (de 25 a 30 dB) que ce type
de réhabilitation est meilleur que I'appa-
reillage conventionnel (seuil de 47dB pour
le groupe sévere-profond) ; les performan-
ces de compréhension de la parole dans le
silence et dans le bruit situent I'implant

cochléaire au dernier rang. lls sont donc a
leur place ; c'est-a-dire une solution
lorsque I'aide auditive conventionnelle
n’apporte plus suffisamment. B
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Nous avons mis en évidence que malgré des audiogrammes meilleurs, les patients implantés
cochléaires ¢éprouvent beaucoup plus de difficultés que les patients réhabilités
acoustiquement, pour la compréhension de la parole en particulier en situation de bruit

concurrent. Comment expliquer cela ?

L’explication qui vient d’abord a D’esprit est la différence de modalité. Dans le cas de

I’appareillage conventionnel, la stimulation est acoustique et la modalité est naturelle.

Pour I’'implant, la modalité n’est pas naturelle et une réattribution tonotopique est nécessaire,
ce qui va demander un gros travail de rééducation. Au-dela de cette explication, I’implanté
cochléaire a des déficits perceptifs beaucoup plus important que le sourd réhabilité
acoustiquement. Les implantés ont d’une part un appauvrissement du codage fréquentiel mais
aussi un appauvrissement du codage en intensité — rappelons que la dynamique électrique est

de ’ordre de 10 a 15 dB.

Aussi, les performances avec I’implant sont tres influencées par les caractéristiques propres au
patient tels que I’age d’apparition de la surdité, la durée de surdité pré-implantation, la

proportion de vie sourde ou encore le degré d’audition résiduelle.
Dans la section suivante nous allons, par une bréve revue de littérature, essayer de
y

comprendre D'influence de ces différents facteurs sur les performances de I’'implanté

cochléaire.

I.6. Implant cochléaire et intelligibilité : Comment expliquer la

disparité des performances ?
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Implant cochléaire et intelligibilité : Comment expliquer la
disparité des performances ?

(Article soumis aux Cahiers de I’audition)
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(1) Hopital Edouard Herriot, Pavillon U, service d’audiologie et d’explorations oro-faciales,
Lyon

(2) Vibant Med-El, Sophia-Antipolis

(3) Audition Conseil, Lyon

L’implant cochléaire (IC) s’est considérablement répandu ces dernieres années, notamment
grace a la technologie numérique et a I’avancée des techniques de traitement du signal. A ses
débuts I’IC n’était qu’une aide a la lecture labiale tandis qu’aujourd’hui les patients implantés
parviennent généralement a comprendre dans les situations d’écoute facile et difficile.
Cependant a 1’échelle individuelle, nous constatons que certains implantés ont des scores de
compréhension tres satisfaisants et parviennent méme a téléphoner avec leur implant, alors
que d’autres patients éprouvent beaucoup de difficultés pour comprendre, malgré plusieurs
années d’utilisation de I'implant et malgré une rééducation orthophonique intensive. Cette
variabilit¢ des performances dépend de nombreux facteurs. Certains de ces facteurs sont
inhérents a I’implant, comme par exemple la génération de I’implant ou la stratégie de codage
(Zeng, 2004 ; Zeng et al., 2008 : figure 20.b. et c.). D autres facteurs sont inhérents au patient
lui-méme et a ses caractéristiques. Parmi ces facteurs, nous trouvons 1’dge d’apparition de la
surdité, la durée de surdité ou encore le degré d’audition résiduelle avant 1’implantation.
L’identification de cet ensemble de facteurs pronostiques et prédictifs a permis en particulier

de mieux définir les indications et de mieux cibler les candidats a I’implantation.



Dans ce document, nous allons nous intéresser dans un premier temps aux travaux qui ont
examiné les relations entre mesures objectives et perceptives chez ces patients. Par la suite,
nous allons présenter les principaux articles scientifiques qui ont mis en évidence 1’influence
des différents parametres décrits ci avant sur les performances post-implantation chez I’adulte

devenu sourd.

Etat de la littérature

Récemment, Wilson et Dorman (2008) dans une revue de littérature, ont présenté les
performances de 55 sujets implantés cochléaires (données recueillies dans 1’étude de Helms et
al., en 1997 actualisées par Wilson en 20006) utilisateurs du systtme Combi 40 de Med-El
avec la stratégie CIS. Les sujets étaient soumis a des tests de compréhension de phrases et de
mots monosyllabiques et les auteurs ont mesuré I’évolution des performances entre 1 et 24
mois post-activation (figure 1). Les scores d’intelligibilité atteignent un plateau au bout de 12
mois. Pour la compréhension des phrases qui est un test assez facile, a 24 mois, 46 des 55
sujets obtiennent des scores supérieurs a 80%. Pour la compréhension des mots
monosyllabiques qui est un test plus difficile, les performances chutent a une moyenne de
55%, et seulement 9 patients testés obtiennent des scores supérieurs a 80%. Nous observons
en particulier que la variabilité des résultats est beaucoup plus grande, avec certains patients
qui obtiennent des scores proches de 100% et d’autres sujets qui stagnent autour de 10%
d’intelligibilité. Du fait que les 55 patients utilisent tous le méme systéme et la méme stratégie
de codage, cette variabilité des résultats ne peut pas €tre expliquée par des différences de

technologies.
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Figure 1. Pourcentage de reconnaissance de la parole (a: phrases, b : mots monosyllabiques) par 55

utilisateurs du systeme d’implant COMBI 40 avec la stratégie CIS. D’apres Wilson et Dorman (2008).

La disparité des performances est tout aussi importante dans le bruit. Haumann et al. (2010)
dans le centre de Hannovre ont mesuré la résistivité au bruit chez 55 sujets qui ont ensuite été
subdivisés en 5 groupes en fonction du processeur vocal qu’ils utilisent. Les auteurs utilisaient
un test adaptatif. Ils justifient ce choix car, lorsqu’on sélectionne une population importante
de patients, il est souvent difficile de réaliser des tests a RSB fixe. En effet, a RSB égal, les
meilleurs patients vont plafonner a 100% d’intelligibilité alors que les plus mauvais seront

proches de 0% de reconnaissance.

Dans cette étude, les stimuli étaient diffusés a différentes intensités, la parole était soit a
65 dB + 10 dB, soit a 65 dB + 15 dB, le bruit était un speech-shaped noise. Les auteurs
recherchaient pour chaque sujet le seuil de reconnaissance de la parole (SRT = Speech
Recognition Threshold), c'est-a-dire le RSB qui fournit une intelligibilité de 50% par rapport

aux performances maximales dans le silence.

Leurs résultats montrent qu’il existe de tres grandes différences de performances entres les
meilleurs et les plus mauvais patients. Les patients les moins bons obtiennent des SRT de
17,3 dB tandis que les meilleurs ont des SRT de -4,8 dB, c'est-a-dire qu’ils résistent a des

situations ou le niveau de bruit est presque 2 fois plus fort que le niveau de parole (figure 2).



Ces résultats montrent une fois de plus une grande disparité entre les patients. Certains auront
des performances dégradées pour un niveau de bruit relativement bas, de I’ordre de 8 fois plus
faible que le niveau de parole, tandis que d’autres obtiennent des performances similaires

alors que le bruit est presque 2 fois supérieur au niveau de parole.
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Figure 2. Seuil de reconnaissance de la parole (SRT) pour 55 sujets implantés cochléaires. Résultats
individuels, moyens (a gauche et a droite) et déviations standard (barres d’erreurs) en fonction de la

condition testée. D’aprés Haumann et al. (2010).

Les performances, peuvent-elles étre corrélées a ’activité cérébrale des sujets ?

Observant une telle variabilité inter-individuelle pour les tests de compréhension de la parole,
on peut se demander si cette variabilité peut étre expliquée par des différences d’un point de
vue du traitement de l’information. Pour répondre a cette question, divers travaux de
recherche ont investigué les éventuelles relations entres les mesures perceptives et 1’activité
cérébrale chez les patients implantés. Généralement, ces travaux ont couplé des tests

d’intelligibilité de la parole a des mesures €lectrophysiologiques ou a de I’imagerie.

En électrophysiologie, les premieres études de Abbas et Brown (1991a, b) qui ont relié des
mesures EABR aux performances de reconnaissance de la parole, n’ont pas permis de mettre
en évidence une corrélation forte entre 1’intelligibilité et les mesures dérivées des potentiels

recueillis.



Plus tard, Groenen et al. en 1996 essayent de relier des mesures de potentiels évoqués auditifs
au score de perception de la parole sur un pool de 7 patients divisés en deux groupes: 3
patients bons (compréhension entre 85 et 90%) et 4 patients considérés comme moyens
(compréhension entre 67 et 76%). Leurs mesures montrent des latences P300 en moyenne 90
ms plus courtes chez le groupe de patients bons, par rapport au groupe de patients moyens. La
plupart des amplitudes et des latences des pics N1, P2 et P300 des patients bons sont dans la
normale. Tandis que chez tous les patients qui ont des scores moyens, I’amplitude du pic P2 et

la latence P300 sont en dehors de la normale (figure 3).
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Figure 3. latences et amplitudes dérivées des mesures P300. Les valeurs de N1 et P2 étaient obtenues a
partir des traces moyennes de stimuli tone bursts a 500 Hz. Les résultats indiqués par de cercles
représentent les patients bons et les triangles représentent les patients moyens. Pour référence, la figure
montre des résultats obtenus chez un groupe normo-entendant (n=11), les lignes indiquent les

gammes de valeurs moyennes obtenues pour les amplitudes et pour les latences. D’aprés Groenen et
al. (1996).

En 1998, cette méme équipe (Makhdoum et al., 1998) a mesuré les performances de
perception des spondees (mots dissyllabiques) et les potentiels évoqués auditifs de latence
précoce (EABR), moyenne (EMLR) et tardive (EALR), chez 15 patients implantés
cochléaires utilisateurs du systeme Nucleus. Ils ont tenté de corréler les mesures perceptives
aux mesures €lectrophysiologiques. Leur analyse montre que les scores de perception de la
parole sont significativement corrélés a la latence de ’onde P2 (r =-0,64 ; p < 0,01 ; n = 15),

mais ils ne sont corrélés avec la latence d’aucune autre pic. Les scores de perception de la



parole se révelent également étre corrélés a 1’amplitude du complexe N1-P2 (figure 4 :

r=0,53;p<0,05;n=15).
N’observant pas de relation avec les ondes précoces et de latence moyenne, les auteurs en
déduisent que les relais périphériques, n’auraient pas d’influence sur les capacités de

perception de la parole avec I’'IC.
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Figure 4. Relation entre les amplitudes des ondes N1-P2 et le score d’identification des spondees.

D’apres Makhdoum et al. (1998).

Ce résultat sera remis en question 1’année suivante par Gallégo et al. (1998) qui trouvent des
relations significatives entre les mesures EABR et la perception de la parole chez 17 sujets
implantés avec le systeme Digisonic de MXM. Leurs données montrent que la reconnaissance
des phonemes est corrélée a la latence de I’onde V (r = 0,57 ; p < 0,05), a I’intervalle entre les
ondes II-V (r=0,68 ; p < 0,005) et a I'intervalle entre les ondes III-V (r = 0,69 ; p < 0,005).
La latence de I’onde V et I’intervalle entre les ondes II-V apparaissent fortement corrélés avec
I’intervalle entre les ondes III-V (r=0,77 et r = 0,90, respectivement ; p < 0,001). Parmi
toutes les variables de ’EABR prises en compte, leur analyse montre que 1’intervalle entre les
latences des ondes III-V (ce qui correspond au délai de propagation de I’influx nerveux entre
le noyau cochléaire et le colliculus inférieur) est le plus puissant prédicteur des scores de
reconnaissance de la parole (sans lecture labiale), pouvant compter jusqu’a 48% de la

variance dans les données. Cette relation est représentée sur la figure 5.
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Figure 5. Relation entre l’intervalle de latence des ondes III-V de ’EABR et les scores de

compréhension de la parole. D’apres Gallégo et al. (1998).

Les auteurs supposent que la mauvaise compréhension de la parole serait liée a un
allongement anormal du temps de propagation entre les structures nerveuses qui génerent les
ondes IIl et V. L’onde III est communément associée a ’activité du noyau cochléaire
ipsilatéral, tandis que les générateurs du complexe IV-V seraient plus diffus et impliqueraient
en particulier 1’activité du colliculus inférieur controlatéral. On peut ainsi supposer que

I’origine de cet allongement dans les temps de propagation résulte d’une dégénération

neurale.

De plus, le fait que la compréhension soit liée a la latence de ’onde V et a I'intervalle entre
les ondes III-V et ne soit pas liée a des ondes de latence plus précoce laisse supposer que les
performances ne sont pas li€es aux structures les plus périphériques du systeme auditif, mais

bien aux premiers relais du traitement de 1’information.

Quelques années plus tard, Maurer et al. (2002) ont utilisé un protocole sensiblement proche
de celui de Gallégo et al. (1998) a la différence qu’ils ont couplé les résultats de leurs patients
a des mesures de potentiels évoqués tardifs. Trente patients ont participé a cette étude : 15
bons sujets (intelligibilité des phoneémes entre 90% et 100%) et 15 moins bons (intelligibilité
< 85%). En accord avec les résultats de Groenen et al. (1996) et de Makhdoum et al. (1998),
le seul facteur qui différencie les patients des deux groupes de patients est la latence de I’onde
P2, ’onde se manifestant plut tot (de 32 ms en moyenne) chez le groupe de patients qui ont

les meilleures performances (p = 0,016). Les auteurs mettent en évidence une relation faible



mais significative entre cette variable électrophysiologique et le score d’intelligibilité de la

parole (12 = 17% ; p < 0,05).

En ce qui concerne les mesures en imagerie, elles ont également permis de corréler les scores
de perception de la parole aux mesures de ’activation cérébrale en réponse a des stimuli

sonores langagiers.

Pour comprendre les mécanismes corticaux du traitement des signaux de parole codés par
I’implant, Fujiki et al. (1999) ont évalué par des mesures TEP la corrélation entre I’activité
cérébrale durant 1’activation de parole avec les scores de perception de la parole chez 14
sourds post-linguaux implantés cochléaires. Les patients utilisaient I’implant Nucleus et la
stratégie de codage SPEAK. Le flux sanguin local (rCBF = regional cerebral blood flow) était
mesuré en absence de stimulation sonore et en réponse a des sons de parole. Les tests
d’audiométrie vocale mesuraient la reconnaissance des voyelles, la reconnaissance des
consonnes ainsi que le suivi de la parole (speech tracking). Les régions d’intérét pour

I’analyse étaient 1’aire auditive primaire, 1’aire auditive associative et I’aire de Broca.

Les analyses statistiques n’ont montré aucune corrélation entre les scores de perception de la
parole et I’augmentation du rCBF dans les aires auditives primaires et dans I’air de Broca,
mais une corrélation positive est observée dans 1’aire auditive associative. Dans 1’aire auditive
associative gauche (figure 6), le coefficient de corrélation avec la perception des voyelles est r
= 0,546 (p <0,05) et le coefficient pour le score de suivi de parole est r = 0,657 (p < 0,05).
Enfin une forte corrélation est obtenue entre 1I’augmentation du rCBF et I’intelligibilité des
consonnes (r=0,743; p < 0,01). Dans I'aire auditive associative droite, une corrélation
positive est observée, seulement entre 1’augmentation de rCBF et 'intelligibilité des

consonnes (r = 0,576, p < 0,05).
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Figure 6. Corrélations entre I’augmentation du rCBF et les performances de perception de la parole
pour 14 sujets implantés. A gauche : corrélations obtenues dans I’aire auditive associative gauche ; a
droite : corrélations obtenues dans I’aire auditive associative droite. Dans I’aire associative droite,
seule I’intelligibilité des consonnes est significativement corrélée a 1’augmentation du rCBF. D’apres

Fujiki et al. (1999).

En 2001, Lee et al. ont sélectionné 10 sourds prélinguaux chez qui ils ont mesuré par TEP
I’étendue des aires hypométaboliques, dans le cortex auditif primaire (BA 41) et dans le
cortex auditif associatif (BA 42 et BA 22) des deux hémispheres, avant 1’implantation
cochléaire. Une fois implantés, les sujets €taient soumis a des tests d’audiométrie vocale a
I’aide d’un équivalent coréen des phrases CID. Les patients implantés montraient une tres
large disparité de capacités auditives, certains stagnant a 0% et d’autres plafonnant a 100%
(moyenne = 42%). Les auteurs ont donc cherché a corréler les performances aux mesures TEP
avant I’implantation et ils ont mis en évidence une corrélation positive (r = 0,81 ; p < 0,005 ;
n = 10) entre le score de capacité auditive et la taille de I’aire hypométabolique dans BA 41,

42 et 22. Cette relation est représentée dans la figure 7.
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Figure 7. Résultats individuels des scores de perception de la parole (CID) en fonction de I’étendue de
I’aire hypométabolique dans le cortex auditif primaire (BA41) et le cortex auditif associatif (BA 42,
BA22) des deux hémispheres chez des patients sourds prélinguaux. L’étendue des aires
hypométaboliques pré-implantation est significativement corrélée avec le score CID post-implantation.

D’apres Lee et al. (2001).

Quelques années plus tard, Green et al. (2005), avec la méme technique d’imagerie, proposent
eux aussi de corréler 1’activation cérébrale aux performances avec I’implant. Dix-huit patients
implantés cochléaires étaient enr6lés dans leur étude : 6 implantés récents et 12 implantés
expérimentés divisés en 2 sous-groupes, 4 ayant un score inférieur a 25% au test BKB et 8
ayant un score meilleur que 60%. L’intelligibilité de la parole pour la reconnaissance des

phrases BKB variait de 0 a 100%.

Les auteurs notent que l’activité cérébrale était significativement plus importante chez le
groupe de bons patients par rapport au groupe de patients qui a de mauvaises performances
(p=0,034 dans les aires auditives primaires; p = 00,0085 dans les aires associatives ;

p = 0,0085 dans toutes les aires auditives confondues).

Les analyses montrent une corrélation significative entre les performances de perception de
parole et I’activité corticale dans le cortex auditif primaire (r = 0,54 ; p < 0,05) et dans le
cortex associatif (r = 0,67 ; p < 0,01). Mais la corrélation est la plus forte entre la perception
de la parole et I’activité corticale dans toutes les aires auditives (r = 0,695 ; p < 0,005).
Lorsque le groupe de bons patients est analysé indépendamment, il y a une corrélation
significative (r = 0,77 ; p < 0,025) entre la perception de la parole et 1’activité corticale dans

toutes les aires auditives. Ces relations sont représentées figures 8.
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Figure 8. Corrélations entre la perception de la parole et I’activité corticale (aires auditives primaires et
associatives), a gauche chez 18 adultes implantés cochléaires, a droite chez les 8/18 patients

expérimentés ayant les meilleures performances. D’apres Green et al. (2005).

D’apres ces études, nous constatons que la dispersion observée ne se limite pas seulement aux
scores de perceptions de la parole. 1l existe bien des corrélats entre les mesures objectives et
les performances. Quelles sont alors les causes de 1’allongement des latences observé en
mesures EABR et les causes de la diminution de 1’activité cérébrale de 1’aire auditive chez

certains patients implantés?

Dans une seconde partie de leur étude, Green et al. (2005) cherchent a relier 1’activité
cérébrale des sujets a leur durée de surdité. Les auteurs affirment trouver une corrélation
négative entre la durée de surdité et 1’activation cérébrale, et entre la durée de surdité et les
performances des patients (figure 9). Leurs patients avaient des durées de surdité allant de 1 a
51 ans. A partir des données individuelles de durées de surdités et du score BKB, nous avons
pu retrouver la corrélation entre I’intelligibilité et la durée de surdité, ce qui nous conduit a

des valeur de r? = 81% et p < 0,001.
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Figure 9. Activité cérébrale dans toutes les aires auditives (2 gauche) et reconnaissance des phrases

BKB (a droite), en fonction de la durée de surdité chez 18 implantés. D’apres Green et al. (2005).

L’effet de la durée de surdité sur les mesures dérivées des potentiels évoqués a été clairement
mis en évidence en 2007 grace aux travaux de Guiraud et al. (2007a ; 2007b). Les auteurs ont
mesuré les potentiels évoqués auditifs de latence précoce et tardive, respectivement chez 8 et
14 patients implantés cochléaires utilisateurs du systeme HiRes 90K de Advanced Bionics. Le
but de cette étude était de rechercher les facteurs qui pouvaient étre liés a 1’allongement des
latences des ondes, en particulier pour les ondes EABR Ille et Ve, ce qui est observé par
exemple dans Gallégo et al. (1998) et les ondes ELAR NI et P2, ce qui est observé par
exemple dans Maurer et al. (2002).

La premiere étude (Guiraud et al., 2007a) a mis en évidence un effet significatif de la durée de
surdité sur la latence de 1’onde Ille (p < 0,05) et sur la latence de I’onde Ve (p = 0,041), mais
I’effet n’est pas significatif sur I'intervalle Ille-Ve (p = ns). La figure 10 illustre I'influence de
la durée de surdité (inférieure ou supérieure a 7 ans) sur les latences des ondes Ille (a), Ve (b)

et I’intervalle Ille-Ve (c).
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Figure 10. Latences moyennes des ondes EABR Ille (a), Ve (b), et intervalle Ille-Ve (c) moyennées a
travers tous les sujets et tous les sites des électrodes, en fonction de la durée de surdité. D’apres

Guiraud et al. (2007a).

Cette étude a également mis en évidence un effet significatif des seuils audiométriques sur la
latence de 1’onde Ille (p =0,013) et sur la latence de I'onde Ve (p = 0,004), mais pas sur
I’intervalle IIle-Ve (p = ns). La figure 11 montre les latences des ondes Ille (a), Ve (b) et
I’intervalle IIle-Ve (c) en fonction des seuils audiométriques (inférieurs a 100 dB HL pour le

groupe 1 et supérieurs a 100 dB HL pour le groupe 2).
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Figure 11. Latences moyennes des ondes EABR Ille (a), Ve (b), et intervalle Ille-Ve (c) moyennées a
travers tous les sujets et tous les sites des électrodes, en fonction du niveau d’audition avant
I’implantation. Groupe 1 : perte auditive moyenne inférieure a 100 dB HL ; groupe 2 : perte auditive

moyenne supérieure a 100 dB HL. D’apres Guiraud et al. (2007a).

La seconde étude (Guiraud et al., 2007b) a montré que ces 2 effets avaient également une
influence sur les latences des ondes tardives. L’analyse statistique montre un effet significatif
des seuils audiométriques sur la latence de ’onde N1 (p < 0,05) et une tendance sur la latence

de I’onde P2 (p = 0,056), mais pas sur I’intervalle N1-P2 (p > 0,05). La figure 12 montre les
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Figure 12. Latences moyennes des ondes ELAR N1 (a), P2 (b), et intervalle N1-P2 (c) moyennées a
travers tous les sujets et tous les sites des électrodes, en fonction du niveau d’audition avant
I'implantation. Groupe Al : perte auditive moyenne inférieure a 100 dB HL ; groupe A2: perte

auditive moyenne supérieure a 100 dB HL. D’apres Guiraud et al. (2007b).

Cette seconde étude a montré aussi un effet significatif de la durée de surdité sur la latence de
I’onde N1 (p < 0,05), sur la latence de I'onde P2 (p <0,05), et sur I'intervalle N1-P2
(p <0,05). La figure 13 illustre I'influence de la durée de surdité (inférieure a 8 ans pour le
groupe D1 ou supérieure a 8 ans pour le groupe D2) sur les latences des ondes N1 (a), P2 (b)
et I’intervalle N1-P2 (c). Les auteurs constatent dans cet article que le groupe de sujets qui a
la durée de surdité la plus courte est également celui qui a les meilleures performances en

perception de la parole.
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Figure 13. Latences moyennes des ondes ELAR N1 (a), P2 (b), et intervalle N1-P2 (c) moyennées a
travers tous les sujets et tous les sites des électrodes, en fonction de la durée de surdité. Groupe D1 :
les sujets ont moins de 8 ans de surdité et ont de meilleurs scores de perception de la parole ; groupe
D2 : les sujets ont une durée de surdité supérieure a 8 ans et ont des scores de perception de la parole

plus mauvais. D’apres Guiraud et al. (2007b).
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De méme, dans I’article de Lee et al. (2001), les auteurs montrent que les sujets qui ont les
plus mauvaises performances sont également ceux qui ont les surdités les plus anciennes. Ce
constat laisse penser que suite a une longue période sans afférence sensorielle, I’aire auditive
a probablement été colonisée par une autre modalité sensorielle et ne répondrait plus aux

afférences auditives.

Dans la plupart des cas, la surdité touche d’abord les hautes fréquences et la majorité des
patients adultes implantés ont eu une surdité évolutive. La privation sensorielle due a des
lésions des récepteurs périphériques (ici les cellules basales de la cochlée) conduit
généralement a une réorganisation massive des cartes sensorielles dans le cortex primaire.
Une telle réorganisation résulte en une colonisation du territoire cortical déafférenté, qui
répondait initialement a une afférence sensorielle donnée, par les aires adjacentes du cerveau
impliquées dans le traitement d’entrées sensorielles différentes ou identiques. Dans la
modalité auditive, suite a des lésions partielles sur la base de la cochlée, plusieurs études
reportent des changements tonotopiques corticaux caractérisés par une sur-représentation des
fréquences adjacentes a la fréquence de coupure de la zone 1ésée. Cette réorganisation post-
1ésion a été montrée dans un premier temps chez les animaux (Robertson et Irvine, 1989 chez
le cochon d’inde par des 1ésions cochléaires mécaniques, Schwaber et al., 1993 chez le singe
macaque et Kakigi et al., 2000 chez le chinchilla par I’administration de drogues ototoxiques)
et plus tard chez I’humain (McDermott et al., 1998 et Thai-Van et al., 2002 et 2003 par des
mesures psychoacoustiques ; Dietrich et al., 2001 et Di Nardo et al., 2006 avec des mesures
objectives par imagerie). D apres Kral et Tillein (2006), les fréquences situées dans la région
frontiere entre le tissu cochléaire 1€sé et sain deviendraient représentées dans des régions
corticales, précédemment utilisées pour des fréquences qui sont désormais dans la partie 1ésée
de la cochlée. Ceci résulterait en une expansion de la région cochléaire fonctionnelle dans la
région endommagée (figure 14) et ces mécanismes plastiques centraux se mettent en place au
fil du temps. C’est pourquoi il existe une relation entre ’activité cérébrale et la durée de

privation.
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Figure 14. Effets d’'un dommage cochléaire restreint sur les représentations corticales. Une 1ésion dans

la région des hautes fréquences de la cochlée conduit, au niveau cortical, a une représentation étendue
des moyennes fréquences. Une 1ésion dans la région des fréquences mediums de la cochlée conduit a
une expansion des régions haute et basse fréquence au niveau du cortex auditif. D’apres Kral et Tillein

(2006).

La durée de surdité aurait donc des conséquences négatives sur I’influx nerveux dans le
systeme auditif et sur I'activité des aires auditives. Quant a I’audition résiduelle, elle aurait
une influence positive. D’apres ce qui a €été observé avec les mesures objectives, nous
pouvons nous attendre a constater un effet similaire de la durée de surdité et de I’audition
résiduelle pré-implantation sur les scores de reconnaissance de la parole. L’effet de ces deux
facteurs est-il aussi important pour les taches perceptives ? Et existe-t-il d’autres facteurs

expliquant la disparité des performances ?

Disparité des performances en fonction de la durée de la surdité

Parmi les facteurs étudiés dans la littérature, nous trouvons généralement les caractéristiques
propres aux patients, telles que I’age d’apparition de la surdité (pré-, péri-, ou post-linguale),
I’age auquel I’'implant a été mis en place, le degré d’audition résiduelle avant I’implantation,
la durée d’utilisation de I’'implant (I’expérience du patient), la durée de la surdité avant
I’implantation ou encore la variable composite DURAGE introduite par Shipp et Nedzelski
(1995), cette derniere correspondant a la proportion de vie sourde (= 1’age d’implantation ou
la durée de la surdité divisé par 1’age du sujet). Enfin, nous trouvons des facteurs liés a la

technologie de I'implant et a la stratégie utilisée pour coder le son.
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En 1996, I’étude multicentrique de Blamey et al. a été une de premicre a intégrer un grand
nombre de sujets. Les auteurs ont inclus 808 sujets (1064 mesures exploitables), ce qui leur a
permis d’établir un modele de performance auditive chez les adultes sourds post-linguaux
implantés cochléaires, pour décrire I’effet de 1’étiologie, de la durée de la surdité, de 1’age
d’implantation, de 1’age d’apparition de la surdité et de la durée d’utilisation de I’implant. Ce

modele est présenté figure 15.
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Figure 15. Modele théorique en 3 étapes, de la performance auditive d’un adulte sourd post-lingual en
fonction du temps. Les lignes en traits gras représentent les performances mesurables. Les lignes en
traits fins représentent la performance auditive potentielle an fonction du temps avec un implant

cochléaire, en fonction du temps écoulé apres I’apparition de la surdité. D’apres Blamey et al. (1996).

L’analyse des résultats montre un effet significatif de quatre facteurs principaux : la durée de
la surdité, I’age d’apparition de la surdité, I’étiologie et la durée de 1’expérience avec

I’implant. Ensemble, ces facteurs permettent d’expliquer 21% de la variance des données.

Le facteur qui compte pour la plus large proportion de la variance (13%) est la durée de la
surdité (figure 17.a). La corrélation négative entre la durée de surdité et le pourcentage
d’intelligibilité est en effet fortement significative (r = -0,312; p < 0,0001). Apres avoir
soustrait I’effet de la durée de privation, I’analyse des résidus révele que 1’age d’implantation
n’a qu'un léger effet négatif sur les performances, tandis que I’age d’apparition de la surdité

ne semble pas avoir d’impact sur les performances, pour les surdités apparues avant 60 ans.
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Dix ans plus tard, dans une revue de littérature Cooper (2006) présente les résultats obtenus
dans I’étude ‘POCIA’ (Predicting Outcomes of Cochlear Implantation in Adults) qui se réfere
aux ftrois articles du UK Cochlear Implant Study Group (2004a, b, c). Cette étude
multicentrique a été réalisée chez 317 patients a travers 13 centres d’implantation cochléaire
du Royaume Uni, a I’aide de tests de performances et de questionnaires. Les facteurs pré-
opératoires évalués étaient physiologiques (par exemple la durée de surdité ou 1’audition
résiduelle) et cognitifs (par exemple capacités de lecture labiale), mais les auteurs évaluaient

également la motivation du sujet.

Comme dans les études citées précédemment, la variabilité des performances inter-patients est
relativement grande (figure 17.f). Des analyses de régression entre les variables testées et les
mesures de performances post-implantation ont montré des effets significatifs des différents
facteurs, toutefois les coefficients de corrélation étaient généralement tres faibles. Il ressort
néanmoins de ces analyses que la plus forte corrélation avec la discrimination des phrases a
9 mois post-implantation est obtenue avec la variable «durée de surdité dans 1’oreille
implantée » (r =-0,429 ; p < 0,001) qui explique 18% de la variance, suivie de pres par la

durée de surdité dans I’autre oreille (r = -0,289 ; p < 0,001) qui explique 8% de la variance.

A Baltimore aux Etats-Unis, Leung et al. (2005) ont réalisé une étude prospective sur 749
sujets. IlIs ont cherché a déterminer, a partir des données préopératives, les facteurs prédictifs
des performances post-implantation. Parmi les facteurs étudiés, les auteurs ont pris en compte
la durée de la surdité, le score d’intelligibilit¢é des phrases, 1’age d’implantation et la

proportion de vie sourde, c'est-a-dire la variable DURAGE décrite précédemment.

En accord avec ce qui a été décrit dans la littérature, les auteurs observent une tres grande
disparité des résultats, entre 0 et 100%. Les données individuelles de 627 patients sont
présentées sur la figure 16. Cette figure montre le score post-implantation d’intelligibilité des
mots CNC en fonction de I’age d’implantation des sujets. Du fait de la large variabilité des
résultats quelque soit 1’age des patients, les analyses statistiques n’ont pas mis en évidence
une corrélation significative entre 1’dge d’implantation et les performances post-implantation

chez cette cohorte.
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Figure X. Pourcentage d’intelligibilit¢é des mots CNC post-implantation en fonction de 1’age
d’implantation. Meilleur score obtenu durant la premiere année d’utilisation de I’'implant chez 627

sujets. D’apres Leung et al. (2005).

En ce qui concerne la corrélation des performances avec la durée de la surdité, 1’analyse sur
523 sujets, tous ages confondus, montre une diminution générale de I’intelligibilité des mots
lorsque la durée de la surdité augmente. Les 523 sujets ont été divisés en 2 groupes, en
fonction de leur age, supérieur ou inférieur a 65 ans. Une analyse chez les sujets de moins de
65 ans révele que la diminution de la compréhension des mots est associée a I’augmentation
de la durée de surdité (n = 315 sujets ; p < 0,001). Chez le groupe de plus de 65 ans, I’effet de

la durée de la surdité n’est pas significatif (n = 208 sujets ; p = 0,13).

Enfin, la corrélation des performances avec le DURAGE a été mesurée avec 521 sujets (206
ont plus de 65 ans et 315 ont plus de 65 ans). Lorsque ce ratio augmente (lorsque le sujet a
passé une grande proportion de sa vie sans entendre), le score post-implantation diminue.
L’effet est particulierement fort chez le groupe plus jeune avec une valeur de p < 0,001
(versus p = 0,10 dans le groupe plus vieux). D’apres les auteurs, le ratio autour de 2/3 de vie
sourde pré-implantation semble étre une limite au-dela de laquelle, les patients implantés
auront du mal a comprendre. Kessler et al. (1995) ont par exemple évalué I'intelligibilité avec
I’implant Clarion chez 64 patients. Ils trouvent en particulier que des proportions de vie
sourde supérieures a 60% sont associées a de plus mauvaises performances. De méme, Geier
et al. (1999) constatent que les patients qui ont été sourds pendant 60% de leur vie ou plus
nécessitent beaucoup plus de temps pour atteindre leurs performances optimales avec

I’implant, par rapport a des patients qui ont eu une proportion de vie sourde moins importante.
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Récemment, Green et al. (2007) ont réalis€¢ une étude rétrospective sur les résultats des
patients implantés pendant les 14 premieres années d’activités du centre d’implantation de
Manchester (de 1988 a 2002) et 117 patients ont été sélectionnés pour leur analyse. Les
auteurs proposaient d’évaluer si les performances post-implantation étaient liées aux facteurs
sexe, age d’implantation, durée de perte auditive, €tiologie de la surdité, audition résiduelle
avant I'implantation, type d’implant, stratégie de codage et nombre d’électrodes actives

(exprimée en pourcentage d’électrodes insérées dans la cochlée).

Les résultats individuels représentés figure 17,g2. montrent que la durée de la surdité avant
I’implantation s’avere é€tre le seul facteur prédictif des performances post-implantation,
indépendamment des autres variables (r = -0,557 ; p < 0,0001) et ce facteur expliquerait 9%

de la variabilité des résultats.

Leur analyse montre que I’age d’implantation n’aurait pas d’effet sur les performances avec
I’implant (en accord avec les résultats de Blamey et al., 1996 et de Leung et al., 2005 décrits
précédemment). Ils trouvent en revanche que la durée de surdité est significativement corrélée
avec les performances en condition audition seule (r =-0,47 ; p < 0,01), la durée de surdité
permettrait donc d’expliquer 22% de la variance. Cette corrélation est d’autant plus
importante lorsque la durée de surdité est exprimée en terme de proportion de vie sourde
(DURAGE) et dans ce cas, 27% de la variance est expliquée par le modele de régression

proposé (r =-0,52 ; p<0,01).
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sujets (décrit ci-apres) ; c. d’apres Gomaa et al. (2003) chez 60 sujets (décrit ci-apres) ; d. et e. d’apres
Friedland et al. (2003) respectivement chez 58 patients et chez 39/58 patients ayant une intelligibilité
nulle avant I’implantation (décrit ci-apres) ; f. d’apres Cooper et al. (2006) chez 317 sujets ; g. d’apres

Green et al. (2007) chez 117 sujets.

D’apres les différents auteurs, un des plus importants facteurs prédictifs des performances
post-implantation seraient donc la durée de surdité profonde ainsi que la proportion de vie
sourde. L’age d’implantation, quant a lui, ne semble pas avoir d’influence majeure sur les
résultats avec I’IC. Pour autant, la durée de privation qui apparait comme étant le plus fort
facteur prédictif n’explique pourtant que 9 a 37% de la variance des résultats selon les études.

Ceci signifie que la variabilité est liée entre 60 et 90% a d’autres facteurs.

Disparité des performances en fonction de I’expérience du sujet, de la génération de
I’implant, de la stratégie et des indications.

Généralement, les performances des patients implantés évoluent durant les 2 premieres années
d’utilisation. Selon Tyler et al. (1997), la compréhension avec I'’IC augmente drastiquement
durant les 9 premiers mois, puis il y a une évolution moins importante entre 19 et 30 mois de
port. Certains sujets présentent une augmentation de leurs performances jusqu’a 4 ans
d’utilisation, mais généralement une stabilité est atteinte au-dela de 30 mois. Ce constat est

toujours d’actualité (cf Wilson et Dorman, 2008 : figure 1).

Adunka et al. (2008), dans une étude récente, aboutissent au méme constat. Les auteurs ont
étudié I’effet de I’audition résiduelle préopératoire sur la perception de la parole apres
I’implantation cochléaire. Ils ont comparé deux groupes de patients, un groupe de 29 patients
présentant une audition résiduelle importante avant I’implantation et un autre groupe controle,
constitué de 21 patients qui présentaient les mémes caractéristiques que le premier groupe en
terme d’age et de durée de surdité, mais qui n’avaient pas d’audition résiduelle. Les sujets ont
été soumis a des tests de compréhension des phrases (CUNY), des mots CNC, et des test
HINT dans le silence et dans le bruit (RSB = +10 dB). Les scores d’intelligibilité sont
mesurés entre 3 et 4 mois avant la chirurgie et post-implantation, au bout d’'un mois, de 3

mois, de 6 mois et de 1 an. La figure 18 représente les résultats individuels des sujets, nous
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constatons une évolution des performances tout au long de la premiere année d’utilisation de

I’implant chez les deux groupes de sujets (avec et sans audition résiduelle).
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Figure 18. Scores individuels d’intelligibilité de la parole en fonction de la session de test entre 4 mois
pré-implantation et 1 an post-implantation, pour les mots CNC a gauche et pour le test HINT a un
RSB = +10 dB a droite. Les cercles noirs représentent les sujets ayant de I’audition résiduelle avant
I’'implantation, les cercles gris représentent les patients n’ayant pas d’audition résiduelle. Les résultats
ne montrent pas de différence significative de performance entre les deux groupes pour les différents

tests et les différentes sessions (p> 0,05). D’apres Adunka et al. (2008).

En 2008, Krueger et al. ont comparé les performances de 864 patients implantés a Hannovre
entre 1984 et 2008. Leurs sujets ont été classés en 5 groupes, en fonction de leur implant et de
la stratégie de codage qu’ils utilisent. Le groupe 1 est composé de 107 patients implantés
entre 1984 et 1990 qui utilisent principalement I'implant Nucleus 22 avec une stratégie
d’ancienne génération type FO/F2. Le groupe 2 est composé de 94 patients implantés
principalement avec le Nucleus 22 et la stratégie Multipeak. Le groupe 3 contient 104 sujets
implantés avec le Nucleus 22 et Nucleus 24 avec la stratégie SPEAK (Spectral Peak), ainsi
que des sujets implantés avec le Clarion 1.0 ou 1.2 avec une électrode radiale bipolaire
utilisant la stratégie CIS ou SAS. Le groupe 4 est composé de 249 sujets implantés soit avec
le Clarion 1.2 en bipolaire amélioré et la stratégie CIS ou SAS, soit avec le Nucleus 24 réglé
en ACE. Enfin, le groupe 5 contient 310 patients utilisateurs de la technologie la plus récente,
a savoir le CII ou le HiRes 90K de Advanced Bionics, le Freedom de Cochlear, et les C40+ et
Pulsar de Med-El.
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Les sujets ont été soumis a différents tests de compréhension de la parole, dans le silence et
dans le bruit. Les résultats montrent que le groupe 1, qui a les implants les plus vieux, a des
performances beaucoup moins bonnes que les autres groupes. Pour les sujets du groupe 1, les
résultats augmentent de facon assez monotone au fil du temps, tandis que pour les patients des
autres groupes qui ont des implants plus récents, les performances augmentent assez
rapidement les premicres années et atteignent un niveau stable au bout des 2 premieres années
d’utilisation de I’implant. Pour les tests de compréhension dans le bruit, seuls les groupes
avec des implants récents (groupes 4 et 5) parviennent a obtenir des scores raisonnables. Les
patients qui portent des implants plus anciens ont beaucoup plus de difficultés a comprendre

dans le bruit (figure 19).
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Figure 19. Haut gauche : score de suivi de la parole (en nombre de mots/minute) en fonction de la
durée de port de I'implant. Haut droite : pourcentage d’intelligibilité des syllabes en fonction de la
durée de port de I'implant. Bas gauche : Pourcentage d’intelligibilité des phrases dans le bruit, a un

RSB de 10 dB, pour les 5 groupes de patients. D’apres Krueger et al. (2008).

Quelques années auparavant, Rubinstein et al. (1999) avaient montré des résultats similaires
(figure 20.a), suggérant que les processeurs les plus récents fournissaient de meilleurs
résultats. Cependant, comme le soulignent les auteurs (Rubinstein et al., 1999 ; Krueger et al.,
2008), depuis le début de I'implant cochléaire il y a eu non seulement une évolution des
technologies (figure 20) mais également et surtout une évolution des indications. Les patients

implantés le plus récemment ont également une meilleure audition résiduelle avant
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I’implantation. Ce qui signifie que les meilleures performances observées chez les patients qui
ont les implants les plus récents n’est pas purement attribuable a la stratégie de codage.
Toutefois il n’est pas possible de dissocier ce qui est imputable a la technologie et ce qui est

imputable a I’audition résiduelle.
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Figure 20. Performances moyennes des patients implantés en fonction de la stratégie de codage : a.
d’apres Rubinstein et al. (1999) pour les patients du centre d’lowa ; b. et c. d’aprés Zeng (2004) et

Zeng et al. (2008) avec les données publiées dans la littérature.

Au début de I'implant cochléaire, seuls les patients qui n’avaient aucune perception auditive
pouvaient étre candidats a I’'implantation. Il y a une vingtaine d’année encore, il n’était pas
rare de trouver des sourds congénitaux implantés a I’age adulte (Busby et al., 1992). Depuis le
milieu des années 80, les indications se sont relaxées et les centres d’implantation ont
tendance a implanter des malentendants qui ont de plus en plus d’audition résiduelle dans les
basses fréquences. Nous pouvons le constater sur la figure 21 qui montre les seuils
préopératoires a 250 Hz de tous les patients qui ont été implantés a 1I’Université d’lowa entre

1986 et 1999 (Tyler et al., 2002).
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Preimplant Threshold at 250 Hz by Year
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Figure 21. Seuil d’audition pré-implantation a 250 Hz dans I’oreille implantée, pour tous les patients

implantés cochléaires adultes de 1986 a 1999 a I’ Université d’lowa. D’apres Tyler et al. (2002).

Aujourd’hui, I'implant cochléaire peut étre proposé aux personnes présentant une perte
auditive sévere, c'est-a-dire des personnes qui ont des reliquats d’audition mais également de
compréhension. Actuellement en France, d’apres la Haute Autorit¢é de Santé, lorsque
I’intelligibilité en mots dissyllabiques devient inférieure a 50%, a 65 dB HL avec des aides
auditives numériques bien réglées, nous pouvons considérer que I’implant cochléaire fournira

un bénéfice supérieur a I’aide auditive (Truy et al., 2009 ; Eshraghi et al., 2009).

D’apres Rubinstein et al. (1999), Gomaa et al. (2003) et Friedland et al. (2003), la
reconnaissance de parole résiduelle pré-implantation agirait comme une « facteur trophique »
qui protegerait le ganglion spiral et/ou les voies auditives centrales de la dégénérescence. En
d’autres termes, elle améliorerait les scores post-implant attendus. Cette hypothese pourrait
expliquer I’effet positif de I’audition résiduelle sur les réponses électrophysiologiques dans les

travaux de Guiraud et al. (2007a,b).

Plusieurs études ont évalué I’influence de I’audition et de la compréhension pré-implantation
sur les performances post-implantation. Par exemple van Dijk et al., en 1999 ont recherché les
facteurs qui pourraient prédire les performances des patients post-implantation. Leur étude a

été réalisée chez 37 sujets sourds post-linguaux. Avant I’implantation, les seuils
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audiométriques en conduction aérienne étaient mesurables chez 25 patients pour le 1 kHz et
chez 29 patients pour le 250 Hz. Les auteurs ne trouvent pas de corrélation significative entre
le seuil de perception a 250 Hz et le score d’intelligibilité post-implantation. Ils supposent que
ce résultat peut étre expliqué par le fait qu’a 250 Hz, a forte intensité, les sujets répondent a
une vibration plutét qu’a un son, ce qui biaiserait les données. Le seuil a 1000 Hz quant a lui,
apparait significativement corrélé aux performances (r = -0,42; p < 0.05), et permet

d’expliquer 18% de la variance.

Les analyses montrent par ailleurs que les résultats des patients sont liés a leur score de
reconnaissance pré-implantation. Ils sont liés au score de reconnaissance des sons
environnementaux (r = 0,38; p < 0,05), ainsi qu’au score d’intelligibilit¢ des mots
dissyllabiques (spondees : r = 0,39 ; p < 0,05). Ceci signifie que les patients qui comprennent
le mieux avant I’implantation sont susceptibles d’étre les patients qui auront la meilleure

intelligibilité une fois implantés.

La méme année, 1’étude d’lowa a présenté des résultats similaires (Rubinstein et al., 1999).
Cette étude rétrospective conduite sur 46 sujets utilisait des modélisations statistiques pour
lier les données préopératoires aux scores de reconnaissance avec 1’implant. Les tests utilisés
en préopératoire mesuraient I’intelligibilité des phrases (CID sentences), tandis que les tests
post-implantation mesuraient 1’intelligibilité des mots monosyllabiques (CNC words), ceci
afin d’éviter d’obtenir des scores a 0% et a 100%. Dans leur article, ils présentent les résultats
obtenus chez 46 patients utilisateurs de I’implant Cochlear CI-22 et CI-24 avec la stratégie
SPEAK. Les sujets sont séparés en deux groupes, la différence majeure entre les deux groupes
étant I’audition résiduelle pré-implantation (meilleure chez le groupe le plus récent). Pour le
groupe 1nitial de sujets utilisateurs du CI-22, I'intelligibilité des mots CNC est négativement
corrélée avec la durée de surdité¢ (r= 0,44 ; p=0,09). Pour I"autre groupe incluant les
nouveaux patients CI-22 et les patients CI-24, les performances sont également corrélées avec
la durée de perte avec un coefficient de corrélation plus important (r = 0,6 ; p < 0,001). Dans
ce cas, la durée de surdité expliquerait 36% de la variance des résultats. Pour les deux groupes
de patients, la pente de la droite de régression est identique : chaque année additionnelle de
surdité profonde conduit a une diminution des performances de 0,9% pour la compréhension
des mots CNC (figure 17.b. : les astérisques incluent les nouveaux patients CI-22 et CI-24

correspondant a la droite de régression en trait plein. Les cercles incluent les patients initiaux
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CI-22, la droite de régression est tracée en traits pointillés). Sur les résultats présentés, la
différence de performance entre les deux groupes est de 14%. La différence de critere
d’implantation étant 1’audition résiduelle, on peut supposer que I’audition résiduelle a une

influence sur les résultats post-implantation.

Dans une deuxieme partie de leur étude, Rubinstein et al. ont alors analysé 1’effet de
I’audition résiduelle sur les performances avec I’implant. Ils trouvent en effet une corrélation
faible mais significative entre ’intelligibilité des phrases pré-implantation et I’intelligibilité
des mots post-implantation (figure 23.a: r = 0,34 ; p = 0,019). La pente de la droite de
régression indique que pour 2% additionnels de compréhension des phrases avant la chirurgie,
une augmentation de 1% de la compréhension des mots CNC est attendue apres
I’implantation. Ainsi, pour une durée de surdité donnée, si un patient comprend 40% des
phrases en pré-opératoire, il aura un score de reconnaissance des mots CNC supérieure de

20%, par rapport a un patient qui a la méme durée de surdit€, mais qui n’a aucune
b b

intelligibilité avant I’'implantation.

A partir de ces observations, les auteurs ont construit un modele bivarié pour modéliser les
performances avec I'implant. La figure 22 montre I’effet de la surdité sur la compréhension
moyenne avec I’'implant pour deux patients hypothétiques : un qui n’a aucune compréhension
avant la chirurgie et un qui comprend 40% des phrases, la maximum approuvé a 1’époque par
la FDA dans les criteres d’implantation. Le modele montre une différence importante dans les
pentes des deux droites; le patient qui n’a aucune reconnaissance de la parole pré-
implantation voit ses performances diminuer de 1,1% par année de surdité. Le patient avec
40% de compréhension avant la chirurgie voit ses performances diminuer de moitié, a une
vitesse de 0,52% par an. Ceci met en en évidence que 1’audition résiduelle, mesurée en terme
de reconnaissance des phrases a une importance capitale pour I’amélioration des effets

déléteres de la durée de surdité.
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Figure 22. Prédiction du pourcentage de reconnaissance des mots post-implantation en fonction de la
durée de surdité. Calculs pour deux patients hypothétiques, un qui n’a aucune compréhension avant
I’implantation et un qui a un score de compréhension de 40% avant I’'implantation. D’apres Rubinstein

et al. (1999).

En 2003, Gomaa et al. ont mené une étude chez 60 patients (dont 7 implantés bilatéraux) avec
une surdité post-linguale de degré sévere a profonde. Pour les mémes raisons que Rubinstein
et al. (1999), les tests utilisés en préopératoire mesuraient 1’intelligibilité des phrases (CID
sentences) et les tests post-implantation mesuraient I’intelligibilité des mots monosyllabiques
(CNC words). Leurs données présentent une large disparité des performances avec I’'implant
qui est liée a la durée de privation (figure 17.c). La relation est statistiquement significative (r
= 0,507 ; p<0,001). La pente de la droite de régression (-0,79) indique que chaque année
additionnelle de surdité profonde conduit en moyenne a une diminution de 0,8% pour la
compréhension des mots CNC post-implantation. Un de leurs sujets présentait toutefois des
résultats aberrants et a du étre exclu de 1’analyse. Leur nouvelle interprétation conduit a une
valeur de r = 0,416 (17% de la variance expliquée) au lieu de 0,507 mais la relation est
toujours significative (p < 0,001). La nouvelle droite de régression a une pente de 0,73 sans ce
sujet, ce qui signifie que chaque année additionnelle de surdité est responsable d’une

diminution de 0,7% de la perception de mots en post-opératoire.

La figure 23.b montre la relation trouvée par Gomaa et al. entre I’intelligibilité des phrases
pré-implantation et l’intelligibilité des mots post-implantation. Les auteurs trouvent un
corrélation faible mais significative (r = 0,267 ; p = 0,029) entre les deux parametres. La
droite de régression a une pente de 0,44 qui indique que chaque augmentation de 10% pré-
implantation conduit a une augmentation d’environ 4,4% du score post-implantation. En

d’autres mots, un patient avec une intelligibilit¢ de 40% avant I'implantation aura
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probablement un avantage de 17,6% post-implantation, par rapport a un patient qui n’avait

pas de compréhension résiduelle.

Parallelement aux travaux de Gomaa et al., Friedland et al. (2003) ont mené une étude
similaire. Leur population était constituée de 58 patients sourds post-linguaux ayant une
intelligibilité des phrases de 40% ou moins avant leur implantation. Les patients étaient
majoritairement appareillés avec I’implant Clarion ou Nucleus. La figure 17.d montre le score
obtenu pour la reconnaissance des mots CNC post-implantation en fonction de la durée de
surdité. La corrélation est significative (r = 0,43 ; p < 0,001). Ce résultat est similaire aux
résultats présentés par Rubinstein et al. (1999). Dans leur cohorte, Friedland et al. avaient 2/3
de leur patients (39/58) qui n’avaient aucune intelligibilité pré-implantation, il ont donc fait
une analyse complémentaire sur ce sous-groupe de patients (figure 17.e) et le coefficient de
corrélation est la encore significatif (r = 0,48 ; p = 0,0019). La pente de leur droite de
régression montre une diminution des performances de 1% par année de surdité additionnelle,
en accord avec les études de Rubinstein et de Gomaa présentées précédemment. Une analyse
complémentaire montre que la corrélation est meilleure pour les patients appareillés avec le
systtme Nucleus chez qui 21% de la variance du score CNC est expliquée par la durée de
surdité, alors que pour les patients utilisateurs du systeme Clarion, seule 14% de la variance

est expliquée.

Friedland et al. ont ensuite corrélé les performances pré- et post-implantation mais leur
analyse n’a pas mis en évidence de relation significative entre les deux parametres (r = 0,20 ;
p =0,13). Les auteurs ont alors supprimé les « star patients » de leur analyse et il apparait une
corrélation significative entre les score d’intelligibilité des phrases CID pré-implantation et
I’intelligibilité des mots CNC post-implantation (r = 0,40 ; p = 0,0045). Ce résultat, présenté
figures 23.c et 23.d, est quasi-identique a ce qui a été observé dans 1’étude d’lowa (Rubinstein

et al., 1999).

30



. r=0267
| p=0.029
g ® N =867 . &
2 | !
2 : Lo !
& e |
o 4 |
8 Y & & |
3 | A Aa A
g 4 e g & |
o ! s '
2 i - & . i
] | s |
SRR : |
o | 1
i
o | A |
[« o | A
|
» I
L I | -
0 10 0 10 20 0 w0
preoparative CiD sentences (% correct)
Preoperative CID sentence score (% correct)
- - Pre-Operative CID % v. Post-Operati %
. Pra-Operative CID % v. Post-Operative CNC % P “Sllar F.e?;,mm%itm?uﬁ? LA E
mwo -
[ =020 d. =040
p=13 p=.0045
an = & a0 L)
e - s . < . e .
Q L} B .
5 60 . . Z an b . .
w L] -, o A A -
«E TR E_, " *
] g T T 4 T
% 40 g 3 a0 ¢ 0__________.--—--""
» A - u T -
2 R
20 L 20 +
0 i L L t o * 1 L i
e il = = S ¢ 10 20 3 40

Pre-Operative CID % Pre-Cperative CID %

Figure 23. reconnaissance des mots post-implantation en fonction de la reconnaissance des phrases
pré-implantation : a. d’apres Rubinstein et al. (1999) chez 46 sujets implantés ; b. d’apres Gomaa et al.
(2003) chez 60 sujets ; c. et d. d’apres Friedland et al. (2003), respectivement chez 58 sujets implantés

(cadre de gauche) et chez 50 sujets qui n’étaient pas des « star patients » (cadre de droite).

Dans I’étude d’Adunka et al. (2008) décrite précédemment, les auteurs n’ont pas trouvé de
différences de performances entre le groupe de patients qui a des restes auditifs et le groupe

qui n’en a pas, quelle que soit la session de test et quel que soit le test utilisé (figure 18).

D’apres Adunka et al., la présence d’audition résiduelle préopératoire ne fournirait pas un
avantage pronostique notable pour les résultats de perception de la parole avec I’implant. La
large disparité de performances entre les patients ne serait donc pas liée a I’audition résiduelle
pré-implantation. Ces résultats sont en contradiction avec ce qui a été observés dans les
travaux précédents qui ont investigué 1’effet de divers facteurs sur les performances avec

I’implant (Rubinstein et al., 1999 ; Gomaa et al., 2003 ; Friedland et al., 2003). Cependant
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dans ces études, I’effet de 1’audition résiduelle est significatif, mais les corrélations sont
faibles. Dans 1’étude de Friedland et al., lorsque tous les patients étaient pris en considération
pour I’analyse, I’audition résiduelle ne montrait pas non plus d’effet significatif sur les
performances. Les études n’ont pas mis en évidence, de facon unanime, que I’audition
résiduelle pré-implantation était un bon facteur pronostique des performances post-
implantation. Cependant cette audition résiduelle, si elle peut étre exploitée acoustiquement
apres I'implantation (en ipsi- ou en contro-latéral), permet aux implantés de comprendre
considérablement mieux, en particulier en milieu bruyant (Gantz et al., 2009). Cette
stimulation bimodale proposée depuis une dizaine d’années s’appelle I’EAS (Electric-

Acoustic Stimulation : Von Ilberg et al., 1999) et elle est actuellement en pleine expansion.

Gantz et al. (2009) ont montré que chez ces patients qui bénéficient de la stimulation
bimodale, le score de perception de la parole pré-implantation est fortement relié au score
post-implantation (r = 0,39 ; p < 0,001). Lorsque 1’audition a pu étre conservée et exploitée
apres la chirurgie, il apparait que la compréhension dans le bruit est significativement
meilleure et le SRT est corrélé au seuil de perception moyen a 125, 250 et 500 Hz (figure 24 :
r = 0,62; p < 0,05). Pour la stimulation électro-acoustique, I’étude de Gantz et al. est
d’ailleurs la seule a avoir évalué I’effet de la durée de surdité a ce jour. Selon eux, pour les
sujets qui ne tirent pas de bénéfice de ’'EAS (n = 15), 91% de la variance observée est
expliquée par le score d’intelligibilité pré-implantation et par la durée de surdité dans les
hautes fréquences. Pour les sujets qui obtiennent de bonnes performances avec 'EAS (n =

53), ces 2 facteurs expliquent 33% de la variance des résultats.
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Figure 24. Seuil de reconnaissance de la parole pour des mots dissyllabiques et du bruit cocktail party,
en fonction du seuil d’audition moyen dans les basses fréquences (a 125, 250 et 500 Hz). D’apres

Gantz et al. (2009).

Dans un autre laboratoire américain, Dorman et al. (2008) ont évalué le bénéfice fourni par
une protheése controlatérale a 1’'implant, en mesurant I’intelligibilité de la parole dans le
silence et dans le bruit chez 65 sujets implantés unilatéraux (groupe « conventional ») versus
15 patients portant un implant d’un coté et une aide auditive du c6té non implanté (groupe
« EAS ») et ils ont comparé leurs données a celles des 55 sujets testés dans I’étude de Helms

et al. en 1997 (groupe « Helms »).

Dans un premier temps, pour évaluer le bénéfice de la prothese controlatérale, ils ont montré
que leurs patients EAS en condition implant seul avaient des performances similaires a un
échantillon aléatoire de sujets portant un implant cochléaire, pour la compréhension de mots
CNC type consonne/noyau/consonne. Leurs 15 patients en condition implant seul obtiennent
un score moyen de 54% et dans I’étude de Helms, les patients avaient un score moyen de
55%. A priori, il n’y a donc pas de différences de performances entre I’implanté moyen dans
I’étude de 2008 et I’'implanté moyen de 1997. De plus, la distribution des scores est
sensiblement identique entre les 2 études. Par contre en condition EAS, les sujets EAS qui
comprenaient 54% en condition implant seul voient leur intelligibilité s’améliorer de 19%
lorsque I’implant est combiné a la prothese controlatérale. Les résultats restent tout de méme

dispersés, mais cette dispersion est moins large qu’en condition implant seul (figure 25).
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Figure 25. Intelligibilité des mots CNC de 15 patients implantés ayant de 1’audition résiduelle du coté
non implanté. Les scores sont présentés en condition implant seul, implant + prothése controlatérale et
la figure montre les données de 1’étude de Helms et al. (1997) pour comparaison. D’aprés Dorman et

al. (2008).

Dans un deuxieme temps, Dorman et al. ont comparé les performances de leurs 65 sujets
implantés unilatéraux aux performances de leurs 15 sujets EAS, pour différents tests de
compréhension dans le silence et dans le bruit, parmi lesquels reconnaissance des mots CNC,
reconnaissance des consonnes, des voyelles, des phrases dans le silence et dans le bruit a des
RSB de +10 et +5 dB. Les résultats, présentés figure 26, ne semblent pas montrer une
amélioration flagrante des performances chez les patients EAS par rapport aux meilleurs
patients utilisateurs de I’implant conventionnel. Ce résultats est plutdt surprenant étant donné
que I’information acoustique basse fréquence fournit des indices qui ne sont pas codés ou qui
sont mal codés par I’'implant cochléaire conventionnel. De plus, nous constatons qu’il existe
toujours une large dispersion des résultats, ce qui suggere encore une fois que les

performances obtenues avec I’implant sont patient dépendantes.
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Figure 26. Pourcentage d’intelligibilité des patients implantés cochléaires conventionnels qui ont un
score supérieur a 50% pour le test CNC (65 sujets) et des sujets EAS (15 sujets). Chaque point indique
la performance d’un patient : a. mots CNC, b. consonnes, c. voyelles, d. phrases dans le silence, e.
phrases dans le bruit a +10 dB de RSB, f phrases dans le bruit a +5 dB de RSB. D’apres Dorman et al.
(2008).

Conclusion

Cette breve revue de littérature montre que les performances des implantés cochléaires se sont
considérablement améliorées depuis les années 80’s (début de la commercialisation de
I’implant cochléaire ; Zeng et al., 2008), en particulier grace aux amélioration des stratégies
de codage du son et a I’évolution des indications. Toutefois la technologie de 1’implant, aussi
évoluée soit-elle, ne pourra jamais fournir une intelligibilité parfaite, en particulier dans les
conditions d’écoute difficile. D’une part il existe des différences de contraintes
psychophysiques par rapport au normo-entendant, notamment pour la discrimination de
fréquence et pour la discrimination d’intensité. D’autre part de nombreux facteurs tels que des
longues durées de surdité alterent séverement 'intégrité du systeme auditif, ce qui a pour

conséquence des performances de compréhension limitées.
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I.7. Cas particulier des sujets qui ont des restes sur les graves

Pour I’appareillage des surdités partielles, de nombreuses études montrent que 1’amplification
des hautes fréquences est inefficace et qu’elle peut parfois nuire a la compréhension. C’est
pourquoi dans certains cas il peut étre recommandé de ne pas les amplifier. Certains
audiologistes recommandent 1’utilisation du TEN test (Threshold Equalizing Noise, Moore et
al., 2000) pour déceler d’éventuelles zones inertes cochléaires (ZIC) et évaluer si une zone de
fréquences doit étre amplifiée ou non (Vickers et al., 2001 ; Baer et al., 2002). Mais il semble
que ce test additionnel n’est clairement pas nécessaire pour décider si les hautes fréquences
doivent étre amplifiées. Et d’apres les cliniciens expérimentés, pour 1’appareillage des patients
qui présentent ce type de perte, il suffirait tout simplement de ne pas fournir d’amplification

sur les zones ou la perte est supérieure a 90 dB HL (Summers, 2004).

Depuis la fin des années 90’s, de nombreux travaux ont été publiés sur I’intérét d’amplifier ou
non les hautes fréquences chez les sourds partiels. Nous trouvons en particulier les travaux
des équipes de Christopher Turner a lowa (Hogan et Turner, 1998 ; Turner et Cummings,
1999) et de Brian Moore a Cambridge (Vickers et al., 2001 ; Baer et al., 2002). Les résultats
et les interprétations de ces différentes études suscitent toujours un grand intérét aujourd’hui

et sont encore trés discutés.

En 1998, Hogan et Turner (1998) avaient réalisé des tests de compréhension de parole filtrée
passe-bas a différentes fréquences de coupure chez 5 normo-entendants et 9 malentendants
avec une surdité partielle. Pour chaque condition, les auteurs quantifiaient 1’audibilité en
utilisant I’index d’articulation. Ensuite, pour les 2 populations testées, ils évaluaient le
bénéfice en terme de compréhension fourni par I’ajout d’une bande additionnelle 1/3 d’octave

de plus haute fréquence.
Pour I’interprétation de leurs résultats, ils ont introduit la notion d’efficience pour définir une

mesure qui permet d’apprécier comment les malentendants utilisent I’information de parole, a

des niveaux audibles et a différentes fréquences, par rapport aux sujets normo-entendants.
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L’équation de I’efficience est la suivante :

A score/A Alfhearing-impaired)

efficiency= . .
- A score/A Al(normal group)

Si D’efficience a une valeur de 1, cela signifie que le malentendant utilise 1’information
additionnelle de la méme fagon que le normo-entendant.

Si D’efficience est supérieure a 1, c’est que le malentendant utilise mieux 1’information
additionnelle que le normo-entendant.

Si Defficience est entre 0 et 1, c’est que le bénéfice fourni par I’ajout d’information audible
est moins important pour le malentendant que pour le normo-entendant.

Enfin, si Defficience est inférieure a 0, cela signifie que 1’ajout d’information audible est

contreproductif, c’est-a-dire que fournir de I’audibilité sera délétere.

Leurs résultats montrent que pour les plus basses fréquences (1000 et 1600 Hz) qui ne sont
que légerement altérées chez les malentendants, les efficiences sont agglomérées autour d’une
valeur unité, ou les sujets ont généralement une audition normale. Dans les plus hautes
fréquences ou les sujets ont un degré de surdité plus important, I’efficience se dégrade et

atteint des valeurs négatives, en particulier dés que la perte devient supérieure a 55 dB HL.

Cet effet se confirme lorsque I’efficience est représentée en fonction du seuil d’audition pour
les différentes fréquences. Les résultats suggerent qu’au-dela de 55 dB de perte, la
restauration des informations haute-fréquence risque de nuire a la compréhension. Dans ce

cas, les auteurs considerent que I’amplification est contreproductive.

La méme année, Ching et al. (1998) ont examiné la relation entre 1’audibilité et I’intelligibilité
de la parole pour une cinquantaine de sujets avec différentes configurations de pertes
auditives. Les auteurs ont mis en évidence que, pour les patients qui présentent une perte
sévere a profonde ou une perte a pente abrupte, les malentendants comprennent moins bien
que ce qui peut étre espéré sur la base de ’audibilité. Un de leur modeles montre également
que, pour les sujets dont le seuil auditif a 4 kHz est supérieur a 80 dB HL, le fait de rendre
audible I’information dans la bande 2,8-5,6 kHz ne contribue pas a I’intelligibilité. Pour ces
sujets, les auteurs recommandent de ne pas amplifier les composantes haute-fréquence de la
parole. Selon eux les sujets ayant un tel degré de surdité ne sont pas capables d’extraire

I’information d’un signal qui serait rendu audible dans cette région.
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En 1999, Turner et Cummings ont évalué 1’amélioration des performances en fonction de
I’augmentation d’audibilité chez 16 sujets: 5 étaient normo-entendants, 10 ¢étaient
malentendants avec une surdité prédominant dans les aigus et 1 sujet avait une perte plate.
Dans leur expérimentation, les auteurs augmentent 1’audibilité en augmentant 1’intensité de
stimulation. L’idée de ces mesures est de fournir de plus en plus d’énergie de parole au dessus
du seuil de perception, pour que les indices de parole localisés dans les zones fréquentielles

1ésées soient de plus en plus perceptibles, fournissant ainsi de plus en plus d’information.

Pour les patients qui ont une surdité partielle, ces tests montrent que, jusqu’a une certaine
limite, I’¢élévation du niveau de présentation résulte en une augmentation de Ia
compréhension. Mais au-dela de cette limite, propre a chaque sujet, une augmentation
supplémentaire du niveau de présentation (= de 1’audibilité) ne va pas améliorer les

performances et elle peut dans certains cas les dégrader (figure 11).
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Figure 11. La courbe en traits pleins représente les seuils audiométriques pour un sujet présentant une
perte auditive dans les hautes fréquences. Les courbes en pointillés présentent le niveau pic des
consonnes pour de la parole présentée a neuf intensités différentes (indiquées a droite du graphique). A
la droite de chaque spectre de parole sont indiqués les pourcentages de reconnaissance pour les

différents niveaux de présentation. D’apres Turner et Cummings (1999).

Les auteurs de ces trois études recommandent donc de ne pas amplifier les hautes fréquences
lorsque la perte dépasse un certain degré, a savoir 55-60 dB HL. Comment expliquer les

résultats observés ?
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Zones inertes cochléaires et parole filtrée passe-bas
Suite aux études décrites précédemment, Vickers et al. (2001) et Baer et al. (2002) se sont
interrogés sur les limites utiles de I’amplification des hautes fréquences, ainsi que sur I’effet

de I’audibilité des hautes fréquences sur I’intelligibilité, en présence de ZIC.

Leurs études consistent a soumettre les sujets malentendants atteints de surdité
neurosensorielle dans les hautes fréquences a des tests de parole filtrée passe-bas (dans le
silence pour Vickers et dans le bruit pour Baer) et de corréler les différents patterns de
réponses avec la présence ou non de ZIC. Leurs résultats montrent que si le patient n’a pas de
ZIC, la compréhension augmente lorsque la fréquence de coupure du filtre passe-bas
augmente, jusqu’a 7,5 kHz. Si par contre le patient présente une ZIC, le pattern de réponse
« reconnaissance en fonction de la fréquence de coupure passe-bas » va soit augmenter au
début et stagner a un plafond, soit augmenter au début puis redescendre. Ce qui signifie que
les patients qui ont des ZIC sont moins capables d’utiliser 1’information haute-fréquence
amplifiée que des patients qui n’ont pas de ZIC. Les auteurs estiment qu’en général, chez les
patients qui ont une ZIC le maximum de performance est atteint lorsque la fréquence de
coupure augmente jusqu’a une valeur de 50% a 100% au-dela de la fréquence estimée de la

zone morte.

Les observations de Vickers et de Baer sont en accord avec ce qui a été¢ montré auparavant et
ils sont particulierement intéressants dans la mesure ou ils fournissent une recommandation
nouvelle au clinicien, a savoir que dans certains cas il ne faut pas amplifier les fréquences qui
sont 1,5 a 2 fois supérieures a la fréquence de la zone morte. Leurs travaux sont toutefois
critiquables dans la mesure ou leurs patients qui présentaient des ZICs avaient des pertes
beaucoup plus importantes que leurs patients qui n’avaient pas de ZIC. Il n’est donc pas
possible d’apprécier si I’incapacité des patients a utiliser les hautes fréquences est due a la

présence de ZIC, a un probléme d’audibilité, ou bien tout simplement a la sévérité de la perte.

Ces résultats ont plus tard été remis en question par Simpson et al. (2005). De manicre
analogue a Vickers et al (2001), les auteurs ont réalisé des tests d’audiométries tonales
normales et approfondies avec le TEN test, ainsi que des audiométries vocales avec de la
parole filtrée passe-bas. Selon eux la présence de ZIC n’affecterait pas I’utilisation des hautes
fréquences pour comprendre et leurs sujets testés seraient capables d’utiliser cette information

haute fréquence lorsqu’ils y ont acces.
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D’aprées Moore (2001), lorsque la perte auditive dépasse 90 dB HL dans les hautes
fréquences, alors elle peut étre communément associée a une ZIC. On peut alors s’interroger
sur la nécessité de réaliser le test des ZIC pour prédire si l'amplification des hautes fréquences
va fournir un bénéfice. Certains chercheurs ont d’ailleurs noté que la présence de ZIC et la
sévérité¢ de la perte dans une certaine région fréquentielle covariaient (Rankovic, 2002 ;
Summers, 2004). On peut tout simplement supposer qu’au-dela d’un certain degré de perte
(deés 55 dB HL d’aprés Hogan et Turner—1998, jusqu’a 90 dB HL d’aprés Summers—2004), il

n’est pas utile d’amplifier les hautes fréquences.

Amos et Humes, en 2007, ont observé des résultats similaires a ceux de Vickers et de Baer.
Dans leur protocole d’étude ils faisaient écouter de la parole filtrée passe bas en bande étroite
(200-1600 Hz), en bande medium (200-3200 Hz) et en bande large (200-6400 Hz), dans le
silence (RSB = +20 dB) et dans le bruit (RSB =+5 dB) a 36 sujets (3 groupes) malentendants
plus ou moins agés ayant divers degrés de surdité dans les hautes fréquences, mais qui ne
présentaient pas forcément de ZIC (le TEN test n’a pas été utilisé dans cette étude). Les
résultats ne révelent aucune amélioration des performances lorsque la bande passante du filtre
passe de medium a large, ce qui laisse supposer que 1’information au-dela de 3200 Hz ne

contribue pas a I’intelligibilité de la parole pour ces patients.

A la méme époque, plusieurs équipes dont Hornsby et Ricketts (2006) remettent en question
I’idée qu’il ne faut pas amplifier les hautes-fréquences chez ces malentendants. Les auteurs
ont conduit leur étude chez des sujets avec une surdité partielle dans les aigus et chez un
groupe de malentendants avec une perte plate qu’ils avaient testés dans une précédente étude
(Hornsby et Ricketts, 2003). Les sujets était soumis a des tests de reconnaissance de parole
filtrée passe-haut et passe-bas Contrairement a ce qui a été observé par Vickers et al. (2001),
les sujets testés ont des performances qui augmentent de fagon quasi monotone lorsque la
fréquence de coupure passe-bas augmente, et ce quelque soit la configuration de la perte. Le
score ne diminue jamais en condition large bande. C’est donc que les sujets utilisent a priori
I’information haute-fréquence lorsqu’ils y ont acces, mais ils sous-exploitent ces hautes
fréquences au profit des basses fréquences, d’ou un décalage de la fréquence d’intersection
vers les basses fréquences. Ces résultats suggerent donc que I’audibilité des hautes fréquences
dans les zones ou la perte est importante (jusqu’a 90 dB HL), ne nuit pas forcément a la

compréhension.
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Pour mieux comprendre si la dégradation des performances en condition large bande était
spécifique au sourd partiel, Horwitz et al. (2008) ont proposé d’évaluer dans quelle mesure
I’amplification des hautes fréquences pouvait aider ou nuire a la compréhension, en fonction
de la perte auditive ou des facteurs de corrections proposés aux patients. Comme pour les
études décrites précédemment, les auteurs utilisaient des tests d’audiométrie vocale filtrée
passe-bas a différentes fréquences de coupure. L’étude était menée chez 16 malentendants et
les auteurs ont inclu 18 normo-entendants afin d’obtenir des données normatives. De maniére
globale, I’intelligibilité¢ augmente lorsque la fréquence de coupure passe-bas augmente. Les
scores prédits sont inférieurs aux scores observeés pour les normo-entendants tandis qu’ils sont
supérieurs aux scores observés pour les malentendants. Pour 10 des 16 malentendants, le plus
haut score est obtenu pour une bande-passante qui n’est pas maximum, généralement 4500
Hz ; il y a donc dans certains cas une diminution des performances en condition large bande.
Cependant la méme tendance se retrouve chez 7/18 normo-entendants et la différence de

performance entre le score le plus haut et le score large bande est généralement tres faible.

Dans 1I’é¢tude de Horwitz et al., La saturation des performances au-dela d’une certaine
fréquence de coupure se retrouve chez 40% des normo-entendants. Cela nous conduit a penser
que ce pattern de réponse n’est pas nécessairement li¢ a la surdité. D’apres les auteurs, pour
les pertes auditives jusqu’a 80 dB dans les hautes fréquences, les variations de performances
seraient indépendantes du degré de perte auditive et contrairement aux suggestions de Hogan
et Turner (1998), leurs résultats ne mettent pas en évidence que I’amplification peut étre
contre-productive au-dela d’une certaine perte. Toutefois les malentendants seraient plus
efficaces pour extraire I’information a laquelle ils ont été habitués, dans la zone fréquentielle

ou leur audition est la meilleure ; un constat semblable avait été fait par Vestergaard en 2003.

Limitations techniques des appareils auditifs et alternatives

Les premicres études utilisant du filtrage passe-bas chez le sourd partiel (Hogan et Turner,
1998 ; Ching et al., 1998 ; Vickers et al., 2001 ; Baer et al., 2002) s’accordent a dire que les
sourds partiels n’utilisent pas les hautes fréquences pour comprendre et préconisent de ne pas
amplifier ces fréquences pour améliorer la compréhension des patients. Cependant, des études
plus récentes utilisant des populations et des procédures de tests similaires (Mackersie et al.,
2004 ; Simpson et al., 2005 ; Hornsby et Ricketts, 2006 ; Horwitz et al., 2008) semblent
montrer que les patients sont capables d’exploiter I’information haute fréquence lorsqu’elle

est fournie.
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On peut supposer qu’a 1’époque les méthodes de réglages étaient inadaptées et les
technologies ¢taient trop limitées pour réhabiliter les surdités partielles. Les hautes
fréquences étaient probablement moins amplifiées a cause de la sensibilité au larsen et les
patients avaient peut-€tre appris a comprendre sans les hautes fréquences qui n’étaient pas
suffisamment audibles a 1’époque, ce qui serait concordant avec le décalage de la fréquence

d’intersection observé chez Hornsby et Ricketts (2006).

Les premieres études que nous avons décrites ont été publiées a la fin des années 90’s et au
début des années 2000’s. Or a cette époque la plupart des appareils auditifs étaient
analogiques et les appareils numériques étaient peu répandus, les possibilités techniques
¢étaient donc beaucoup plus limitées par rapport aux appareils actuellement disponibles. Les
deux principaux problémes pour I’appareillage de ces pertes €taient et sont d’ailleurs toujours
les phénomeénes de larsen acoustique et d’occlusion (Boeheim et al., 2010). Le larsen
acoustique se manifeste a cause des fuites du signal sonore amplifié, qui s’échappent autour
de ’embout et qui sont réamplifiées par 1’aide auditive. Plus I’amplification est importante,
plus le larsen est susceptible de se produire. Et pour les sourds partiels il est nécessaire
d’appliquer un gain important dans les hautes fréquences. Ce phénomene de larsen peut étre
diminué en utilisant un embout étanche qui va obstruer le conduit auditif externe pour limiter
les fuites, mais bien souvent de tels embouts sur de telles pertes auditives résultent en un effet
d’occlusion qui va géner le patient tout autant que le larsen. L’effet d’occlusion se produit
lorsque le patient trouve que sa propre voix sonne anormalement. Les sons de parole
prononcés par le patient, transmis par conduction osseuse, vont étre piégés entre I’embout et
la membrane tympanique. Ceci va résulter en une amplification des sons basse-fréquence
(<500 Hz) jusqu’a 20 dB et le patient va avoir une sensation de résonance. Une solution pour
limiter ce phénomene consiste a mettre un évent dans I’embout pour aérer 1’oreille, mais en
contrepartie cet évent va favoriser 1’apparition du larsen. C’est pourquoi 1’appareillage des
sourds partiels est assez délicat. Rétrospectivement, et en gardant a I’esprit que les appareils
auditifs étaient encore analogiques il y a 10 ou 15 ans, nous pouvons supposer que ces deux
phénomenes sont les principales causes pour lesquelles les auteurs de la fin des années 90°s

recommandaient de ne pas amplifier les hautes fréquences.
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Parall¢lement, a la méme époque, I’implant d’oreille moyenne (IOM) tel que le Sounbridge de
Symphonix s’est trouvé étre une alternative a 1’appareillage acoustique pour restituer plus
efficacement les hautes fréquences. D’une part le patient n’avait plus d’effet d’occlusion car il
n’avait pas d’embout dans I’oreille. D’autre part 1’appareil était moins sensible au larsen du
fait que le transducteur (électromagnétique) est éloigné du microphone qui capte les sons.
D’apres les publications qui comparent les performances de 1’aide auditive a celles du
Soundbridge, il apparait clairement qu’au niveau du gain fonctionnel (différence entre seuil
tonal non appareillé et seuil appareillé, en champ libre) ’lOM fournit des résultats identiques
ou supérieurs a 1’aide auditive, mais jamais moins bons (Fraysse et al., 2001 ; Luetje et al.,
2002 ; Todt et al., 2002 ; Uziel et al., 2003 ; Truy et al., 2008 ; Boeheim et al., 2010 ; Tysome
et al.,, 2010). Ces études présentent également les résultats des patients pour des tests
d’audiométries vocales et montrent 1a encore la supériorité de 1I’implant Soundbridge par
rapport a I’aide auditive conventionnelle. Si ’lOM fournit un meilleur gain fonctionnel dans
les hautes fréquences et une meilleure intelligibilité, on peut supposer que les patients sourds

partiels peuvent traiter I’information haute fréquence lorsqu’elle est audible.

La contribution des hautes fréquences pour I’intelligibilité de la parole chez les sourds partiels
est trés controversée. Certains pensent que ces fréquences ne sont pas utiles, d’autres
suggerent de les amplifier quand [’appareil 1’autorise, d’autre enfin supposent que les
malentendants sous-exploitent I’information haute fréquence mais 1’utilisent quand méme
pour comprendre. La revue de littérature et la chronologie des publications laisse supposer
que les recommandations cliniques des différents articles étaient probablement lies a la
technologie des appareils de I’époque. Nous constatons également une large variabilité inter-
individuelles dans ces études, pour les tests d’audiométries tonales et vocales et pour
I’utilisation des différentes bandes fréquentielles. Il n’est donc pas exclu que la variabilité des
résultats soit expliquée par des facteurs propres aux patients tels que I’étiologie de la surdité
ou la présence de ZIC. Pour des explications alternatives sur I’effet délétere de 1I’amplification

des hautes fréquences, nous renvoyons le lecteur a 1’article 1 de la présente introduction.

Face a de tels patients, et si les patients ne souhaitent pas se faire implanter, le clinicien peut
toujours proposer un appareillage acoustique a compression fréquentielle. Ces systémes

supposent que I’enveloppe temporelle soit préservée et le malentendant pergoit les sons de
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facon plus grave et un peu plus naturelle. Selon McDermott et al. (1998) et Thai-Van et al.
(2002 et 2003), ces patients avec une perte importante dans les hautes fréquences auraient
une meilleure discrimination fréquentielle et une sur-représentation des neurones, au niveau
cortical, a la fréquence de coupure de la perte (début de la perte). D’un point de vue
théorique, le malentendant devrait donc étre capable d’intégrer I’information transposée par
les systemes a compression fréquentielle. C’est ce que nous proposons d’étudier dans la

section suivante

I.8. Appareillage des surdités dans les hautes fréquences par les

techniques de réduction fréquentielle
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Appareillage des surdités dans les hautes fréquences par les

techniques de réduction fréquentielle

(sous presse a I’Ouie magazine)

Fabien Seldran (1,2), Doctorant en Ingénierie Biomédicale, audioprothésiste.

Lionel Collet (1), Professeur des universités-Praticien Hospitalier, Chef du service
d’audiologie et d’explorations oro-faciales des Hospices Civils de Lyon, Directeur de 1’école
d’ Audioprothese de Lyon.

Stéphane Gallégo (1,3), Docteur en Ingénierie Biomédicale, audioprothésiste.

(1) Hopital Edouard Herriot, Pavillon U, service d’audiologie et d’explorations oro-faciales,
Lyon

(2) Vibant Med-El, Sophia-Antipolis

(3) Audition Conseil, Lyon

Pour les malentendants qui percoivent encore les sons graves mais qui ont une perte auditive
profonde dans les fréquences aigués, il est difficile pour le clinicien de prédire le type
d’appareillage le plus adapté pour restituer les hautes fréquences (HF) de facon optimale. Le
réflexe serait de dire « amplifions les hautes fréquences ! », mais malheureusement tout n’est
pas aussi simple et deux problemes majeurs limitent le bénéfice de I’amplification des hautes

fréquences par les appareils conventionnels.

D’un point de vue technique le premier probleme est lié au phénomene de larsen acoustique
qui se produit lorsque I’amplification dans les aigus est trop importante. Le larsen acoustique
se manifeste en raison des fuites du signal sonore amplifié, qui s’échappent autour de
I’embout et qui sont ré-amplifiées par 1’aide auditive. Plus I’amplification est importante, plus
le larsen est susceptible de se produire. Et pour les surdités partielles il est nécessaire
d’appliquer un gain important dans les hautes fréquences. Ce phénomene de larsen peut €tre
diminué en utilisant un embout étanche qui obstrue le conduit auditif externe pour limiter les
fuites, mais bien souvent de tels embouts sur de telles pertes auditives provoquent un effet

d’occlusion qui géne le patient tout autant que le larsen.



Le second probleme se situe au niveau perceptif, en particulier si le patient présente des zones
mortes cochléaires. Le terme de « Zones mortes Cochléaires » a été introduit en 2000 par
Moore, pour qualifier une région de la cochlée dans laquelle les CCI et/ou les neurones
fonctionnent tellement peu/mal qu’un son pur produisant un pic de vibration dans cette région
est détecté par des cellules répondant habituellement a une autre fréquence caractéristique. Le
son est détecté a un endroit ou la vibration de la membrane basilaire sera moins importante,
mais ou les CCI et les neurones fonctionnent plus efficacement. Selon Moore (2001), une
zone ou la perte est supérieure a 90 dB HL dans les hautes fréquences, peut-étre associée a
une zone morte cochléaire. L’expression de zone inerte cochléaire (ZIC) est préférée par
certaines équipes. Pour de tels degrés de perte, I’amplification des hautes fréquences risque de
créer des distorsions au point d’interférer avec les sons percus par les zones cochléaires
encore saines. Dans ces situations, de nombreux travaux ont montré que 1’amplification est
souvent inefficace et le fait de rendre audibles les hautes fréquences peut dans certains cas
avoir des effets déléteres, en particulier des que la perte auditive dépasse 55 a 60 dB (Ching
et al., 1998 ; Hogan & Turner, 1998 ; Ching et al., 2001 ; Vickers et al., 2001 ; Turner, 2006).

Comment expliquer ce phénomene ? Et comment y remédier ?

Les aides auditives conventionnelles étant limitées pour fournir des hautes fréquences a ces
sujets, des méthodes alternatives de traitement du signal proposent de présenter I’information
haute-fréquence de la parole dans des régions fréquentielles plus basses. Il existe différentes
techniques de diminution fréquentielle, mais quelle que soit la méthode proposée, 1’objectif

reste le méme : restaurer I’information HF non perceptible par ces sujets.

Depuis plusieurs décennies, on s’interroge sur l’intérét d’utiliser des algorithmes a
transposition fréquentielle pour restituer les hautes fréquences, mais jusque la ces algorithmes
étaient difficiles a intégrer dans des systetmes embraqués types contour d’oreille. Ces
dernieres années les techniques de traitements numériques des signaux se sont
considérablement développées. Il est désormais possible d’intégrer la compression
fréquentielle dans les aides auditives tout en préservant la qualité naturelle des sons, grace a
des algorithmes tels que I’ Audibility Extender de Widex (figure 1) ou le SoundRecover de
Phonak (figure 2). Parmi les techniques de réduction fréquentielle (frequency lowering)
proposées par les différents chercheurs et ingénieurs, citons la transposition fréquentielle et la
compression linéaire ou non linéaire de fréquence. Depuis les années 1960-1970, de

nombreuses équipes ont tenté d’adapter ces techniques mais les résultats avec ces systemes



étaient en général assez mitigés. Dans cet article, nous présentons les différentes techniques,

leurs principes, leurs limitations et les résultats qu’on peut en espérer.
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Figure 1. Principe de la transposition fréquentielle avec chevauchement par le systeme Audibility

Extender de Widex. (Source : Widex)
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Figure 2. Principe de la compression non linéaire de fréquence par le systtme SoundRecover de

Phonak. (Source : Phonak)

Avant tout il est important de distinguer les différentes techniques et terminologies utilisées,

car les termes transposition et compression fréquentielle ne sont pas interprétés de la méme

facon par tous les auteurs. La transposition est un terme assez général qui illustre simplement

le fait qu’une fréquence (ou une bande de fréquences) A est décalée vers une fréquence (ou

une zone de fréquences) B. Cette transposition peut étre compressive (la bande de sortie est

plus étroite que la bande d’entrée) ou expansive (la bande de sortie est alors plus large que la

bande d’entrée). La compression fréquentielle, quant a elle, est une facon parmi d’autres de

réaliser ce décalage fréquentiel.
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La compression fréquentielle consiste a réduire la bande passante du signal de sortie, par
rapport au signal d’entrée. Elle peut €tre linéaire (aussi connue sous le nom de décalage

proportionnel) ou non linéaire (décalage non proportionnel).

Le décalage linéaire de fréquence diminue toutes les composantes fréquentielles par un
facteur constant et elle offre 1’avantage de préserver 1’information spectrale, car les ratios
entre les différentes composantes fréquentielles sont inchangés par le traitement. De cette
maniere, les relations entre les fréquences des formants de la parole restent constantes. Ces
indices s’averent €tre des indices particulierement importants pour la reconnaissance des
voyelles dans la parole (Neary, 1989). Cependant la hauteur tonale (le pitch) du signal de
parole est diminuée et la parole peut avoir une sonorité qui n’est pas naturelle. Par exemple,
une voix féminine peut avoir la sonorité d’une voix d’homme. Jusque la le décalage de
fréquence linéaire n’a jamais ét€é implémenté dans des systemes portables (type contour

d’oreille), principalement en raison de la sonorité qui n’est pas naturelle.

Le SoundRecover de Phonak est I’exemple d’un algorithme commercialisé (d’abord utilisé
dans le Naida, puis intégré ensuite dans les autres appareils Phonak) de compression non-
linéaire de fréquence. Seule la bande passante au-dela de la fréquence de coupure est
comprimée et cette fréquence ne peut jamais €tre inférieure a 1,5 kHz. Cette technique permet
de préserver la sonorité naturelle car les graves et medium ne sont pas modifiés. La
compression fréquentielle de Phonak repose sur deux principes. Le premier principe consiste
a comprimer des bandes de fréquences larges dans les hautes fréquences (inaudibles par le
patient du fait de la perte auditive) dans une bande de fréquence moins large. Le second
principe consiste a ramener cette zone de fréquences comprimées depuis une zone inaudible
vers une zone ou le patient pergoit encore les sons. C'est-a-dire que les composantes
fréquentielles des bandes comprimées seront toutes diminuées en fréquence, par un méme
ratio. L’enveloppe temporelle du signal n’étant pas dégradée, le signal de sortie sera
simplement percu plus grave que le signal d’entrée. Enfin, il n’y a pas de chevauchement

fréquentiel entre la bande basse fréquence et la bande transposée.

Parmi les autres formes de transposition, on distingue des techniques qui consistent a
soustraire «n » Hz a toutes les composantes fréquentielles du signal d’entrée (Velmans,

1974 ; Velmans & Marcuson, 1983 ; Rees & Velmans, 1993). Dans certains cas le signal



transposé chevauche le signal basse-fréquence non traité (Robinson et al., 2007 ; 2009). Dans
d’autres cas, il n’y a pas de chevauchement fréquentiel entre le signal basse-fréquence non

traité et le signal transposé (Simpson et al. 2005 ; 20006).

Actuellement, les derniers appareils qui integrent de la transposition fréquentielle avec
chevauchement sont les Widex et leur algorithme s’appelle Audibility Extender (Kuk, 2007).
L’audiogramme du patient est utilisé pour déterminer la fréquence initiale de la transposition.
La premiere fréquence au-dela de 1,6 kHz ou le seuil est supérieur a 70 dB HL et qui a une
pente supérieure a 10 dB/octave (pour les fréquences entre 0,5 et 4 kHz) est sélectionnée
comme la fréquence initiale. Cette fréquence initiale peut également étre sélectionnée
manuellement par le clinicien entre 0,63 et 6 kHz par intervalle d’1/3 d’octave. Comme pour
les méthodes décrites par Velmans (1974) et Robinson et al. (2007), les fréquences inférieures
a la fréquence initiale sont amplifiées mais non transposées. Les plus hautes fréquences
jusqu’a deux octaves au-dessus de la fréquence initiale sont analysées par 1’aide auditive. Une
gamme étroite de fréquences ayant les plus hauts niveaux d’intensité dans cette gamme sont
sélectionnés, transposé€s d’une octave, et chevauchent le signal de plus basse fréquence, en
dessous de la fréquence initiale. Le clinicien peut ensuite ajuster le niveau du signal transposé
et sélectionner une gamme de transposition d’une ou deux octaves au-dela de la fréquence

initiale.

L’information basse fréquence n’étant généralement pas affectée par ces méthodes de
transposition, ce traitement offre une qualité de son plus naturelle. De plus, le rapport entre les
composantes fréquentielles dans les régions transposées est préservé. Le principal défaut de la
transposition provient du chevauchement entre I’information haute- et basse-fréquence qui
peut nuire a la compréhension, dans la mesure ou certaines informations haute-fréquence
peuvent masquer I'information basse-fréquence plus utile. De nombreux systémes essayent
désormais d’éviter ce phénomene, en n’autorisant la transposition seulement si le signal

d’entrée est composé en majorité d’information haute fréquence.

Elimination de I’effet Larsen

Nous trouvons de plus en plus d’articles et de brevets sur I'intérét d’utiliser le décalage

fréquentiel pour limiter le risque de larsen acoustique (Joson et al., 1993 ; Freed & Soli, 2005,



2009 ; McDermott et al., 2010). Dans la technique proposée par Joson et al., le décalage
fréquentiel ne se fait que vers les basses fréquences et il est de I’ordre de 6%. Au contraire,
dans les techniques décrites par Freed et Soli et par McDermott, le décalage se fait
alternativement vers les basses et hautes fréquences (alternances de phases de compression et
d’expansion du signal). Pour Freed et Scoli, ce décalage a une valeur de 0,3% de la fréquence.
Pour McDermott, il est de I’ordre de 5 Hz. Depuis peu, les appareils auditifs Siemens utilisent
la technologie FeedbackStopper qui consiste a appliquer en sortie un décalage fréquentiel de
25 Hz lorsqu’un larsen est détecté. Du fait de ce traitement, il est possible que le patient
percoive une 1égere variation de sonorité. Cependant, la déficience auditive qui se manifeste
en particulier par la perte des cellules ciliées externes, a pour conséquence un élargissement
des filtres auditifs. Classiquement, pour une perte auditive moyenne (41 — 70 dB), la largeur
des filtres auditifs est 2 fois supérieure a la normale. Pour une perte sévere (71 — 90 dB), la
largeur de bande équivalente est environ 4 fois supérieur a la normale (Moore, 2007).0On peut
alors supposer que ce décalage de 25 Hz dans la zone des 4000 Hz ne sera pas perturbant pour
le patient (df/f = 25/4000 = 6%o, le seuil de discrimination fréquentiel du normo-entendant

étant de I’ordre de 3%o0 au-dela de 1000 Hz).

Chronologie des principaux systemes et des différentes études

Depuis le début des années 60’s, la littérature rapporte divers travaux (articles, brevets) sur les
techniques de réduction fréquentielle. La plupart des algorithmes ont été évalués sur diverses
populations : chez le malentendant, chez le normo-entendant, ou encore chez le normo-
entendant en simulant la perte auditive par filtrage passe bas ou par ajout d’un bruit masquant.
Certains des algorithmes ont pu étre intégrés dans des systemes embarqués ou dans des
contours d’oreille tandis que d’autres n’ont pas dépassé le stade de I’évaluation en laboratoire,
a cause du manque de miniaturisation des appareils. Les résultats de ces études ne montrent
en général aucune amélioration significative des performances avec ces systémes et dans
certains cas un simple filtrage passe-bas est tout aussi efficace qu’un algorithme tres
sophistiqué. Malheureusement la plupart de ces travaux ont été réalisés sur un faible nombre
de patient, ce qui ne permet pas toujours de valider statistiquement 1’avantage d’un systeme
par rapport a un autre. Dans la suite du présent document, nous présentons différentes
techniques imaginées au fil des années dans les différents pays, ainsi que les résultats des

principaux articles publiés sur le sujet (cf tableau I en annexe).



Les premiers systemes de réduction fréquentielle ont été développés en Suede, a Stockholm
avec les travaux de Bertil Johansson et Arne Risberg. La prothese Oticon TP72 (Johansson,
1961) était une des premieres a intégrer un traitement de réduction fréquentielle. L’appareil
était composé de deux canaux. Les fréquences de 150 Hz a 3 kHz étaient amplifiées
normalement. Les fréquences plus hautes entre 4 et 8 kHz étaient passées dans un modulateur
non linéaire et converties en bruit basse fréquence en dessous de 1,5 kHz. Le défaut majeur de
ce systeme venait du traitement qui ne permettait pas de préserver les caractéristiques
importantes de la forme spectrale des sons d’entrée. Les premiers résultats obtenus avec cet
appareil sont présentés dans les études de Johansson (1966) et de Foust et Gengel en (1973)
ou le transposeur de Johansson a été intégré dans une aide auditive type contour d’oreille. La
figure 3 montre des exemples de résultats obtenus dans I’étude de Foust et Gengel, chez 3
sujets, en condition stimulation auditive seule. Le premier exemple (cadre de gauche) montre
un sujet qui comprend toujours mieux avec le transposeur qu’avec 1’amplification
conventionnelle. Le deuxieme sujet (cadre du milieu) n’aime pas [’amplification du
transposeur et comprend mieux avec son appareil conventionnel qu’avec le transposeur. Enfin
le dernier sujet (cadre de droite) a des performances tres variables au cours des différentes
sessions de test. De ces observations, les auteurs en déduisent que le bénéfice potentiel du

transposeur doit étre évalué individuellement.
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Figure 3. A gauche : exemple d’un sujet qui comprend mieux avec le transposeur qu’avec son appareil
conventionnel. Au milieu : exemple d’un sujet qui comprend mieux avec son appareil conventionnel

qu’avec le transposeur. A droite : exemple d’un sujet qui a des performances variables. D’apres Foust
et Gengel (1973).



Quelques années plus tard Risberg (1965) a développé une variante du transposeur [1]. Avec
son traitement, les signaux de parole subissaient une transposition puis un filtrage passe-bas a
1000 Hz. En présence de sons basse fréquence type voisement, le transposeur s’éteignait.
Pour mesurer I’efficacité de ce systeme, deux groupes de normo-entendants écoutaient soit
des signaux de parole traités par 1’algorithme de Risberg, soit des signaux filtrés passe-bas a
500, 750, 1000, 1500, et 2000 Hz. Les auteurs ont mesuré les performances en termes
d’intelligibilité des mots et de perception du mode et du lieu d’articulation. Le transposeur
n’améliore pas la perception du lieu d’articulation, mais il fournit 100% d’identification
correcte pour le mode d’articulation, ce qui se manifeste en un meilleur score pour la

perception des mots (figure 4).
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Figure 4. Score de perception des mots et du mode et du lieu d’articulation des syllabes pour un

systéme a transposition fréquentielle versus du filtrage passe-bas. D’apres Risberg (1965).

La décennie suivante, en Angleterre, les travaux de Velmans ont conduit au développement
du systeme a transposition FRED, abbréviation de Frequency REcoding Device (Velmans,
1974 ; Velmans et Marcuson, 1983). L’appareil divisait le signal entrant en deux bandes, a
I’aide d’un passe-bas et un passe-haut, avec une fréquence de croisement a 4 kHz. Une valeur
constante de 4 kHz était soustraite de chaque fréquence présente dans la bande passe-haut et
les signaux résultants étaient mixés a ceux obtenus par la bande passe-bas, I’information
haute-fréquence du spectre n’était donc pas préservée. Ce prototype a fait I’objet de plusieurs
études et il ressort de ces travaux que si le transposeur FRED venait a étre commercialisé, il

deviendra nécessaire de mieux cibler les indications avant de prescrire I’appareil.



Au Japon, Sekimoto et al. (1980) présentent a leur tour une nouvelle variante pour la
transposition, il s’agit cette fois d’un systeéme a compression fréquentielle linéaire (figure 5).
Les premiers tests réalisés chez le normo-entendant ont montré que le traitement n’améliorait
pas l'intelligibilité, la technique a alors été modifiée en une compression non linéaire de
fréquence qui réduit la bande passante d’un signal de parole en appliquant des quantités
croissantes de diminution fréquentielle a des fréquences d’entrée relativement hautes
(Sekimoto et Saito, 1980). Les avantages d’une telle méthode sont 1/ 1’absence de
chevauchement entre signaux décalés (shiftés) et non décalés, et 2/ une information de basse
et moyenne fréquence qui est préservée puisque 1’intégralité de la gamme fréquentielle du
premier formant est inchangée par le traitement appliqué. Toutefois, la non-linéarité de la
compression implique que les ratios de fréquences (incluant les ratios harmoniques) pour ces
hautes fréquences qui ont été compressées ne sont plus préservés. La perception de la parole
peut, ainsi, étre négativement affectée si la fréquence de coupure de la compression était

diminuée au point d’inclure des plus basses fréquences.
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Figure 5. Enveloppes d’un spectre fréquentiel de parole pour différents taux de compression

fréquentielle linéaire. D’apres Sekimoto et al. (1980b).

Parallelement, en France on trouve le systeme Galaxie qui a ét€ pensé par Jean-Claude Lafon.
Depuis le milieu des années 60’s Lafon a déposé plusieurs brevets (avec la collaboration de
Gharbi pour certains) en utilisant divers systemes de compression fréquentielle linéaire et non

linéaire. Le but des traitements utilisés est de présenter 1I’information dans « le spectre audible



par le sourd » (soit de 20 Hz a 1000 Hz) et de préserver la structure prosodique des signaux de
parole. Pour cela, différentes bandes spectrales sont transposées dans des zones de plus basses
fréquences et amplifiées. Le nombre de bandes de destination est égal au nombre de bandes
sources. Le ratio de compression spectrale est différent pour chacune des bandes mais il est
constant a l’'intérieur d’'une méme bande. Les fréquences en dessous de 500 Hz sont
amplifiées avec un gain constant. L’amplification diminue graduellement entre 500 et 1000
Hz, de facon a libérer cette zone pour les bandes transposées. Plusieurs prototypes ont été
concus, mais aucun n’a été commercialisé a cause du manque de miniaturisation de ces

dispositifs. D’apres les auteurs, ces systeémes fourniraient un bénéfice mais il n’a jamais

vraiment été quantifié.

Un peu plus tard, toujours en France, Dupret et Lefevre (1991) déposent le brevet de leur
prothese EMILY. Le principe de celle-ci est de déterminer le second formant F2 par
extraction des fréquences dominantes dans la bande [1 kHz —2 kHz]. F2 est ensuite additionné
avec F2/2 et F2*2 au signal original, et chaque composante F2 peut étre amplifiée
individuellement en fonction de 1’audiogramme du patient. L’algorithme était implémenté
dans un systeme embarqué et il était utilisé avec des appareils Phonak. D’apres ses inventeurs,
le systeme était sensé améliorer I'intelligibilité de la parole en milieu calme et dans le bruit,

mais aucun article n’a jamais été publié sur I’utilité de ce systeme.

Aux Etats-Unis, a Cambridge, Reed et al. (1983, 1985) développent également des
algorithmes qui réalisent une réduction fréquentielle lin€aire ou non-linéaire [2], mais cette
technique ne dépassera jamais le stade de 1’évaluation en laboratoire. Dans les algorithmes
utilisés, la fréquence fondamentale est préservée car I’espacement entre les périodes
successives du pitch sont maintenues. La bande passante des signaux comprimés est soit 2500
Hz, soit 1250 Hz. Malheureusement les résultats pour les différentes conditions
expérimentales (figure 6) montrent qu’un simple filtrage passe-bas (a bande-passante

équivalente) est tout aussi efficace, voire plus efficace que leur algorithme.
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Figure 6. Performances moyennes obtenues sur 6 sujets, pour 6 conditions de réduction fréquentielle a
et 2 facteurs de compression K. LPF correspond au filtrage passe-bas a 2500 Hz pour K = 2 et 1250
Hz pour K = 4. Les labels A, B, C, LIN et D correspondent a des valeurs du parametre a = 0,5 ; 0,33 ;
0,16;0;et-0,33 pourK=2etaa=0,7;0,6;0,3;0;et-0,3 pour K=4.D’apres Reed et al. (1983).

Vers le milieu des années 90, la société AVR Communications propose plusieurs appareils
reposant sur différentes techniques de transposition fréquentielle. Il y a d’abord le systeme
Transonic apparu en 1997. Ce processeur décale proportionnellement et comprime la
fréquence du signal de parole dans une gamme de fréquences plus basse. Le processeur
détermine si les pics spectraux d’énergie sont localisés au-dessus ou en dessous de 2500 Hz.
Si I’énergie spectrale est au-dela de 2500 Hz, le signal est considéré comme une consonne et
le coefficient de consonne (Zc) est activé. Si I’énergie spectrale est en dessous de 2500 Hz, le
signal est considéré comme une voyelle et le coefficient de voyelle (Zv) est activé.
L’activation du coefficient Zc ou Zv se manifeste en un décalage du spectre de la parole dans
une gamme de fréquences plus basses. En complément, un circuit DCB (Dynamic Consonant
Boost) est ajusté pour augmenter le niveau des consonnes les plus faibles. Toutefois les
résultats présentés par Parent et al. (1997) pour la compréhension avec ce systeme sont plutot

mitigés.

Quelques années plus tard, en 2000, AVR sort la prothese ImpaCt. A la différence du
Transonic, cet appareil ne détecte pas les consonnes et voyelles mais il détecte les sons voisés
et non voisés. La transposition n’est active que si I’appareil détecte un son non-voisé en entrée
de I’appareil et la quantité par laquelle les fréquences sont divisées quand la transposition est

active est appelée FCVL (Frequency Compression for Voiceless Sounds). Par exemple,
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lorsque FCVL est fixé a 2 et la transposition est active, toutes les fréquences d’entrée sont

décalées d’une octave vers les graves.

Enfin, I’appareil AVR le plus récent semble étre le Sonovation Nano Xp, distribué depuis
2004. Le principe de ce dernier systeme n’est pas détaillé dans la littérature, mais d’apres

Gifford et al. (2007), il semble reposer sur la méme philosophie que I’ImpacCt.

En Australie, depuis 2005 1’équipe de McDermott et de Simpson utilisent un nouveau
processeur expérimental de compression fréquentielle non linéaire (le SHARP, Zakis et al.
2001) qui vise a laisser intacte 1’information basse fréquence, inférieure a la fréquence de
coupure de I’appareil. C’est d’ailleurs cet algorithme qui a donné naissance au SoundRecover
de Phonak. L’équipe de Simpson a réalisé des tests sur une vingtaine de malentendants et les
résultats montrent globalement de meilleures performances avec cette technique (Simpson et
al., 2005 ; 2006). Cependant les auteurs décrivent une tres large variabilité des résultats et
précisent qu’il est nécessaire de bien maitriser les facteurs de compression fréquentielle pour

obtenir un réglage optimal.

Parallelement Widex commence a proposer son algorithme Audibility Extender. Les
principaux auteurs a travailler avec ce systeme (intégré dans les appareils Inteo et Mind) sont
Francis Kuk et ses collaborateurs (Kuk et al, 2006, 2007, 2009). Comme nous 1’avons décrit
dans I’introduction, la transposition de Widex consiste en une transposition linéaire dont la
fréquence de coupure, réglable par le clinicien, se situe entre 630 et 6000 Hz. La bande
fréquentielle transposée est décalée d’une voire deux octaves dans les plus basses fréquences
et chevauche la bande fréquentielle non traitée. Kuk et al notent qu’1/3 des sujets testés
trouvent 1’écoute plus confortable lorsque la transposition est activée. Dans leur étude de 2009
ou ils évaluent la compréhension de la parole dans le silence et dans le bruit, on constate que
les résultats s’améliorent au bout de 2 mois d’utilisation des appareils (d’ou la nécessité d’un
entrainement), mais les analyses statistiques montrent que seule la perception des fricatives

est améliorée par la transposition.
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Récemment en Inde, Kulkarni et al. (2007 et 2009) ont proposé une technique de compression
fréquentielle multi-bande, en vue de réduire les effets du masquage fréquentiel [4].
Usuellement, les appareils a compression non linéaire de fréquence travaillent sur deux
bandes, une bande de basse fréquence jusqu’a la coupure de la compression qui reste intacte
et une seconde bande de plus haute fréquence qui subit 1’opération de compression
fréquentielle. A la différence de ces techniques, 1’algorithme proposé par Kulkarni et al
consiste a diviser le signal d’entrée de 1’appareil en plusieurs bandes et a réaliser la
compression fréquentielle a I’intérieur des différentes bandes. Cette compression multi-bande
concentre ainsi I’énergie spectrale vers les centres des bandes pour compenser partiellement le
masquage spectral. Les résultats de ce systeme testé chez le normo-entendant montrent un
avantage de la compression seulement en condition bruyante ou le bruit est plus fort que la
parole (figure 7, partie gauche). Chez le malentendant (figure 7, partie droite), la compression
est généralement meilleure que 1I’amplification conventionnelle et les premiers résultats sont

plutdt encourageants.
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Figure 7. Intelligibilité des mots CNC pour différents facteurs de compression (1, 0,8, 0,6 et 0,4). A
gauche : scores moyens en fonction du RSB mesurés chez 6 sujets normo-entendants. A droite : scores

individuels mesurés dans le calme chez 11 sujets malentendants.

A cette méme période, 1’équipe de Brian Moore au Royaume-Uni s’interroge sur ’intérét
d’utiliser la transposition fréquentielle pour I’ appareillage des sourds partiels qui ont des ZICs
dans les hautes fréquences. Robinson et al entreprennent alors des travaux de recherche pour
évaluer les performances offertes par un nouvel algorithme expérimental de transposition

fréquentielle [5], d’abord en laboratoire (2007), puis embarqué dans des aides auditives
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Phonak Aero 311 (2009). Pour cet algorithme, le choix de la fréquence de coupure de leur
transposition (la fréquence en dessous de laquelle le signal est inchangé) est basé sur un
critere recommandé par Vickers et al. (2001) et par Baer et al. (2002) qui recommandent de
ne pas amplifier les fréquences au-dela de 1,7*fe, fe étant la fréquence charniere de la ZIC de
chaque patient. Les patients sont donc testés avec une condition controle pour laquelle 1’aide
auditive amplifie les fréquences jusqu’a 1,7*fe (c’est-a-dire type filtrage passe-bas), et une
condition transposée pour laquelle le signal entre [2*fe — 2,7*fe] est transposé-ajouté sur la
zone [fe — 1,7*fe] (figure 8). La zone transposée n’est pas comprimée, elle garde une largeur
de bande de 0,7*fe. La transposition ne s’active que lorsque le ratio [énergie haute fréquence /
énergie basse fréquence] devient supérieur a un certain seuil (0,1 dans Robinson et al, 2007 ;
0,5 dans Robinson et al, 2009). Tout comme 1’étude de Reed et al. (1993), les résultats chez
les malentendants réveleront qu’un simple filtrage passe-bas est tout aussi efficace que
I’algorithme étudié. La transposition améliore la perception de certaines consonnes, mais cela

se fait au détriment de la perception des voyelles.

Control Destination Source

L7, |

Transposed @m

Figure 8. Illustration du traitement réalisé par 1’Algorithme de Robinson et al. (2007, 2009). La
condition contrdle est un filtrage passe-bas a 1,7*fe. Pour la condition transposée, la bande source

entre [2*fe — 2,7*fe] est transposée sur la zone [fe — 1,7*fe]. D’apreés Robinson et al. (2007).

En Chine on trouve les travaux de Xiao et al. (2008) qui ont comparé les performances de
deux algorithmes par rapport a une amplification conventionnelle. L’algorithme M1 consiste
en une compression fréquentielle couplée a un chevauchement du signal transposé sur la
partie haute fréquence du signal non transposé. L’algorithme M2 consiste a compresser
séparer les bandes basse et haute fréquence et a placer le contenu haute fréquence compressé
derriere I'information compressée basse fréquence, d’ou une absence de chevauchement
fréquentiel entre les bandes. Six sujets malentendants avec une perte modérée a sévere étaient

recrutés pour évaluer ces deux algorithmes. Les résultats montrent que les patients ont en
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général de meilleurs scores avec les algorithmes M1 et M2 qu’avec leur propre appareil
auditif. Les auteurs notent qu’en milieu bruyant, les systtmes a compression sans
chevauchement fréquentiel sont plus stables que les systemes a transposition avec un

chevauchement fréquentiel.

Au Canada, Glista et al. (2009) évaluent un nouveau traitement de compression non linéaire
de fréquence implémenté dans des contours d’oreille type Phonak Savia 311 ou 411, chez 24
sujets ayant une surdité sévere a profonde dans les hautes fréquences. Le fonctionnement de
I’algorithme n’est pas détaillé mais les auteurs précisent simplement que la fréquence de
coupure et le ratio de compression sont ajustés a chaque sujet. Les résultats moyens pour la
tache de détection des sons /s/ et /sh/ sont présentés figure 9, partie gauche. La partie droite de
la figure X affiche les résultats individuels pour la détection des sons, tracé en terme de
différence de scores. Les scores négatifs indiquent une amélioration avec le traitement
conventionnel (CP) et les scores positifs indiquent une amélioration avec la NFC. Cette figure
indique une tres large variabilité du bénéfice fourni par le traitement conventionnel et par la
compression fréquentiel, chez les participants adultes et enfants. Les résultats aux taches de
reconnaissance de parole (consonnes, pluriels, voyelles) montrent que la transposition conduit
a une amélioration de la perception des consonnes et surtout elle ne nuit pas a la perception

des voyelles (figure 10), comme c’était le cas dans 1’étude de Robinson et al. (2007).
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Enfin, une des dernieres études en date a été réalisée par les équipes Allemandes et Suisses de
Bohnert et al. (2010) pour I’évaluation du SoundRecover de Phonak dont nous avons décrit le
fonctionnement en introduction. Onze sujets malentendants ayant une perte sévere a profonde
dans les hautes fréquences étaient testés avec un appareil Naida. Les tests consistaient a
reconnaitre les phrases OLSA dans un bruit qui avait le méme spectre a long terme que le
matériel phonétique utilis€é comme stimulus. Sur les 11 sujets testés, 7 comprennent mieux
avec le SoundRecover et 4 comprennent moins bien (figure 11), la dégradation du seuil
d’intelligibilité pouvant atteindre 7.85 dB chez le sujet S2. Cette étude montre une fois de plus

que tous les patients ne tirent pas un bénéfice de la compression fréquentielle.

OLSA

[mOwn o SeundRecover]

Improvement

A% 65 dB
Figure 11. Seuil de reconnaissance de la parole (SRT). Les barres en gris foncé montrent les résultats
des sujets avec leurs propres aides auditives. Les barres en gris clair montrent les résultats obtenus

avec le SoundRecover. D’apres Bohnert et al. (2010).

L’ensemble des données de la littérature sur la réduction fréquentielle décrite ci-avant et sur le
tableau I montrent une tres large disparité des performances, quelque soit la technique utilisée
et quelque soit le degré de perte auditive dans les hautes fréquences. Comment expliquer alors
les succes et les échecs de ces techniques ? D’apres les différents auteurs, certains échecs
peuvent s’expliquer par les distorsions du son engendrées par les traitements réalisé par ces
systemes. Par exemple Robinson et al. (2007) expliquent I’échec de I'ImpaCt a cause du
traitement qu’il réalise. La technique de « slow playback » va diminuer toutes les fréquences
de sortie, ce qui résulte en un allongement du signal temporel par rapport a I’entrée. Pour
éviter une désynchronisation de la sortie par rapport a I’entrée, certains segments doivent €tre
régulierement supprimés, ce qui a pour conséquence des distorsions du signal de sortie par

rapport a I’original et des pertes d’information.
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D’autres auteurs supposent que les performances sont liées aux parametres de la compression
et qu’il est nécessaire de respecter certaines regles pour ne pas dégrader la compréhension.
Dans les études de Kulkarni et al. (2007, 2009) par exemple, nous constatons qu’une
compression fréquentielle trop importante (0,4) peut nuire a la compréhension par rapport a
un ratio optimal de 0,6. Il est donc indispensable de respecter certaines regles et de savoir
maitriser les différents parametres de la compression fréquentielle car les performances au

niveau perceptif peuvent étre séverement affectées (Baskent & Shannon, 2007).

On trouve dans la littérature plusieurs recommandations cliniques. Selon Turner & Hurtig
(1999) la compression fréquentielle doit €tre utilisée lorsque la perte devient supérieure a 60
dB HL au-dela de 2000 Hz. IIs préconisent que I’information haute fréquence de la parole soit
décalée vers les régions de plus basses fréquences, ou la sensibilité auditive est meilleure que
60 dB HL. Quant a l'optimisation du réglage avec la compression, Turner et Hurtig
recommandent que :

1) le décalage de fréquences se fasse avec un facteur multiplicatif fixe,

2) les caractéristiques temporelles (enveloppe) et la durée de la parole soient préservées autant
que possible,

3) la bande de fréquence comprimée ne soit pas inférieure a 60-70% de la largeur de bande
originale, c'est-a-dire que le facteur de compression ne doit pas étre supérieur a 1,4

(1/0,7=1,4), sans quoi I'intelligibilité du signal risque d’étre dégradée.

Robinson et al. (2007, 2009) suivent les recommandations de Vickers et al. (2001) et de Baer
et al. (2002) et n’amplifient pas les fréquences supérieures a 1,7*fe. Enfin, si on s’en tient aux
résultats de Xiao et al. (2008), on peut penser qu’en milieu bruyant, il est préférable d’utiliser

des systemes a compression sans chevauchement fréquentiel.

Depuis une cinquantaine d’années, les systemes a transpositions fréquentielles se sont
succédés. La plupart se sont révélés inefficaces, mais ces échecs étaient probablement dus aux

technologies qui étaient inadaptées a 1I’époque.

La technologie est désormais stabilisée et les systemes disponibles aujourd’hui sont tres
prometteurs. Ils offrent un bénéfice majeur pour la gestion du larsen et pour I’audibilité des

hautes fréquences qui n’est pas nécessairement reliée a ’intelligibilité (entendre les bruits
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environnants, les oiseaux, les cigales, le clignotant). Ils semblent étre trés prometteurs pour les
surdités séveres et profondes et sont sans conteste des solutions d’avenir pour les surdités de

type pente de ski.

Aujourd’hui encore il existe de larges variabilités de performances (Bohnert et al., 2010) et on
peut espérer que la recherche, ces prochaines années, s’orientera sur la sélection des candidats
a la transposition. Les indications d’appareillage sont encore trop peu connues. Ce point
crucial sera peut-étre le dernier obstacle a surmonter pour obtenir un résultat optimal avec les

nouvelles techniques de réduction fréquentielle.

19



Références :

Baer T, Moore BC, Kluk K. Effects of low pass filtering on the intelligibility of speech in noise for
people with and without dead regions at high frequencies. J Acoust Soc Am. 2002;112:1133-
44.

Bagkent D, Shannon RV. Combined effects of frequency compression-expansion and shift on speech
recognition. Ear Hear. 2007;28:277-89.

Bohnert A, Nyffeler M, Keilmann A. Advantages of a non-linear frequency compression algorithm in
noise. Eur Arch Otorhinolaryngol. 2010;267:1045-53.

Ching TY, Dillon H, Byrne D. Speech recognition of hearing-impaired listeners: predictions from
audibility and the limited role of high-frequency amplification. J Acoust Soc Am.
1998;103:1128-40.

Ching TY, Dillon H, Katsch R, Byrne D. Maximizing effective audibility in hearing aid fitting. Ear
Hear. 2001;22:212-24.

Dupret JP, Lefevre F. Electronic device for processing a sound signal. US patent US 5077800, 1991.

Foust KO, Gengel RW. Speech discrimination by sensorineural hearing-impaired persons using a
transposer hearing aid. Scand Audiol. 1973;2:161-70.

Freed DJ, Soli SD. Frequency shifter for use in adaptive feedback cancellers for hearing aids. US
patent US 2005/0271222 Al.

Freed DJ, Soli SD. Frequency shifter for use in adaptive feedback cancellers for hearing aids. US
patent US 7609841 B2, 2009.

Gifford RH, Dorman MF, Spahr AJ, McKarns SA. Effect of digital frequency compression (DFC) on
speech recognition in candidates for combined electric and acoustic stimulation (EAS). J
Speech Lang Hear Res. 2007;50:1194-202.

Glista D, Scollie S, Bagatto M, Seewald R, Parsa V, Johnson A. Evaluation of nonlinear frequency
compression: clinical outcomes. Int J Audiol. 2009;48:632-44.

Hogan CA, Turner CW. High-frequency audibility: benefits for hearing-impaired listeners. J Acoust
Soc Am. 1998;104:432-41.

Johansson B. A new coding amplifier system for the severely hard of hearing. 1961. Proceedings of
the 3" International Congress on Acoustics, Stuttgart 1959;2:655-657.

Johansson B. The use of the transposer for the management of the deaf child. Int J Audiol.

1966;5:362-72.

20



Joson HA, Asano F, Suzuki Y, Sone T. Adaptive feedback cancellation with frequency compression
for hearing aids. J Acoust Soc Am. 1993;94:3254-8.

Kuk F, Keenan D, Korhonen P, Lau CC. Efficacy of linear frequency transposition on consonant
identification in quiet and in noise. ] Am Acad Audiol. 2009;20:465-79.

Kuk F, Korhonen P, Peeters H, Keenan D, Jessen A, Andersen H. Linear frequency transposition:
Extending the audibility of high frequency information. Hear Rev. 2006;13:42-8.

Kuk F, Peeters H, Keenan D, Lau C. Use of frequency transposition in a thin-tube open-ear fitting.
Hearing Journal 2007;60:59-63.

Kulkarni PN, Pandey PC, Jangamashetti DS. Multi-band frequency compression for reducing the
effects of spectral masking. Int J Speech Technol. 2007;10:219-27.

Kulkarni PN, Pandey PC, Jangamashetti DS. Multi-band frequency compression for sensorineural
hearing impairment. Proc. 16th IEEE International Conference on Digital Signal Processing
2009 (DSP 2009), Santorini, Greece. 2009 :1-6.

Lafon JC. Hearing aids. US patent US 3385937, 1968.

Lafon JC. Perfectionnement aux dispositifs de prothese auditive. EU patent EP 0054450 B1, 1984.

Lafon JC, Gharbi T. Perfectionnement aux dispositifs de prothese auditive. EU patent EP 0246970 B1,
1987.

Lafon JC, Gharbi T. Hearing aid devices in which high frequency signal portions are transposed in low
frequency compenstion signal portions. US patent US 4843623, 1989.

McDermott HJ, Dorkos VP, Dean MR, Ching TY. Improvements in speech perception with use of the
AVR TranSonic frequency-transposing hearing aid. J Speech Lang Hear Res. 1999;42:1323-
35.

McDermott H, Hersbach A, Simpson A. Feedback suppression in sound signal processing using
frequency translation. US patent US 7778426 B2, 2010.

McDermott HJ, Knight MR. Preliminary results with the AVR ImpaCt frequency-transposing hearing
aid. J Am Acad Audiol. 2001;12:121-7.

Moore BCJ. Cochlear hearing loss - Physiological, Psychological and Technical Issues. Second
edition, Wiley, 2007.

Moore BCJ. Dead Regions in the Cochlea: Diagnosis, Perceptual Consequences, and Implications for
the Fitting of Hearing Aids. Trends Amplif. 2001;5:1-34.

Moore BC, Huss M, Vickers DA, Glasberg BR, Alcédntara JI. A test for the diagnosis of dead regions
in the cochlea. Br J Audiol. 2000;34:205-24.

Nearey TM. Static, dynamic, and relational properties in vowel perception. J Acoust Soc Am.
1989;85:2088-113.

Parent TC, Chmiel R, Jerger J. Comparison of performance with frequency transposition hearing aids

and conventional hearing aids. J] Am Acad Audiol. 1997;8:355-65.

21



Reed CM, Hicks BL, Braida LD, Durlach NI. Discrimination of speech processed by low-pass
filtering and pitch-invariant frequency lowering. J Acoust Soc Am. 1983;74:409-19.

Reed CM, Schultz KI, Braida LD, Durlach NI. Discrimination and identification of frequency-lowered
speech in listeners with high-frequency hearing impairment. J Acoust Soc Am. 1985;78:2139-
41.

Rees R, Velmans M. The effect of frequency transposition on the untrained auditory discrimination of
congenitally deaf children. Br J Audiol. 1993;27:53-60.

Risberg A. The ’transposer’ and a model of speech perception. Quarterly Progress and Status Report
STL-QPSR 1965 ;4 :26-30.

Robinson JD, Baer T, Moore BC. Using transposition to improve consonant discrimination and
detection for listeners with severe high-frequency hearing loss. Int J Audiol. 2007;46:293-308.

Robinson JD, Stainsby TH, Baer T, Moore BC. Evaluation of a frequency transposition algorithm
using wearable hearing aids. Int J Audiol. 2009;48:384-93.

Sakamoto S, Goto K, Tateno M, Kaga K. Frequency compression hearing aid for severe-to-profound
hearing impairments. Auris Nasus Larynx. 2000;27:327-34.

Sekimoto S, Kiritani S, Saito S. Intelligiblity of frequency compressed speech in lowpass filtered
condition. Ann Bull. 1980;14:181-93.

Sekimoto S, Saito S. Nonlinear frequency compression speech processing based on the PARCOR
analysis-synthesis technique. Ann Bull. 1980;14:65-72.

Simpson A, Hersbach AA, McDermott HJ. Frequency-compression outcomes in listeners with steeply
sloping audiograms. Int J Audiol. 2006;45:619-29.

Simpson A, Hersbach AA, McDermott HJ. Improvements in speech perception with an experimental
nonlinear frequency compression hearing device. Int J Audiol. 2005;44:281-92.

Turner CW. Hearing loss and the limits of amplification. Audiol Neurootol. 2006;11 Suppl 1:2-5.

Turner CW, Hurtig RR. Proportional frequency compression of speech for listeners with sensorineural
hearing loss. J Acoust Soc Am. 1999;106:877-86.

Velmans M. The design of speech recoding devices for the deaf: University of Manchester. Br J
Audiol. 1974;8:1-5.

Velmans M, Marcuson M. The acceptability of spectrum-preserving and spectrum-destroying
transposition to severely hearing-impaired listeners. Br J Audiol. 1983;17:17-26.

Vickers DA, Moore BC, Baer T. Effects of low-pass filtering on the intelligibility of speech in quiet
for people with and without dead regions at high frequencies. J Acoust Soc Am.
2001;110:1164-75.

Xiao X, Hu G, Liu C, Liu J. Improving speech intelligibility of severely hearingimpaired people by
frequency-lowering technique. Scientific Research and Essay 2008;3:259-66.

22



Zakis JA, McDermott HJ, Fisher M. A high performance digital hearing aid for advanced sound
processing research. 2001. Poceedings of “Biomedical Research in 20017, IEEE Engineering
in Medicine and Biology Society (Victorian Chapter), Monash University, Australia, 17-20.

23



Annexe :

Article Systéme Population Mesure Conditions Performances Résultat principal
Auteurs et utilisé : NE: normo- Matériel mesurées :  moyennes Remarques des auteurs
année Traitement entendants T: transpo <,>,ou=,
custom ME : activée individuelles si
ou du malentendants NT: disponibles
commerce transpo
désactivée/
PB: passe-
bas en Hz
Risberg, 1965  Personnalisé NE (2 groupes) reconnaissance T, PB500, - lieu d'articulation: - le transposeur n’améliore
[1] des mots, PB750, T =PB; pas la perception du lieu
perception du PB1000, - mode d’articulation;
mode et du lieu PB2000 d'articulation : - 100% d’identification
d'articulation T > PB; correcte pour le mode
- perception des d’articulation;
mots : T >PB - meilleur score pour la
perception des mots
Johansson, Oticon TP72 enfants ME (une  perception des NT, T Dans la plupart des - meilleure discrimination de
1966 vingtaine, répartis mots et des cas, T > NT mais /la/ vs. /sa/ en condition
en différents consonnes type seulement apres transposée;
groupes) fricatives, divers plusieurs séances - tous les sujets ont besoin
matériels d'entrainement d’un entrainement pour
phonétiques apprendre a comprendre
avec le systeme;
- lorsque le transposeur est
éteint a la fin de
I’expérimentation, tous les
sujets voient leurs
performances se dégrader;
- l'appareil est tres sensible
au bruit
Foust & Oticon TP72 9 ME avec une reconnaissance NT, T T = NT, mais les - la discrimination du
Gangel, 1973 surdité partielle  des mots données phoneme /s/ est toujours

congénitale ou

acquise

individuelles sont

trés variables

meilleure avec la
transposition activée;

- un entrainement intensif est
nécessaire pour comprendre
la parole transposée;

- le bénéfice potentiel du
transposeur doit étre évalué

individuellement
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Sekimoto et compression 5 NE avec perception des NT, Tavec - consonnes § :=; - amélioration des
al., 1980 linéaire de simulation de consonnes et des  des ratios de - consonnes § : =;  performances seulement
fréquence perte auditive par  voyelles compression - voyelles J: =; pour la perception des
des filtrages prononcées par de 80, 60, 50 - voyelles 9: + voyelles prononcées par des
passe-bas a 700,  des hommes et et 40% voix féminines
1000 et 1500 Hz ~ des femmes
Velmans & FRED, Oticon 36 ME reconnaissance T-FRED, T- - pour le FRED, - les sujets préferent
Marcuson, TP72 des mots VCV TP72 34/36 sujets généralement la
1983 sans signification comprennent mieux transposition du FRED a
avec la transposition celle du TP72;
activée - le son est trop distordu
- pour le TP72, avec le TP72;
28/36 sujets - un entrainement intensif est
comprennent mieux nécessaire pour comprendre
sans transposition avec ’algorithme de
transposition
Reed et al., personnalisé 2 groupes de 3 reconnaissance PB1250, T=PB - la transposition est aussi
1983 [2], NE des syllabes CV ~ PB2500, T efficace qu’un simple
compression pour filtrage passe-bas ;
linéaire et non- différentes - une rééducation auditive
linéaire de conditions assez longue est
fréquence, sans indispensable pour
chevauchement apprendre a « encoder » (2
fréquentiel comprendre) les signaux de
parole diminués en
fréquence
Reed et al., personnalisé 4 ME avec une reconnaissance PB1250, NT>T - I’analyse des confusions
1985 [2], pas de surdité dans les des syllabes CV ~ PB2500, T phonétiques montre que la
chevauchement hautes-fréquences pour réduction fréquentielle
fréquentiel et4 NE différentes améliore la perception des
conditions fricatives et dégrade la

perception des semi-
voyelles;

- la compression
fréquentielle n'est pas
meilleure que 1'amplification

linéaire
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Rees & FRED 8 ME, jeunes reconnaissance T,NT -en général T>NT - pas de différence
Velmans, 1993 sourds des mots (+8%); significative entre les
congénitaux monosyllabiques - pour 7 sujets T>  sessions test et re-test --> le
et des syllabes NT (+3% jusqu'a FRED améliore
sans signification. +16%); significativement les
2 séances test- - pour un sujet T < capacités des sujets a
retest espacées de NT (-6%); discriminer les consonnes,
1 a7 jours - test = retest sans pour autant avoir été
familiarisé au préalable;
- les scores peuvent varier
considérablement d’un sujet
a l’autre;
- la transposition peut
parfois conduire a un
masquage partiel des indices
basse fréquence de la parole
par le signal transposé, d’ou
une baisse de performances
observée chez certains
patients;
- il est nécessaire de mieux
cibler les indications avant
de prescrire I’appareil
Parent et al., AVR 4 ME avec une audiométrie NT, T - pour les sujets S1 - le Transonic améliore la
1997 Transonic surdité partielle  tonale, et S2 T>NT; perception des hautes
reconnaissance - pour le sujet S3 T  fréquences, mais les résultats
des spondees =NT; pour la compréhension sont
(mots - pour le sujet S4 T plutdt mitigés --> une
dissyllabiques), <NT meilleure audibilité
des voyelles, des n’implique pas
consonnes, des nécessairement une
phrases et des meilleure intelligibilité
mots
monosyllabiques
McDermott et AVR 5 ME avec une audiométrie NT, T avec - globalement T > - tous les patients ne tirent
al., 1999 Transonic surdité partielle tonale, différents NT; pas un bénéfice de la
(perte > 80 dB reconnaissance paramétrage - pour le sujet S5, T compression
au-dela de 1000  des phrases (mots s de la < NT pour certains
Hz) clés) et des transposition parametrages

consonnes
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Turner &

Hurtig, 1999

compression

linéaire de

15 ME (16
oreilles) + 3 NE

reconnaissance NT, T avec

des consonnes

des ratios de

- globalement T >
NT;

- la compression de

fréquence proportionnelle

fréquence prononcées par compression - seuls 6/15 sujets couplée a l'amplification
des hommes et de 0,9;0,8; ontune peut offrir des améliorations
des femmes 0,7;0,6; 0,5 amélioration significatives des résultats
significative avec T  par rapport a I’amplification
(au moins 6% seule
d'écart entre T et
NT)
Sakamoto et personnalisé 11 ME avec une  reconnaissance NT, T - 5/11 sujets - la compression n’améliore
al., 2000 [3], pas de surdité sévere a  des mots préferent la pas nécessairement la
chevauchement profonde dissyllabiques et compression mais compréhension des sujets;
fréquentiel des monosyllabes elle n'améliore pas  elle peut étre une bonne
sans toujours les alternative avant
significations performances l'implantation cochléaire
McDermott & AVRImpaCt 3 ME reconnaissance NT, T - pour les tests de - la transposition
Knight, 2001 de mots reconnaissance des  fréquentielle ne fournit pas
monosyllabiques CNC et des le bénéfice escompté;
CNC, consonnes : T = - la transposition
reconnaissance NT; fréquentielle n’était
des consonnes - pour la probablement pas adaptée
dans un contexte compréhension dans pour les patients testés et des
/al-C-/al, le bruit T < NT études complémentaires sont
intelligibilité des nécessaires pour mieux
phrases dans le cibler les indications de la
bruit (RSB = +10 transposition
dB)
Simpson et al., SHARP + 17 ME reconnaissance NT, T - pour 8/17 sujets T - globalement il y a une

2005

Phonak supero

412

des phonemes,
des consonnes,
des fricatives, des

voyelles

> NT;
- pour 8/17 sujets T
=NT;
- pour 1/17 sujets T
<NT

amélioration significative
des performances avec la
compression mais les
résultats ne sont pas
uniformément distribués a

travers les sujets
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Simpson et al.,

2006

SHARP + 7 ME avec une

Phonak supero surdité a pente

412 abrupte (surdité
profonde au-dela

de 1500 Hz

reconnaissance NT, T
de mots
monosyllabiques
CNC,
reconnaissance
des consonnes
dans un contexte
vCyv,
intelligibilité des
phrases dans le
bruit (recherche

du seuil a 50%)

- pour la - les auteurs supposent qu’il
reconnaissance des y a une limite sur la quantité
mots et des d’information qui peut étre
consonnes T=NT; comprimée dans 1’audition
-3 sujets ont de encore exploitable
meilleures

performances avec

T mais la différence

n'est significative

que pour un sujet;

- 2 sujets ont de

moins bonnes

performances avec

T et la différence est

significative pour 2

des 3 sujets;

- pour

l'intelligibilité dans

le bruit T > NT

mais cette

différence est due

au score d'un seul

sujet
Baskent & vocodeur pour 5 NE reconnaissance NT, T pour - compression et - les performances sont les
Shannon, 2007 reproduire des consonnes et différents expansion < moins dégradées lorsqu’il y
compression, des voyelles traitements  référence; a une compression
expansion et de - décalage fréquentielle couplée a un
décalage compression fréquentiel < décalage des fréquences vers
fréquentiel -expansion  référence les graves
et de
décalage
fréquentiel

Gifford et al.,
2007

AVR Nano Xp 6 ME (seuils < 60
dB jusqu'a 500
Hzet>80dB a
2000 Hz et au-
dela

reconnaissance NT, T
des mots
monosyllabiques

CNC,

reconnaissance

des phrases dans

le silence et dans

le bruit (RSB =

+10 dB)

T = NT pour toutes - la compression

les mesures testées  fréquentielle ne fournit pas
d'amélioration significative
chez cette population de

sourds partiels
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Kulkarni et al., personnalisé 6 NE en reconnaissance NT, T avec - chez le NE, pour - les facteurs de
2007 et 2009 [4], pas de condition de perte des mots des ratios de RSB positif NT > compressions 0,4 et 0,8
chevauchement auditive simulée  monosyllabiques compression T; fournissent des

fréquentiel et 11 ME (perte  type CVC,dans  de0,8;0,6; - pour RSB négatif  performances intermédiaires

moyene a le silence (NEet 0.4 T>NT (+17% avec a ce qui est obtenu pour les
profonde) ME) et dans le T pour les RSB < -6 facteurs 1 et 0,6 ;
bruit (NE) dB); - il est important de savoir
-chezle ME, T > maitriser les parametres de
NT pour la majorité la compression, une
des sujets, pour les  compression trop importante
diverses conditions. (0,4) peut nuire a la
- Pour un ratio de compréhension par rapport a
0,6, I'amélioration un ratio optimal (0,6)
avec T est
significative chez
tous les sujets
Robinson et personnalisé 7+5 ME avec des reconnaissance NT, T - seule la perception - la perception des fricatives
al., 2007 et [5], avec pertes séveres a des consonnes en des consonnes ('s' et ') est améliorée par la
2009 chevauchement profondes dans contexte VCV, affriquées est transposition (seulement
fréquentiel, les hautes discrimination de améliorée par la pour 1'étude de 2007) alors
testé en fréquences, 's'et 'z' en fin de transposition ; que les performances
laboratoire associées a des mot, - 2007: pour 2/7 générales ne le sont pas -->

(2007) puis ZICs reconnaissance sujets T > NT I’amélioration de la

embarqué dans des phrases dans - 2009: pour 2/5 détection des fricatives se

une aide le bruit (2009) sujets T < NT. fait au détriment de la
auditive perception des autres

Phonak Aero catégories de consonnes;

311 (2009) - on peut supposer que la
transposition fréquentielle
n’est adaptée que pour une
minorité de patients;

- I'algorithme de
transposition testé fournit un
résultat équivalent a un
simple filtrage passe-bas
Xiao et al., un algorithme 6 ME avec une reconnaissance NT,MI1,M2 M2>MI1>NT - en milieu bruyant, les
2008 Ml a perte moyenne a  des consonnes, systémes a compression sans

compression
avec
chevauchement
fréquentiel vs.
un algorithme
M2 sans

chevauchement

sévere

des mots
monosyllabiques,
des mots ou des
phrases courtes,
dans le silence ou
dans un bruit
blanc a un RSB
de +5 dB

chevauchement fréquentiel
sont plus stables que les
systémes avec un

chevauchement fréquentiel
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Glista et al., compression 24 ME (13 détection des NT, T - I'ensemble des - contrairement a
2009 non linéaire de  adultes + 11 sons de parole tests indiquent que  1’algorithme testé dans
fréquence enfants) avec une (/s/ et /sh/), T > NT, mais ce I’étude de Robinson et al.
embarqué dans surdité sévere a  reconnaissance n'est pas valable a (2007), I’amélioration de la
des contours profonde dans les des consonnes, I'échelle reconnaissance des
similaires aux  hautes fréquences reconnaissance individuelle ; consonnes ne nuit pas en
Phonak Savia du pluriel pour - le score des contrepartie a la perception
311 ou4dll détecter les /s/ et voyelles n'est pas d’autres éléments de la
/z/ en fin de mot, affecté par T parole tels que les voyelles
reconnaissance
des voyelles
Bohnertet al., SoundRecover 14 ME, la plupart reconnaissance NT, T - pour 7/11, - tous les patients ne tirent

2010

avec une perte

sévere a profonde

des phrases dans
le bruit
(recherche du
seuil a 50%)
(11/14 sujets)

l'intelligibilité dans
le bruit est
améliorée avec T
(de 0,3dB a7,35
dB d'amélioration);
- pour les 4 autres
sujets T < NT
(jusqu'a -7,85 dB)

pas un bénéfice de la

compression fréquentielle

Tableau I. Récapitulatif des principales

en émergent.

études de ces 50 dernieres années et des résultats qui
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La littérature sur la compression fréquentielle observe une trés large disparité des résultats.
Certains patients, pourtant candidats a la compression d’apres leur audiogramme, n’arrivent
pas a tirer profit de ces systemes. Certains des échecs observés peuvent étre liés a la
technologie mais aujourd’hui les appareils auditifs permettent de réduire les distorsions du
son par rapport au signal original ; nous constatons encore des échecs malgré cela. Ces
patients ne tirent aucun bénéfice de I’amplification conventionnelle ni de la compression
fréquentielle. D’autre part ils entendent encore trop bien pour étre candidats a I’implant

cochléaire. Quelle alternative peut-on leur proposer ?

I.9. La Stimulation Electrique-Acoustique (EAS)

Principe de P’EAS

La Stimulation Electrique-Acoustique (EAS = Electric-Acoustic Stimulation) consiste en une
stimulation bimodale du systéme auditif : une aide auditive amplificatrice va stimuler les
basses fréquences acoustiquement tandis que les hautes fréquences seront stimulées
¢électriquement par un implant cochléaire inséré partiellement dans la zone non fonctionnelle
de la cochlée, généralement dans le premier tour basal, soit 18 a 20 mm d’insertion du porte-
¢lectrodes, ce qui correspond a une zone de fréquences de 700 — 1000 Hz pour 1’électrode la
plus apicale. Toutefois cette stimulation bimodale n’est possible que si ’audition résiduelle a

été préservée post-implantation.

Le challenge pour I’EAS : la préservation de I’audition post-implantation

Dans les années 1990s, les travaux de Shepherd et de son équipe ont mis en évidence, chez
I’animal, qu’il était possible de préserver 1’audition dans une oreille implantée. Ils ont ainsi
démontré que, s’il n’y a pas de trauma d’insertion de 1’électrode, d’infection ou
d’inflammation sévere, les cellules ciliées apicales au faisceau d’électrodes implanté peuvent
non seulement survivre, de plus elles peuvent également fonctionner de fagon quasi normale

(Shepherd et al., 1983 ; Ni et al., 1992 ; Xu et al., 1997).
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En 1997, Hodges et al. ont montré, chez I’humain, qu’il était possible de conserver 1’audition
résiduelle suite & une implantation cochléaire. Ils ont réalisé¢ pour cela une audiométrie
oreilles nues de 40 sujets avant et apres leur implantation. Sur les 40 sujets, 21 (52%) ont eu
une conservation de leur audition résiduelle et sur ces 21 sujets qui avaient eu leur audition
préservée, 76% avaient des seuils audiométriques conservés a 10 dB prés par rapport a leurs
seuils préimplantation. Sur le groupe des 40 sujets testés, la chute moyenne de I’audition était
de 12 dB dans I’oreille implantée et de 4,4 dB dans I’oreille contrdle. Pour autant les 21 sujets
qui avaient eu leur audition conservée n’avaient pas de meilleures performances avec leur

implant par rapport au groupe de 19 sujets qui avaient perdu 1’audition.

Quelques années plus tard, en 1999, Von Ilberg et al. ont introduit le concept de I’EAS en
montrant qu’il était possible de préserver et d’exploiter acoustiquement 1’audition résiduelle
d’un patient implanté cochléaire. Cette expérience chez I’humain a ensuite été renouvelée
dans d’autres centres par Kiefer et al. (2002), Skarzynski et al. (2002), Gantz et Turner
(2003), Kiefer et al. (2004), James et al. (2006) et Fraysse et al. (2006) qui ont confirmé qu’il
est possible de préserver I’audition apres une implantation cochléaire. Présentée seule, la
stimulation acoustique des tres basses fréquences fournit pourtant peu d’intelligibilité (Kong
et al., 2005 ; Chang et al., 2006, Zhang et al., 2010). Mais lorsque cette information basse
fréquence est couplée a la stimulation de I'IC, les performances des patients pour la
compréhension dans le bruit s’améliorent drastiquement, jusqu’a 10 dB en RSB par rapport a

I’IC classique (Turner et al., 2004 ; Kong et al., 2005 ; Dorman et al., 2008).

Les centres d’implantation portent un intérét tout particulier au développement de I’EAS,
mais la condition préalable pour en bénéficier est une audition résiduelle suffisante post-
implantation. La préservation de 1’audition est un objectif majeur, c’est pourquoi nous
constatons actuellement un développement important des porte-électrodes atraumatiques et

des techniques de chirurgie mini-invasive (soft surgery).

Depuis une dizaine d’années, nous avons vu apparaitre des nouveaux prototypes de porte-
¢lectrodes qui se sont révélés plus ou moins adaptés et plus ou moins efficaces. En 2003,
Gantz et Turner ont essayé ’EAS chez 6 patients, avec des implants ayant des faisceaux
d’électrodes plus courts que la normale, le but étant de ne pas endommager les cellules
apicales lors de la chirurgie. IIs utilisaient un implant Hybrid CI24 (Cochlear) avec 2 types de

porte-électrodes, 1’'un mesurait 6 mm et ’autre mesurait 10 mm. Les 2 types d’implants
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avaient 6 canaux et chacun a été implanté chez 3 patients ayant de 1’audition résiduelle dans
les graves. Les audiométries réalisées 12 mois apres I’implantation ont montré que 1’audition
avait été préservée chez les 6 sujets. Cependant 1’utilisation de porte-¢électrodes trés courts
(6 mm) est treés controversée. D’une part un faisceau de 6 mm ne va probablement pas assez
profond dans la cochlée pour stimuler correctement les fibres nerveuses et les neurones du
ganglion spiral encore fonctionnels (Woodson et al., 2010). D’autre part une insertion trop
courte risque d’étre handicapante pour le patient, dans la mesure ou il risque d’y avoir une
distorsion importante en terme de place tonotopique (Gantz et Turner, 2003 ; Woodson et al.,
2010). 1l faut également avoir conscience qu’un porte-électrode treés court va impliquer une
diminution des espaces inter-électrodes, ce qui va favoriser les interactions (Fu et Shannon,
1999). Gantz et son équipe ont donc poursuivi leurs essais cliniques, essentiellement avec
I’implant Hybrid C124 de longueur 10 mm et ont réussi a préserver 1’audition, totalement ou

partiellement, chez 46 patients parmi 48 implantés (Gantz et al., 2006).

En parallele, le développement des chirurgies atraumatiques en Europe se fait avec des
insertions un peu plus profondes que celles recommandées par Gantz et son équipe. En effet il
faut envisager la possibilité que le patient puisse perdre I’audition post-implantation et des
travaux ont montré que, dans ce cas de figure, un implant de 10 mm n’était pas aussi efficace
qu’un implant de longueur standard et qu’une réimplantation serait plus appropriée
(Fitzgerald et al., 2008). Il est donc recommandé d’insérer le faisceau sur un minimum de
360° (environ 18-22 mm, variable en fonction de 1’anatomie de la cochlée), ce qui est un bon
compromis pour 1/ préserver 1’audition résiduelle et 2/ obtenir de bonnes performances avec
I’implant seul au cas ou 1’audition résiduelle serait perdue post-implantation (Gstoettner et al.,
2009). Récemment, avec une telle profondeur d’insertion, I’équipe de Gstoettner (2009) a
présenté un taux de 100% de préservation de 1’audition. Mais généralement, que ce soit pour
les implants Cochlear avec des électrodes périmodiolaires et des insertions de 17 mm (James
et al., 2006) ou bien pour les implants Med-El avec des électrodes droites et des insertions de
18-24 mm (Gstoettner et al., 2006), le taux de préservation de I’audition est quasi-identique, a
savoir 70% des cas. En parcourant la littérature, certains centres disent obtenir jusqu’a 80-
90% de préservation de I’audition (Gstoettner et al., 2004 ; Kiefer et al., 2004 ; Kiefer et al.,
2005 ; Skarzynski et al., 2006), mais tous les centres n’ont pas les mémes critéres en terme de
préservation de 1’audition (certains vont considérer qu’il y a préservation si la différence

seuils postop — seuils préop est inférieure a 10 dB, d’autres si la différence est inférieure a
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30 dB), ce qui peut biaiser les résultats. Pour maximiser les chances de préserver 1’audition, il

est nécessaire de mieux maitriser les techniques chirurgicales.

L’EAS serait donc une alternative pour les patients qui sont en échec avec 1’amplification
conventionnelle et la compression fréquentielle. Dans une précédente étude, nous avons
montré que l’appareillage conventionnel fournissait de meilleurs résultats que 1’implant
cochléaire. Par analogie, nous pouvons nous demander si la compression fréquentielle

fournira de meilleurs résultats que I’EAS. Cette question sera traitée dans la section suivante.

I.10. Restitution de P’audibilité des fréquences supérieures a
1000 Hz dans le cas de surdités partielles

(article publié dans les Cahiers de I’Audition : Seldran F, Thai-
Van H, Truy E, Beliaeff M, Berger-Vachon C, Collet L, Gallégo S.
2010 ;4 :24-33)
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. Résumé

implant cochléaire reste un dilemme pour les malen-
tendants atteints de surdités supérieures a 80 dB
au-dela de 1000 Hz. Les patients qui ont participé a
cette étude présentent ce type de perte ; ils ne tirent pas
de bénéfice d’une aide auditive conventionnelle. Malgré
tout ils pergoivent encore « trop bien » les sons de basse
fréquence et une implantation cochléaire risquerait de
détruire leurs restes auditifs.

Aujourd’hui, deux systemes peuvent étre proposes, I'ap-
pareil Naida qui est une aide auditive amplificatrice qui
integre une fonction de compression non-linéaire de
fréquence et I'implant a Stimulation Electrique-Acous-
tique (EAS) de Med-El.

Cependant la littérature reporte des « échecs » inexpli-
qués de chacun de ces systemes et nous pensons qu'il
est important de mieux redéfinir les indications de ces
systemes, afin de choisir I'appareillage qui sera le mieux
adapté et de maximiser les chances de réussite du
patient. Nous proposons d’utiliser un test d’audiométrie
vocale filtrée qui pourra étre utilisé par la suite dans le
but de réaliser un bilan pronostique qui nous dira « quel
systéme est le mieux adapté a quel profil de patient ».

Le systeme a compression fréquentielle a pour avantage
majeur de supprimer le phénoméne de larsen qui est
quasi-inévitable avec une amplification linéaire.
L'implant EAS, quant & lui propose d’exploiter les reli-
quats d’audition dans les basses fréquences et d’utiliser
un implant cochléaire pour prendre le relais de la stimu-
lation acoustique.

Nous avons testé le systeme Naida sur 5 patients et I'im-
plant EAS sur 4 patients.

Les deux systemes testés nécessitent un gros travail
de rééducation auditive, particulierement I'implant EAS.
Globalement, les résultats avec I'implant EAS sont plutot
positifs.

Introduction

La présente étude porte sur I'appareillage des surdités de
perception type « pente de ski », c’est-a-dire une perte
auditive importante prédominant sur les fréquences aigués.
Les patients concernés ont une bonne perception dans les
fréquences graves mais une perte supérieure ou égale a
80 dB HL sur les fréquences supérieures a 1 kHz.

Les études montrent que I"amplification conventionnelle
des hautes fréquences a un role limité pour les personnes
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qui présentent ce profil de surdité (Ching et al, 1998).
Turner (2006) montre que I'amplification conventionnelle
des hautes fréquences ne fournit une amélioration que
si la perte auditive est inférieure a 60-80 dB HL. Elle
n’améliore pas l'intelligibilité et parfois elle la dégrade.
Généralement, ces patients ont des scores d’intelligibilité
inférieurs a 60% avec une amplification conventionnelle.
De plus, Vickers et al (2001) ont montré que si le patient
présente des Zones Inertes Cochléaires (ZIC), I'amplifica-
tion ne peut fournir un bénéfice que si elle est limitée en
fréquence jusqu'a 1,5 & 2 fois la fréquence de coupure
(Fzic). Pour ces personnes, les hautes fréquences ne sont
pas exploitables acoustiquement. En général, les aides
auditives fournissent donc des résultats non satisfai-
sants, en particulier pour la perception de la musique et
pour la compréhension dans le bruit. Les systemes d’im-
plants cochléaires ne sont pas non plus adaptés pour
ces patients car ils ne pourront pas bénéficier de leurs
reliquats auditifs dans les basses fréquences.
Actuellement, deux alternatives peuvent étre proposées
pour restituer les hautes fréquences lorsque I'amplifica-
tion conventionnelle atteint ses limites et que le patient
n’en tire qu’un maigre bénéfice : les systemes amplifi-
cateurs a compression ou transposition fréquentielle et
les implants a stimulation électrique-acoustique (EAS
= Electric-Acoustic Stimulation). Nous proposons dans
cette étude d’évaluer et de comparer chez ce type de
patients, le systeme & compression fréquentielle Naida
de Phonak et I'implant électrique-acoustique (Processeur
DUET + électrode FlexEAS) de Med-El.

Pour I'appareillage de ces pertes, une alternative avant
I'implantation cochléaire serait I'utilisation d’aides auditives
(amplificatrices) a transposition ou & compression fréquen-
tielle, ces systemes ont pour principe de comprimer le
spectre de la parole dans la gamme de fréquences encore
audibles par le malentendant. Ceci implique généralement
une diminution, voire une annulation de larsen (Joson et
al, 1993), ce qui est un avantage non-négligeable par
rapport aux systemes d’amplification standard qui y sont
tres sensibles lorsque le gain dans les fréquences aigués
devient trop important, ce qui est souvent le cas pour ce
type de surdité (pente de ski). La théorie de ces systemes a
compression fréquentielle suppose que I'enveloppe tempo-
relle soit préservée et le malentendant percoit les sons de
fagon plus grave et un peu plus naturelle. McDermott et



al (1998) et Thai-Van et al (2002 et 2003) ont montré qu’il
existait, chez les patients avec une perte importante dans les
hautes fréquences, une meilleure discrimination fréquentielle
et une sur-représentation des neurones, au niveau cortical, de
la derniere zone de fréquences normalement codées. Sur le
concept, le malentendant devrait donc étre capable d’intégrer
I'information transposée par les systémes & transposition ou
a compression fréquentielle, cependant il existe un probleme
de résolution fréquentielle au niveau de la cochlée (mécanique
cochléaire liée aux filtres auditifs de cochlée pathologique).
Concernant les parametres des systemes de compression,
la littérature propose certaines regles a respecter. Turner et
Hurtig (1999) ont montré que le ratio de compression ne
devait pas dépasser une valeur de 1,4 et que I'information de
parole dans les hautes fréquences doit étre décalée dans une
zone ou la sensibilité est meilleure que 60 dB HL. Un autre
parametre a considérer est la période d’accoutumance au
systeme. D’apres Reed et al. (1983), le pattern du son généré
par la diminution de fréquence est différent de la parole
naturelle non déformée, il est raisonnable de supposer qu’un
entrainement, ou une rééducation auditive assez longue est
indispensable pour apprendre a « encoder » (@ comprendre)
les signaux de parole diminués en fréquence.

Baskent et Shannon (2007) ont évalué les effets combinés
du décalage fréquentiel et de la compression-expansion sur
la reconnaissance de la parole, en utilisant un vocoder a
bandes de bruit. Cette simulation est testée sur 5 sujets
normo-entendants. Les résultats montrent que lorsqu’il y
a des distorsions spectrales de compression-expansion
ou de décalage fréquentiel appliquées séparément, les
performances sont moins bonnes que dans la condition de
référence. Mais lorsque les deux dégradations spectrales
sont appliquées simultanément, un effet compensatoire
est observé et la diminution des performances est moins
importante. Les résultats montrent que les performances
sont les moins dégradées lorsqu’il y a une compression
fréquentielle couplée a un décalage des fréquences vers les
graves (de 3 a 5 mm vers I'apex sur le modele simulé).
Une étude de Xiao et al (2008) a montré qu’en milieu
bruyant, les systemes a compression sans chevauche-
ment fréquentiel sont plus stables que les systemes avec
un chevauchement fréquentiel. Les systemes a chevau-
chement fréquentiel sont des systemes pour lesquels une
bande de fréquence contient une information amplifiée
linéairement et une information transposée depuis une
bande de fréquence supérieure. Mais globalement, la litté-
rature présente des résultats tres mitigés sur le bénéfice des
systémes a compression fréquentielle (Simpson, 2009).
L'ensemble des études passées en revue montre une
amélioration du gain prothétique tonal, mais les résultats
montrent surtout que le fait de donner acces a des sons de
haute-fréquence, non audibles initialement par les sujets,
n’engendre pas forcément de meilleures performances en
compréhension.

Si un patient a des reliquats d’audition dans les basses
fréquences et qu'il ne tire aucun bénéfice de I'appareillage
acoustique, ni par les systemes conventionnels, ni par les

systemes a compression fréquentielle, les études récentes
(Gifford et al, 2007) proposent alors la Stimulation Electrique-
Acoustique (EAS) comme une nouvelle alternative pour ces
patients. En 1999, Von llberg et al ont introduit le concept
de 'EAS en montrant qu'il était possible de préserver et
d’exploiter acoustiquement I'audition résiduelle d’un patient
implanté cochléaire. Cette expérience chez I'humain a
ensuite été reproduite notamment par Skarzynski et al (2002)
et Gantz et Turner (2003) qui ont confirmé qu’il est possible
de préserver I'audition aprés une implantation cochléaire. Von
lIberg et al (1999) ont en particulier montré que la combi-
naison d’une stimulation acoustique et électrique n’engen-
drait pas d’interférence perturbante et que le systeme auditif
central était capable d’intégrer cette stimulation bimodale.
Kiefer et al (2006) ont montré que la présence de I'électrode
ne changeait pas le comportement de la membrane basilaire
(a 'apex) et que les basses fréquences n’étaient pas affec-
tées par la fixation de la membrane basilaire sur le tour basal
et milieu de la cochlée.

’EAS consiste en une stimulation bimodale du systeme
auditif ; une aide auditive amplificatrice va stimuler les
basses fréquences acoustiquement tandis que les hautes
fréquences seront stimulées électriquement par un implant
cochléaire inséré partiellement dans la zone non fonction-
nelle de la cochlée, usuellement dans le premier tour basal,
soit 18 a 20 mm d’insertion du porte-électrodes, ce qui
correspond & une zone de fréquences de 700 - 1000 Hz
pour I'électrode la plus apicale.

Depuis quelques années, des nouvelles techniques de
chirurgie mini-invasive (Briggs et al, 2006 ; Lenarz et al, 2006),
couplées a I'utilisation de nouveaux faisceaux d’électrodes
permettent de minimiser le traumatisme induit par 'acte
chirurgical et ainsi de ne pas détruire I'audition résiduelle,
comme c’est le cas pour I'implantation cochléaire conven-
tionnelle (James et al, 2006 ; Gantz et Turner, 2003). Pour
I'EAS il est préconisé de faire une insertion partielle du porte-
électrode dans la cochlée, cela suppose qu’on va préserver
une partie de I'audition dans les basses fréquences. Gantz et
Turner (2003) qui ont implanté 3 patients avec une profon-
deur d’insertion de 6 mm et 3 patients avec une profondeur
d’insertion de 10 mm, constatent que I'audition est partielle-
ment préservée chez les 6 sujets (perte de 10-15 dB) et ils
constatent surtout que les scores de perception de la parole
préopératoires sont inchangés apres la chirurgie. Cependant
une insertion partielle, bien qu’elle permette de préserver
I'audition dans les basses fréquences, implique néanmoins
la destruction d’une autre partie de I'audition dans les hautes
fréquences. Adunka et Kiefer (2006) montrent que la sévé-
rité du trauma intracochléaire augmente pour les insertions
profondes (des qu’on enfonce le porte-électrode au-dela du
point de 1ére résistance).

Les résultats de la littérature montrent un effet synergé-
tique de la combinaison des deux stimulations et ils préci-
sent qu’il faut compter plusieurs mois avant que le gain
en intelligibilité soit apparent (Gantz et Turner, 2003). Le
fait de pouvoir utiliser I'audition résiduelle dans les basses
fréquences permet aux patients de mieux apprécier la
musique, d’améliorer la compréhension dans le bruit (Gantz
et Turner, 2003 ; Kiefer et al, 2005 ; Dorman et al, 2005 ;
Turner et al, 2004) et surtout d’offrir une sensation d’écoute
plus naturelle comparée a un implant cochléaire classique.

Dossier
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Figure 1. Photographie
de l'aide auditive Naida
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Figure 3. Représentation spectrale du traitement du signal réalisé par le Naida (Source
Phonak). A gauche, le spectre d’un signal pergu par un malentendant sans aide

auditive. A droite, le spectre du méme signal pergu par un malentendant appareillé avec
un systeme a compression fréquentielle. Le spectre dans les hautes fréquences a une
bande plus étroite, décalée vers les fréquences graves.

Les restes dans les basses fréquences fournissent en effet
un meilleur acces aux informations de prosodie et de voise-
ment (James et al, 2006) ainsi qu’a la fréquence fonda-
mentale et au premier formant des sons de parole (Kiefer
et al, 2005).

Gilbert et Micheyl (2005) ont étudié les fonctions d’impor-
tance de différentes bandes de fréquences et ont montré
que la gamme de fréquences [100-750] Hz était la moins
affectée par le bruit (competitive babble noise) et relati-
vement aux autres bandes, elle devient la bande la plus
importante en milieu bruyant par rapport a un milieu calme.
Le fait d'utiliser I’audition résiduelle pour I'EAS semble étre
un atout majeur pour améliorer la compréhension dans les
situations bruyantes.

Toutefois I'EAS ne peut étre effective que si I'audition résiduelle
a été préservée et actuellement, le risque de perdre I'audi-
tion suite a I'implantation n’est pas nul puisque les études
montrent que 'audition est partiellement préservée dans
70 a 90% des cas (James et al, 2006 ; Kiefer et al, 2005 ;
Gstoettner et al, 2006 ; Skarzynski et al, 2006 ; Gstoettner et
al, 2004 ; Kiefer et al, 2004). Actuellement, I'objectif majeur
de la recherche sur 'EAS est de déterminer les parametres
qui permettent de minimiser les risques de destruction des
reliquats, mais également de déterminer si un patient va étre
un bon candidat pour I'EAS ou si au contraire, I'EAS risque de
ne lui fournir qu’un bénéfice limité. De plus en plus d’études
se focalisent sur la technique chirurgicale, particulierement
sur le choix d’une insertion de I'électrode par la fenétre ronde
versus cochléostomie (Briggs et al, 2006 ; Kiefer et al, 2004)
et sur la détermination de la profondeur d’insertion de I'élec-
trode a partir des images de la cochlée avant I'implantation
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(Adunka et al, 2005) ou a partir de I'équation de Greenwood
(Kiefer et al, 2004).

La littérature sur I'EAS montre que certains candidats ont
de bonnes performances avec I'EAS. Cela signifie que la
méthode fonctionne et qu’elle est validée. Mais on constate
également des échecs et tous ne sont pas expliqués. Il reste
donc encore des inconnues sur I'EAS et c’est ce que nous
essayons de mieux appréhender.

Une partie des échecs de I'EAS sont dus au fait que I'audition
résiduelle a été détruite, tandis que pour d’autres cas I'EAS
ne fournit aucun bénéfice, bien que I'audition résiduelle soit
partiellement préservée apres la chirurgie (Gstoettner et al,
2008 ; Kiefer et al, 2005 ; Gantz et al, 2005).

Ces différents échecs montrent donc que malgré la préser-
vation de I'audition, 'EAS n’est pas toujours bénéfique,
ceci infirme les propos de Von llberg et montre que tous
les patients n’ont pas un systeme auditif central capable
d’intégrer la stimulation bimodale.

= 1.3. Bilan sur P’état
des connaissances

Que ce soit pour les systemes amplificateurs a transposition
fréquentielle ou a compression fréquentielle, ou que ce soit
pour les implants EAS, nous savons que certaines techniques
fonctionnent chez certains patients mais pas chez d’autres.
Des échecs sont constatés et inexpliqués. Nous supposons
alors qu'il existe plusieurs profils de patients. Etant donné
qu'il y a des échecs de la compression fréquentielle et de
I'EAS chez certaines personnes, cela signifie que le bilan
n’est pas adapté avec ces systemes.

Ces deux types de systemes ont pour principe de réha-
biliter les hautes fréquences acoustiques. Le bilan doit
donc évaluer Pintelligibilité de ces hautes fréquences. Pour
prédire le résultat obtenu avec ces systemes, nous souhai-
tons investiguer la contribution fréquentielle dans I'intelligi-
bilité du malentendant. Nous pourrons savoir si I'ajout des
hautes fréquences apporte de I'intelligibilité. Nous pour-
rons également définir différents profils de patients afin de
déterminer, de fagon plus précise quel appareillage est le
mieux adapté a quel profil de patient.

Dans ce but, nous avons utilisé une batterie de tests audiomé-
triques simples (suggérés par Turner, 2006) que nous réali-
sons avec les sujets inclus dans notre protocole de tests.

mmm 1.4. Les systémes étudiés
N 1.4.1. Le systéeme Naida

Le systéme Naida de Phonak (figure 1) est un contour
numérique surpuissant qui intégre une fonction de
compression non-linéaire de fréquence : le Soundrecover.
LLa compression fréquentielle est destinée a des malenten-
dants qui ne pergoivent plus les sons aigus. La compression
fréquentielle repose sur deux principes. Le premier principe
consiste @ comprimer des bandes de fréquences larges
dans les hautes fréquences (inaudibles par le patient) dans
une bande de fréquence moins large. Le second principe
consiste a ramener cette zone de fréquences comprimées
depuis une zone inaudible vers une zone ou le patient pergoit
encore les sons. C’est-a-dire que les composantes fréquen-
tielles des bandes comprimées seront toutes diminuées en
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fréquence, par un méme ratio. L'enveloppe temporelle du
signal n’étant pas dégradée, le signal de sortie sera simple-
ment percu plus grave que le signal d’entrée.

Pour imager ce concept, sSupposons que Nous jouons un
morceau de musique sur un piano (figure 2). Sile morceau
est joué dans les aigus, il ne pourra pas étre pergu par le
malentendant. Si ensuite le méme morceau est joué une
octave en dessous sur le piano (donc dans les sons plus
graves), il pourra étre percu par le malentendant car les
sons seront audibles pour lui. L'aspect temporel du signal
sera inchangé, la mélodie restera la méme, seul I'aspect
fréquentiel changera puisque le « timbre » pergu sera plus
grave que loriginal.

Pour résumer, les bandes de basse fréquence ne sont pas
comprimées jusqu'a une certaine fréquence (Fc). Au-dela
de cette fréquence Fc, les bandes percues sont des bandes
comprimées et transposées vers des fréquences plus
graves (figure 3). Toutes ces bandes sont adjacentes et
ne se chevauchent pas en fréquence. La compression du
spectre dans les hautes fréquences engendre ainsi une
distorsion moins importante que la compression de la tota-
lité du spectre. Ceci permet de préserver les indices impor-
tants de la parole dans les basses fréquences.

Le soundrecover propose de choisir le ratio de compres-
sion ([largeur de la bande initiale] / [largeur de la bande
comprimé]) ou la fréquence de démarrage de la compres-
sion. Ratio de compression et fréquence de démarrage
évoluent en paralléle puisqu’ils dépendent mutuellement
I’'un de 'autre dans le soundrecover.

26.4

raphie des portes-électrodes Med-El standard
et Med-El Flex.

I 1.4.2. Le systeme DUET de MED-EL

Le systeme EAS de Med-El est le seul homologué et dispo-
nible actuellement sur le marché, il integre les technologies
de I'implant cochléaire et de I'aide auditive numérique. Ce
systeme EAS est composé d’un porte-électrodes FIexEAS et
d’un processeur DUET EAS.

Le porte-électrodes FlexEAS a été spécialement concu,
de fagon a protéger au mieux les structures fragiles de
la cochlée contre les effets traumatiques de I'insertion du
porte-électrodes, car la préservation de I’audition résiduelle
dans les basses fréquences est un des facteurs clés de la
réussite de I'EAS. Par conséquent, le porte-électrodes doit
avoir un design qui permet de minimiser ce traumatisme.
En I'occurrence, le porte-électrodes Flex de Med-El mesure
24 mm, il possede 12 canaux sur 20,9 mm avec un espace
inter-électrode de 1,9 mm (11 espaces x 1,9 mm = 20,9
mm) et le diametre de I'électrode a I'extrémité basale est
de 0,8 mm. Enfin, le porte-électrodes est relié a un boitier
d’implant SONATA. A titre d’exemple, la figure 4 montre une

photographie du porte-électrodes Flex comparé a un porte-
électrodes standard de chez Med-El.

Antenne

Processeur EAS

Boitier
de piles
Embout

Figure 5. Le processeur externe DUET de Med-El qui integre

une aide auditive et un processeur EAS pour la partie implant
cochléaire.

Le processeur DUET EAS (figure 5) se présente sous la
forme d’un contour d’oreille. Il combine les fonctions d’aide
auditive grace a un module acoustique qui stimule acous-
tiguement les basses fréquences (125 — 1500 Hz) et une
fonction implant cochléaire via un module qui stimule de
facgon électrique les fréquences aigués.

Le microphone du DUET va capter les sons de la méme
fagon qu’un contour classique. Le son est ensuite numérisé
puis analysé par le processeur vocal qui transmet le signal a
deux circuits indépendants en paralléle (figure 6).

Le module acoustique est une aide auditive a trimmer
dédiée a la stimulation des sons graves (125 - 1500 Hz). Le
signal amplifié est transmis au conduit auditif via un embout
similaire a celui d’une aide auditive conventionnelle.

Le module implant cochléaire est dédié au traitement des
sons medium aigus, le signal va étre divisé a travers 10
filtres passe-bande (en considérant que seules 10 élec-
trodes sur 12 sont insérées dans la cochlée), chacun de ces
filtres codant le signal d’un canal de I'implant. Comme dans
I'implant cochléaire classique, pour chaque canal le signal
subit une extraction d’enveloppe par une transformée de
Hilbert et I'électrode correspondante stimule le nerf auditif
par une impulsion électrique (pulse biphasique équilibré en
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charge) proportionnelle a I'enveloppe du signal. L'implant
Med-El utilise une stratégie de codage CIS (Continuous
Interleaved Sampling = Stimulation Intercalée en Continu),
c’est-a-dire que toutes les électrodes sont stimulées, de
fagon séquentielle et & une cadence rapide.

Matériel et méthode

20 sujets normo-entendants et 9 patients malentendants ont
été inclus dans I'étude globale. Les 20 sujets normo-enten-
dants étaient agés de 18 a 30 ans, leur seuil d’audition était
inférieur a 20 dB HL sur les fréquences 250 - 8000 Hz.

Les 9 malentendants qui ont participé avaient de 30 a 78
ans, avec une moyenne de 54,9 ans. Les 9 malentendants
avaient une perte supérieure a 70 dB HL au-dela de 1000
Hz, le seuil moyen dans la gamme 250-710 Hz est de 51
dB HL pour les patients Naida et 68 dB HL pour les patients
EAS ; le seuil moyen dans la gamme 1000-4000 Hz est
de 95 dB HL pour les patients Naida et 111 dB HL pour
les patients EAS. Quatre ont été implantés EAS (3 oreilles
droites + 1 oreille gauche) et cing ont été appareillés avec
le systeme Naida (8 oreilles = 4 oreilles droites + 4 oreilles
gauches). Le patient Naida n°3 est implanté cochléaire,
pour ce patient le Naida est une aide a I'implant. Un des
patients implantés EAS a eu une surdité brusque, tous les
autres patients ont eu une surdité évolutive.

LLe matériel phonétique utilisé est une série de 40 listes de
mots dissyllabiques de Fournier numérisés (40 listes de
10 mots), prononcés par une voix masculine. Des études
de Cutler et al (1983 et 1989) ont montré que les franco-
phones utilisent une stratégie de compréhension basée sur
la segmentation des mots en syllabes contrairement aux
anglophones qui segmenteraient plutét en phonémes. Par
conséquent nous avons choisi d’utiliser des mots dissylla-
biques pour notre test.

Nous utilisons des mots dissyllabiques, ¢’est pourquoi 'unité
de comptage considérée est le nombre de syllabes correcte-
ment répétées. Usuellement, I'unité de comptage du test de
Fournier est le nombre de mots correctement répétés mais
nous avons choisi ici de compter en syllabes afin d’avoir une
meilleure précision. Nous avons également fait ce choix, car
dans les situations ou la parole est treés dégradée, les scores
avoisinent le 0% de reconnaissance des mots, alors que le
nombre de syllabes répétées n’est pas négligeable. Chaque
liste contient 10 mots dissyllabiques, donc chaque syllabe
juste vaut 5% de reconnaissance.

Les différentes situations testées étaient des signaux filtrés en
passe-bas a des fréquences de coupures de 250 Hz; 353 Hz;
500 Hz ; 707 Hz ; 1000 Hz ; 1414 Hz ; 2000 Hz, ainsi qu’une
situation ot nous diffusons le signal naturel, non filtré.

Tous les filtrages de nos signaux ont été réalisés avec le
logiciel Cool Edit Pro (Adobe Audition) grace a la fonction
« filtre FFT ». Les paramétres des filtres que nous avons
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choisis étaient des coefficients de 100% dans la bande
passante et 0% dans la bande atténuée. 0% correspondant
a une atténuation de plus de 70 dB. Toutes les pistes audio
ont été gravées sur CD. Nous avons choisi de créer 1 CD
pour chaque fréquence de coupure. Nous diffusons ensuite
le CD sur le lecteur qui est relié a I'audiometre, et toutes les
stimulations sont diffusées au casque.

I 2.3.1. Valeurs normatives

La premiere partie de I'étude a consisté a étudier chez le
normo-entendant, la contribution des basses fréquences
dans le signal de parole. Des signaux de parole ont été
traités par des filtres passe-bas a différentes fréquences
de coupure, ceci afin d’établir, chez le normo-entendant, un
modele « pourcentage de reconnaissance des syllabes en
fonction de la fréquence de coupure du signal de parole ».
Cette étape nous a permis d’obtenir des valeurs normatives
pour notre modele, par rapport a la langue et aux listes de
mots que nous avons utilisé.

Cette pré-étude a été réalisée sur notre population de 20
sujets normo-entendants, sur l'oreille droite uniquement,
sans entrainement au test. Une étude de Gilbert et al (2003)
sur les fonctions d’importance fréquentielle a montré que,
chez le normo-entendant, il n’apparaissait pas de différence
de perception entre oreille droite et oreille gauche.

Pour chaque fréquence de coupure (chaque CD), les inten-
sités de stimulations sont 10 ; 20 ; 30 ; 40 ; 50 ; 60 ; 70
; 80 dB SPL du signal original avant filtrage, les pistes
filtrées sont donc moins énergétiques que ce qui est affiché
sur I'appareil. Toutes les pistes sont diffusées dans un ordre
aléatoire, mais I'ordre de passation est le méme, a savoir
d’abord signal non filtré, puis signal de plus en plus filtré
passe-bas, pour des intensités de plus en plus fortes.

HEN 2.3.2. Evaluation chez les patients

La seconde partie de I'étude a consisté a réaliser les tests
chez les malentendants. Avant I'appareillage, chaque
malentendant a été soumis a une audiométrie tonale, par %
octave entre 250 et 6000 Hz (entre 250 et 4000 Hz pour les
patients implantés EAS). Nous avons recherché son seuil de
perception et son seuil subjectif d’inconfort, afin d’évaluer
son champ auditif résiduel. Ensuite le patient est soumis a
une audiométrie vocale avec les listes de Fournier a diffé-
rentes intensités, a 70 ; 80 ; 90 ; 100 dB SPL, en établissant
un score sur 2 listes = 20 mots, soient 40 syllabes. Enfin,
nous nous plagons a I'intensité jugée la plus confortable pour
le patient, pour le signal d’origine (généralement entre 90 et
100 dB SPL) et nous restons au méme niveau pour repro-
duire I'audiométrie avec les listes de Fournier filtrées, avec
les mémes stimulations utilisées dans la premiére partie
de I'étude, chez les normo-entendants. Nous conservons
ainsi la méme amplification par I’audiométre en changeant
seulement la fréquence de coupure. Afin d’avoir des scores
plus précis, nous diffusons la encore 2 listes pour chaque
situation filtrée, ce qui nous laisse une précision de comp-
tage de 2,5 %. Toutes les listes ont été diffusées aléatoire-
ment et I'ordre de passation du test reste le méme quel que
soit le patient, a savoir d’abord signal non filtré, puis signal
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de plus en plus filtré passe-bas. Loreille droite et oreille
gauche sont testées séparément et par ordre de passation
aléatoire. L'évaluation de I'apport fourni par I'appareillage
a consisté en une mesure du gain prothétique tonal et du
gain prothétique vocal, a J3 semaines (3 semaines apres
la pose de I'appareil) pour les patients appareillés avec le
Naida et a J3 mois (3 mois apres I'activation de I'appareil)
pour les patients implantés EAS. Les implantés EAS ont eu
besoin de plus de temps pour intégrer la stimulation bimo-
dale (électrique et acoustique). Nous avons considéré que
ces délais étaient convenables pour que les patients soient
un minimum habitués a la sensation sonore fournie par leur
nouvel appareil.

Nous avons ensuite recherché s'il existe une relation entre
les performances a I'audiométrie vocale filtrée et le gain
prothétique vocal pour tenter de répondre a la probléma-
tique « quel type d’appareillage est le mieux adapté a quel
profil de patient ? ».

Si notre test d’audiométrie vocale filtrée montre qu'il peut
prédire le bénéfice de la compression fréquentielle et de
Iimplant EAS, nous pourrons I'utiliser dans un but pronos-
tique dans le bilan, afin de mieux redéfinir les indications
d’appareillage avec ces deux systemes.

mmm 3.1. Intelligibilité en fonction
de la hande-passante,
chez le normo-entendant

Les résultats figure 7a obtenus chez 20 normo-entendants
représentent I'évolution du pourcentage de reconnaissance
des syllabes en fonction de I'intensité de diffusion, pour les
différentes fréquences de coupures passe-bas (Fc). Pour
chaque Fc, nous constatons le méme genre de courbe de
type sigmoide ; le score augmente progressivement jusqu’a
un niveau d’intensité pour lequel il sature (généralement
40 dB SPL). Plus la bande passante augmente vers les
fréquences aigués, plus le score de saturation se rapproche
de 100% de compréhension.

Résultats

A partir de cette série de courbes, nous avons calculé le
pourcentage de reconnaissance optimale des syllabes en
fonction de la fréquence de coupure du filtre passe-bas
(figure 7b) en considérant la moyenne des scores aux
intensités 40 et 50 dB SPL. Les résultats obtenus et décrits
figure 7b, montrent une évolution quasi-linéaire de I'in-
telligibilité en fonction du logarithme de la fréquence de
coupure du signal de 353 a 2000 Hz. Une analyse par
régression linéaire, nous confirme statistiquement cette
évolution rectiligne (N = 6 de 353 a 2000 Hz ; R2 = 0,99 ;
p < 0,0001) ; I'intelligibilité plateau augmente de 35% par
octave. D’apres notre modele par extrapolation, le 0% est
obtenu pour une fréquence de passe-bas de 290 Hz, le
100% pour 2080 Hz.

3.2, Intelligibilité
chez le malentendant

Nous avons évalué les performances apres appareillage
chez 9 patients, cing ont un systeme Naida et quatre ont
un implant EAS.
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Figure 7a. Pourcentage de reconnaissance des syllabes en fonction de I'intensité de
diffusion pour différentes fréquences de coupures du passe-bas. Valeurs moyennes et
erreurs standard obtenues chez 20 sujets normo-entendants. Les différentes courbes

correspondent aux différentes fréquences de coupure testées.

Figure 7h. Modele « intelligibilité des syllabes en fonction de la fréquence de coupure
». D’aprés la moyenne des résultats (N = 20 sujets normo-entendants) recueillis aux
intensités 40 et 50 dB SPL. La pente est de 35% par octave. La courbe bleue en traits
pleins représente notre modele, la courbe noire en traits pointillés représente la droite
de régression linéaire établie a partir des valeurs de notre modeéle entre les fréquences
de coupures 353 et 2000 Hz.
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Figure 8. Audiométries tonales des patients appareillés en Naida — seuils de perception
et d’'inconfort au casque et seuil de perception oreilles appareillées, en champ libre. Une
courbe en pointillés signifie que I'oreille testée n’a pas été appareillée. Le graphe en
bas a droite représente la moyenne des audiogrammes des 5 patients testés, la barre
d’erreur correspond a I'erreur standard.
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Fig. 9. Audiométries tonales des patients implantés EAS — seuils de perception et
d’inconfort au casque et seuil de perception oreilles appareillées, en champ libre. Une
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courbe en pointillés signifie que I'oreille testée n’a pas été appareillée. Le graphe en
bas a droite représente la moyenne des audiogrammes des 4 patients testés, la barre
d’erreur correspond a I'erreur standard.
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Figure 10. Intelligibilité des syllabes en fonction de la fréquence de coupure chez les
patients appareillés en Naida, avec les listes de Fournier non filtrées (point a I'extréme
droite) et filtrées en passe-bas. La courbe noire en pointillés représente le modele que

nous avons établi chez le normo-entendant, dans notre pré-étude. Les chiffres en rouge
et bleu indiquent, pour chaque patient, I'intensité de diffusion dans I'oreille droite et
dans I'oreille gauche. Une courbe en pointillés signifie que I'oreille testée n’a pas été
appareillée. Le graphe en bas a droite représente les résultats moyens des 5 patients
testés, la barre d’erreur correspond a I'erreur standard. La fleche noire indique la
fréquence au-dela de laquelle nous observons la saturation d’intelligibilité.
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Fig. 11. Intelligibilité des syllabes en fonction de la fréquence de coupure chez les
patients implantés EAS, avec les listes de Fournier non filtrées (point a I'extréme droite)
et filtrées en passe-bas. La courbe noire en pointillés représente le modele que nous
avons établi chez le normo-entendant, dans notre pré-étude. Les chiffres en rouge et

bleu indiquent, pour chaque patient, I'intensité de diffusion dans I'oreille droite et dans
I'oreille gauche. Une courbe en pointillés signifie que I'oreille testée n’a pas été appa-
reillée. Le graphe en bas a droite représente les résultats moyens des 4 patients testés,
la barre d’erreur correspond a I'erreur standard. La fléche noire indique la fréquence
au-dela de laquelle nous observons la saturation d’intelligibilité.

Les graphes, figures 8 a 13, représentent les perfor-
mances individuelles et moyennes :

- a l'audiométrie tonale, seuil de perception (oreille droite =
rouge, oreille gauche = bleu), seuil d’inconfort (oreille droite
= rose, oreille gauche = bleu ciel) et gain prothétique (vert),
pour les patients Naida et pour les implantés EAS ;

- a I'audiométrie vocale au casque a I'aide de nos listes
filtrées (oreille droite = rouge, oreille gauche = bleu,
notre modele = noir), pour les patients Naida et pour les
implantés EAS ;

- a l'audiométrie vocale en champ libre, oreilles nues
(orange) vs oreilles appareillées (vert), pour les patients
Naida et pour les implantés EAS.
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Pour tous ces graphiques, une courbe en pointillés signifie
que l'oreille testée n’a pas été appareillée. Tous les graphi-
ques dans I'angle en bas a droite, représentent la moyenne
des résultats obtenus, la barre d’erreur représente I'erreur
standard. Pour les patients implantés EAS, les audiométries
effectuées au casque et oreilles nues ont été mesurées avant
I'implantation. On rappelle que le patient 3 appareillé avec un
Naida porte un implant cochléaire de I'autre coté ; pour ce
patient, le Naida représente une aide a I'implant cochléaire.

* Les performances obtenues a I'audiométrie
tonale (figures 8 et 9)

Chez les patients EAS, la perception des différents sons
semble équilibrée et les seuils de perception moyens sont
situés entre 20 et 40 dB HL et ce jusqu’a des fréquences
de 8000 Hz, alors que chez les patients appareillés en
Naida, malgré la puissance de I'appareil et la compression
fréquentielle, les patients pergoivent toujours difficilement
les sons de haute fréquence.

* Les performances obtenues a I'audiométrie
vocale filtrée

Les figures 10 et 11 représentent les courbes « intelligi-
bilité des syllabes en fonction de la fréquence de coupure
». Nous constatons d’apres les différents graphes que,
a I'exception du patient Naida 4, oreille gauche, tous les
malentendants que nous avons appareillés ont une courbe
qui sature en intelligibilité lorsque la fréquence de coupure
augmente, les informations de haute fréquence n’amélio-
rent pas l'intelligibilité de ces patients. La saturation d’intel-
ligibilité (indiquée par la fleche noire dans le graphe en bas
a droite des figures 10 et 11) se produit a la fréquence de
coupure de 707 Hz.

* Les performances obtenues a I'audiométrie
vocale en champ libre

Les performances de compréhension semblent meilleures
avec le systeme Naida qu’avec le systeme EAS mais ceci
mérite d’étre discuté. Si nous regardons les résultats des
figures 8 et 9, les patients appareillés en EAS percoivent
mieux les sons de haute fréquence que les patients appa-
reillés en Naida. D’apres les audiométries tonales avec
appareils, on pourrait supposer que les patients EAS ont
une meilleure compréhension que les patients qui utilisent
la compression de fréquences et les résultats montrent que
ce n'est pas le cas (cf figures 12 et 13).

Discussion

mmmm 4.1. Intelligibilité en fonction
de la bande-passante,
chez le normo-entendant

La courbe d'intelligibilité en fonction de la fréquence de
coupure est en réalité une sigmoide qui varie de 0 a 100%
avec une partie linéaire comprise entre 353 et 2000 Hz.
Sur cette partie 'intelligibilité progresse de 35% par octave
(régression linéaire : p < 10-3 ; R2 =99% ; N = 20). Cela
est cohérent avec I'étude publiée par French et Steinberg
(1947), travaux qui avaient été financés par une société de
télécommunication, et qui indiquaient I’évolution de I'intelli-
gibilité des syllabes en fonction de la fréquence de coupure
passe-bas par une sigmoide.
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Le modele linéaire sur la zone 353-2000 Hz, nous permet
d’établir une base de référence pour situer les résultats des
malentendants par rapport a ceux des normo-entendants.
Nos témoins ont été testés dans I'oreille droite uniquement
et sans entrainement au test ; les résultats que nous avons
obtenus sont probablement sous estimés dans la mesure
ou il n’y a pas eu d’apprentissage des listes. Il se peut
également que les résultats soient légerement différents
avec un test sur I'oreille gauche.

4.2, Apport des appareils

Les deux systemes testés nécessitent un gros travail
de rééducation auditive, particulierement I'implant EAS.
Les performances obtenues avec le Naida apparaissent
prometteuses, méme si individuellement, un patient (patient
1) comprend moins bien oreilles appareillées que oreilles
nues. Pour ce patient, il s’agit d’'un premier appareillage,
sa surdité date d’une quinzaine d’année et c’est celui qui
éprouve le plus de difficultés a comprendre avec son appa-
reil. Cette observation laisse a penser que les patients qui
ont eu de longues durées de surdité sont probablement
habitués a n’utiliser que leurs graves pour comprendre.
Pour ces patients qui sont habitués a ne pas utiliser les
hautes fréquences, il sera sans doute difficile d’exploiter les
sons aigus si on tente de les restituer. Le patient Naida n°2
est celui qui a la surdité la plus ancienne mais ses aigus
ont pratiquement toujours été stimulés avec ses précédents
appareillages, on peut donc penser qu’il accepte mieux la
restitution des hautes fréquences malgré la longue durée
de privation auditive. Quant aux patients n® 3 et 4, nous
ne connaissons pas leur durée de privation, mais ce sont
des patients qui étaient déja appareillés auparavant depuis
plusieurs années et qui semblent avoir le méme profil que
le patient n°2. 'avantage incontournable de la compres-
sion fréquentielle reste toutefois la réduction du larsen,
du fait que le message fréquentiel de sortie de I'appareil
est différent du message d’entrée. Cela nous permet de
délivrer des puissances beaucoup plus importantes, 1a ou
les appareils a amplification conventionnelle atteignent leur
limite de gain critique, ce qui est souvent le cas pour le
type de surdité que nous avons appareillé. L'inconvénient
de ces systemes sera sans doute la difficulté a renouveler
I'appareillage. Lorsque I'appareil arrivera en fin de vie, le
malentendant aura été habitué pendant les 5 & 8 années
de port de I'appareil, @ entendre un son qui présentait en
quelque sorte des « distorsions », et dans I'idéal il faudra
que I'appareil qui succede présente les mémes distorsions
pour que le patient accepte le nouveau son. Une ouverture
de cette étude serait de comparer les situations « ampli-
fication sans compression » versus « amplification avec
compression », ce qui permettrait de confirmer le bénéfice
de la compression fréquentielle.

Globalement, les résultats avec I'implant EAS sont plutot
positifs. Pour le patient 2, la compréhension a J3 mois
ne dépasse pas les 30%, mais pour les 3 autres patients
implantés EAS, les résultats sont déja trés encourageants.
Les patients implantés EAS 1 et 2 sont ceux qui ont les plus
longues durées de privation auditive (18 et 19 ans de priva-
tion) et ce sont ceux qui ont les moins bonnes performances
a l'audiométrie vocale avec I'appareillage. Tout comme le
patient Naida n°1, ces patients qui ont une longue durée de
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Figure 12. Audiométrie vocale en champ libre, oreilles nues et oreilles appareillées avec
un Naida. Le graphe en bas a droite représente la moyenne des audiométries vocales
des 5 patients testés, la barre d’erreur correspond a I'erreur standard, les patients

comprennent significativement mieux avec les appareils (test t par population, p <
0.05). La durée de privation de I'oreille (ou des oreilles) appareillée(s) est indiquée
lorsque nous la connaissons.
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Figure 13. Audiométrie vocale en champ libre, oreilles nues et oreilles appareillées avec
un implant EAS. Le graphe en bas a droite représente la moyenne des audiométries
vocales des 4 patients testés, la barre d’erreur correspond a I'erreur standard, les

patients comprennent significativement mieux avec leur implant (test t par popula-
tion, p < 0.05). Pour chaque patient, nous indiquons la durée de privation de I'oreille
appareillée.

surdité, acceptent difficilement la restitution des informa-
tions haute fréquence par I'implant.

Les patients implantés ont de meilleurs seuils en audio-
métrie tonale avec le systeme EAS et ils ont acces a plus
d’information dans les hautes fréquences que les patients
appareillés en Naida, mais leur compréhension est moins
bonne. Nous pouvons I'expliquer d’une part parce que les
patients implantés EAS ont des surdités plus importantes
au départ et d’autre part parce qu'il faut sans doute une
rééducation plus longue pour intégrer la sensation auditive
fournie par la stimulation bimodale.

La variabilité des résultats avec ces systemes est sans
doute la conséquence de criteres de sélection inadaptés ou
mal définis avec les moyens disponibles. Il est possible que
les tests actuels d’audiométrie tonale et vocale atteignent
leurs limites. Si nous regardons les résultats du test de
vocale filtrée, tous les malentendants testés dans le proto-
cole d’évaluation ont une courbe qui sature en intelligibilité
lorsque la fréquence de coupure augmente. Cela signifie
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qu’aucun n’utilise ses hautes fréquences pour comprendre.
A priori nous pensons que les hautes fréquences peuvent
leur étre restituées soit par la partie implant cochléaire de
I'EAS, soit par la compression fréquentielle. Toutefois, si la
surdité est trop ancienne, ces systemes risquent de ne pas
étre aussi efficaces qu’on pourrait I'espérer, les patients
gétant habitués depuis plusieurs années a ne comprendre
qu’avec leurs graves. Les résultats du test de vocale filtrée
montrent méme que certains patients comprennent parfois
mieux la parole filtrée que non filtrée (patient Naida 1 OD,
patient Naida 4 OD, patient EAS 2 OD et patient EAS 4 OD).
Dans ce cas de figure, I'audiométrie vocale classique sous-
évalue les performances du patient, ¢’est donc qu’elle n’ex-
plore pas suffisamment ses capacités a utiliser les basses
fréquences. Le test d’audiométrie vocale filtrée que nous
avons utilisé permet ainsi de mieux explorer la contribution
des basses fréquences chez le malentendant et de voir si il
utilise encore ses hautes fréquences pour comprendre.

Conclusion

Le test d’audiométrie vocale filtrée que nous avons mis en
oeuvre peut étre un outil utile pour explorer de fagon plus
précise I'utilisation ou non des hautes fréquences chez le
malentendant. Il pourra étre utilisé par la suite dans le but
de réaliser un bilan pronostique afin de déterminer « quel
systeme est le mieux adapté a quel profil de patient ».
Cependant, nos résultats montrent que la réussite de I’appa-
reillage ne dépend pas seulement de la technologie utilisée,
mais elle dépend sans doute également de facteurs propres
au patient, en particulier la durée de privation auditive.

Dans notre étude, le Naida a été évalué sur 5 patients et
Iimplant EAS a été évalué sur 4 patients, notre effectif est
faible pour pouvoir tirer des conclusions définitives avec
nos résultats. Un échantillon plus grand et une analyse de
I'effet de la durée de privation permettraient de confirmer si,
effectivement, I'ancienneté de la surdité modifie les perfor-
mances avec I'EAS et avec la compression fréquentielle.

Dans notre étude, nous avons constaté que les patients
comprenaient en général mieux avec le Naida ; il faudrait
maintenant quantifier la part d’amélioration due & I'ampli-
fication et celle due a la compression de fréquences, pour
étre moins dépendant de I’échantillon.

Les aides auditives a compression non-linéaire de fréquence
et 'implant électrique-acoustique ont un avenir tres promet-
teur pour I'appareillage des surdités supérieures a 70 dB
au-dela de 1000 Hz. Pour les utiliser de maniere optimale, il
est nécessaire de bien définir les indications d’appareillage
afin d’exploiter leur potentiel au maximum.
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I.11. Variabilité des performances en EAS

La littérature sur I’EAS montre que certains candidats ont de bonnes performances avec
I’EAS. Cela signifie que la méthode fonctionne et qu’elle est validée. Mais nous constatons
également des €checs et tous ne sont pas expliqués. Il y a des inconnues sur les résultats de
I’EAS et c’est ce que nous essayons de mieux appréhender. Une partie des échecs avec I’EAS
sont dus au fait que I’audition résiduelle a été détruite, tandis que pour d’autres cas ’EAS ne
fournit aucun bénéfice par rapport a la stimulation électrique seule, bien que 1’audition

résiduelle soit partiellement préservée apres la chirurgie.

Dans une étude de Gstoettner et al. (2008), 12 sujets sur 18 avaient suffisamment d’audition
préservée apres la chirurgie pour bénéficier de ’EAS, pourtant sur ces 12 sujets 6 ont choisi
de ne pas utiliser le module acoustique, car ils sentaient que la qualité du son était dégradée,
que I’amplification était insuffisante, ou qu’ils n’appréciaient pas la stimulation acoustique
combinée a I’implant (c’est probablement ce qui se produit chez le 1% patient que nous
présentons dans notre étude de cas, plus tard dans ce manuscrit). Ce constat remet alors en
question les résultats de Von Ilberg et al. (1999) lorsqu’ils affirment que la combinaison d’une
stimulation acoustique et électrique n’engendre pas d’interférences perturbantes et que le

systéme auditif central est capable d’intégrer cette stimulation bimodale.

Chez Kiefer et al. (2005), sur 13 sujets implantés, 11 ont pu bénéficier de I’EAS et chez 2
sujets EAS sur 11, a Jlan, le score de reconnaissance des mots monosyllabiques est encore

inférieur ou égal a 40%.

La méme année, Gantz et al. (2005) trouvent une amélioration importante de la
reconnaissance des mots monosyllabiques chez 10 sujets sur 11 qui ont eu leur audition
résiduelle préservée, pour la condition EAS versus électrique seule. Pour le 11°™ sujet qui n’a
une amélioration que tres légere, son intelligibilité des mots monosyllabiques est passée de
20% pré-implantation a environ 25% avec I’implant seul et 28% avec I’EAS, I’EAS ici n’est
donc pas aussi efficace qu’on peut I’espérer. De méme, dans leur étude de 2009 Gantz et al.
ont trouvé que chez les patients EAS qui avaient de mauvaises performances, 91% de la
variance pouvait étre expliquée par le score de reconnaissance de la parole pré-implantation et

par la durée de surdité.
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Dans les études ou les participants sont implantés cochléaires et utilisent une aide auditive du
coté opposé a I’implant, des résultats analogues sont constatés. Par exemple dans une étude de
Dunn et al. (2005), sur 12 sujets testés seulement 4 tirent un bénéfice significatif de I’EAS
pour la reconnaissance des mots CNC dans le silence. Pour Mok et al. (2006) seulement 2
sujets sur 14 testés montent un bénéfice significatif de I’EAS pour des phonemes CNC et
certains de leurs sujets ont méme des performances moins bonnes en condition EAS par
rapport a la condition implant seul. En 2007, Novak ef al. présentaient les résultats obtenus
chez 9 patients adultes avec une perte auditive en pente abrupte sur les hautes fréquences, qui
utilisent un implant cochléaire et une aide auditive controlatérale. Les sept sujets qui avaient
une perte progressive avec une durée de surdité variant de 1 a 20 ans ont vu leur
compréhension de la parole s’améliorer significativement avec la stimulation bimodale. En
revanche les deux patients qui avaient une surdité congénitale avec une durée de privation de
37 et 44 ans n’ont montré qu’une légere, voire pas d’amélioration. Les auteurs expliquent ces
mauvaises performances par une moins bonne survie neuronale et une durée de privation
auditive plus longue chez les deux sourds congénitaux. Pour Kong et Braida (2011), ce
manque de bénéfice résulterait d’un probleme d’incompatibilité des 2 appareils (ou modalités)
¢tant donné qu’une oreille recoit une stimulation acoustique et que 1’autre oreille regoit une

stimulation électrique.

Dans I’étude de Kong et Braida (2011), les sujets ont toujours recu des entrées sensorielles de
parole dégradée depuis I’enfance. De ce fait leur représentation interne des phonémes est
essentiellement basée sur une perception basse fréquence. Dés I’instant ou les sujets regoivent
un implant, ils ne sont plus capables d’identifier le phonéme car en stimulation bimodale le
phonéme ne correspond plus a la représentation interne qu’ils en ont. Ces patients ont donc
une capacité réduite pour intégrer les indices de parole haute fréquence nouvellement pergus
et pour identifier les stimuli en condition bimodale. Ces phénoménes d’imperfections des
représentations internes du stimulus se retrouvent également chez les sourds post-linguaux qui

ont une surdité ancienne (Sagi et al., 2010).
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I.12. Bilan sur les performances avec les différents systémes

Quel que soit le type d’appareillage, les résultats montrent toujours de tres larges disparités
interindividuelles. Ce constat est probablement le résultat d’indications mal adaptées pour les
différentes technologies. Dans tous les travaux décrits dans cette introduction, nous avons vu
que les performances étaient souvent lies a des facteurs propres aux patients tels que la durée

de la surdité ou le degré d’audition résiduelle.

Chacun des systémes va nécessiter un certain degré de « plasticité cérébrale ». Dans le cas de
I’aide auditive conventionnelle, le sujet va devoir apprendre a ne comprendre qu’avec ses
restes auditifs, simplement avec la portion fréquentielle encore exploitable. Dans le cas
d’appareils a compression fréquentielle, le sujet utilise son audition résiduelle mais il apprend

au fil du temps a utiliser des sons auxquels il n’avait pas acces auparavant pour comprendre.

Pour I’'implant cochléaire, le probléme est beaucoup plus long et complexe puisque cela
impose une réattribution fréquentielle. L’éducation ou la rééducation auditive est donc plus
facile chez les cerveaux jeunes ou en cours de développement et chez les sujets qui ont des

durées de privation plus courtes.

Dans le cas de la stimulation bimodale, la rééducation est probablement plus difficile dans la
mesure ou le patient doit non seulement apprendre a comprendre avec I’implant cochléaire
(réattribution fréquentielle), mais il doit surtout apprendre a combiner des informations
provenant de deux modalités différentes mais qui peuvent étre redondantes. Le travail risque
d’étre doublement difficile pour ces patients, mais en contrepartie, lorsque les performances
seront optimales, ces patients auront probablement acceés a beaucoup plus d’indices

acoustiques que les autres populations de patients.
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Problématiques émergentes pour P’EAS

*Indications

L’EAS est efficace chez la majorité des patients et le bénéfice fourni par I’EAS par rapport a
I’IC n’est pas discutable, en particulier dans les conditions d’écoute difficiles, ou le bruit
masque la parole (Olson et Shinn, 2008). Toutefois, si nous nous référons aux publications qui
présentent les résultats individuels des sujets testés, nous constatons qu’il y a certains patients
pour qui la stimulation bimodale ne fournit aucun bénéfice par rapport a leur aide auditive
seule ou a leur implant seul, et dans certains cas les auteurs observent une baisse des
performances lorsque les deux systemes sont combinés (Hamzavi et al., 2004 ; Dunn et al.,
2005 ; Luntz et al., 2005 ; Mok et al., 2006). Certains supposent que cette variabilité pourrait
étre partiellement expliquée par des informations conflictuelles provenant de 1’aide auditive et
de I'implant et des interférences bimodales (Mok et al., 2006). Il est donc nécessaire de
comprendre et d’expliquer cette disparité des performances chez les patients implantés EAS.
En particulier, il nous semble important 1/ de mieux cibler les indications de I’EAS ;
2/ d’évaluer dans quelle mesure les facteurs « durée de privation » et « age d’apparition de la

surdité » vont conditionner les performances du sourd partiel.

*Stratégies de codage

Les portes-électrodes congus pour I’EAS sont généralement plus courts que les porte-
¢électrodes standard. Par exemple la firme Cochlear proposent deux porte-électrodes pour
I’EAS. Le porte-électrode court Hybrid-S mesure 10 mm et posséde 6 contacts (Gantz et
Turner, 2003 ; Patrick et al., 2006), mais ce faisceau a I’inconvénient d’étre trop court et
risque de ne pas fournir des performances optimales si le sujet implanté perd son audition
résiduelle post-implantation. Pour remédier a cela, Cochlear propose un porte-électrode plus
long Hybrid-L (ou Hybrid-L24) qui mesure 16 mm (longueur active de 15mm) et possede 22
canaux de stimulation (Lenarz et al., 2006 ; Lenarz et al., 2009 ; Driscoll et al., 2011). Pour
avoir une référence, le porte-électrode standard mesure 25mm et posséde 22 canaux sur une

longueur active de 15.5 mm (Zeng et al., 2008).
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Pour la firme Med-El, le porte-électrode Flex™*®

congu pour les chirurgies EAS mesure
24 mm, il possede 12 canaux (7 paires de contacts sur les électrodes basales et 5 contacts
uniques sur les électrodes apicales) sur 20,9 mm avec un espace inter-électrode de 1,9 mm.
Afin d’augmenter la flexibilité, ce porte-électrode possede 7 paires de contacts sur les
¢lectrodes basale et 5 contacts uniques sur les électrodes apicales (Adunka et al., 2004). Pour
une comparaison, le porte-électrode standard mesure 31,5 mm, il posséde 12 canaux sur 26,4
mm avec un espace inter-électrode de 2,4 mm, toutes les €lectrodes possédent 2 contacts.
L’espace inter-électrode est donc réduit de 20% sur le porte-électrode Flex™*®. Actuellement,
Med-El est en train de développer 1’électrode Flex 28 (28 mm) qui sera un intermédiaire entre

la Flex Soft et la Flex®S,

Chez les 2 principales firmes qui développent ’EAS, les distances inter-électrodes sont
réduites par rapport aux porte-électrodes standards, ce qui va probablement favoriser les
interactions inter-canaux, phénomene qui est souvent responsable d’une dégradation de la
perception de la parole (Fu et Shannon, 1999). Ce phénomene d’interaction est naturellement
présent du fait que 1I’implant dans la rampe tympanique est entouré de périlymphe, conducteur

d’électricité, d’ou une diffusion du courant lorsque 1’implant stimule.

Dans le cas de I’EAS (avec les implants Med-El qui font I’objet de nos travaux), le

phénomene va étre accentué pour plusieurs raisons :

- Le porte-électrode est inséré dans le tour basal de la cochlée, or les études
histopathologiques (Spoendlin et Schrott, 1988; Nadol et al., 1989; Nadol et al., 2001) ont mis
en évidence que cette section de la cochlée est celle qui a le plus faible capital de fibres
auditives et de cellules ganglionnaires. Pour induire des perceptions auditives, il faut donc
délivrer des stimulations plus importantes dans cette région. Par conséquent elle est plus
sensible aux interactions par rapports aux autres segments de la cochlée.

- Le porte-électrode Flex™*®

posséde moins de contacts sur les 5 électrodes apicales, les
surfaces de stimulation sont donc réduites par rapport au porte-électrode standard. Cela va
augmenter la densité de charge sur les contacts (McCreery et al., 1990; Shannon et al., 1992),
ce qui va augmenter les interactions (Huang et Shepherd, 2000) et augmenter I’impédance
(Xu et al., 1993). Et pour induire une sensation auditive, il faudra probablement une plus forte

stimulation (Xu et al., 1993).
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- Pour limiter le risque d’endommager les structures fragiles de la cochlée, des études récentes
ont montré que des insertions directes dans la fenétre ronde ou proches de la fenétre ronde
¢taient favorables par rapport a des insertions par cochléostomie (Adunka et al., 2004 ; Briggs
et al., 2005). Avec une insertion par la fenétre ronde, le porte-électrode est plus proche du mur
latéral de la cochlée, les contacts vont étre éloignés des corps cellulaires et il faut un courant
de stimulation plus important pour obtenir une perception auditive (Shepherd et al., 1993;
Cohen et al., 2006; Spelman, 2006). Cela résulte en une plus large diffusion du courant

d’excitation, d’ou une augmentation des interaction (Xi et al., 2009; Hughes et Abbas, 2006).

Actuellement il n’existe pas de stratégie de codage spécifique a I’EAS et les fabricants
d’implants se contentent d’utiliser les stratégies de I'implant qu’ils appliquent a I’EAS.
Constatant que les porte-€électrodes pensés pour I’EAS favorisent malheureusement les
interactions, nous pouvons nous demander si les stratégies dédiées a I’implant cochléaires
sont vraiment optimales pour I’EAS. Une stratégie visant a limiter les interactions type N-of-
M ou a cadence réduite pourrait probablement étre plus adaptée a cette population de patients.
Récemment, Wilson (2011) a déposé un brevet dans lequel il recommande pour ’EAS,
d’utiliser des cadences de stimulation treés lentes (< 100 Hz) pour les canaux hautes
fréquences. Ce document est sans doute une premicre étape pour 1’évolution des stratégies de

codage de ’EAS.

Travaux réalisés et objectifs

Nos travaux de recherche avaient 2 objectifs. Le premier objectif était d’identifier les causes
d’échec de la stimulation bimodale. Le second objectif était de proposer des solutions en vue
d’améliorer le traitement du son pour ’EAS. Aujourd’hui le signal délivré par ’EAS est
calqué sur le traitement de I’implant cochléaire (répartition fréquentielle, cadence de
stimulation, stratégie de codage). Nous savons que cela fonctionne mais nous ne savons pas si
cela est optimal pour une stimulation bimodale et a ce jour peu de personnes se sont

interrogées a ce sujet.
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Nous avons dans un premier temps réalisé une étude préliminaire chez le normo-entendant,
pour mettre en place un modele d’intelligibilité en fonction de la bande passante, pour de la
parole filtrée passe-bas. Ce travail nous a permis de recueillir des valeurs normatives que nous

avons utilisées dans la suite de nos recherches.

Dans une seconde étude, nous avons évalué 1’utilisation des basses fréquences chez des sujets
(non implantés) ayant une surdité partielle. Pour cela nous avons mis en place un test
d’audiométrie vocale filtrée passe-bas. Les résultats obtenus ont mis en évidence une grande
disparité¢ des performances chez ces sujets non implantés, ce qui pourrait expliquer que la
disparité des performances se retrouve post-implantation EAS. Tous ces sujets n’exploitent
pas de la méme fagon leurs basses fréquences résiduelles pour comprendre. Nous avons
cherché a évaluer I’impact de 1’age d’apparition de la surdité et de la durée de la surdité sur
les capacités a utiliser les sons graves. Il apparait que ces facteurs sont significativement
corrélés aux performances ; il est donc important de les prendre en considération lorsque le

clinicien propose de ’EAS a un malentendant sourd partiel.

Dans une troisieme étude, nous avons proposé¢ ce méme test d’audiométrie vocale filtrée
passe-bas en vue d’évaluer si un sujet atteint de surdité partielle pouvait étre un bon candidat
a ’EAS. Le but ici était de mieux catégoriser les différents profils de patients et de mieux
cibler les indications de I’EAS. Le principe de I’EAS étant de placer un faisceau d’électrodes
dans le tour basal de la cochlée, nous sommes quasiment certains que les cellules hautes-
fréquences ne seront plus fonctionnelles post-implantation. Avant d’envisager I’EAS et donc
de condamner les hautes fréquences, il est indispensable de s’assurer que le patient ne les
utilise pas acoustiquement pour comprendre. Le test d’audiométrie filtrée va ainsi mettre en
¢vidence I’utilisation ou non des hautes-fréquences pour la compréhension. S’il apparait que
le patient ne les utilise pas et qu’il est dans les indications audiométriques pour I’EAS, la

stimulation bimodale pourra lui étre proposée.

Le quatrieme sujet présenté est une étude longitudinale menée chez 8§ patients implantés EAS
a Lyon. Nous avons recueilli et analysé les performances pour différentes mesures perceptives

telles que 1’audiométrie vocale filtrée passe-bas pré- et post-implantation, 1’audiométrie en
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condition acoustique, €lectrique et EAS, ainsi que des audiométries vocales dans le silence et

dans le bruit lorsque ces données ont pu étre mesurées chez les patients.

Dans une cinquiéme étude, nous avons réalisé des simulations d’implant électro-acoustiques,
a l’aide d’un vocoder hybride, pour différentes configurations d’audition résiduelle et
différents nombres de canaux sur la partie implant simulé. Des sujets normo-entendants
écoutaient ces simulations d’EAS et répétaient ce qu’ils avaient compris. Les tests ont été
réalisés dans le silence et a différents rapports signal/bruit. L’objectif était d’évaluer
I’intelligibilité transmise par la partie acoustique, par la partie électrique et par les deux
parties combinées. La finalité est de pouvoir prédire le nombre de canaux nécessaires pour
obtenir une bonne intelligibilité. La perspective étant de réduire le nombre de canaux sur le

porte-électrode de I'implant pour réduire les interactions, sans pour autant dégrader la

compréhension.

Pour notre sixieéme étude, nous sommes partis d’un article de Kong et Carlyon (2007), qui
justifiaient le bénéfice de la stimulation bimodale par un effet «superadditif» de la
combinaison des informations acoustiques et électriques. Par des simulations en utilisant le
méme protocole que pour I’étude précédente, nous avons recueilli les scores pour les
conditions « stimulation acoustique seule », « stimulation électrique seule » et « EAS ». En
appliquant différents modéles d’intégration que nous avons trouvés dans la littérature, nous
avons mis en évidence que le modele utilisé par Kong et Carlyon (2007) n’était pas optimal et
que les performances en condition EAS pouvaient étre expliquées par des modeles

d’intégration mieux adaptés.

Enfin, dans une septiéme étude, nous utilisons un autre vocoder hybride pour évaluer si une
stratégie de codage a extraction de pics ou a cadence lente pourrait étre plus adaptée pour
I’EAS. Actuellement, les porte-électrodes congus pour I’EAS ont des contacts plus proches
les uns des autres et des surfaces d’électrodes plus petites sur la partie apicale, en ce sens ils
sont probablement plus sensibles aux interactions de canaux. Ceci pourrait expliquer des
mauvaises performances chez certains patients EAS. Nous cherchons a évaluer, par des

simulations acoustiques, si la stratégie de codage du son par I’implant a une influence sur les
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performances de compréhension. Si nos résultats montrent que la stratégie utilisée n’a pas
d’effet sur les performances, il pourrait étre intéressant pour I’EAS d’utiliser une stratégie de
codage qui limite ces phénomenes d’interactions. Ceci aurait pour conséquence une meilleure
qualit¢ du message ¢lectrique délivré au nerf auditif par I'implant et ainsi limiter les

interactions.
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I1.1. Mise au point d’un test de parole filtrée pour mieux évaluer
les indications de I’implantation EAS

(article publié : Seldran F, Thai-Van H, Truy E, Berger-Vachon
C, Collet L, Gallego S, Beliaeff M. A filtered speech test to better
evaluate electric acoustic stimulation (EAS) candidacy. Cochlear
Implants Int. 2010;11 Suppl 1:130-3)

La premicre partie de nos travaux a consisté a rechercher comment améliorer les tests pré-
implantatoires afin d’affiner les indications de I’EAS. Nous sommes partis du constat que
I’EAS est efficace chez la majorité des patients, mais qu’il existe certains patients pour qui
I’EAS n’améliore pas les performances par rapport aux conditions « aide auditive seule » ou
« implant seul ». Nous avons supposé que ceci €tait le résultat de criteres d’implantations mal
adaptés ou mal définis et il nous semblait important de développer un outil pour permettre de
mieux sélectionner les patients a implanter. Actuellement, d’apreés les constructeurs et un
consensus, les indications de I’EAS en audiométrie tonale sont une audition résiduelle
significative avec des seuils de perception meilleurs que 65 dB HL jusqu’a 700-1000 Hz et
une surdité¢ sévere a totale au-dela de 1000 Hz. Quant a I'audiométrie vocale pré-
implantation, elle doit étre aux environs de 60% (Kiefer et al., 2002 ; Van de Heyning, 2010;
Arnoldner et al, 2010).

La problématique de I’EAS vient du fait que 1’insertion du porte-électrode sur la partie basale
de la cochlée risque de détruire les cellules hautes fréquences de la cochlée. Avant de
condamner ces cellules, il est important pour le clinicien de s’assurer qu’elles n’apportent rien
lorsqu’elles sont stimulées acoustiquement. C’est pourquoi nous avons proposé de développer
un outil qui permet d’explorer I’utilisation des hautes fréquences par le sujet candidat a
I’EAS. Pour cela nous avons mis en place un test simple—mais malheureusement long—
d’audiométrie vocale filtrée passe-bas. Le principe de ce test étant de voir si une augmentation
de la bande passante (i.e. de I’audibilité¢) augmente I’intelligibilité du sujet. Si, au-dela d’une
certaine fréquence de coupure, 1’augmentation de la bande passante n’améliore pas

I’intelligibilité, cela signifie que le sujet n’utilise pas ses hautes fréquences pour comprendre.
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Dans un premier temps, nous avons cherché a évaluer I’intelligibilité¢ en fonction de la bande
passante chez le normo-entendant afin d’obtenir des données normatives. Vingt sujets normo-
entendants ont participé a notre étude. Grace aux données recueillies, nous avons pu €tablir un
modele auquel nous comparons les patterns de réponse des sujets malentendants testés, ce qui
nous permet de vérifier si effectivement le sujet sourd partiel utilise ou non ses hautes

fréquences pour comprendre.

Apres avoir testé nos premiers sujets malentendants, nous avons pu constater des patterns de
réponse tres différents. En fonction des réponses des patients, nous avons fait des pronostics

sur I’appareillage qui nous semblait le plus adapté pour chaque type de patient.

Ces données et nos recommandations cliniques sont présentées dans 1’article 6 ci-apres. Bien
entendu, nos pronostics décrits dans la discussion de cet article étaient purement spéculatifs
mais cohérents a ce stade de I’étude et méritent d’étre confirmés par des tests post-
implantation. Toutefois le message important de cet article était de mettre en évidence qu’il
existe plusieurs profils de patients. Au-dela de I’audiométrie tonale et vocale, il est important
d’explorer I’audition résiduelle du sujet par des tests complémentaires, avant de proposer une

implantation EAS.
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Introduction

Electric Acoustic Stimulation (EAS) is a new treatment option for partial deafness.
Most of these patients are unable to use their high frequencies acoustically. Turner
(2006) showed that high-frequency amplification was efficient only if the hearing loss
is less than 60—80 dB HL. He suggested use of a filtered speech test when the clinician
doubts the effectiveness of amplification. Despite hearing preservation, some EAS
patients may not have improvement of speech understanding with the combination
of electric and acoustic stimulation compared to the implant alone. For patients with
high-frequency hearing loss, this study evaluated the intelligibility provided by the
residual low frequencies in order to predict if a patient is a good EAS candidate.

Methods

French Fournier lists of dissyllabic words were used for this study. They were
low-pass filtered at several cutoff frequencies every half octave (2000, 1414, 1000, 707,
500, 353, 250 Hz). Speech audiometry tests were performed on 20 normal-hearing
listeners with unfiltered and filtered lists, at intensities between 1o and 8o dB SPL at
10 dB steps. These data were used to plot a series of curves of ‘speech intelligibility
depending on stimulation level’ for each low-pass cutoff frequency.

Results obtained at intensities of 40 and 50 dB SPL were used to establish a normal-
ized model of ‘speech intelligibility depending on low-pass cutoff frequency’. The
subjects were tested through an earphone in the right ear without prior practice. Test
material was presented and they were asked to repeat the word they had heard, even
if this word had no meaning. The number of syllables repeated correctly was scored.
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As each list contains 10 dissyllabic words, each syllable repeated correctly was equal
to 5 per cent recognition. All lists were presented in random order to prevent learning
of the test material by the subjects.

All filtering was performed with ‘Cool Edit Pro’ software, utilizing the ‘FFT Filter’
function which reduces all spectral coefficients of the attenuated band by 70 dB. One
CD was made for each cutoff frequency. A CD player was linked to an audiometer
to present the test material.

Individuals with high-frequency hearing loss were tested in a similar fashion. For
these subjects, 2 lists of 10 words were administered. Each syllable correctly repeated
was equal to 2.5 per cent recognition. Testing was performed through earphones, just
as for the normal-hearing subjects. The two ears were tested separately at a comfort-
able level for unfiltered speech (between 8o and 1oo dB SPL). This same comfort
level was maintained for filtered speech material.

Results

For normal-hearing subjects, a series of curves of ‘speech intelligibility depending on
stimulation level” were obtained (Figure 1a). Each curve corresponded to one cutoff
frequency. With louder intensity levels, intelligibility increased up to 40 dB SPL.
Above this level, intelligibility reached a maximum and saturated for all cutoff
frequencies. Results obtained at 40 and 50dB SPL were used to calculate mean
results for all cutoff frequencies and to establish our model of ‘speech intelligibility
depending on low-pass cutoff frequency’ (Figure 1b).

Similar tests using low-pass filtered speech had previously been performed in
English (French & Steinberg, 1947). It was necessary to normalize our model using
French speech material. Linear regression analysis between the cutoff frequencies of
353 and 2000 Hz demonstrated an increase of intelligibility of 35 per cent per octave
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FIGURE 1a Percentage of syllables intelligible versus stimulation level for different low-pass
cutoff frequencies. Mean values and standard errors obtained from 20 normal-hearing
subjects.

FIGURE 1b Linear regression model of syllables intelligible (%) versus the logarithm of the
low-pass cutoff frequency calculated from the mean results of 20 normal-hearing subjects at
stimulation levels of 40 and 5o dB SPL. Slope is 0.35 per octave.
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(N=6, R*=0.99, p<o.o001). Thus, greater high-frequency information improved
speech understanding in normal hearing listeners.

Individuals with high-frequency hearing loss were tested. These subjects were clas-
sified into 4 categories depending on the contribution of the residual low-frequency
hearing to speech intelligibility.

Figure 2 — example 1 depicts the first pattern of results. Performance was similar
to normal-hearing listeners up to 700 Hz. Above 700 Hz, speech intelligibility
remained stable and did not further improve. High-frequency information above
700 Hz was not useful to the patient.

Figure 2 — example 2 demonstrates the second pattern observed. Performance was
similar to normal-hearing listeners up to 700 Hz. Beyond 700 Hz, speech intelligibil-
ity decreased as more high frequency information was provided. High-frequency
information actually had a deleterious effect on speech intelligibility for this patient.
This unusual pattern has been observed in previous studies (Vickers et al., 2007;
Hogan & Turner, 1998).

Figure 2 — example 3 illustrates the third pattern of results. For these individuals,
additional high-frequency information improved speech recognition. However,
performance was always inferior to normal-hearing subjects. For these subjects,
high-frequency information was useful.
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FIGURE 2 Four patterns of syllable intelligibility depending on the low-pass cutoff frequency
for subjects with high-frequency hearing loss. For each pattern, the dashed line () represents
the model established from normal-hearing listeners and the solid line (m) represents the
patient’s result.
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Figure 2 — example 4 shows the fourth pattern observed. This pattern is similar
to the first pattern but speech understanding reached 8o per cent at 700 Hz. Likely,
these patients have supra-normal abilities to use their low frequencies (Vestergaard,
2004).

Discussion

This study permitted categorization of individuals with high-frequency hearing
loss according to their ability to use high-frequency information to improve speech
recognition. According to these results, patients with patterns 1 and 2 did not use
high-frequency information to understand speech. We assume these patients could
benefit from electric stimulation in the high frequencies and would therefore be good
EAS candidates.

Patients with pattern 3, despite their hearing loss, still use their high frequencies to
understand speech. They might lose this ability with the insertion of an electrode
array into the basal turn of the cochlea. It is therefore unknown if they are good EAS
candidates.

Patients with pattern 4 have good speech understanding (80%) using only their
low-frequency residual hearing. The risk of total deafness due to EAS surgery is too
substantial to consider implantation in these individuals. Moreover, with such good
performance using only their low-frequency residual hearing, it is not known if they
will be able to use the high frequencies delivered by the implant.

Conclusion

The filtered speech test can determine the degree to which an individual uses their
residual hearing to understand speech. This test may help the clinician to decide if
EAS is the most appropriate solution. A larger study is planned in order to better
define the indication criteria. In the future, when enough patients have undergone
EAS implantation, we will be able to assess the prognostic value of the filtered
speech test.
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I1.2. Effet de I’age d’apparition de la surdité et de la durée de
privation sur les performances de compréhension de la parole,

dans le cas de surdité dans les hautes fréquences

(article publié : Seldran F, Gallego S, Micheyl C, Veuillet E, Truy
E, Thai-Van H. Relationship between age of hearing-loss onset,
hearing-loss duration, and speech recognition in individuals with

severe-to-profound high-frequency hearing loss. J Assoc Res
Otolaryngol. 2011 Aug;12(4):519-34)

Dans D’article 6 que nous venons de présenter, nous avons mis en évidence qu’a audiogramme
équivalent tous les patients n’utilisaient pas les mémes fréquences pour comprendre. Si nous
prenons les exemples 3 et 4 de I’article précédent, ces deux patients ont la méme intelligibilité
en condition large bande (parole non filtrée), mais en condition filtrée leurs courbes de
réponse sont tres différentes. Le patient de I’exemple 4 va surexploiter ses 700 premiers Hz et
ne pas utiliser les sons au-dela tandis que le patient de I’exemple 3 utilise toutes les
fréquences mais il est sous-performant pour 1’utilisation de tous ces sons. Ces différences ne

peuvent pas €tre décelées sans utiliser un test d’audiométrie vocale filtrée passe-bas.

11 existe donc plusieurs profils de patients chez les sourds partiels et les tests réalisés sur une
plus large population ont montré une trés large disparité dans les performances et dans
I’utilisation des basses fréquences pour la compréhension. Comment expliquer cette
variabilité des performances ? La réponse la plus spontanée serait I’audibilité. Pourtant, les
malentendants dont les données sont présentées dans 1’article 6 ont été sélectionnés sur la base
de leur audiogramme, a savoir que tous avaient une perte dans les hautes fréquences et étaient
candidats a ’EAS d’aprés les critéres actuels. Les patients testés ayant sensiblement les
mémes audiogrammes, cela signifie que les différences dans les profils sont probablement
lies a des caractéristiques propres aux patients. C’est ce que nous avons tenté de comprendre

dans cette seconde étude.
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Dans I’introduction, nous avons vu que le facteur « durée de privation » avait un fort impact
sur les performances du sujet implanté cochléaire ou EAS, a savoir que des longues durées de
privation conduisaient a de mauvaises performances post-implantation. Pour les résultats avec
I’implant cochléaire, il a été montré que la durée de privation pouvait expliquer jusqu’a 37%
de la variance. C’est pourquoi il nous a semblé important d’évaluer dans quelle mesure ce
parametre pouvait également affecter les performances du sourd partiel pour 'utilisation de

ses restes auditifs.

Notre hypotheése pour expliquer cela consiste a dire que les sourds partiels délaissent
I’information haute fréquence au profit de I’information basse fréquence a laquelle ils ont
encore acces acoustiquement et ce phénomene serait temps-dépendant. L’implant cochléaire
est généralement introduit par la base de la cochlée, ce qui signifie qu’il stimule des cellules
initialement voudes au traitement des informations hautes fréquences. Si le patient a
effectivement développé une stratégie de compréhension basée sur la perception des sons
graves au point qu’il ait délaissé ses hautes fréquences, il est concevable que les performances

avec I’implant cochléaire ne soient pas optimales apres plusieurs années de surdité.

Plusieurs auteurs ont déja observé des résultats surprenants chez cette population atypique.
Vestergaard (2003) a montré que les sourds comprenaient mieux la parole filtrée passe-bas
par rapport a ce qui est prédit sur la base de I’audibilité. De méme Moore et Vinay (2009) ont
montré que les sujets qui présentaient des ZIC dans les hautes fréquences avaient de
meilleures capacités a traiter I’information basse fréquence par rapport a des sujets qui ne
présentaient pas de ZIC. Selon Vestergaard (2004 ; pl25), ces patients auraient méme
développé des capacités supra-normales pour le traitement des indices basse-fréquence de la
parole. Des études beaucoup plus anciennes avaient déja fait des constats similaires (par
exemple Rhodes en 1966), mais a notre connaissance aucune ¢tude n’a essayé de relier les
performances de ces patients a des facteurs autres que 1’audibilité ou que la présence/absence

de ZIC.
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Dans notre étude, le TEN test (test de détection des ZIC) n’a pas été utilisé¢ puisque selon
Moore (2001) qui a mis le test en place, lorsque la perte est supérieure a 80-90 dB HL nous
suspectons une ZIC, or tous nos patients avaient au moins ce degré de perte dans les hautes
fréquences et avaient probablement des ZIC. Moore et al. (2004) ajoutent que pour de tels
degrés de surdité, le TEN test n’est pas réalisable car I’intensité a laquelle il faudrait mettre le

bruit masquant n’est pas toléré par les sujets.

Notre étude a été réalisée chez 20 sujets malentendants présentant une surdité supérieure a
80 dB au-dela de 1000 Hz avec des graves relativement bien conservés. Ils avaient des durées
de surdité allant de 4 a 64 ans. Nous les avons classés en 3 catégories de surdité : surdité

précoce (congénitale ou apparue avant I’age de 4 ans), surdité évolutive et surdité brusque.

Le résultat principal de cette étude montre une corrélation négative significative entre 1’age
d’apparition de la surdité et le score de reconnaissance des syllabes, ainsi qu’une corrélation
positive entre la durée de surdité et les performances. Nous avons également trouvé, comme il
¢tait prévisible, une corrélation significative entre les performances et 1’audibilité. En
moyenne, nous trouvons une amélioration des performances de 1,4% par année de surdité, ce
qui signifie qu’avec un audiogramme équivalent, un sujet qui est sourd depuis 30 ans a un
score de compréhension de 28% supérieur au score d’un sujet qui serait sourd depuis 10 ans.
Par ailleurs, nous avons mis en évidence que les surdités congénitales ou de la petite enfance
comprenaient significativement mieux que les sujets qui avaient une surdité acquise

(évolutive ou brusque).

Nos résultats indiquent que chez ces malentendants il existe des facteurs, au-dela de

I’audibilité, qui peuvent séverement affecter I’intelligibilité de la parole.
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ABSTRACT

The factors responsible for interindividual differences
in speech-understanding ability among hearing-
impaired listeners are not well understood. Although
audibility has been found to account for some of this
variability, other factors may play a role. This study
sought to examine whether part of the large interindi-
vidual variability of speech-recognition performance in
individuals with severe-to-profound high-frequency
hearing loss could be accounted for by differences in
hearing-loss onset type (early, progressive, or sudden),
age at hearing-loss onset, or hearing-loss duration.
Other potential factors including age, hearing thresh-
olds, speech-presentation levels, and speech audibility
were controlled. Percent-correct (PC) scores for sylla-
bles in dissyllabic words, which were either unprocessed
or lowpass filtered at cutoft frequencies ranging from
250 to 2,000 Hz, were measured in 20 subjects (40 ears)
with severe-to-profound hearing losses above 1 kHz. For
comparison purposes, 20 normal-hearing subjects (20
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ears) were also tested using the same filtering conditions
and a range of speech levels (10-80 dB SPL).
Significantly higher asymptotic PCs were observed in
the early (<=4 years) hearing-loss onset group than in
both the progressive- and sudden-onset groups, even
though the three groups did not differ significantly
with respect to age, hearing thresholds, or speech
audibility. In addition, significant negative correlations
between PC and hearing-loss onset age, and positive
correlations between PC and hearing-loss duration
were observed. These variables accounted for a
greater proportion of the variance in speech-intelligi-
bility scores than, and were not significantly corre-
lated with, speech audibility, as quantified using a
variant of the articulation index. Although the lack of
statistical independence between hearing-loss onset
type, hearing-loss onset age, hearing-loss duration,
and age complicate and limit the interpretation of the
results, these findings indicate that other variables
than audibility can influence speech intelligibility in
listeners with severe-to-profound high-frequency hear-
ing loss.

Keywords: high-frequency hearing loss, hearing-
loss onset age, hearing-loss duration, speech
intelligibility
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INTRODUCTION

Hearing-impaired (HI) individuals often vary consider-
ably in their ability to understand speech. The factors
responsible for this interindividual variability are not
entirely clear. While audibility plays an important role
(Dubno etal. 1989b; Rankovic 1991; Hogan and Turner
1998; Rankovic 1998, 2002), listeners with severe hear-
ing losses have often been found not to benefit from
amplification, even when audibility calculations indicate
that they should (Pavlovic 1984; Kamm et al. 1985;
Dubno et al. 1989a; Ching et al. 1998; Hogan and
Turner 1998; Baer et al. 2002).

Studies of cochlear-implant (CI) subjects indicate
that, for these subjects, whether hearing-loss occurred
before or after the acquisition of language, and how
long the duration of deafness was prior to implantation,
are two of the most significant predictors of speech-
recognition performance (Tong et al. 1988; Busby et al.
1992, 1993; Dawson et al. 1992; Gantz et al. 1993;
Hinderink et al. 1995; Kessler et al. 1995; Shipp and
Nedzelski 1995; Blamey et al. 1996; Okazawa et al. 1996;
Rubinstein et al. 1999; Van Dijk et al. 1999; Friedland et
al. 2003; Leung et al. 2005; Green et al. 2007; Gantz etal.
2009). In general, the results show that individuals in
whom hearing-loss occurred postlingually achieve stat-
istically higher speech-recognition scores than individu-
als who became deaf prior to the acquisition of language
(Tong et al. 1988; Busby et al. 1993; Hinderink et al.
1995; Okazawa et al. 1996), and that the duration of
deafness correlates negatively with speech-recognition
performance (Gantz et al. 1993; Blamey et al. 1996;
Rubinstein et al. 1999; Gantz et al. 2009). These findings
have been variously explained in terms of neural
plasticity and detrimental effects of sensory deprivation
versus beneficial effects of sensory stimulation on
auditory pathways involved in speech recognition, and
in terms of perceptual learning of speech cues.

While these findings concern specifically CI subjects,
age at hearing-loss onset and hearing-loss duration may
influence speech-recognition performance in non-
implanted HI individuals as well. Firstly, hearing losses
incurred before the acquisition of language may impede
the development of speech-recognition skills, so that
subjects with congenital or early-onset hearing loss are
less likely to achieve as high levels of speech under-
standing as individuals with similar hearing thresholds
but later-onset hearing loss. Conversely, individuals in
whom the hearing loss is already in place before
language acquisition may develop long-term memory
traces (or “templates”) that are more adapted to
decoding the impoverished and distorted speech signals
that they receive. As a result, these individuals might be
better able to recognize speech than subjects who have
similar audiograms, but who incurred a hearing loss at a
later age, at which point their central auditory system
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was perhaps less plastic. In addition, speech-recognition
performance could be related statistically to the age or
type (early versus late) of hearing-loss even if it does not
directly depend on these variables. For instance, early
hearing losses might be more frequently associated with
certain types of peripheral or central damage, which
impact speech-perception performance in a different
way than other types of peripheral damage more
frequently associated with late-onset losses. Similarly,
hearing-loss duration could be a factor of speech-
recognition performance if, for example, having a
relatively stable or slow-changing hearing-loss allowed
HI individuals to progressively adjust their listening
strategies to optimally decode the impoverished and
distorted speech signals that they receive (Rhodes 1966;
Niemeyer 1972). On the other hand, progressive
degeneration of neural pathways following peripheral
insults could result in poorer speech-recognition per-
formance in the individuals in whom a hearing-loss has
been present for several years than in individuals in
whom peripheral damage was incurred more recently,
even if these individuals have similar pure-tone audio-
grams (Kujawa and Liberman 2009).

Accordingly, this study sought to test whether hear-
ing-loss onset age, onset type, and hearing-loss duration
can contribute to explain (in a statistical sense) the large
variability in speech-recognition scores in individuals
with severe-to-profound high-frequency hearing loss.

METHODS
Subjects

Twenty HI subjects (11 female, nine male; ages, 17—
71 years; median age=44.5 years) and 20 normal-hearing
(NH) subjects (seven female, 13 male; ages, 20—32 years;
median age=23 years) took part in the study. All NH
subjects had pure-tone hearing thresholds lower than
20 dB HL at octave frequencies between 250 and
8,000 Hz. The HI subjects had severe-to-profound
hearing loss at and above 1 kHz. Most of them also had
some degree of hearing loss (ranging from mild to
profound) below 1 kHz. Figure 1 shows the mean and
individual hearing thresholds of the HI listeners between
250 and 4,000 Hz, separately for the left and right ears.
For the purpose of this study, thresholds were measured
in halfoctave steps between 250 and 2,000 Hz; these
frequencies were the same as the lowpassfilter cutoff
frequencies (CFs) used in the speech tests described
below. The downward-pointing triangles in Figure 1
indicate “unmeasurable” thresholds. Thresholds were
considered unmeasurable when the subject did not
detect the pure-tone stimulus at the maximum sound
level that could be produced by the audiometer at the
considered test frequency, with contralateral masking to
avoid cross-over effects. This maximum level varied from
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FIG. 1. Mean and individual pure-tone hearing thresholds in HI subjects. Thick lines, mean thresholds across all HI subjects. Light lines,
individual data. Downward-pointing triangles indicate unmeasurable thresholds.

105 to 120 dB HL. depending on the test frequency and
channel. It was equal to 120 dB HL between 600 and
2,000 Hz. For data-visualization and data-analysis pur-
poses, unmeasurable thresholds were set arbitrarily to a
value of 125 dB HL. Three of the 40 ears tested in this
study had unmeasurable thresholds at 1 kHz. At 4 kHz,
17 ears had unmeasurable thresholds. Air-bone gaps
were never greater than 10 dB at any of the frequencies
tested, indicating that the hearing losses were sensor-
ineural rather than conductive.

Table 1 provides additional individual information,
including gender, age, and pure-tone threshold aver-
ages over two frequency ranges (250-710 Hz and 1-
4 kHz). Based on the information provided by the
subjects concerning the history of their hearing loss and,
when available, audiometric records, ears were catego-
rized into three groups corresponding to three types of
hearing-loss onset: “early” (ten ears), which was defined
as congenital hearing loss or hearing loss incurred at or
before the age of 4, with little or no change in pure-tone
thresholds thereafter; “progressive” (23 ears), which was
defined as hearing loss having developed over the
course of several years (in some cases, several decades),
after the age of 4; and “sudden” hearing loss (seven
ears), which was defined as abrupt hearing loss having
occurred after the age of 4 (to avoid overlap with the
“early” group). With one exception (subject 18), the
type of hearing loss was the same for both ears in every
subject; that subject exhibited a sudden and relatively
stable hearing loss in the right ear, but a more
progressive hearing loss in the left ear. Subjects 13 and
15 were placed into the “progressive” category even
though hearing loss was diagnosed within their first year
of life, because their hearing loss progressed over the
course of several years, well beyond the fourth year of
life. We acknowledge that these grouping criteria are
somewhat arbitrary, and that any conclusion concerning
the effects of hearing-loss type based on this grouping
must be qualified accordingly. Importantly, the subjects
in these three groups were selected in such a way that

they had similar age characteristics (“early”: 17—64 years,
median=42 years; “progressive”: 30-71, median=
47 years; “sudden” 37-63, median=37), and similar
pure-tone thresholds within the 250-4,000 Hz range
(Fig. 2). There was no significant difference in pure-
tone thresholds or age between the groups (groupx
ear xfrequency analysis of variance (ANOVA) on thresh-
olds with group as a between-subject factor and ear and
frequency as within-subject factors: 5 17=0.386 and P=
0.686; one-way ANOVA on age with group as a between-
subject factor: I% 19=0.73 and P=0.496).

Since the three groups of hearing-impaired listeners
did not differ significantly with respect to age but did
differ with respect to hearing-loss onset age (which was
lower, by definition, for the early-onset group than for
the other two groups), we expected them to also differ
with respect to hearing-loss duration, since this variable
was equal to the listeners’ age minus the hearing-loss
onset age. Due perhaps to interindividual variability, the
main effect of hearing-loss duration in a two-way ANOVA
with group as a between-subject factor and ear as a
within-subject factor failed to reach statistical signifi-
cance (Fy 17=3.19 and P=0.067). However, a planned
contrast analysis comparing hearing-loss duration in the
early-onset group versus the mean hearing-loss duration
across the other two groups showed a significant differ-
ence ({=18.21 and P=0.022). Hearing-loss duration was
longer, by 18 years on average, in the early-onset group
than in the other two groups. Accordingly, tests were
performed to determine whether differences in hearing-
loss duration could account for differences in speech-
recognition scores across the three groups; these tests
are described in “Data analysis” and “Results”.

Table 1 additionally lists the duration of the
hearing loss, which was determined by subtracting
the age at which hearing-loss was diagnosed or
suspected to have started, as indicated in the subject’s
history, from the subject’s age at the time of testing.
For 14 out of the 20 subjects, the cause of the hearing
loss was unknown. For the remaining six subjects, the
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FIG. 2. Mean pure-tone hearing thresholds for the three groups of
hearing-loss onset type. Color is used to indicate group, as indicated in
the key. The same group color coding scheme is used in all figures: red
for the early-onset group; blue for the progressive-onset group; green for
the sudden-onset group. Error bars show standard error of the mean
across ears within each group. To avoid clutter, error bars are only
shown for the lowest and highest mean at each CF.

suspected causes of hearing loss were as follows:
malformation of the vestibular aqueduct (subject 1),
electrocution (subject 3), Pott’s disease (subject ),
Usher’s syndrome (subject 15), otitis media or genetic
(subject 19), and head injury (subject 20).

At the time of testing, all but six of the subjects were
wearing hearing aids in both ears on a regular basis in
their daily life. Out of the six subjects who were not
wearing hearing aids in both ears on a regular basis, one
(subject 9) was never fitted, one (subject 13) had been
fitted bilaterally but did not wear his hearing aids on a
regular basis, one (subject 17) tried using hearing aids
twice but never succeeded in wearing them for a long
period of time, and the remaining three were wearing a
hearing aid in one ear only (the right ear for subjects 5
and 19, the left ear for subject 8). The number of years
of hearing-aid use for each ear is indicated in Table 1.
The subjects did not wear their hearing aids during any
of the tests performed in this study.

In accordance with the Declaration of Helsinki,
written informed consent was obtained from the
subjects prior to their inclusion into the study. The
study was approved by the local Ethics Committee
(CPP Sud-Est IV, Centre Leon Berard de Lyon,
France, no. ID RCB: 2008-A01479-46).

Stimuli and procedure

Speech intelligibility was measured using 40 lists of ten
disyllabic French words (Fournier 1951). These lists may
be regarded as the French-language equivalent of the
American Spondaic lists. The words were uttered by a
male talker and recorded on a CD, sampled at 44.1 kHz,
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with a 16-bit quantization range. They were lowpass
filtered digitally in the frequency domain using the FFT
filter of the Adobe Audition software, with a stopband
attenuation of 70 dB. Seven lowpass CFs, corresponding
to half-octave steps between 250 and 2,000 Hz (i.e., 250,
354, 500, 707, 1,000, 1,414, and 2,000 Hz) were used,
yielding a total of 8 test conditions (the seven lowpass-
filtering conditions plus the “unprocessed” condition),
for a total of 3,200 stimuli (corresponding to the eight
processing conditionsx40 listsxten words per list). To
facilitate the description of the results, hereafter and in
the figures, the “unprocessed” condition is referred to as
another CF condition, with CF=22,050 Hz, i.e., half of
the rate at which the digitized word lists were sampled.
The rationale for testing multiple CF conditions was
as follows. Firstly, we reasoned that relationships between
speech-recognition performance and other variables of
interest in this study, such as hearing-loss duration or
hearing-loss onset type, might be CF-dependent. Pre-
vious studies in which intelligibility has been measured
for lowpassiltered speech in listeners with high-fre-
quency hearing losses (e.g., Murray and Byrne 1986;
Hogan and Turner 1998; Vickers et al. 2001) have found
that in some listeners, performance varied nonmono-
tonically with CF. In these listeners, surprisingly, the
wideband condition did not always yield the highest
performance. While the reasons for this effect are not
completely known, one hypothesis is that, in frequency
regions where the hearing loss is severe or profound, the
speech signal received by the central auditory system is
so distorted that it provides no useful information to the
listener, and actually interferes with the processing of
speech information contained in other (usually, lower)
frequency regions, where the hearing loss is less marked.
The fact that not all listeners show evidence of this effect
may be due, not just to interindividual differences in
hearing-loss characteristics (as reflected in pure-tone
thresholds and audibility calculations), but also, to more
central factors, such as differences in the ability to
“ignore” peripheral channels in which information is
too distorted to be useful, or a better ability to extract
information from a distorted peripheral signal. To the
extent that these factors are related to hearing-loss onset
age or to hearing-loss duration, correlations between
these variables and speech-recognition performance
should be observed specifically in wideband conditions,
or in conditions where the CF of the lowpass filter is
sufficiently high for the speech signal to contain energy
in frequency regions where peripheral information is
highly distorted. In addition, testing multiple filtering
conditions yielded a wider range of performance levels
within a given listener, and increased the likelihood of
capturing relationships between performance and other
variables. A third reason for testing multiple lowpass-
filtering conditions in HI listeners was that several of
these listeners were candidates for implantation with a
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short-electrode implant and electro-acoustic stimulation.
Therefore, it seemed both interesting and potentially
important to measure the ability to understand speech
for different hypothetical scenarios of preservation of
low-frequency acoustic hearing in these listeners (Moore
et al. 2010), and to investigate whether this ability was
related to hearing-loss duration or hearing-loss onset
type. For NH listeners, testing multiple CF conditions
allowed us to derive frequency-importance functions
specific to the speech stimuli that were used in this study.
These frequency-importance functions were then used
to compute articulation-index (Al) predictions in HI
listeners, as explained in the next section.

For HI listeners, the “unprocessed” (CF=22,050 Hz)
condition was tested first, at three or four different
sound levels: 70, 80, 90, and/or 100 dB SPL, where SPL
refers to the rootmean-square (RMS) sound-pressure
level of the stimuli across all stimuli. The highest level
(100 dB SPL) was only tested in listeners who did not
find it uncomfortably loud. In this initial test, and in all
subsequent tests, the left and right ears of each subject
were tested, separately and in random order. During
this initial phase of the test, the subjects were asked to
indicate which listening level they found most comfort-
able. These levels are listed in Table 1. One of these
subjects described the intensity of 90 dB SPL as too low,
and that of 100 dB SPL as too loud; for this listener, an
intermediate level (95 dB SPL) was used. On average,
the level chosen by the subjects as most comfortable was
approximately equal to 95 dB SPL. Importantly, average
speech-presentation levels did not differ significantly
between the three hearing-loss onset groups (I% 7=
0.108 and P=0.898). The average speech-presentation
levels were equal to 96 dB (SD=8.44) for the “early”
group, 95 dB (+£7.30) for the “progressive” group, 97 dB
(£6.67) in the “sudden” group.

The comfortable level chosen by the subject was
kept during subsequent testing, which involved low-
pass-filtered speech. However, because the bandwidth
of the filtered stimuli decreased with CF, and was
always smaller than for the “unprocessed” stimuli, the
actual SPL of the filtered stimuli was lower than the
SPL of the unprocessed (CF=22,050 Hz) stimuli, and
it decreased with CF—as was the case in previous
studies (e.g., Hogan and Turner 1998; Vickers et al.
2001). The NH listeners were tested using eight
speech levels, ranging from 10 to 80 dB SPL in steps
of 10 dB, for each of the CF conditions.

For HI listeners, two lists of ten words were drawn at
random for each stimulus condition. The lists were
presented monaurally to the listener, whose task was to
repeat the words as they heard them. Because the
number of conditions tested in NH listeners was larger
(due to the testing of eight speech levels for each CF), in
these listeners, only one randomly selected list of ten
words was presented in each stimulus condition, and
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only the right ear was tested. The different lowpass-
filtering conditions were tested in the same order in all
subjects, starting with the highest CF condition
(22,050 Hz) first, then proceeding with the next highest
CF (2,000 Hz), and so forth, until the lowest CF (250 Hz)
was tested. Our decision to adopt this reverse-order
testing procedure, instead of a completely randomized
testing procedure, was based on the following consid-
erations. Firstly, we reasoned that presenting all stimuli
corresponding to a given filtering condition as a group,
rather than interspersed randomly amidst stimuli fil-
tered differently, would alleviate the detrimental influ-
ence of lack of familiarity with the filtered stimuli.
Secondly, we reasoned that testing the conditions in
order of increasing difficulty would promote higher
performance in the most difficult conditions, by allowing
listeners to adapt progressively to increasing task diffi-
culty. In an attempt to avoid fatigue and attentional
lapses, the subjects were encouraged to take breaks
whenever they felt the need to do so during the test.

Data analysis

Speech-recognition performance was measured by
counting the number of syllables that were correctly
repeated by the listener in a given test condition,
dividing this number by the total number of syllables
presented in that condition (40 for HI listeners and 20
for NH listeners), and multiplying the result by 100 to
obtain a percent-correct (PC) score. Our decision to
count correctly repeated syllables, rather than correctly
repeated words, was motivated by the observation that
listeners could often identify correctly one of the two
syllables in the word, but were not able to repeat the
whole word. In addition, we reasoned that scoring
syllables would result in more accurate estimates of PC
than scoring whole-words since there were more syllables
than words, and the joint probability of correctly
identifying both syllables in a word was not equal to the
product of the corresponding marginal probabilities.
Statistical relationships between PC and other varia-
bles, including hearing-loss duration, hearing-loss onset
age, age, and pure-tone thresholds, were investigated
using Pearson’s correlation coefficients. To take into
account the lack of statistical independence between
variables corresponding to the left and right ears in the
same subject, the sampling distribution of Fisher’s z
transformed correlation coefficients (Fisher 1915)
under the null hypothesis (no correlation) was com-
puted using a statistical resampling technique (boot-
strap) (Efron and Tibshirani 1994). This involved
computing the test statistic repeatedly, a large number
of times, with the data shuffled randomly on each trial.
Measures from the left and right ears were kept in pairs
at all times, so that correlations between the two ears
were taken into account. Between-ear correlations were
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reflected in a wider distribution of the test statistic, and
in larger confidence intervals, compared with the
uncorrelated case. Partial-correlation coefficients
(Fisher 1924) were used to test statistical relationships
between two variables (e.g., hearing-loss duration and
PC), taking into account correlations between these
variables and a third variable (e.g., age).

To determine whether hearing-loss type was a
significant factor of performance, we performed
ANOVA on the PC values measured in HI listeners,
using hearing-loss type (early, progressive, and sud-
den) as an across-subject factor, and CF and ear (left—
right) as within-subject factors. To determine whether
hearing-loss duration was a factor in differences in PC
between the groups, it was entered as a covariate in
the ANOVA—a procedure commonly known as “anal-
ysis of covariance” (ANCOVA). Because hearing-loss
onset type could not be used as both an across-subject
factor and a within-subject (across-ear) factor, for the
purpose of these two analyses (and these two analyses
only), subject 18, who had different types of hearing-
loss onset for the left and right ears, was placed into
the “sudden” group. However, we verified that the
main conclusions of these two analyses were qualita-
tively unchanged when that subject was placed into
the “progressive” group instead. These ANOVA and
ANCOVA were preceded by a Mauchly’s test of
sphericity, and a Huyhn—Feldt correction was applied
when required. Multiple post hoc comparisons follow-
ing the finding of significant main effects in the
ANOVA were performed according to Fisher’s pro-
tected least-significant-difference (LSD) procedure.
All statistical tests were performed using untrans-
formed PC data. However, we verified that the
conclusions remained unchanged when the analyses
were performed instead on arcsine-transformed data.

The influence of speech audibility on the results was
evaluated by computing an index inspired from the Al
(ANSI 1969), which we denote AI'. To this aim, we used
the PC data obtained for different CFs and levels in the
NH listeners to, firstly, derive frequency-importance
functions for the speech stimuli used in this study.
Frequency-importance functions represent the relative
importance of different frequency bands for speech
understanding (see, e.g., French and Steinberg 1947).
Deriving importance functions for the specific speech
stimuli used in this study was necessary because there
was no guarantee a priori that the “standard” impor-
tance functions for English, which can be found in, e.g.,
ANSI (1997), were the same as the importance func-
tions for the French dissyllabic word lists used here.
However, we also performed similar calculations using
the standard importance functions provided in ANSI
(1997) and found that, although predicted Al values
based on these standard functions were generally lower
than those obtained using the specific importance
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functions measured in this study, our main conclusions
regarding the relationship between speech audibility
and other variables did not depend critically on which of
these two functions was used.

To derive frequency-importance functions for the
word lists used in this study, we first transformed the
PCs measured in NH listeners into d'. This was done
by solving the following equation for d' numerically.

PC =100 /_m o(z— d )" (2)dz. (1)

o0

In this equation, which follows from the equal-
variance Gaussian signal-detection-theory model for
the l-of-m identification task (Green and Dai 1991;
Macmillan and Creelman 2005), ¢ and @ denote the
standard normal and cumulative standard normal
functions, respectively, and m, the number of response
alternatives, was set to 288, the number of possible
pairwise combinations of 16 vowels and 18 consonants.
The rationale for applying this nonlinear transforma-
tion is that, unlike PC, 4’ provides an additive measure
of band importance. The average importance of
frequency band ¢, 1<i<n, was estimated as

_ d; — d;—l ] (2)

Jj

I;
=

where d/_; and d] denote the mean d’s measured in
the (i~1)th and ith CF conditions (e.g., 707 Hz and
1,000 Hz), respectively, across all NH listeners and
speech levels, and 7 is the total number of frequency
bands (which was equal to the number of CF
conditions). For the lowest frequency band (band 1),

L = 4 (3)

n

2
J=1

The denominator in Eqs. 2 and 3 ensures that
the total importance across all n frequency bands
equals 1 (French and Steinberg 1947).

To estimate the audibility of the speech signals
presented to the HI listeners, we used a simplified
version of the formulas described in ANSI (1997),
which was similar to the formula originally proposed
in ANSI (1969). Specifically, the mean audibility of
the speech signals for band i was computed as:

A; = max(min(L; + Lo — T; — N; + C,30),0)/30 (4)

In this equation, L; (dB SPL/Hz) denotes the long-
term average spectrum (LTAS) level of the speech in
band ¢, assuming a 0-dB overall SPL; L, (dB SPL)
denotes the actual overall SPL of the speech signals; 7;
denotes the absolute threshold (dB HL) at the center
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frequency of band ¢ which was estimated by inter-
polating the pure-tone hearing thresholds measured
in the HI listeners; N; denotes the “reference internal
noise spectrum level” for band i, as defined in the
ANSI (1997) standard. The max and min operations,
and the division by 30, ensure that the result is
comprised between 0 and 1. Finally, the Al-like
measure, Al’, was computed as,

Al' =LA (5)
i=1

The value of the constant, C, in Eq. 4 was originally set
to 15, as in ANSI (1997). However, a value of 25 was
subsequently found to yield a better overall fit between
the psychometric functions for the NH subjects, which
were used to determine the specific frequency-band
importance functions used in the current study, and the
corresponding psychometric functions, which were
predicted based on AI’ using the approach described
below; therefore, the value of 25 was kept.

To derive PC predictions based on the computed Al’
values, we performed linear regression on the AI'-versus-
d' data of the NH subjects. We then used the resulting
linear-regression equation to transform the Al’ values
obtained in the HI subjects into d'. Finally, the resulting
d' values were transformed into PC using Eq. 1.

Apparatus

Pure-tone audiometry was performed using a MAD-
SEN Orbiter 922 audiometer and TDH39 earphones.
For the speech tests, the signals were burned on CDs
and played via a CD player (PHILIPS CD723)
connected to the MADSEN audiometer. The signals
were presented monaurally to the listeners via TDH39
earphones.

RESULTS

Speech intelligibility as a function of CF and effect
of hearing-loss onset type

Figure 3 shows mean PC as a function of CF for NH
listeners. As expected, PC increased with CF. It also
increased with level up to 40 dB SPL, beyond which no
consistent improvement in PC with level was observed.
Accordingly, PC values for each CF were averaged across
the highest five speech levels (40—-80 dB SPL). The lines
through the data show bestfitting psychometric func-
tions computed as described in the Appendix. These
psychometric functions are re-plotted in the next figure
to facilitate comparisons between NH and HI listeners.

Figure 4 shows mean PC as a function of CF for HI
listeners. The results of a group xearxCF ANOVA with
group as a between-subject factor and ear and CF as
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FIG. 3. PC as a function of lowpass-filter CF in NH subjects. The
different combinations of symbols and line styles indicate different
speech levels, as indicated in the key. The curves corresponding to
levels comprised between 40 and 80 dB SPL were averaged because
they were similar and largely overlapped. Error bars show standard
error of the mean across subjects. To avoid clutter, error bars are only
shown for the lowest and highest mean at each CF condition.

within-subject factors showed a significant main effect of
group (I% 17=4.61 and P=0.025), and a significant
interaction between hearing-loss type and CF (Huynh—
Feldt-corrected Fy4 119=2.10, and P=0.036). Post hoc
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FIG. 4. PC as a function of lowpass-filter CF in HI subjects. The
data corresponding to the early-, progressive-, and sudden-onset
groups are indicated by different colors, using the same scheme as in
Figure 2. To facilitate comparisons, the best-fitting psychometric
functions of the NH subjects are re-plotted (from Fig. 3) as black
lines, with the different line styles corresponding to different speech-
presentation levels (as in Fig. 3), as indicated in the key. The
psychometric functions for speech-presentation levels of 40 dB SPL
or higher were largely overlapped, and were averaged before
display, to avoid clutter; the corresponding, averaged psychometric
function is shown, labeled as 40+ dB. Error bars show standard error
of the mean across ears within each group. To avoid clutter, error
bars are only shown for the lowest and highest mean at each CF.
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tests (Fisher’s LSD) comparing the three groups two ata
time showed significant differences in PC between the
“early” and “progressive” groups (mean difference=
12.94 and P=0.032), as well as between the “early” and
“sudden” groups (mean difference=20.01 and P=0.010),
but not between the “progressive” and “sudden” groups
(mean difference=7.07 and P=0.254). Contrast analyses,
which compared PC in the “early” group versus mean PC
across the other two groups for each CF separately
showed significant differences for CFs of 1,000 Hz and
higher (1,000 Hz: mean difference=18.61 and P=0.038;
1,414 Hz: mean difference=23.98 and P=0.020;
2,000 Hz: mean difference=25.21 and P=0.005;
22,050 Hz: mean difference=28.43 and P=0.005), but
not for lower CFs (250 Hz: mean difference=4.68 and P=
0.072; 354 Hz: mean difference=2.75 and P=0.457;
500 Hz: mean difference=9.45 and P=0.243; 707 Hz:
mean difference=18.68 and P=0.065).

As mentioned above, the three HI groups did not
differ significantly with respect to age, pure-tone thresh-
olds, or speech-presentation levels. However, as men-
tioned above, duration of hearing-loss was significantly
longer on average for the early-onset group than for the
other two groups. To determine whether this difference
in hearing-loss duration could account for the differ-
ences in PC between the groups, hearing-loss duration
was entered as a covariate in a group xearx CF ANOVA,
with group as a between-subject factor and ear and CF as
within-subject factors. This analysis (ANCOVA) showed
no significant difference between the groups (I%, 16=
1.84 and P=0.192), and no significant effect of the
cofactor (f9, 16=3.03 and P=0.101). This outcome
indicates that the differences in PC between the HI
groups could be accounted for by differences in
hearing-loss duration. The three HI groups also differed
with respect to mean age at hearing-loss onset, which
was lower for the “early” group (1.6 years) than for the
“progressive” and “sudden” groups (25.82 and
28.14 years, respectively). However, since hearing-loss
onset age was one of the criteria used to define the
groups, this variable could not be meaningfully used as a
cofactor in the ANOVA.

Lastly, it is interesting to consider whether speech
audibility can account for differences between the three
HI groups, as well as between HI and NH listeners. The
upper panel in Figure 5 shows mean Al’ as a function of
CF for the three HI groups and for the NH listeners.
The lower panel shows the mean PC predicted based on
Al’, as a function of CF, for the three HI groups and for
the NH listeners. As can be seen, the mean Al’ and
predicted PC functions of the three groups of HI
listeners are generally close to each other. The 15- to
2b-percentage-points difference between the “early”
group and the two other HI groups that was observed
for CFs of 1 kHz and higher in Figure 4, is not reflected
in the predicted-PC functions (Fig. 5, lower panel). This
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FIG. 5. Al and predicted PC as a function of CF for HI and NH
subjects. Upper panel, Al'. Lower panel, PC predicted based on Al’.
For HI subjects, Al’ (for the upper panel) or predicted PC values (for
the lower panel) were averaged across ears within each hearing-loss
onset group. As in Figures 2 and 4, the different hearing-loss onset
groups are indicated by different colors. For NH subjects, Al’ (for the
upper panel) or predicted PC values (for the lower panel) were
averaged across subjects separately for each speech-presentation
level. The Al" and PC functions for speech-presentation levels higher
than 40 dB SPL were essentially identical to the psychometric
function corresponding to 40 dB SPL. The data of the NH subjects
are indicated by black lines, with different line styles indicating
different speech-presentation levels. Al’ curves for levels higher than
40 dB SPL were identical to the curve corresponding to 40 dB SPL.

suggests that the superior speech-recognition perform-
ance of the “early” group at high CFs cannot be
explained simply in terms of audibility; rather, it appears
that, for these CFs, the listeners of the “early” group
were better able to extract useful information from the
speech signals than the listeners in the other two HI
groups, on average.

Correlations between speech-recognition
performance and other variables

Statistically significant correlations between PC and
hearing-loss onset age, and between PC and hearing
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TABLE 2

Correlation coefficients between PC and hearing-loss onset age, hearing-loss duration, or age, and corresponding P values

Onset age Duration Age

CF r P r P r P

250 -0.37 0.035 0.30 0.069 -0.17 0.210
354 -0.34 0.038 0.18 0.177 —0.25 0.097
500 -0.40 0.021 0.51 0.002 —0.00 0.494
707 —0.52 0.001 0.59 0.000 —0.08 0.332
1,000 -0.57 0.000 0.42 0.006 —0.30 0.044
1,414 -0.65 0.000 0.65 0.000 -0.18 0.190
2,000 -0.64 0.000 0.51 0.001 —0.30 0.051
22,050 —0.51 0.002 0.34 0.034 —0.30 0.058

Note that the same correlation coefficients can be associated with different P values because, as mentioned in the methods section, P values were computed using
a statistical resampling technique (bootstrap), which took into account the correlation between left- and right-ear data, separately for each variable

loss duration, were observed for all CFs except the
lowest two, i.e., 250 and 354 Hz, where PC was
generally low and close to chance. The correlation
coefficients are listed in Table 2 with the correspond-
ing P values, and their magnitudes are illustrated in
Figure 6, with the corresponding 95% confidence
intervals. Statistically significant correlations are indi-
cated by lower error bars terminating above zero.
The last two columns in Table 2 list correlation
coefficients for PC and age, with the corresponding P
values. As expected from previous studies showing
decreases in speech-recognition performance with
aging (for a review, see e.g., Gordon-Salant 2005),
these correlations coefficients were generally negative.
In fact, all eight correlation coefficients between PC
and age were negative—which, according to a sign
test, had a probability of P=0.0039 of occurring by
chance. However, it is important to note that these
correlation coefficients for PC and age were generally

0.9 4
O PC vs. age at onset

081 PC vs. duration
0.7 1
0.6 A
0.5 A

0.4 -

0.3 A

|Correlation coefficient|

0.2 -

0.1 A

0.0 T T T T T T T )
250 354 500 707 1000 1414 2000 22050

CF (Hz)
FIG. 6. Magnitudes of the correlation coefficients for PC and age at
hearing-loss onset and PC and hearing-loss duration. The former are

shown as empty bars; the latter are shown as filled bars. The error
bars show 95% (bootstrap) confidence intervals.

smaller in magnitude than the correlations coeffi-
cients for PC and hearing-loss onset age or PC and
hearing-loss duration, and unlike the latter, they only
reached statistical significance (P<0.05) for one of the
CF conditions (CF=1,000 Hz). The lack of significant
correlation between PC and age for most of the CF
conditions tested in the current study can be
explained by considering that the variable, age, was
equal to the sum of hearing-loss onset age and
hearing-loss duration, and that the negative correla-
tions between PC and hearing-loss onset age that were
observed in several CF conditions approximately
canceled out the positive correlations between PC
and hearing-loss duration that were observed in the
same conditions.

The two upper panels of Figure 7 shows scatter plots
of PC versus hearing-loss onset age (upper left panel)
and PC versus hearing-loss duration (upper right panel)
for the 1,414-Hz CF condition. This condition was
chosen for illustration purposes, as it yielded the largest
correlation coefficients (in absolute value). The dashed
lines are regression lines. For both hearing-loss onset
age and hearing-loss duration, the linear regression
explained approximately 42% of the variance in PC
across ears. For comparison, the bottom panel in
Figure 7 illustrates the relationship between PC and
AT, for the same CF (1,414 Hz). The corresponding R
was equal to 19%. This indicates that, for the HI
subjects tested in this study, hearing-loss onset age and
hearing-loss duration were more informative than
Al" for predicting speech-recognition performance.
While these observations are based on the results of
the 1,414-Hz CF condition, qualitatively similar con-
clusions were reached based on the results obtained
for other CFs—except the lowest two, where the PC
values were usually close to chance and not suffi-
ciently variable to yield meaningful statistical results.

Since neither hearing-loss onset age nor hearing-
loss duration were significantly correlated with pure-
tone thresholds, speech levels, or AI’ for any of the
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FIG. 7. Scatter plots of PC in the 1,414-Hz CF condition versus hearing-loss onset age, hearing loss duration, and Al’ across all HI ears. Each
data point corresponds to a single ear, in a single subject. Circles indicate the right ear, squares indicate the left ear, and the different colors
indicate different hearing-loss onset groups, using the same color-group scheme as in previous figures. The dashed lines show regression lines

through the data points.

CF conditions tested, the above-noted correlations
between PC and hearing-loss onset age or hearing-
loss duration cannot be explained (statistically) by
correlations between PC and any of the following
variables: Al’, pure-tone thresholds, or speech
levels. This was verified by computing correlations
between PC and hearing-loss onset age, and
between PC and hearing-loss duration, with and
without the influence of Al’, pure-tone thresholds,
or speech levels partialed out. With one exception
(for the CF=22,060 Hz condition, for which the
correlation between hearing-loss duration and PC
became nonsignificant when Al’ was partialed out),
correlations that were statistically significant when
Al’, pure-tone thresholds, and speech levels were
not partialed out remained significant when any of
these variables was partialed out.

The interpretation of simple correlations between
PC and either hearing-loss onset age or hearing-loss
duration, which are illustrated in Figure 6, is compli-
cated by the existence of correlations between the
latter two variables—expectedly, since hearing-loss
duration was obtained by subtracting hearing-loss
onset age from age. Significant correlations between

PC and hearing-loss onset age could be by-products of
correlations between PC and hearing-loss duration, or
the other way around. To determine whether the
correlations with PC were driven by hearing-loss onset
age, hearing-loss duration, or both, we computed
partial-correlation coefficients between PC and each
of the two variables, with the influence of the other
variable partialed out. Figure 8 shows the magnitude
of the resulting partial-correlation coefficients for PC
and hearing-loss onset age, with the effect of hearing-
loss duration partialed out (empty bars), and for PC
and hearing-loss duration, with the effect of hearing-
loss onset partialed out (filled bars). The partial-
correlation coefficients are listed in Table 3. Signifi-
cant negative partial correlations between PC and
hearing-loss onset age were found for CFs higher than
707 Hz; for lower CFs, the partial correlations between
these two variables were not significantly different
from zero. Significant positive partial correlations
between PC and hearing-loss duration were observed
for CFs of 500, 707, and 1,414 Hz; for the other CFs,
the correlations were not statistically significant.
Although the above statistical-significance statements
are based on a two-tailed critical probability level of
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at hearing-loss onset with the effect of hearing-loss duration partialed
out. The filled bars correspond to partial correlation coefficients
between PC and hearing-loss duration with the effect of age at
hearing-loss onset partialed out. The error bars show 95% (bootstrap)
confidence intervals.

[Correlation coefficient|
|
|

22050

0.05 per comparison, we determined (using bootstrap
and taking into account the correlations in PC values
across CFs) that the probability of finding three or
more significant correlation coefficients out of eight
by chance was slightly lower than 0.05. Since at least
three significant correlations were observed for each
variable (i.e., age at hearing loss onset and hearing-
loss duration), the null hypothesis can be rejected.
In the above-described analyses of correlations, the
relationship between PC and other variables was
considered for each CF separately. However, an interest-
ing question, which these analyses do not address, is
whether the dependence of PC on CF was related to
hearing-loss onset age or duration; otherwise stated: was
the rate at which PC increased with CF correlated with

SELDRAN ET AL.: Hearing-Loss Duration and Speech Intelligibility

hearing-loss onset age or duration? To determine the
answer to this question, while at the same time taking
into account the influence of audibility, the following
analysis was performed. Firstly, the slopes of individual
“articulation functions” (i.e., PC as a function of Al’)
were computed. For determining the slope, only CFs
over which AI’ increased with CF were included.
Secondly, correlation coefficients between these slopes
and either hearing-loss onset age or hearing-loss dura-
tion were computed. The resulting correlation coeffi-
cients were equal to r=—0.38, with P=0.008 for slope
versus onset age, and r=0.48, with P=0.001 for slope
versus hearing-loss duration. The correlation between
articulation-function slope and hearing-loss onset age
was no longer significant after partialing out the
influence of hearing-loss duration (r=—0.12 and
P=0.246); however, the correlation between articula-
tion-function slope and hearing-loss duration remained
significant after hearing-loss onset age was partialed out
(=0.34 and P=0.017).

Finally, we examined correlations between PC and
the duration of hearing-aid use. Because the duration of
hearing-aid use was significantly correlated with hearing
loss duration (r=0.46 and P=0.017), and the latter
variable was found earlier to be significantly correlated
with PC, we expected significant correlations also
between hearing-aid use duration and PC. In fact,
significant correlations between these two variables were
only observed for two of the eight CF conditions tested
(CF=1,414 Hz: =0.33 and P=0.042 and CF=22,050 Hz:
r=0.34 and P=0.035). When hearing-loss duration was
partialed out, no significant partial correlation was
found between the duration of hearing-aid use and PC.

DISCUSSION

The main findings of this study can be summarized as
follows. Firstly, HI subjects with early-onset hearing

TABLE 3

Partial correlation coefficients for PC and hearing-loss onset age with hearing-loss duration partialed out, and PC and hearing-
loss duration with hearing-loss onset age partialed out, and corresponding P values

Onset age Duration
CF I'partial Ipartial P
250 -0.25 0.119 0.10 0.326
354 —-0.29 0.065 -0.04 0.413
500 -0.12 0.284 0.37 0.027
707 -0.25 0.082 0.40 0.008
1,000 -0.43 0.006 0.11 0.279
1,414 —0.41 0.016 0.42 0.014
2,000 —-0.48 0.003 0.20 0.142
22,050 -0.41 0.016 0.04 0.423

Note that the same correlation coefficients can be associated with different P values because, as mentioned in “Methods”, P values were computed using a
statistical resampling technique (bootstrap), which took into account the correlation between left- and right-ear data, separately for each variable
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loss (defined as hearing loss incurred before the age
of four, with no major change thereafter) had higher
mean speech-recognition scores than subjects with
later, progressive or sudden hearing loss; the differ-
ence was statistically significant for CFs of 1 kHz and
higher. Secondly, across all HI subjects, and in several
of the CF conditions tested, speech-recognition scores
were found to be negatively correlated with hearing-
loss onset age, and positively correlated with hearing-
loss duration. In the following, we consider possible
explanations for these findings.

Higher speech intelligibility in subjects

with early-onset hearing loss and correlation
between speech intelligibility and hearing-loss
onset age

Since the three HI groups had similar hearing
thresholds, speech-presentation levels, and speech
audibility (as measured by Al’) on average, and
similar age characteristics, the finding of higher
speech-recognition scores in the “early” group than
in the “progressive” and “sudden” groups cannot be
explained simply by differences in audibility or age.
One variable that differed significantly between three
groups was hearing-loss onset age, which was lower
(by definition) for the “early” group than for the two
other groups. The groups also differed with respect to
hearing-loss duration, which was longer for the “early”
group—a by-product of the negative relationship
between hearing-loss duration and hearing-loss onset
age. When the effect of hearing-loss duration was
partialed out—by entering it as a covariate in the
ANOVA—the three HI groups were no longer found
to differ significantly with respect to speech-recogni-
tion scores. One interpretation of this outcome is that
the difference in speech-recognition scores between
the “early” group and the other two groups was due
entirely to a difference in hearing-loss duration
between the groups. However, since hearing-loss
duration co-varied with hearing-loss onset age, includ-
ing one of these two variables as cofactor necessarily
reduced the proportion of variance in speech-recog-
nition scores that was left for the other variable to
explain. Therefore, the absence of a significant group
effect in the ANCOVA with hearing-loss duration as a
cofactor should not necessarily be interpreted as
evidence that the effect was driven entirely by differ-
ences in hearing-loss duration. Further study is
needed to determine whether speech-recognition
performance is significantly higher on average in
subjects with “early” hearing loss onset than in
subjects with later onset even afier hearing-loss duration
is equated. What the current results do demonstrate,
on the other hand, is a relationship between speech
intelligibility and hearing-loss onset age even afier the
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influence of hearing-loss duration is partialed oul. This
evidence comes from the finding of significant partial
correlations between PC and hearing-loss onset age,
in which correlations between each of these variables
and hearing-loss duration were partialed out. Such
significant partial correlations were observed for the
four highest CFs (1, 1.41, 2, and 22.05 kHz).

In the current state of knowledge, we can only
speculate as to the origin of these correlations
between speech intelligibility and hearing-loss onset
age, and as to why they were only observed for CFs
of 1 kHz or higher. A possible explanation is in
terms of neural plasticity, or perceptual learning.
According to this explanation, the earlier the
hearing loss, the more likely it is that subjects will
learn—or that their central auditory systems will
develop the neural circuits that are needed—to
successfully decode the impoverished and distorted
speech signals that they receive through their
damaged peripheral auditory system. In this con-
text, the finding of significant partial correlations
between hearing-loss onset age and speech intelli-
gibility for CFs of 1 kHz or higher can be explained
by considering that at these frequencies, all of the
ears tested had severe (=70 dB HL) or profound
(=90 dB HL) hearing loss. As a result, speech cues
in this frequency region were probably minimal,
and strongly distorted. Being able to take advantage
of such minimal cues to supplement speech-recog-
nition performance—beyond the level that could be
achieved using lower-frequency, less-distorted infor-
mation only—may require special perceptual abil-
ities; it is possible that individuals who were
relatively young and had a highly plastic auditory
system at the time at which they incurred a hearing
loss are more able (or more likely) to develop such
abilities than individuals in whom hearing loss was
incurred later in life.

While plasticity provides one possible explanation
for the findings of higher speech-recognition per-
formance in subjects with early-onset hearing loss and
of negative correlations between speech-recognition
performance and hearing loss onset age, alternative
explanations cannot be ruled out at this stage. For
instance, early and late hearing losses may involve
different patterns of inner and outer hair-cell damage
or different degrees of auditory-nerve degeneration.
This could lead to different impact on neural
representations of speech in early and late loss, on
average, without necessarily being reflected in differ-
ent pure-tone thresholds. Alternatively, or in addition,
because hearing generally deteriorates with age, and
the subjects of the three hearing-loss onset groups
were selected to have approximately the same amount
of hearing loss on average than the subjects of the
other two groups, it is possible that the selection
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criteria that were used in this study created a bias,
whereby subjects of the early-onset group tended to
have lighter insults initially than subjects in the other
two groups. Unfortunately, we did not have enough
information concerning hearing-loss etiology and
cochlear function in these subjects to address in detail
the question of relationships between etiology and
speech-understanding ability. This important question
warrants further investigation.

Correlations between speech intelligibility
and hearing-loss duration

The finding of significant correlations between hear-
ing-loss duration and speech intelligibility was not
completely unexpected. Previous studies in cochlear-
implant listeners have shown that the duration of
hearing-loss prior to cochlear implantation was a
strong predictor of postimplantation performance in
speech-perception tasks (Gantz et al. 1993; Blamey et
al. 1996; Rubinstein et al. 1999). However, in these
earlier studies, the correlation between hearing-loss
duration and speech-recognition performance was
negative. longer durations of hearing loss were asso-
ciated with worse performance. In contrast, the results
of the current study show a positive relationship
between hearing loss duration and performance.
How can these two apparently discrepant sets of
results be reconciled? One possible explanation is
that, while in the cochlear-implant studies duration of
deafness represents a time when the auditory system
was probably nearly totally deprived of input, in the
current study, duration of deafness is time spent with
some auditory input. Another—more speculative—
explanation, relates to the fact that cochlear implants,
being inserted basally into the cochlea, stimulate
primarily auditory-nerve fibers that normally respond
to relatively high frequencies. Therefore, it is likely
that cochlear-implant listeners rely primarily or exclu-
sively on information conveyed by “high-frequency”
fibers in order to understand speech. On the other
hand, the listeners in the current study had severe
hearing loss above 1 kHz. Therefore, they had to rely
primarily or exclusively on relatively low frequencies
for speech understanding. It is conceivable that those
listeners who had a hearing-loss for many years
progressively became more accustomed to relying
solely or primarily on low-frequency information
(conveyed by auditory neurons with low characteristic
frequencies) than the listeners in whom the loss of
high-frequency hearing was more recent. Similar
ideas have been proposed by Rhodes (1966), and
more recently, Vestergaard (2003) and Moore and
Vinay (2009). The latter two publications reported
that listeners with cochlear dead regions at high
frequencies were able to make better use of low-
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frequency information for speech understanding than
listeners who did not have such dead regions. The
listeners in the present study were not tested for dead
regions. It would be interesting, in a future study, to
test whether longer-duration hearing losses are more
likely to be associated with dead regions than shorter-
duration hearing losses, and whether this is the case
even when the listeners in the two groups have similar
audiograms.

An enhanced ability to use low-frequency auditory
channels (stimulated acoustically) at the expense of
high-frequency channels (stimulated electrically by
cochlear implants) could reflect tonotopic-map reor-
ganization in the central auditory system following
cochlear damage. Specifically, neurophysiological
studies have shown that in animals with high-fre-
quency hearing loss induced by mechanical or
chemical damage to the basal part of the cochlea,
primary auditory cortex neurons that formerly
responded to high frequencies—within the frequency
region where a hearing loss is now present—shift
their preferred frequency downward—usually, within
a frequency region that corresponds to the “edge” of
the cochlear lesion (Rajan et al. 1993; for reviews, see:
Irvine and Rajan 1996; Irvine et al. 2001). We can only
speculate as to whether or not such central reorgan-
ization occurred in our human listeners and, if it did,
whether it had significant functional consequences on
speech understanding. To the best of our knowledge,
the only perceptual effects that have been identified
as possible consequences of tonotopic-map reorgan-
ization following cochlear damage so far are relatively
small improvements in frequency-discrimination
thresholds localized near the hearing-loss edge
(McDermott et al. 1998; for a review, see Thai-Van et
al. 2007). However, it is conceivable that central
neural plasticity, which may develop over the course
of several years following cochlear damage, has
significant consequences on the processing of com-
plex stimuli such as speech, which have not yet been
identified. In fact, part of the large variability in
speech-perception performance that has been
observed across hearing-impaired individuals in this
study and previous ones might stem from differences
in the extent and functional success of central neural
reorganization following peripheral damage.

Finally, it is worth noting that some studies have
reported improvements in speech-recognition scores
related to hearing-aid use, even when these scores were
measured without the hearing aid—an effect known as
“acclimatization” (for reviews, see Palmer et al. 1998;
Turner et al. 1996; see also the note by Turner and
Bentler 1998). Because 17 of the 20 subjects who took
part in this study wore hearing aids on a regular basis
(three monaurally, the other 14, binaurally), and the
duration of hearing-aid use tended to increase with the
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duration of hearing loss, it is conceivable that the
positive correlations between hearing-loss and speech-
recognition performance that were observed in the
current study were actually driven by long-term acclima-
tization effects. Since acclimatization effects have rarely
been documented over time periods exceeding a few
months to a year, we do not know whether such effects
can account for slow improvements in speech intelligi-
bility over the course of several decades. To gain some
clarity on this issue, one could do a study similar to the
current one in a group of patients with varied (long as
well as short) hearing-loss durations, who have never
worn hearing aids.

Although the present results do not allow us to
determine whether, and why, speech-recognition per-
formance in HI subjects depends (in a causal way) on
hearing-loss onset age and hearing-loss duration, these
results demonstrate that these two variables can account
for part of the large interindividual variability in speech-
recognition performance among HI individuals with
severe-to-profound high-frequency hearing loss.
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APPENDIX

To fit the psychometric functions relating PC to CF in the
groups of NH and HI subjects, we used the following
mathematical function, which is based on the equal-variance
Gaussian signal-detection-theory model for the 1-of-m iden-
tification task (Green and Dai 1991; Macmillan and Creel-
man 2005).

+00

¢(z— d'(CF))®" 1 (2)dz

(6)

Paie(CF) = 100 [% +(1-2) /

—00

In this equation, Pn.(CF) is the predicted PC
for a given CF; 1 is the asymptotic error rate; ¢
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denotes the standard normal function; & denotes
the cumulative standard function; m is the number
of response alternatives (which was set to 288 here,
reflecting all possible pairwise combinations of 16
vowels and 18 consonants); and d is the index of
sensitivity. A power-law relationship between d' and
CF was assumed: d'(CF)=CF%/o, where o is the
standard deviation of the internal noise. The
function described in Eq. 6 was used to fit the PC
data using a least-squares approach (implemented
with Matlab’s fminsearch function, which uses the
Nelder—Mead algorithm for function minimization).
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I1.3. Reconnaissance de la parole filtrée passe-bas chez les sujets
ayant une surdité dans les hautes fréquences

(Article soumis a J Assoc Res Otolaryngol. : Seldran F, Micheyl C,
Thai-Van H, Truy E, Gallego S. Lowpass-filtered speech

recognition in ears with high-frequency hearing loss)

Dans les deux premieres études nous avons constaté que chez les malentendants avec des
surdités dans les hautes fréquences, il existait de larges disparités dans les fonctions
psychométriques « Intelligibilité = f (fréquence de coupure de la parole filtrée passe-bas) ».
Trois causes identifiées de cette variabilité sont 1’audibilité¢ mais aussi et surtout la durée de

surdité et ’age d’apparition de la surdité.

Cette troisieéme étude a consisté a classifier les patients en catégories, a I’aide d’un algorithme
de regroupement (clustering) basé sur les audiogrammes des patients. Quarante-trois sujets
malentendants ont participé a cette étude, ce qui nous a permis de travailler sur un pool de 86
oreilles avec différentes configurations d’audiogrammes qui variaient en terme de pente et de

perte auditive dans les basses fréquences.

Pour nous assurer que les résultats confirmaient ce que nous avions trouvé dans notre article
7, nous avons cherché si les performances étaient toujours reliées a la durée de privation
auditive et a 1’age d’apparition de la surdité. Les résultats obtenus sur cette plus large

population confirment ces relations.

Les fonctions psychométriques (intelligibilité en fonction de la fréquence de coupure)
obtenues pour les différents groupes d’oreilles sont a peu pres regroupées de la méme fagon
que les audiogrammes. Ce qui signifie, comme on peut s’y attendre, que les groupes qui ont la
meilleure audition résiduelle dans les basses fréquences ont les meilleures performances. Ceci
confirme le résultat de I’étude précédente montrant que I’intelligibilité est en grande partie

lie a I’audibilité.
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Par ailleurs, en regardant les fonctions psychométriques des individus inclus dans chacun des
groupes, nous constatons une trés large variabilité des performances. Plus particulierement, a
I’intérieur d’un méme groupe, nous retrouvons les mémes patterns de réponses que nous
présentions dans I’article 6 du présent manuscrit. Cela signifie que notre test d’audiométrie
vocale filtrée passe-bas peut s’avérer trés utile pour évaluer si un sujet peut bénéficier de
I’EAS ou d’une technologie alternative type amplification conventionnelle, compression
fréquentielle ou implantation cochléaire. Actuellement ce test demande beaucoup de temps
(environ 2h par patient) et il semble étre intéressant de le simplifier, peut-étre ne réaliser que

les mesures « filtré a 700 Hz » et « non filtré », pour qu’il soit pratiqué en routine clinique.
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ABSTRACT

Hearing-impaired individuals differ widely in their ability to understand speech. The factors
responsible for this variability are not completely understood. Although audibility plays a
primordial role, recent studies suggest that other factors also contribute. In this study, we
analyzed pure-tone thresholds and psychometric functions (PFs) for the recognition of lowpass-
filtered speech in 86 hearing-impaired (HI) ears (43 subjects). A statistical clustering algorithm
was used to separate the ears into seven groups corresponding to different audiogram types,
ranging from steeply sloping to quasi-flat. The result showed that while different audiogram
groups usually had different mean PFs, ears with the same audiogram type could exhibit widely
different PFs. In addition, while speech-recognition scores co-varied with audibility-based
predictions, they were also significantly correlated with the age at hearing-loss onset and the
number of years of hearing-loss. Finally, for signals filtered at low CFs (<1 kHz), HI ears with
steeply sloping audiograms had higher recognition scores than NH ears. These results illustrate
the limitations of audiogram- or audibility-based predictions of speech-recognition performance
in HI individuals, and they provide further evidence that speech-recognition performance in HI
individuals depends on other factors than audibility, including the number of years of experience
relying primarily or exclusively on low-frequency information for speech understanding.

Keywords: hearing loss; thresholds; audiogram; speech intelligibility



INTRODUCTION
Among individuals with high-frequency hearing loss, some are able to benefit from high-
frequency acoustic stimulation, but others are not (Ching et al., 1998; Hogan & Turner, 1998;
Murray & Byrne, 1986; Skinner & Miller, 1983; Turner & Cummings, 1999; Vickers et al.,
2001; Villchur, 1973). For the latter group, electro-acoustic stimulation (EAS), which involves a
combination of low-frequency acoustic stimulation via a hearing aid (HA) and electric
stimulation via a short-electrode cochlear implant (CI), may provide more benefit than a
conventional HA (Gantz et al., 2009; Turner, 2006; Woodson et al., 2010). However, since the
surgical insertion of an electrode array into the basal part of the cochlea subsequently limits
acoustic stimulation to relatively low frequencies—usually, below 1 kHz (Gantz et al., 2009;
Turner, 2006; Woodson et al., 2010), it is essential to assess how much a patient who appears,
based on his/her audiogram, as a potential EAS candidate, actually benefits from acoustic
stimulation at high frequencies, prior to implantation. To this aim, it may be necessary to
measure speech-recognition performance using speech signals filtered below or above a cutoff
frequency (CF), systematically, for different CFs. However, considering that such detailed
measurements are time consuming and, sometimes, impractical, it would be highly desirable for
clinicians to be able to infer how much benefit a patient derives from acoustic stimulation at
frequencies above a certain CF, using only information collected during routine audiometric
visits, such as pure-tone thresholds, the patient’s age, and the patient’s history.

Previous research has shown that the audibility of spectral components of the speech
signal that are important for intelligibility are a primordial determinant of differences in speech-
recognition performance between HI individuals (e.g., Dubno et al., 1989; Hogan & Turner,

1998; Rankovic, 1991;1998;2002). However, even after audibility has been taken into account, a



substantial residual proportion of the variance in speech-recognition scores remains unexplained
(Baer et al., 2002; Ching et al., 1998; Dubno et al., 1989; Hogan & Turner, 1998; Kamm et al.,
1985; Pavlovic, 1984), suggesting that additional factors are involved. In a recent study, Seldran
et al. (2011) found that HI subjects in whom hearing loss was incurred before the age of four had
significantly higher speech-recognition scores, on average, than other HI subjects, in whom
absolute thresholds and predicted speech audibility were roughly the same, but in whom hearing
loss was incurred later in life. Moreover, they found that across all HI listeners, speech-
recognition scores were negatively correlated with age at hearing-loss onset, and positively
correlated with the duration of hearing loss. These findings indicate that other factors than
audibility influence speech recognition performance in HI listeners.

In this context, the current study had two main goals. First, to investigate whether the
way in which speech-recognition performance depends on the lowpass-filter cutoff frequency
(CF) in HI ears can be predicted, based on the audiogram type, e.g., steeply sloping versus
shallow sloping. Secondly, to follow-up on Seldran et al.’s (2011) study, and check whether
these authors’ findings of significant correlations between speech-recognition performance, age
at hearing loss onset, and hearing-loss duration would hold in a larger sample of HI subjects,
who have a wider variety of audiometric configurations, and more varied histories than in the
previous study. In addition, relationships between speech-recognition scores, age a testing, and

the duration of hearing-aid (HA) use were also tested.

METHODS
Listeners

Data from 86 HI ears (43 HI subjects; 27 female, 16 male, aged 21 to 74 years; median age = 56



years) and 20 normal hearing (NH) ears (20 subjects; 7 female, and 13 male, aged 20 to 32 years,
median age = 23 years) were analyzed. Some of these data, including pure-tone thresholds and
speech-recognition scores from 14 of the 43 HI subjects and from all 20 NH listeners, were
collected in previous study, and have already been reported elsewhere (Seldran et al., 2011). For
the purpose of the current study, these data were pooled with the data of 29 new HI subjects (58
new HI ears) to obtain a larger sample to allow more robust statistical inferences and more
general conclusions than could be obtained using the smaller sample.

Table 1 lists the subject’s gender and age, the duration of the hearing-loss (obtained by
subtracting the age at hearing-loss onset from the age), the number of years of HA use, and the
pure-tone threshold averages (PTAs), separately for each of the 86 HI ears. The stars in the first
column indicate subjects who were tested in the previous study (Seldran et al., 2011). Although a
total of 40 HI ears were tested in the previous study, data from only 28 of these ears were
included in the present study in order to ensure that pure-tone threshold measurements in 1/4-
octave steps were available for all of the ears included in the current study. The decision to
measure absolute thresholds in 1/4-octave, rather than 1- or 1/2-octave steps, was motivated by
the consideration that this would increase the precision of the statistical-clustering analyses and
of the audibility-based predictions of speech intelligibility, both of which used these pure-tone
thresholds (see below for details). The pure-tone threshold averages (PTAs) listed in Table 1
were computed by averaging pure-tone thresholds across all tested frequencies comprised
between, and including, the indicated limits (250-850 Hz or 1-4 kHz). The last column in Table 1
indicates the known, or suspected, etiology of the hearing loss, when this information was
available.

Table 1



Figure 1 shows the mean and individual audiograms (defined here as pure-tone thresholds
at 1/4-octave steps between 250 and 4000 Hz) for the left and right HI ears. In the interest of
time, and motivated by considerations of audibility and frequency-band importance
considerations for speech recognition, pure-tone thresholds were only measured (in 1/4-octave
steps) up to 4 kHz. Thresholds ranged from 20 dB HL or less, which was defined as “normal,” to
higher than the maximum sound level that could be produced by the audiometer, which was
defined as “unmeasurable”. This maximum level varied from 105 to 120 dB HL depending on
the test frequency and channel, being equal to 120 dB HL for frequencies between and 600 and
2000 Hz. For data-visualization and data-analysis purposes, unmeasurable thresholds were set
arbitrarily to a value of 125 dB HL. Out of the 86 HI ears tested, 25 had unmeasurable thresholds
at 4 kHz. Air-bone gaps were never greater than 10 dB at any of the frequencies tested,
indicating sensorineural, rather than conductive, hearing loss.

Figure 1

The study was approved by the Ethics Committee (CPP Sud-Est IV, Centre Leon Berard

de Lyon, France, N° ID RCB: 2008-A01479-46). In accordance with the Declaration of Helsinki,

written informed consent was obtained.

Stimuli and procedure

Speech-intelligibility measurements were performed using disyllabic French words (Fournier,
1951). These lists may be regarded as the French equivalent of the American “Spondees” lists.
The words were spoken by a male speaker, and recorded on a Compact Disc (CD) at a 44.1-kHz
sampling frequency with a 16-bit quantization range. The sampled signals were uploaded into the

Adobe Audition software, which was used to lowpass-filter them digitally in the frequency



domain using the software’s “FFT filter” function. This produced a lowpass filter with an abrupt
transition band and a stopband attenuation of approximately 70 dB. All speech signals were
lowpass-filtered separately at each of the following CFs: 250, 353, 500, 707, 1000, 1414, and
2000 Hz. These frequencies correspond to all half-octave steps between 250 and 2000 Hz. In
addition to these seven “lowpass-filtered” conditions, an “unprocessed” condition was tested. In
that condition, no lowpass-filtering was applied to the speech signals imported from the CD at
44.1 kHz. In the figures, the data for this condition are plotted as corresponding to a CF of 22050
Hz. For statistical data-analysis purposes, the data for this “full band” condition were not treated
differently from the data obtained in the other (lowpass-filtered) test conditions. Finally, the
processed and unprocessed signals were burned to CD (44.1-kHz sampling frequency, 16-bit
quantization range), and presented monaurally to the listeners.

All eight processing conditions were tested in all listeners. For the HI listeners, both ears
were tested, and 20 words (40 syllables) were presented at a single level in each test condition.
The unprocessed (CF = 22050 Hz) condition was tested first, at three or four different sound
levels: 70, 80, 90, and/or 100 dB SPL, where SPL refers to the root-mean-square (RMS) sound-
pressure level of the stimuli across all stimuli. The highest level (100 dB SPL) was only tested in
listeners who did not find it uncomfortably loud. In this initial test, and in all subsequent tests,
the left and right ears of each subject were tested, separately, in random order. During this initial
phase of the test, the subjects were asked to indicate which listening level they found most
comfortable. These levels are listed in Table 1. Note that the comfortable level could differ
between the left and right ears of a given subject. On average across all ears, the most
comfortable level was equal to 95.35 dB SPL. Four subjects described the intensity of 90 dB SPL

as too low, and that of 100 dB SPL as too loud. For these subjects, an intermediate level (95 dB



SPL) was used. The level that the subject indicated as comfortable was used during subsequent
testing, which involved lowpass-filtered speech. However, because the bandwidth of the filtered
stimuli decreased with CF, and was always smaller than for the “unprocessed” stimuli, the actual
SPL of the filtered stimuli was lower than the SPL of the unprocessed (CF = 22050 Hz) stimuli,
and it decreased with CF, as was the case in previous studies (e.g., Hogan & Turner, 1998;
Vickers et al., 2001).

In NH listeners, eight speech levels, ranging from 10 to 80 dB SPL in steps of 10 dB,
were tested for each of the CF conditions, including the “full band” condition. Because the
resulting number of test conditions was considerably larger than for HI listeners, a single,
randomly selected list of 10 words was presented in each test condition, and only the right ear

was tested. The listener’s task was to repeat the words as they heard them.

Apparatus
Pure-tone audiometry was performed using a MADSEN Orbiter 922 audiometer. For the speech
tests, the signals were played via PHILIPS CD723 CD player connected to the MADSEN

audiometer. All sounds were presented monaurally via TDH39 earphones.

Data analysis

Quantification of speech-recognition performance

The number of syllables that was correctly repeated by the listener in a given test condition was
divided by the total number of syllables presented in that condition (40 for HI listeners, 20 for
NH listeners), and the result was multiplied by 100 to obtain a percent-correct (PC) score for that

condition and that listener.



Audibility calculations and speech-intelligibility predictions

To investigate the influence of speech audibility on the speech-recognition performance of HI
listeners, we used an approach similar to that described in the AI (ANSI S3.5, 1969). First, we
computed the LTAS of the speech signals and expressed the spectrum levels into ‘“‘speech
sensation levels” using the following equation.

s, ; =L+l —1,,-6,(1)

where s;; is the speech “sensation level” corresponding to the i"™ frequency band for the /™ HI
listener; L; is the speech presentation level (in dB SPL) used in that listener during the
experiment; /; is the LTAS level of speech (in dB SPL/Hz, assuming a 0-dB SPL overall
presentation level) corresponding to frequency f;; #;; is an estimate of the listener’s pure-tone
threshold (in dB HL) at frequency f;, which was computed using linear interpolation on the pure-
tone thresholds measured in 1/4-octave steps in that listener; and 6, is the “reference internal
noise spectrum level” (in dB SPL/Hz) at frequency f;, which was obtained using polynomial
interpolation on the values given in the ANSI standard (ANSI S3.5, 1997). The frequencies, f; (i
=1,..., 8), were set to: 125, 297, 420, 595, 841, 1189, 1682, and 4696 Hz. The middle six values
in this list correspond to the geometric means of two consecutive lowpass-filter CFs; for
example, 297 Hz is the geometric mean of 250 Hz (the lowest lowpass-filter CF used in this
study) and 353 Hz (the next lowpass-filter CF value used in this study). The first and last values
in the list correspond to the geometric mean of 62.5 Hz (i.e., one octave below 125 Hz) and 250
Hz, and to the geometric mean of 2000 Hz and 11025 Hz (i.e., one octave below the Nyquist
frequency, 22050 Hz), respectively.

The s;;’s were used to compute a quantity analogous to the Articulation Index (ANSI



S3.5, 1969), hereafter referred to as A, using the following equation.
8

Ak,j = zai,jwiqk @, (2
i=1

with,
a;; = max[min(s;;, 30), 0] / 30 + 27, (3)
and,
qr (1) =1ifi<k,

=0ifi>k (4)
where the subscript, &, refers to the K lowpass-filter CF, and the “importance” or “weight” of the
i" frequency band, w;, was determined using the speech-recognition scores measured in the 20
NH listeners. Specifically, the vector of frequency-importance values, w = [w;, ..., ws]”
(boldface characters are used to denote vectors, the superscript 7" denotes vector transposition)
was computed by finding the least-squares solution to the matrix equation,
Ar-w=0,(5)

where the by, ; entry in the 64x8 matrix, A, was computed as,
8
i = Zai,jwi , (0)
i=1
with,
a;; = max[min(10+/,-0,, 30), 0] /30 + ¢, (7)
and each entry, ry, in the vector, r = [ry,..., rg]T, was the rationalized arcsine transformation

(Studebaker, 1985) of the mean PC across the 20 NH listeners for the Kt lowpass-filter CF. The

rationalized-arcsine transformation is defined as,

p= 188 oo 2100 1, G np 100N 55 (g
T n+1 n+l



where r is the score in rationalized-arcsine units (raus), p is the PC, and n is the total number of
presented syllables for the considered condition and listener.
The constant, ¢, in equation 7, was adjusted by recursively solving the following matrix
equation using a least-squares criterion,
r-Aw=0.(09)
The resulting value of ¢, which was equal to 27, was plugged into equation 3.

The predicted speech-intelligibility scores (A, ;’s) computed using this procedure were in

raus. They were transformed back to PC scores using the inverse rationalized-arcsine transform,

7(r+23)

146 j Cos(n(r+23)) . (10)
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Cluster analyses

One of the two approaches that we used to investigate relationships between speech-recognition
scores and hearing thresholds involved organizing the data into groups. To this aim, we used a k-
means clustering algorithm (Allen & Eddins, 2010; Duda et al., 2001; Lloyd, 1982; Steinhaus,
1956). One advantage of using a statistical clustering algorithm is that the algorithm sorts the
data into groups based on a measure of similarity (inversely related to distance in the variable
space) automatically, thus obviating the need for the researcher to define criteria based on
potentially arbitrary considerations (Allen & Eddins, 2010). The only user-defined variable in the
clustering algorithm was the number of groups, k. This number had to be specified beforehand,
as it is not determined automatically by the k-means algorithm. There exist different approaches

for the automatic determination of the number of clusters in datasets, all of which involve some



degree of arbitrariness in the definition of the criteria that are used to define the groups (Duda et
al., 2001). Our primary objective, in this study, was to investigate relationships between pure-
tone thresholds and speech-recognition scores, and not to determine how many groups could be
distinguished in the HI-listeners’ data. Based on visual exploration of the data, we determined
that a k of 7 was large enough to capture the main types of pure-tone audiogram configurations
that were apparent in the individual data, and small enough to ensure that each group contained
data from at least 6 ears.

The k-means algorithm was applied to the pure-tone thresholds, resulting in the formation
of seven groups of ears characterized by different audiograms. If pure-tone thresholds were a
reliable indicator of speech-recognition performance, groups of ears that have different mean
audiograms (e.g., flat versus steeply sloping audiograms, or steeply sloping versus more
shallowly sloping audiograms) should also display different psychometric functions (PFs) for
speech recognition (e.g., speech-recognition scores that increase continuously, saturate slowly, or

saturate rapidly, as a function of CF).

Analyses of correlations between speech-recognition scores and other variables

To investigate statistical relationships between speech-recognition scores and other variables,
including age, hearing-loss onset age, hearing-loss duration, and HA-use duration, we computed
Pearson correlation coefficients. One complication in determining the statistical significance of
these correlation coefficients stemmed from the lack of statistical independence between
measures collected in the left and right ears of the same individual. Standard tests of statistical
significance for correlation coefficients assume that the two variables being correlated are not

internally correlated. To circumvent this problem, we estimated the sampling distribution of



Fisher-z-transformed correlation coefficients (Fisher, 1915) under the null hypothesis (i.e., no
correlation) using a permutation technique (Efron & Tibshirani, 1993). Specifically, Fisher-z-
transformed correlation coefficients for the two variables of interest were computed repeatedly
(1000 times), with the ordering of the rows (corresponding to different listeners) shuffled on
every trial, so that the pairing of the left and right ears was maintained at all times (Seldran et al.,
2011). The maximum-likelihood estimate of the standard deviation of the Fisher-z-transformed
values thus obtained was computed, using a Gaussian function—also known as ‘“Laplace
approximation.” This estimate was then used to determine a p value for the correlation
coefficient, using the inverse-cumulative standard normal function. A similar procedure was
used to determine p values for the difference between correlation coefficients for two pairs of

variables.

RESULTS

Group-based analyses

Figure 2 shows the mean (left column) and individual (right column) audiograms for the seven
groups of ears that were obtained using the clustering algorithm. The groups are organized into
three panels, depending on the steepness of the audiogram slope: the three steep-slope groups in
the upper row, the three moderate-slope groups in the middle row, and the quasi-flat-audiogram
group in the bottom row. Table 2 lists the mean slopes for each group, along with additional
information, including the mean drop in threshold between 250 and 1400 Hz. Within each panel,
the different groups are identified by different colors: green for the steeper-slope group (in the
upper and middle rows), blue for the intermediate-slope group (or, for the single group), and red

for the shallower-slope group (in the upper and middle rows).



Figure 2
Table 2

The right-hand panels in Fig. 2 show that, although there was some variability in pure-
tone thresholds within each group, there was relatively little overlap across the groups within
each panel, at least, over the 250-1000 Hz frequency range. Moreover, over that range, the error
bars, which show the 95% confidence intervals (bootstrap, N = 10000) of the group-mean
thresholds, also do not overlap. This shows that, for the most part, the k-means algorithm was
successful in forming separate groups based on pure-tone thresholds.

To facilitate comparisons between the audiograms of the two pairs of groups that had
approximately the same mean pure-tone thresholds at 250 Hz across the two upper panels in Fig.
2, the mean and individual audiograms of these two pairs of groups have been re-plotted in Fig.
3. There, it is clearly apparent that the mean audiograms of the two groups in each pair had
different slopes.

Figure 3

Figure 4 shows the mean and individuals PFs for speech recognition for the same seven
groups of ears, using the same arrangement of panels, symbols, and colors, as in Fig. 2. The
dashed lines show the mean “normative” PFs that were measured in 20 NH listeners using the
same speech stimuli, and presentation levels of 10-80 dB SPL, in 10-dB steps. The lowest three
dashed curves show the mean PFs for levels of 10, 20, and 30 dB SPL (from low to high), while
the fourth dashed curve shows the PF averaged across all other levels. Normative PFs measured
using levels of 40 dB SPL and higher were averaged because, for the NH listeners, increases in
presentation level above 40 dB SPL had no significant effect.

Figure 4



With the exception of group 6 (middle row, red downward-pointing triangles), in which
pure-tone thresholds were larger than 90 dB HL on average even at 250 Hz, PC usually increased
as a function of CF, at least, over some range of CFs. Moreover, with the exception of group 7
(bottom row), which had a quasi-flat mean audiogram, and for which no saturation in PC with
increasing CF was apparent, for all other groups, PC usually reached a plateau for a CF lower
than 22.05 kHz. Although the variability in the data makes it difficult to determine precisely the
value of CF for which PC stopped increasing, visually, a “knee-point” in the PFs was usually
apparent for CFs comprised between 500 and 2000 Hz.

The error bars, which show 95% confidence intervals (bootstrap, N = 10000) around the
mean PCs, indicate that, except for CFs lower than 500 Hz, where PC was usually quite low (less
than 20% on average), the mean speech-recognition scores of the different groups were often
statistically distinguishable. Thus, for the most part, the different mean-audiogram configurations
shown in Fig. 2 appear to correspond to different mean PFs. However, the 95% confidence
intervals around the mean PCs were relatively large: typically, around 20 percentage points; this
reflects the large variability in PFs across ears within each group, which is apparent in the right-
hand panels of Fig. 4. For example, looking at the upper-right panel in Fig. 4, it can be seen that,
in the group of the steep audiogram slopes, the PFs of at least 3 of the 19 ears in the
intermediate-slope subgroup (blue circles) overlapped with the PFs of the steep-slope subgroup
(green leftward-pointing triangles). Also, the PFs of at least 4 of the 11 ears in the shallow-slope
subgroup (red rightward-pointing triangles) overlapped with the PFs of the intermediate-slope
subgroup (blue circles). Even more substantial overlap is apparent between the PFs of the steep-
slope subgroup (green upward-pointing triangles) and the intermediate-slope subgroup (blue

squares) in the moderate-audiogram-slope group (middle-right panel). Here, the PFs of more



than one half of the ears in the two groups were overlapped across these subgroups. Such
extensive overlap in PFs across these two subgroups would have been difficult to predict based
on the audiograms measured in these same two subgroups, which showed relatively little overlap
below 1000 Hz (Fig. 2).
Figure 5

The mean and individual PFs of the two pairs of subgroups that had similar mean
thresholds at 250 Hz but different audiogram slopes (Fig. 3) have been re-plotted in Fig. 5 to
facilitate direct visual comparisons between these subgroups. This figure shows that, given
similar mean thresholds at 250 Hz, the shallower the audiogram slope, the steeper the PF slope
and the higher the highest PC, on average. However, the figure also illustrates substantial

variability across ears within each group, and substantial overlap across the groups.

Correlation analyses

In this section, we examine correlations between the measured speech-recognition scores and the
following variables: the speech-recognition scores predicted based on audibility and importance
functions; the listeners’ age at testing; the age at hearing-loss onset; the duration of hearing loss;
and the number of years of HA use at the time of testing, which is hereafter referred to as

“duration of HA use,” and abbreviated, “HA-use duration.”

Correlations between measured and predicted speech-recognition scores
Figure 6 shows a scatter plot of the measured rau scores as a function of the scores predicted

based on the audibility and importance function of the speech signals (as described in the



Methods, Data Analysis section). The Pearson correlation coefficient between these two
variables was equal to 0.75 (r2 = 0.57), and was statistically different from O (p < 0.0001). Note
that this p value, and the ones listed in the tables below, were computed using the pseudo-
random shuffling technique described in the Methods section; this yielded an estimate of the
statistical distribution of p values, taking into account the influence of correlations between
measures obtained in the left and right ears of the same subject.
Figure 6

One limitation of the preceding analysis is that speech-recognition scores corresponding
to different CFs were pooled. Therefore, it is not clear, to what extent the relatively high » and P
values are due, simply, to the fact that the measured scores and the predicted scores both tended
to increase as a function of CF. To determine whether the measured and predicted scores were
still significantly correlated with each other after their common dependence on CF was removed,
we computed correlation coefficients between measured and predicted scores for each CF,
separately. These coefficients are listed in Table 3. For all except the lowest two CFs, these
coefficients were positive, and significantly different from 0. Surprisingly, for the lowest CF
(250 Hz), a significant correlation coefficient was observed. Visual inspection of the scatter plot
between measured and predicted rau scores for this low CF revealed that the correlation was
spurious, reflecting a floor effect—for over half of the HI ears tested, the PCs measured in that
CF condition were equal to 0.

Table 3

Correlations between speech-recognition scores and other variables
Table 4 lists Pearson correlation coefficients between the rau scores measured in HI ears and the

following variables: age at testing, age at hearing-loss onset, hearing-loss duration, and HA-use



duration. The subject’s age at the time of testing was not significantly correlated (at the
Bonferroni-corrected level: p = 0.05/8 = 0.00625) with speech-recognition scores for any of the
CFs tested. In contrast, statistically significant correlations between hearing-loss onset age and
speech-recognition scores were observed for all tested CFs except the lowest one (250 Hz).
Statistically significant correlations were also observed for speech-recognition scores and
hearing-loss duration, but only for CFs comprised between 500 Hz and 2000 Hz. Although the
latter correlations coefficients were generally smaller than those involving hearing-loss onset
age, the differences in the magnitudes of these coefficients were relatively small and not
statistically significant (0.12 < p < 0.65).
Table 4

The correlations between speech-recognition scores and age at hearing-loss onset are
generally smaller in magnitude than those listed in Table 3, suggesting that audibility and
importance functions account for a larger proportion of the variance in the measured speech
recognition-scores than age at hearing-loss onset, hearing-loss duration, or age. The difference
between the mean (computed across the 500- to 4000-Hz CF range) of the Fisher-z-transformed
correlation coefficients in Table 3 and the mean (computed across the same CF range) of the
Fisher-z-transformed correlation coefficients for speech-recognition scores and age at hearing-
loss onset in Table 4 was statistically significant (p = 0.0264; here, the uncorrected p = 0.05 level
is used, since no multiple comparisons are involved).

The duration of HA use was significantly, but modestly, correlated to the duration of
hearing loss (r =0.30, p = 0.0145), and the p values in the last column of Table 4 indicate that it
was not significantly correlated to speech-recognition scores for any of the CFs tested.

Finally, correlations between pure-tone thresholds and the following variables: age, age



at hearing-loss onset, and hearing-loss duration, were computed, separately, for each ear and
each pure-tone frequency. None of these correlations was found to be statistically significant at
the Bonferroni-corrected p level (p = 0.05/34 = 0.0015), although p values lower than the
uncorrected p level (p = 0.05) were observed for correlations between thresholds measured at
frequencies comprised between 1000 Hz and 1400 Hz and the following variables: age and age
at hearing-loss onset. None of the correlations involving pure-tone thresholds and hearing-loss

duration reach statistical significance (even at the uncorrected p level of 0.05).

DISCUSSION

Can pure-tone audiograms be used to infer the intelligibility of lowpass-filtered speech in
HI individuals?

An automatic statistical-clustering algorithm was applied on pure-tone thresholds to separate 86
HI ears (43 HI subjects) into seven groups typified by different audiograms, which ranged from
steeply sloping to quasi-flat (Figs. 2 and 3). The results obtained using this approach showed
that, on average, different audiogram configurations tended to be associated with different PFs
for the recognition of lowpass-filtered speech, i.e., different patterns of PC as a function of filter
CF (Figs. 4 and 5). To some extent, these correspondences were as expected based on audibility
considerations and importance functions for speech perception. In particular, groups in which
thresholds were less elevated than those of other groups having, on average, higher speech-
recognition scores than the latter. Also, when mean thresholds at 250 Hz were equated (Fig. 3),
shallower audiogram slopes were usually associated with steeper PFs and higher speech-
recognition scores for CFs above 500 Hz, compared to groups with steeper slopes (Fig. 5).

However, importantly, the results also showed substantial variability in PFs across ears within



the same audiogram-type group, which led to substantial overlap in PC scores across the groups.
Such across-ear variability in PFs for speech recognition, which cannot be accounted for simply
by differences in pure-tone thresholds, obviously limits the extent to which an HI individual’s
ability to understand lowpass speech can be inferred, using solely the audiogram.

In addition, the results indicate that speech-recognition scores measured using broadband
speech signals do not provide a reliable indication of how speech-recognition performance
degrades, as the lowpass-filter CF is lowered. Ears with similar scores in the broadband
condition (CF = 22.05 kHz) could exhibit markedly different PFs, with some PFs increasing
continuously across the entire range of CFs tested in this study, while others reached a plateau at
relatively low CFs; when speech-recognition scores saturated, the CF at which they did so did
not appear to vary systematically with the score measured in the broadband condition.

These findings underline the importance of measuring—rather than trying to infer, based
on the audiogram—speech-recognition performance with lowpass-filtered stimuli, in all clinical
or research contexts in which knowing how well an HI individual can recognize speech using
only low-frequency information is potentially consequential, e.g., when trying to determine
which type of auditory prosthesis is best suited for an HI patient. It is worth noting that the
criteria that are currently in use in various countries to determine candidacy to implantation with
a long- or short-electrode cochlear implant are based primarily, if not exclusively, on pure-tone

thresholds and on recognition scores measured using broadband speech.

How well can lowpass-speech recognition in HI listeners be predicted based on speech
audibility and importance functions?

Speech-intelligibility predictions based on audibility and speech-importance functions were



found to be significantly correlated with the measured speech-recognition scores. Importantly,
this was the case even when the correlations were computed separately for each CF. Such CF-
specific correlations were significant for all CFs except the lowest two, and they were relatively
high (with r’s ranging from 0.58 to 0.65). This outcome indicates that a substantial proportion
(i.e., between 34% and 42%) of the variability in speech-recognition scores across the HI ears
tested in this study could be explained in terms of audibility and importance functions. This is
consistent with previous findings, which have shown that a primordial determinant of differences
in speech-recognition performance among hearing-impaired (HI) individuals is the audibility of
spectral components of the speech signal that are important for intelligibility (e.g., Dubno et al.,
1989; Hogan & Turner, 1998; Rankovic, 1991;1998;2002). However, a substantial proportion
(40% at least) of the variance in the measured speech-recognition scores remained unaccounted
for by audibility and importance functions. This, too, is consistent with previous findings (e.g.,
Baer et al., 2002; Ching et al., 1998; Dubno et al., 1989; Hogan & Turner, 1998; Kamm et al.,
1985; Pavlovic, 1984).

Overall, these results indicate that other factors than audibility influence the ability of HI

individuals to use low-frequency information in speech.

Relationships between speech-recognition performance and other variables than pure-
tones and audibility

Significant correlations were found between speech-recognition scores and other variables than
predicted scores based on audibility. In particular, negative correlations were found between
speech-recognition scores and age at hearing-loss onset, and positive correlations were found

between speech-recognition scores and hearing-loss duration. Importantly, these correlations



cannot be explained as by-products of pre-existing correlations between speech-recognition
scores and age because the correlation coefficients for speech-recognition scores and age were
generally smaller than the correlation coefficients for speech-recognition scores and age at
hearing-loss onset or hearing-loss duration, and they were not statistically significant at the
Bonferroni-corrected p level. Moreover, the correlations are unlikely to be by-products of
correlations between either hearing-loss onset age or hearing-loss duration and pure-tone
thresholds: even if the uncorrected level (p = 0.05) is assumed, correlations between pure-tone
thresholds and age at hearing-loss onset were only observed for a small subset of test frequencies
between 1000 and 1400 Hz, whereas significant correlations between age at hearing-loss onset
and speech-recognition scores were observed for a wider range of CFs, from 353 Hz to 4000 Hz.
These findings confirm and extend, in a larger group of HI subjects, the recent findings of
Seldran et al. (2011).

As suggested by Seldran et al. (2011), a possible explanation for positive correlations
between speech-recognition performance and hearing-loss duration, is that protracted exposure
to degraded auditory inputs progressively leads listeners with severe-to-profound high-frequency
hearing loss to learn to extract more useful information from the low frequencies, compared to
listeners who do not have to rely so heavily on these low-frequencies for speech understanding.
This possibility was suggested by other authors (e.g., Rhodes, 1966; Vestergaard, 2003; Moore
& Vinay, 2009), and it is consistent with another finding of the present study, to which we return
in the next section, namely: the fact that HI listeners with steeply sloping audiograms actually
had higher speech-recognition scores than the NH listeners.

In this context, a possible explanation for the finding of negative correlations between

speech-recognition performance and age at hearing loss onset is that individuals who have been



hearing undistorted speech signals for several years before they incurred a hearing loss may need
more time to “unlearn” implicit speech-recognition strategies that rely heavily on medium or
high frequencies, where spectral components are now less audible, and distorted. Further work is
needed to determine whether this explanation is correct. In particular, studies measuring
frequency-weighting functions for speech recognition using a correlational method (Doherty &
Turner, 1996; Turner et al., 1998) in HI listeners, may provide further insight into this issue.
Other possible explanations for the existence of significant correlations between speech-
recognition performance and hearing loss onset age, or hearing-loss duration, were mentioned by
Seldran et al. (2011). One of these explanations relates to differences in hearing-loss etiology
depending on the stage of life at which the hearing loss is incurred. For example, hearing-loss
acquired at a late age is more likely to be due to noise exposure or ischemia than congenital
hearing loss, and hearing loss incurred during childhood is more likely to be related to ear
infections (otitis media) or measles, than is hearing loss incurred in adulthood. To the extent that
the physiological mechanisms responsible for hearing loss associated with different etiologies
affect the ability to understand speech in a different way or to a different degree, these
differences could play a role in the observed correlations. The etiology of the hearing loss for the
ears tested in this study, when available, is reported in Table I. Unfortunately, the information
was too scant to allow us to explore the role of differences in etiology as a possible factor of

speech-recognition performance.

Better speech recognition in ears with steeply-sloping hearing-loss than in NH ears?
A marginal but interesting outcome of this study relates to the observation that, in ears with good

residual hearing at low frequencies and relatively steep audiogram slopes, the mean speech-



recognition scores for CFs of 500 and 707 Hz were often higher than the highest mean
recognition score measured at the corresponding CF in the NH listeners (compare the blue and
green curves in the two upper panels in Fig. 4 to the highest dashed line). Rhodes (1966) and
Vestergaard (2003) also found that some HI listeners with high-frequency hearing loss had
higher speech-recognition scores for lowpass-filtered speech than NH listeners, or, than expected
based on audibility. Moore & Vinay (2009) found that listeners who had cochlear “dead regions”
at high frequencies were better able to recognize lowpass-filtered speech signals than listeners
who did not have dead regions at higher frequencies. Vestergaard (2003) suggested that listeners
who have cochlear dead regions are accustomed to relying exclusively on low-frequency
acoustic cues for speech perception. Although the listeners in the present study were not tested
for cochlear dead regions, considering that dead regions are almost always present at frequencies
where pure-tone thresholds are larger than 80-90 dB HL (see: Moore, 2001), it seems highly
likely that most of the ears in the “steeply sloping” and “moderately sloping” groups of the
current study almost certainly had dead regions at high frequencies.

Regardless of whether or not dead regions were present at high frequencies in these ears,
the finding of higher speech-recognition scores in these HI ears than in NH ears cannot be
accounted for entirely by differences in speech audibility between the two groups. Although the
HI ears were tested using higher speech-presentation levels than the highest level used in NH
listeners, the latter level (80 dB SPL) was sufficiently high to ensure that the low-frequency
components of speech (below 500 Hz) were well audible for the NH listeners. Therefore, another
explanation is needed, for why HI subjects with severe or profound hearing loss at high
frequency but relatively good residual hearing at lower frequencies are better able to recognize

lowpass-filtered speech than NH subjects. A possible explanation for this outcome is that these



HI subjects have more extensive experience relying primarily or exclusively on low-frequency
cues for speech understanding than NH listeners. This explanation is consistent with the
explanation suggested in the previous section, for why speech recognition scores are negatively

correlated with hearing-loss duration.
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Figure captions

Figure 1. Individual and mean audiograms of the 43 HI listeners. Data for the left and right ears
are shown separately in the left and right panels, respectively. The gray lines show individual
data. The solid black lines shows the mean across listeners.

Figure 2. Mean and individual audiograms for the seven groups of ears separated by the k-means
algorithm. The panels on the left show group means, and 95% confidence intervals around the
group mean, separately for each pure-tone frequency. The panels on the right show “individual”
data, i.e., one audiogram per ear. The top row shows the three groups with the steepest
audiogram slopes. The middle row shows three groups with moderate slopes. Within each of
these two rows, the different groups are indicated by different colors: green for the steeper-slope
group; red for the shallower-slope group; blue for the intermediate-slope group. The bottom row
shows the group of ears with quasi-flat audiograms. Note that the same color (e.g., blue) is used
to indicate different groups across different panels.

Figure 3. Mean and individual audiograms of two pairs of groups with similar mean thresholds
at 250 Hz, but different slopes. These data are replotted from Fig. 2, to facilitate visual
comparisons of slopes between groups with similar mean thresholds at low frequencies, but
different slopes.

Figure 4. Mean and individual PFs, showing PC as a function of lowpass-filter CF, for the seven
groups of ears formed on the basis of pure-tone thresholds. The ordering of the panels, the
colors, and the symbols are the same as in Fig. 2. The error bars show 95% confidence intervals
around the group mean. The dashed lines show mean PFs across 20 NH listeners, replotted from
Seldran et al. (2011). These “reference” PFs were measured using the same speech stimuli, and

presentation levels ranging from 10 to 80 dB SPL in 10-dB steps. However, since for levels of 40



dB SPL and higher, the PFs were very similar and overlapped largely, they were averaged; this is
why only four dashed curves are shown here, corresponding to the PFs for 10, 20, and 30 dB
SPL, and to the average PF across 40-80 dB SPL, from the lowest to the highest.

Figure 5. Mean and individuals PFs for the two pairs of groups whose audiograms are shown in
Fig. 3. These data are replotted from Fig. 4 to facilitate comparisons of the PFs across groups
with similar mean pure-tone thresholds at low frequencies but different audiogram slopes.
Figure 6. Scatter plot of the predicted versus measured rau scores. The different combinations of
symbols and colors correspond to different CF conditions, as indicated in the key. The diagonal

line shows were data points would fall if the predicted scores were equal to the measured scores.



Table 1. Participant information. In the first column, participants are numbered based on age at
testing, from youngest to oldest. Stars are used to indicate participants whose data were used in a
previous study (Seldran et al., 2011). The participant’s gender (M: male; F: female) and age in
years (yr.) are indicated in the second and third columns. The column labeled “Side” indicates
whether the information listed in the following columns is for the right (R) or the left (L) ear.
The column labeled “HL dur. (yr.)” indicates the duration of hearing loss. The column labeled
“HA dur. (yr.)” indicates the number of years of regular HA use. The column labeled “Speech
level” indicates the level at which the speech stimuli were presented, in the considered ear. The
columns labeled “PTA” list pure-tone threshold averages across the indicated frequency range.
In “Etiology” column, the abbreviations “Pott’s” and “Usher” stand for “Pott’s disease” and

“Usher’s syndrome,” respectively.

HL

HA

Speech PTA PTA
Age dur. | dur. | joyel | 250-850 Hz 1-4 kHz

Sbj. | Gender | (yr.) | Side | (yr.) | (yr.) | (aBspL) | (dB HL) (dB HL) Etiology
1 M 21 | R 21 16 90 71 104 | congenital

L 21 16 95 74 107 | congenital
2 M 22 | R 22 17 100 79 101 | congenital

L 22 17 100 79 108 | congenital
3* M 29 | R 28 | 18 100 81 105 | congenital

L 28 18 100 78 101 | congenital
4 F 30 | R 5 5 100 71 94 | unknown

L 5 5 100 101 106 | unknown
5% F 30 | R 15 0 90 67 111 | unknown




15 5 90 69 118 | unknown
6%* 31 31 21 80 33 105 | unknown
31 21 80 36 107 | unknown
7 32 321 29 100 79 110 | congenital
321 29 100 93 116 | congenital
8 33 33 4 100 84 109 | congenital
33 4 100 100 122 | congenital
9 34 34 4 90 14 106 | congenital
34 4 90 38 112 | congenital
10 36 36 0 100 63 110 | rubella
36 0 95 68 115 | rubella
11* 37 6 0 80 53 111 | unknown
6 0 100 75 124 | unknown
12 38 32| 32 100 72 112 | unknown
32| 32 100 69 112 | unknown
13 38 38 2 90 54 95 | congenital
38 2 80 49 96 | congenital
14* 38 38| 11 100 85 117 | Usher
38| 11 100 69 112 | Usher
15 47 5 4 90 34 113 | ototoxicity
5 0 100 89 124 | ototoxicity
16 48 48 | 42 100 84 86 | congenital
48 7 100 75 84 | congenital




17 51 21 12 80 30 109 | unknown
21 12 90 31 104 | unknown
18* 53 28 18 100 78 100 | unknown
28| 18 100 84 102 | unknown
19 54 9 0 100 100 113 | trauma
8 8 100 73 110 | unknown
20 54 11 7 100 74 83 | unknown
5 5 100 76 85 | unknown
21% 54 50| 45 100 71 110 | congenital
50| 45 100 71 108 | congenital
22 56 13 13 100 61 109 | ototoxicity
13 13 100 53 110 | ototoxicity
23 56 31 15 100 71 76 | unknown
31 15 100 73 99 | unknown
24* 59 4 4 100 66 120 | unknown
4 4 90 77 123 | unknown
25 59 19 13 100 54 117 | unknown
19| 13 80 55 102 | unknown
26 59 251 20 80 49 104 | unknown
251 20 90 85 123 | unknown
27 59 49 9 90 61 102 | unknown
49 9 100 61 106 | unknown
28%* 60 22 12 100 76 119 | unknown




221 12 95 73 116 | unknown
29%* 63 7 7 100 91 125 | head injury
44 3 100 44 114 | head injury
30% 64 64| 10 80 29 112 | Pott's
64 0 80 41 122 | Pott's
31 65 25 17 100 62 124 | unknown
25 17 100 59 122 | unknown
32 65 61 19 100 78 122 | unknown
61 0 100 86 117 | unknown
33% 68 18| 14 100 74 98 | unknown
18 14 100 78 94 | unknown
34* 69 9 3 100 56 93 | unknown
9 3 100 68 102 | unknown
35 69 20 0 100 120 125 | trauma
1 0 100 64 78 | unknown
36 71 26| 26 95 83 87 | unknown
26| 26 100 85 122 | unknown
37* 71 41 18 100 54 111 | unknown
41 18 100 64 118 | unknown
38 72 16| 16 100 86 112 | unknown
16| 16 100 83 122 | unknown
39 72 44 0 90 78 72 | trauma
1 1 90 94 69 | unknown




40 73 19 4 100 69 117 | ototoxicity
19 0 100 106 124 | ototoxicity
41 73 25 18 90 61 114 | unknown
25 18 90 59 112 | unknown
42 74 14 8 100 48 93 | unknown
14 3 90 39 104 | unknown
43 74 44 7 90 63 66 | unknown
44 7 90 66 64 | unknown




Table 2. Audiogram slopes for the seven groups of ears. In the first column, the groups are
ordered by slope, with group 1 corresponding to the steepest slope, and group 7 corresponding to
the shallowest (quasi-flat) slope. The second column indicates the number of subjects in each
group. The third column indicates the type of audiogram slope for the considered group: steep,
moderate, and quasi-flat; these three types of slopes correspond to the three rows in Fig. 2. The
fourth column indicates the color that was used to represent the audiogram of the considered
group in Figs. 2 to 5. The fifth column indicates the mean slope (in dB/octave) measured over
the 250-1400-Hz range, i.e., a 2.5-octave range, in the considered group; the frequency of 1400
Hz was chosen as the upper limit for the range because it usually coincided with a knee-point in
the group-mean pure-tone threshold curves (left-hand panels in Fig. 2). The sixth column lists the
group-mean pure-tone thresholds at 250 and 1400 Hz, and the difference between these two
thresholds, which corresponds to the average “drop” in threshold between 250 and 1400 Hz. The

last column lists the group-mean slope (in dB/octave) over the 1.4-4 kHz range.

0.25- 1.4kHz 1.4-4kHz

Group | N |Slope type | Color| Slope Drop Slope
(dB/oct.) (dB) (dB/oct.)

1 10 green 39.2112-111=98 3.7
2 19 |steep blue 30.5|38-114=76 3.7
3 11 red 25.1/60-122 =62 0.9
4 9 green 24.01 39-96=060 11.4
5 20 |moderate |blue 163162 -103 =41 6.3
6 6 red 9.7190-114=24 2.8
7 11 |quasi flat |blue 35| 67-76= 9 4.6




Table 3. Pearson’s correlation coefficients (r) between measured and predicted rau scores for
each CF. The first column, labeled “CF”, indicates the lowpass-filter cutoff frequency.
Significant correlations at the Bonferroni-corrected p-level (p = 0.05/8 = 0.00625) are shown in
bold. The p values listed in this table were computed separately for each set of variables, using a
permutation procedure (see Data Analysis); as a result, it is possible for the same r value to be

associated with different p values.

Predicted score

CF (Hz) | r p

250 | -0.35 | 0.0009

353 | -0.18 | 0.0940

500 | 0.60 p<0.0001

707 | 0.63 p<0.0001

1000 | 0.65 p<0.0001

1414 | 0.62 p<0.0001

2000 | 0.58 p<0.0001

22050 | 0.59 p<0.0001




Table 4. Correlation coefficients between rau scores and age, age at hearing-loss onset, hearing-
loss duration, and duration of HA use. Significant correlations at the Bonferroni-corrected p-
level (p = 0.05/8 = 0.00625) are shown in bold. The p values listed in this table were computed
separately for each set of variables, using a permutation procedure (see Data Analysis); as a

result, it is possible for the same r value to be associated with different p values.

Age HL age HL duration | HA duration

CF (Hz) r p r p r p r p

250 | -0.07 | 0.2887 | -0.25 | 0.0234 | 0.29 | 0.0179 | 0.08 | 0.2811

353 | -0.26 | 0.0273 | -0.35|0.0038 | 0.23 | 0.0529 | 0.13 | 0.2117

500 | -0.18 | 0.0962 | -0.41 | 0.0006 | 0.39 | 0.0014 | 0.09 | 0.2925

707 | -0.23 1 0.0410 | -0.46 | 0.0001 | 0.41 | 0.0003 | 0.15 | 0.1289

1000 | -0.25|0.0230 | -0.40 | 0.0004 | 0.31 | 0.0047 | 0.20 | 0.0483

1414 | -0.24 | 0.0322 | -0.47 | 0.0001 | 0.41 | 0.0003 | 0.23 | 0.0325

2000 | -0.21]0.0488 | -0.36 | 0.0011 | 0.30 | 0.0050 | 0.19 | 0.0608

22050 | -0.19 1 0.0795 | -0.35 | 0.0017 | 0.31 | 0.0069 | 0.19 | 0.0686
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I1.4. Suivi longitudinal de 8 patients EAS : expérience de Lyon

Dans cette section nous allons présenter les données pré- et post-implantation recueillies chez
8 sujets que nous avons suivis a Lyon sur une durée de 2 ans. Les 8 sujets étaient
potentiellement candidats a la stimulation bimodale d’apres leur audiométrie tonale et vocale
et ont été implantés dans le cadre d’un protocole EAS avec des implants Med-El Sonata ti100
(12 canaux de stimulation). Les sujets ont bénéficié d’une chirurgie mini-invasive, en vue
d’une préservation de leur audition. Sept sujets ont recu une électrode Flex EAS (24 mm) et
un sujet (la 2™ patiente) a recu une électrode Flex Soft (31 mm). Six sujets ont eu une
insertion partielle du porte-¢lectrode avec 2 électrodes extra-cochléaires, ce qui correspond a
une insertion de 18-20 mm soit environ la longueur du tour basal. Les deux sujets restants ont

eu une insertion totale.

Dans un premier temps, nous allons montrer 1’évolution, au cours des 2 premieres années
d’utilisation, des seuils de perception et d’inconfort a I’audiométrie tonale, oreilles nues. Nous
présenterons ensuite 1’évolution des impédances des électrodes et des seuils maxima de
confort mesurés chez les sujets. Dans un deuxieéme temps nous présenterons les données

individuelles pour les résultats a I’audiométrie tonale et vocale.

La figure 12 ci-dessous montre 1’évolution des seuils de perception (pré-implantation, a JO ou
J7,a ] 1mois, a J 3mois, a J 6mois, a J lan et a J 2ans) et d’inconfort (pré-implantation et a
J 2ans) chez nos 8 sujets implantés. Les seuils de perception semblent se dégrader
immédiatement d’environ 20 dB aprés la chirurgie et restent assez stables au cours des 2
premieres années. Le seuil d’inconfort quant a lui s’est élevé d’une dizaine de dB entre les
mesures pré-implantation et J 2ans. En terme de dynamique, les sujets n’ont donc perdu
qu’'une dizaine de dB avec I'implantation. L’élévation du seuil d’inconfort s’explique

probablement par un rinne di a la présence du porte-électrode dans la rampe tympanique.
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Figure 12. Evolution des seuils de perception et d’inconfort (oreilles nues au casque) au cours des 2

premiéres années d’implantation (n = 8).

La figure 13 représente I’évolution des impédances (exprimées en kQ) au cours des deux
premicres années d’utilisation de I’implant. Nous constatons que les impédances diminuent au
cours du temps pour les électrodes E1 a ES. Au contraire, les impédances semblent augmenter
pour les électrodes basales E9 et E10. Cette augmentation des impédances des électrodes
basales s’explique sans doute par la formation de nouvel os et de tissu fibreux pres du site

d’insertion de 1’¢lectrode (Lie et al., 2007 ; Somdas et al., 2007).
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Figure 13. Evolution des impédances (exprimées en kC) au cours des 2 premieres années

d’implantation (n = 8).
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La figure 14 représente 1’évolution des seuils maxima de confort (exprimés en nC) au cours
des deux premicres années d’utilisation de I’implant. L’augmentation des seuils est assez

régulicre.
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Figure 14. Evolution des seuils maxima de confort MCL (exprimés en unités [qu] équivalentes a des

nC) au cours des 2 premiéres années d’implantation (n = 8).

Nous allons maintenant décrire les résultats individuels de nos résultats implantés EAS. Les
patients sont présentés dans I’ordre chronologique ou ils ont été¢ implantés. L’information sur
la durée de privation est en réalité la durée de surdité sévere/profonde dans les hautes
fréquences. Certains des sujets ont ainsi une surdité qui est apparue dans la petite enfance
mais c’est probablement leur audition résiduelle dans les basses fréquences qui leur a permis

d’acquérir le langage.

Pour chaque patient, nous montrons 3 ou 4 graphes. Sur les figures suivantes nous trouverons
en haut a gauche I’audiométrie tonale des patients avec les audiogrammes pré-implantation,
post-implantation (seuil de perception et seuil d’inconfort), seuil de perception avec la

stimulation acoustique seule et en condition EAS.
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Les cadres en haut a droite montrent les résultats a 1’audiométrie vocale filtrée passe-bas

obtenus en pré-implantation et post-implantation lorsque cela était possible.

Les cadres en bas a gauche montrent les scores obtenus a 1’audiométrie vocale entre J7 et J
2ans, pour les conditions EAS, EAS + aide auditive controlatérale (EAS + HA), acoustique

seul (A only), électrique seul (E only) et aide auditive controlatérale seule (HA oppos only).

Enfin les cadres en bas a droite présentent les résultats obtenus pour les tests de résistivité au
bruit speech noise, dans les meilleures conditions de test (i.e. implant EAS + prothese
controlatérale si le patient en a une). Pour évaluer ou se situent nos implantés pour la
compréhension dans le bruit par rapport a I’'implanté cochléaire, nous nous sommes basés sur
un article de Turner et al. (2008) qui trouvent des seuils de compréhension de la parole autour
de 8 dB (figure 15). Dans l’article 2 du présent manuscrit ou nous avons test¢ une
cinquantaine de patients implantés, nous montrons que les utilisateurs d’un implant cochléaire
unilatéral ont un seuil a 50% obtenu a un RSB = 5,5 dB ; pour les utilisateurs d’un implant

cochléaire et d’une prothese controlatérale, le seuil a 50 % est obtenu pour un RSB = 3,1 dB.

—_
==

o

B

H S’read'y Moise
ormpeling Talkers

Signal to Noise Ratio (in dB)
=]

81-100 dB  Implant
Group

Figure 15. Seuils de reconnaissance de la parole dans le bruit continu et cocktail party (50%) pour

différentes populations de sujets sourds, adapté de Turner et al., 2008.

Lorsqu’une courbe n’apparait pas sur le graphe, c¢’est que la mesure n’a pas pu étre réalisée

chez le sujet.
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1° Patient
Les données relatives au patient 1 sont présentées dans la figure 16.
Ce patient avait 68 ans au moment de I’implantation, sa surdité est évolutive et elle est

apparue vers 1’age de 50 ans soit une durée de surdité d’environ 18 ans.

Les audiogrammes pré- et post-implantation montrent que ’audition a été relativement bien

conservée chez ce sujet. Nous constatons qu’il a également une bonne dynamique résiduelle.

La stimulation acoustique seule du c6té implanté permet de stimuler les sons jusqu’a 1400 Hz.
D’apres la vocale filtrée nous voyons que, en post-implantation, ce patient utilise toujours les
sons (acoustiques) jusqu’a 2 kHz pour comprendre. Ceci est sans doute lié a la dynamique

relativement bonne jusqu’a 2 kHz.

Pour autant, son audiométrie vocale montre des scores plutét médiocres qui n’évoluent pas
avec le temps. Pour le test de compréhension dans le bruit, le seuil a 50% se situe vers un
RSB =3 ou 4 dB, ce qui est proche du résultat obtenu par 1’implanté cochléaire moyen. Chez
ce patient, il se produit probablement une redondance des informations acoustiques et
¢lectriques qui serait dii @ un chevauchement fréquentiel au niveau des fréquences medium.
Ceci, ainsi que la longue durée de surdité pourraient expliquer les mauvaises performances

chez ce patient.

Avec le recul et d’apres les résultats que nous avons trouvés dans nos différentes études, nous
pensons que ce patient n’aurait pas du étre implanté. Il aurait été peut-étre plus judicieux de
proposer a ce patient une aide auditive a compression fréquentielle, malheureusement cette

technologie n’existait pas au moment ou nous avons proposé I’implantation au patient.
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Figure 16. Données recueillies chez le 1 sujet implanté EAS
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2°™ Patiente

Les données relatives au patient 2 sont présentées dans la figure 17.

Cette patiente avait 73 ans au moment de 1’implantation, elle a eu une surdité brusque vers
I’age de 54 ans soit une durée de surdité d’environ 19 ans. La surdité est ensuite devenue
évolutive. Cette patiente est la seule du groupe a avoir €té implantée avec une électrode Flex

Soft (longue).

Les audiogrammes pré- et post-implantation montrent que 1’audition s’est dégradée d’environ
15-20 dB et la dynamique résiduelle est assez correcte. Cette patiente peut tout de méme
bénéficier de la stimulation acoustique sur les 700 premiers Hz. L’audiométrie vocale filtrée

quant a elle n’a pas vraiment changé entre les mesures pré- et post-implantation.

Les résultats a 1’audiométrie vocale montrent que la stimulation acoustique seule ne fournit
aucune intelligibilité, mais la combinaison des 2 stimulations améliore les performances par
rapport a I’'implant seul. Chez cette patiente, le score d’intelligibilité ne dépasse jamais les
30% apres 2 ans de rééducations. Ces performances sont sans doute lices a la longue durée de

surdité chez cette patiente.

Nous pouvons nous demander si le choix d’implanter cette patiente était vraiment judicieux
dans la mesure ou elle présentait déja un facteur limitant, a savoir une surdité ancienne. Mais
ses aides auditives amplificatrices ne lui fournissaient aucun bénéfice (c’est d’ailleurs ce que
nous retrouvons en post-implantation) et vu sa perte nous n’avions pas vraiment d’autre
alternative que I’implantation. De plus 1’audiométrie vocale filtrée pré-implantation nous
orientait plutét vers une implantation cochléaire standard, c’est pourquoi nous avons choisi

d’utiliser une électrode longue chez cette patiente.
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Figure 17. Données recueillies chez le 2™ sujet implanté EAS a Lyon. En haut a gauche :

audiométries tonales ; en haut a droite : audiométrie vocale filtrée ; en bas a gauche : audiométrie

vocale.
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3™ Patiente
Les données relatives au patient 3 sont présentées dans la figure 18.
Cette patiente avait 30 ans au moment de 1’implantation, sa surdité est évolutive et elle est

apparue vers 1’age de 15 ans soit une durée de surdité d’environ 15 ans.

Chez cette patiente ’audition a été relativement bien conservée aprés la chirurgie et la
dynamique a J 2ans est trés correcte. D’apres 1’audiométrie vocale filtrées pré-implantation,
nous pensions que la patiente serait une bonne indication d’EAS, dans la mesure ou la partie
acoustique pourrait lui fournir 40-50% d’intelligibilité avec les 700-1000 premiers Hz et c’est

ce que nous retrouvons effectivement a J 2ans.

Au niveau des résultats de compréhension, cette patiente a obtenu tres vite de trés bonnes
performances. Le seuil de reconnaissance a 50% dans le bruit est obtenu a RSB = -6 dB
environ, ce qui est bien meilleur que l'implanté cochléaire utilisateur d’une prothése

controlatérale.
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Figure 18. Données recueillies chez le 3°™ sujet implanté EAS a Lyon. En haut a gauche :
audiométries tonales ; en haut a droite : audiométrie vocale filtrée ; en bas a gauche : audiométrie

vocale ; en bas a droite : audiométrie vocale dans le bruit.
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4°™ Patiente
Les données relatives au patient 4 sont présentées dans la figure 19.
Cette patiente agée de 37 ans au moment de I’implantation a eu une surdité brusque apparue a

I’age de 31 ans soit une durée de surdité d’environ 6 ans.

En terme de préservation de ’audition, cette patiente a vu ses seuils s’élever d’environ 20 dB
apres I’implantation avec une dynamique nulle au-dela de 500 Hz. La patiente a tout de méme
bénéficié de la stimulation acoustique pour les 700-1000 premiers Hz. D’apreés I’audiométrie
vocale filtrée pré-implantation, nous pensions que la patiente €tait potentiellement une bonne
indication d’EAS, dans la mesure ou elle n’utilisait pas acoustiquement les sons au-dela de
500-700 Hz pour comprendre et dans la mesure ou la partie acoustique pourrait lui fournir 30

a 40% d’intelligibilité.

En terme de performance, cette patiente a mis plusieurs mois avant de bien comprendre avec

I’EAS et a J 2ans les performances sont trés bonnes.
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Figure 19. Données recueillies chez le 4™ sujet implanté EAS a Lyon. En haut a gauche :
audiométries tonales ; en haut a droite : audiométrie vocale filtrée ; en bas a gauche : audiométrie

vocale.
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5°™ Patiente

Les données relatives au patient 5 sont présentées dans la figure 20.

Cette patiente agée de 38 ans a une surdité qui est apparue dans la petite enfance mais qui
évolue tres lentement ; pour nos analyse nous avons considérée que sa durée de surdité dans

les hautes fréquences était de 38 ans.

Cette patiente a vu son audition se dégrader de facon évolutive apreés I’implantation, et a J 2
ans la chute moyenne d’audition est d’environ 30-35 dB. Cette patiente €tait une bonne
indication d’apres notre test d’audiométrie vocale passe-bas. Malheureusement la patiente n’a

pas pu bénéficier de la stimulation acoustique pour confirmer nos prédictions.

Cette patiente peut toutefois bénéficier de la stimulation bimodale grace a son aide auditive
controlatérale qui lui permet de trés bien comprendre la parole dans le silence et dans le bruit.
C’est d’ailleurs la patiente qui a obtenu la meilleure résistivité au bruit sur le groupe de 50
sujets implantés cochléaires que nous avons testés dans I’article 2. Pour cette patiente, le seuil
de reconnaissance de la parole se situe entre environ -9 et -6 dB. (Le test dans le bruit a été
réalisé lors d’une visite intermédiaire entre J 1 an et J 2 ans, ¢’est pourquoi le score de 100%
obtenu dans le silence dans le cadre en bas a droite ne se retrouve pas sur le graphe en bas a

gauche)
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Figure 20. Données recueillies chez le 5™ sujet implanté EAS a Lyon. En haut a gauche:

audiométries tonales ; en haut a droite : audiométrie vocale filtrée ; en bas a gauche : audiométrie

vocale ; en bas a droite : audiométrie vocale dans le bruit.
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6™ Patient

Les données relatives au patient 6 sont présentées dans la figure 21.

Ce patient avait 22 ans au moment de l’implantation, il présente une surdité lentement
évolutive apparue dans la petite enfance soit une durée de privation dans les hautes fréquences

d’environ 22 ans.

Ce patient a eu une trés bonne conservation de son audition post-implantation, excepté pour le
250 Hz qui s’est dégradé d’environ 30 dB entre la mesure pré-implantation et J 2ans. Ce
patient a gardé une dynamique auditive sur I’ensemble des fréquences testées. Il bénéficie de
la stimulation acoustique, mais I’audiogramme avec la partie acoustique seule n’a pas pu étre

réalisé post-implantation.

D’apres 1’ensemble des tests audiométriques pré-implantatoires, nous avions prédit que ce
patient pourrait étre une bonne indication a ’EAS. Cependant le sujet ne porte pas son
implant sur une base régulicre, d’ou une évolution treés lente des performances et une
compréhension autour de 10% avec ’EAS. Ceci est probablement di a la surdité apparue
dans I’enfance qui fait que le patient a du mal a « accepter » la stimulation de I’implant. En
effet le syjet utilise surtout son aide auditive controlatérale. A J 2 ans, il parvient a obtenir une

intelligibilité de 1’ordre de 80% lorsqu’il utilise sa prothése controlatérale et son implant.
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Figure 21. Données recueillies chez le 6™ sujet implanté EAS a Lyon. En haut a gauche :
audiométries tonales ; en haut a droite : audiométrie vocale filtrée ; en bas a gauche : audiométrie

vocale.
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7°™ Patiente
Les données relatives au patient 7 sont présentées dans la figure 22.
Cette patiente est agée de 36 ans, sa surdité est apparue de facon brusque pendant 1’enfance.

Nous avons considérée que la durée de surdité pré-implantation était 36 ans.

Cette patiente a eu une chute d’audition d’environ 40 dB entre les seuils obtenus pré-
implantation et a J 2ans et sa dynamique est nulle au-dela de 350 Hz. Cependant la partie
acoustique de I’implant lui permet de bénéficier des 700 premiers Hz a un niveau proche de
son audition oreille nue pré-implantation. Du point de vue de 1’audiométrie vocale filtrée,
nous avions prédit que cette patiente pourrait étre une bonne indication d’EAS puisqu’elle
n’utilisait pas les sons au-dela de 1000 Hz pour comprendre et la stimulation acoustique des

700-1000 premiers Hz pouvait lui fournir 50% d’intelligibilité.

Tout comme la 4™ implantée, cette patiente a mis plusieurs mois avant de bien comprendre
avec I’implant EAS mais a J lan, les performances de compréhension dans le silence et dans

le bruit sont tres bonnes, le seuil de compréhension dans le bruit se situe autour de 0 dB.
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Figure 22. Données recueillies chez le 7°™ sujet implanté EAS a Lyon. En haut a gauche :
audiométries tonales ; en haut a droite : audiométrie vocale filtrée ; en bas a gauche : audiométrie

vocale ; en bas a droite : audiométrie vocale dans le bruit.
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8™ Patient
Les données relatives au patient 8 sont présentées dans la figure 23.
Ce patient agé de 69 ans a une surdité évolutive qui est apparue vers 1’age de 60 ans, soit une

durée de surdité de 9 ans.

Ce patient a vu son audition se dégrader progressivement apres I’implantation, aussi bien en
terme de seuil de perception qu’en terme de compréhension. Nous constatons qu’a J 2 ans sa
dynamique est nulle au-dela de 350-500 Hz. D’apres notre test d’audiométrie vocale filtrée,
nous avions prédit que ce patient était une bonne indication d’EAS. Malheureusement le
patient n’a pas pu bénéficier de la stimulation acoustique et nous n’avons pas pu vérifier nos

prédictions.

En terme de compréhension, ce patient a mis plusieurs mois a « démarrer » mais les
performances sont tres fluctuantes d’une session de test a I'autre et elles ont méme diminué
entre J lan et J 2ans. Pour la compréhension dans le bruit (implant + prothése controlatérale),
les performances sont trés mauvaises aussi, le seuil de compréhension se situe probablement a
un RSB entre +6 et +12 dB mais il n’a pas pu étre évalué avec précision car le patient était
vite fatigué par le test (le test dans le bruit a été réalisé lors d’une visite intermédiaire, c’est
pourquoi le score de 100% obtenu dans le silence dans le cadre en bas a droite ne se retrouve

pas sur le graphe en bas a gauche).
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Figure 23. Données recueillies chez le 8™ sujet implant¢ EAS a Lyon. En haut a gauche:

audiométries tonales ; en haut a droite : audiométrie vocale filtrée ; en bas a gauche : audiométrie

vocale ; en bas a droite : audiométrie vocale dans le bruit.
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Bilan

Si nous faisons un bilan sur nos 8§ patients implantés EAS, nous constatons que 1’audition a
été perdue chez 2/8 sujets. Quatre sujets ont de bonnes performances et 4 sujets ont des
performances plutot mauvaises. De maniére globale pour la compréhension dans le bruit, sur
50 sujets implantés cochléaires testés, le groupe de sujets EAS est le groupe qui obtient les

meilleures performances.

Le constat que la rééducation peut demander plus de temps chez certains patients EAS est en

accord avec ce qui est décrit dans la littérature (Gantz et Turner, 2003).

Désormais il faut essayer de comprendre & quoi sont liés les mauvais résultats chez certains
patients. La durée de privation joue sans doute un réle majeur sur les résultats, d’ailleurs la
majorité de nos patients ont une surdité relativement ancienne. Mais notre 5™ patiente qui a
une surdité ancienne de 38 ans est pourtant celle qui obtient les meilleures performances dans
le bruit avec son implant et sa prothése controlatérale. C’est donc qu’il y a d’autres facteurs
qui interviennent. Il faudrait par exemple relier les performances a d’autres parametres tels
que la dynamique ou le résultat a ’audiométrie vocale filtrée, mais notre effectif de patients

est actuellement trop faible pour pouvoir tirer des conclusions.
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IL.5. Simulation d’un implant EAS avec un vocoder hybride :

Influence du nombre de canaux sur Pintelligibilité de la parole

(article publié : Seldran F, Thai-Van H, Truy E, Berger-Vachon
C, Collet L, Gallego S, Beliaeff M. Simulation of an EAS implant
with a hybrid vocoder. Cochlear Implants Int. 2010 Jun;11 Suppl
1:125-9)

Comme nous 1’avons décrit dans I’introduction, les firmes d’implants cochléaires proposent
pour ’EAS des porte-électrodes atraumatiques, souvent plus courts que les porte-électrodes
standards, mais le nombre de canaux sur le faisceau implanté reste inchangé. Med-El propose
par exemple le porte-électrode Flex EAS (24 mm ; longueur active de 20,9 mm) alors que le
porte-électrode standard mesure 31,5 mm (longueur active de 26,4 mm) tous les deux

possedent 12 canaux de stimulation.

Par rapport aux faisceaux standards, les porte-électrodes congus pour ’EAS ont donc des
contacts (canaux) qui sont beaucoup plus proches les uns des autres. La réduction de cet
espace inter-électrode de 2,4 4 1,9 mm représente une réduction de 20%. De plus, les surfaces
des 5 contacts apicaux sont plus petites par rapport au porte-électrode standard. Ces deux
changements cumulés (réduction de I’espace inter-¢lectrode et réduction de la surface de
stimulation) risquent de favoriser les interactions inter-canaux, ce qui peut dégrader la qualité
du message électrique délivré au nerf auditif et conduire a une dégradation des performances

des implantés.

Une solution envisageable pour réduire les interactions serait de réduire le nombre
d’électrodes sur la partie implantée, ce qui permettrait d’espacer les contacts. Des travaux de
la fin des années 90°s ont mis en évidence qu’un nombre de canaux supérieur a 8 n’améliorait
pas significativement les performances pour I’implant cochléaire. Par transposition a I’EAS,
nous pensons que ce nombre peut étre réduit si le patient présente des reliquats d’audition

dans les basses fréquences.

67



L’objectif de cette étude est d’évaluer par un vocoder hybride, le nombre de canaux suffisants
a la partie implantée pour fournir une bonne intelligibilité de la parole dans le calme. Si les
résultats montrent qu’il suffit de peu de canaux pour fournir une bonne intelligibilité, il
pourrait €tre intéressant pour le futur de I’EAS, de concevoir des implants mono- ou bi-
canaux pour réhabiliter les hautes fréquences dans le cas de surdités partielles et ceci aurait
I’avantage de minimiser grandement les interactions. L’autre avantage serait un nombre de
fils réduits a I'intérieur du faisceau, ce qui pourrait probablement le rendre plus flexible et

ainsi moins traumatique.

Notre simulation a été évaluée sur une population de 24 sujets normo-entendants. Nous avons
reproduit la stimulation acoustique par un filtrage passe-bas a différentes fréquences de
coupures pour reproduire différentes configurations de reliquats auditifs. L’ implant quant a lui
a été reproduit par une technique type vocoder avec 1, 2, 3, ou 4 canaux et une stratégie type
CIS, a savoir que tous les canaux sont stimulés simultanément. Le codage de I’implant simulé
se fait depuis la fréquence de coupure acoustique jusqu’a 4000 Hz. Les tests sont réalisés dans

le calme.

Pour I’interprétation de nos résultats, nous avons considéré que les performances étaient
satisfaisantes lorsqu’elles atteignent 90% ou plus. Avec ce critére, nos mesures ont montré
que nous pouvions obtenir une bonne intelligibilité :

- avec | canal si I’audition résiduelle s’étend jusqu’a 1400 Hz ;

- avec 2 canaux si I’audition résiduelle s’étend jusqu’a 1000 Hz ;

- avec 3 canaux si I’audition résiduelle s’étend jusqu’a 700 Hz ;

- avec 4 canaux si I’audition résiduelle s’étend jusqu’a 500 Hz.

Ces résultats suggerent que pour I’EAS, nous pourrions envisager d’utiliser des porte-

¢lectrodes avec un nombre de contacts plus espacés et plus réduits.
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Introduction

Although EAS electrode arrays are shorter, they have the same number of electrodes
as conventional implant arrays. The possibility of channel interaction already exists
with a standard length electrode array. As electrodes on an EAS array are closer
together, the likelihood of channel interaction is even greater. To compensate for this,
we proposed to deactivate several channels on the electrode array, on the premise that
the reduction in speech intelligibility due to fewer channels would be offset by the
low frequency residual hearing. Recent studies have demonstrated that low frequency
residual hearing provides significant benefit for speech understanding (Dorman et al.,
2005; Turner et al., 2004). This study aims to determine the number of channels
necessary to provide good speech understanding according to the degree of low
frequency residual hearing, particularly the boundary or cutoff frequency (Fc)
between acoustic and electrical stimulation. This study utilized an acoustic simulation
of an EAS device in normal-hearing subjects.

Methods

Twenty-four young normal-hearing subjects participated in this study. They were
tested through an earphone in the right ear without prior practice. The phonetic
material used was the French Fournier word set (40 lists, each composed of 1o dis-
syllabic words) presented by a male speaker. Subjects were asked to repeat the word
they had heard. The number of syllables repeated correctly was scored. As each list
contains to dissyllabic words, each syllable repeated correctly was equal to § per cent
recognition. Each list was played once and was presented in random order to prevent
learning of the test material by the subjects. The tests were performed in quiet.

© 2010 W. S. Maney & Son, Ltd DOI 10.1179/146701010X12671177544302
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To simulate the auditory sensation perceived by an EAS recipient, a hybrid
vocoder was designed using previously described methods (Shannon et al., 1995).
This computer program received acoustic input and produced an acoustic signal as
presumably heard by an EAS recipient. This sound is then heard by normal hearing
listeners for the experiment. Several vocoder parameters can be adjusted:

1) boundary between acoustic and electrical hearing

(Fc =500 Hz; 707 Hz; 1000 Hz; 1414 H2)
2) type of stimulation (acoustic only; electric only; EAS =both acoustic+electric)
3) number of channels on the simulated implant (1 to 4 channels).

The ‘Cool Edit Pro’ software was used for signal processing. This software allows
the user to design steeply sloping filters. The ‘FFT Filter’ function was used, with a
coefficient of 1oo per cent for the bandwidth and o per cent for the rejected band
which reduces all spectral coefficients of the attenuated band by 7o dB.

The first simulation condition evaluated was ‘acoustic only’, i.e., the patient’s
residual low-frequency hearing amplified with a hearing aid. Low-pass filtering of the
signal was performed up to the cut-off frequency (Fc= 500, 707, 1000, Or 1414 Hz).
Low-pass filtering was sufficient to essentially simulate the ‘frequency limitation’ of
high frequency hearing impaired patients.

The second simulation condition assessed was ‘electric only’, i.e., only the EAS
electrode array. Most of the spectral components of speech are contained in frequen-
cies below 4 kHz. Therefore, simulation of the ‘electric only’ condition was limited
to frequencies in the Fc to 4 kHz range. As the electrode array encodes high-
frequency signals, channels were implemented based on a logarithmic scale in order
to more closely reflect the tonotopic organization of the cochlea.

The Fc to 4 kHz range was then divided into N bands; N corresponding to
the number of channels on the electrode array and equal to 1, 2, 3, or 4. For each
channel, the bandwidth was limited by a band-pass filter (between Fmin and Fmax),
and its envelope was extracted by full-wave rectification and low-pass filtering until
soHz. Every envelope was then filled with white noise, filtered with the same
frequency range, but with a narrower bandwidth. Each envelope with a bandwidth
between Fmin and Fmax was filled with white noise filtered with a band-pass
between (Fmin+75Hz) and (Fmax —75Hz). Each channel was then amplified to com-
pensate for the lack of energy induced by the white noise filling the envelope. It was
ensured that the energy contained in the simulated electrical channel was equal to the
energy contained in the initial acoustic signal, filtered by the band-pass corresponding
to that channel.

The third simulation condition corresponded to EAS hearing. To simulate the elec-
trical plus acoustical stimulation as experienced by EAS patients, the signals obtained
in the two previous conditions (‘acoustic only’ and ‘electric only’) were combined.
Figure 1 illustrates the spectral resolution of the acoustic channel of the signal
(Fc =500 Hz) compared to the four electrical channels.

Results

Speech understanding was deemed to be satisfactory when syllable intelligibility
scores were over 9o per cent. In order to restore speech understanding in quiet
(Figure 2):
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FIGURE 1 Spectrogram of the French word «le bouchon» encoded for the condition Fc=500
Hz with 4 electrical channels. The brackets show the different bands:
A=AcousrTic stimulation; 1, 2, 3, and 4=N, number of simulated electrical channels

1. electrical channel (m) is sufficient for a patient with residual hearing up to
1400 Hz

2. channels (A) are sufficient for a patient with residual hearing up to 1000 Hz

3. channels (®) are necessary for a patient with residual hearing up to 700 Hz

4. channels (X) are necessary for a patient with residual hearing up to 500 Hz.

Current audiometric EAS candidacy criteria are sufficient residual hearing to 700—
1000 Hz and a speech recognition score of approximately 6o per cent. With acoustic
stimulation only (#) until 700 or 1000 Hz, syllable intelligibility scores of 55—65 per
cent may be attained (Figure 2). This syllable intelligibility result corresponds to
the EAS candidacy criteria recommended by the manufacturer. With electrical stimu-
lation only, it is possible to understand no more than approximately 45 per cent of
syllables even with 4 channels (Figure 3).

Discussion

Previous work has documented speech recognition scores of o—13 per cent for mono-
syllabic words with acoustic stimulation only, 45—61 per cent with electrical stimula-
tion only, and s0—75 per cent for the EAS (acoustictelectric) condition (von Ilberg
et al., 1999; Kiefer et al., 2005; Gstoettner et al., 2006). These results are consistent
with our findings for both the EAS and ‘electrical only’ conditions. It is difficult to
compare results for the ‘acoustic only’ condition as the degree of residual hearing was
not described in these studies. The performance in the EAS condition was superior to
the sum of the performance measured in both the ‘acoustic only’ and the ‘electric
only’ conditions. The combination of both electric and acoustic stimulation produced
a synergistic effect.

We plan to reproduce this study in noisy surroundings to simulate everyday life.
Further work will also include the evaluation of speech perception in EAS patients,
in the same three conditions (acoustic only, electric only and EAS).
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FIGURE 2 Syllable intelligibility (%) in quiet versus cutoff frequency between acoustic and
electric stimulation (mean results for 24 normal-hearing people).
Curves represent (from bottom to top):

acoustic stimulation only (¢)
acoustic stimulation+1 electric channel (m)
acoustic stimulation+2 electric channels (A)
acoustic stimulation+3 electric channels (o)
acoustic stimulation+4 electric channels (X)

Satisfactory speech understanding (syllable intelligibility scores > 90%) with:

1 electric channel if residual hearing is up to 1400 Hz
2 electric channels if residual hearing is up to 1000 Hz
3 electric channels if residual hearing is up to 700 Hz
4 electric channels if residual hearing is up to 500 Hz.
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FIGURE 3 Syllable intelligibility (%) in quiet versus cutoff frequency between acoustic and
electric stimulation for ‘electric only’ condition (mean results for 24 normal-hearing people).
Curves represent (from bottom to top):

1 electric channel (m)
2 electric channels (A)
3 electric channels (o)

4 electric channels (X)
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Conclusion

This simulation study demonstrated that 4 channels on the EAS electrode array
are sufficient to provide good speech perception. Reducing the number of electrode
channels does not impair speech understanding of patients with residual hearing.
It is hypothesized that a reduction in the number of channels will result in less electri-
cal interaction between electrodes leading to better performance. To assess factors
important to better speech perception, additional simulation studies are planned
implementing different coding strategies. This research may facilitate the
development of new EAS electrode array designs with fewer channels.
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I1.6. Analyse de « ’avantage de la stimulation combinée » par des

modeles de combinaison de Pinformation

(article publié : Seldran F, Micheyl C, Truy E, Berger-Vachon C,
Thai-Van H, Gallego S. A model-based analysis of the "combined-
stimulation advantage' Hear Res. 2011 Dec;282(1-2):252-64)

Ces dernieres années, les firmes d’implants cochléaires et les équipes de recherche portent un
intérét tout particulier a la stimulation bimodale et a I’amélioration des performances qu’elle
fournit par rapport a la stimulation de I’implant cochléaire seule. La question qui se pose est

« comment expliquer cette amélioration des performances ? ».

Kong et Carlyon (2007) ont montré qu’il se produisait un mécanisme de « super-additivité »
qui résulterait d’interactions constructives lorsque les stimulations de I’implant et de la
protheése acoustique sont combinées. Nous pensons que 1’explication de Kong et Carlyon est
en réalisé biaisée par 1’utilisation d’un modele qui n’est pas optimal (le modele de sommation
de probabilité) et que modeles alternatifs permettraient de mieux expliquer les performances

observées en condition bimodale.

Dans cette étude, nous avons soumis 24 sujets normo-entendant a un test d’écoute de signaux
de parole filtrés passe-bas, vocodés, et combinés (filtrés passe-bas + vocodés), dans le silence
et a différents rapports signal/bruit, pour différentes fréquences de coupures
acoustique/électrique, et pour différents nombres de canaux sur I’implant simulé. Différents
modeles de combinaison des informations ont été testés pour expliquer nos données

observées.

Les mode¢les utilisés sont tout a fait capables de prédire le score en condition bimodale, sur la
base de ce qui est pergu en filtré passe-bas seul et en vocodé seul. Les modéles que nous
avons utilisés n’impliquant pas de mécanismes d’interactions constructives, c’est donc que les
bénéfices en condition bimodale simulée peuvent étre expliqués sans invoquer des
mécanismes d’interactions constructives dans la perception simultanée des stimulations

vocodées et filtrées passe-bas.
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Article history: Improvements in speech-recognition performance resulting from the addition of low-frequency information
Received 20 May 2011 to electric (or vocoded) signals have attracted considerable interest in recent years. An important question is
Received in revised form whether these improvements reflect a form of constructive perceptual interaction—whereby acoustic cues
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enhance the perception of electric or vocoded signals—or whether they can be explained without assuming
any interaction. To address this question, speech-recognition performance was measured in 24 normal-
hearing listeners using lowpass-filtered, vocoded, and “combined” (lowpass + vocoded) words presented
either in quiet or in a realistic background (cafeteria noise), for different signal-to-noise ratios, different
lowpass-filter cutoff frequencies, and different numbers of vocoder bands. The results of these measures
were then compared to the predictions of three models of cue combination, including a “probability-
summation” model and two Gaussian signal detection theory (SDT) models—one (the “independent-noises”
model) involving pre-combination noises, and the other (the “late-noise” model) involving post-
combination noise. Consistent with previous findings, speech-recognition performance with combined
stimulation was significantly higher than performance with vocoded or lowpass stimuli alone, and it was also
higher than predicted by the probability-summation model. The two Gaussian-SDT models could account
quantitatively for the data. Moreover, a Bayesian model-comparison procedure demonstrated that, given the
data, these two models were far more likely than the probability-summation model. Since these models do
not involve any constructive-interaction mechanism, this demonstrates that constructive interactions are
not needed to explain the combined-stimulation benefits measured in this study. It will be important for
future studies to investigate whether this conclusion generalizes to other test conditions, including real EAS,
and to further test the assumptions of these different models of the combined-stimulation advantage.

© 2011 Elsevier B.V. All rights reserved.

1. Introduction combination of electric stimulation (via a CI) and acoustic stimu-
lation (usually, via a hearing aid), either in the same ear (e.g.,
A recent development in the field of cochlear implants (CIs) Gantz and Turner, 2003; Turner et al., 2004) or in the opposite ear

relates to “electro-acoustic stimulation” (EAS). EAS involves the (e.g., Ching et al.,, 2004; Kong et al.,, 2005; Mok et al., 2006).
Several studies have demonstrated improved speech-recognition
performance with EAS, compared to electric or acoustic stimula-

Abbreviations: CF, cutoff frequency; Cl, cochlear implant; EASI, electro-acoustic tion alone (e.g., Biichner et al., 2009; Cullington and Zeng, 2011;
stimulation; FO, fundamental-frequency; PC, percentage of correct responses; RMS, Gantz and Turner, 2003, 2004; Gantz et al., 2004, 2006; Gfeller
root-mean-square; SDT, signal detection theory; SNR, signal-to-noise ratio. et al,, 2006; Turner et al., 2004; von Ilberg et al., ]999). Benefits
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and Carlyon, 2007; Li and Loizou, 2008; Qin and Oxenham, 2006;
Turner et al., 2004).

Although the potential and actual benefits of combining
acoustic stimulation with electric stimulation are well demon-
strated, it is still not entirely clear what explains these benefits. It
has been suggested that the provision of fundamental-frequency
(FO) information at low frequencies plays a key role (e.g., Baskent
and Chatterjee, 2010; Brown and Bacon, 2009a,b, 2010; Kong
et al, 2005; Qin and Oxenham, 2006; Turner et al., 2004). FO
differences between talkers (e.g., female and male) provide a cue
for the perceptual separation of concurrent voices (Brokx and
Nooteboom, 1982), and it has been suggested that this cue is
more salient at low frequencies (Carlyon, 1996; Culling and Darwin,
1993; Qin and Oxenham, 2006). Low-frequency FO cues could help
listeners track and extract a voice among other voices in a vocoded
or electric mixture. According to another explanation, low-
frequency cues could facilitate “glimpsing,” i.e., selective listening
to the target voice through “dips” in the temporal envelope or
spectrum of the masker (Kong and Carlyon, 2007; Li and Loizou,
2008).

While these various explanations continue to be actively
investigated, a more basic question, which remains without a clear
answer, is whether the perceptual benefits of combined stimula-
tion can be explained simply in terms of non-interactive cue
combination, or whether they necessarily require to assume the
existence of synergetic interactions in the perceptual processing of
low-frequency and electric (or vocoded) speech cues—so that
access to the former somehow facilitates or enhances the use of
the latter. To gain clarity on this important issue, Kong and Carlyon
(2007) compared listeners’ speech-recognition performance in
combined-stimulation conditions to predictions derived (using
a model described in Section 2.4.1) under the hypothesis that the
low-frequency and vocoded signals were identified independently,
and that the identification decisions were then combined in an
“additive” fashion. The results showed that listeners’ performance
was higher than predicted by the model. Kong and Carlyon (2007)
interpreted this result as evidence for “super-additive” effects (i.e.,
constructive interactions) in the combination of information
across lowpass- and vocoded stimuli. Chang et al. (2006) also
noted that the performance of their listeners in combined-
stimulation conditions was higher than predicted by adding the
proportions of correct responses for the lowpass-alone and
vocoded-alone stimuli. Earlier, Kong et al. (2005) pointed out that
low-frequency acoustic signals that yielded essentially zero
percent correct when presented alone, nonetheless enhanced
speech-recognition performance when they were added to electric
stimulation in the opposite ear of CI listeners. These results have
been interpreted as evidence for the existence of significant
synergetic interactions in the processing of lowpass- and vocoded
stimuli, and have inspired the search for specific mechanisms
(such as FO-guided segregation or glimpsing), which might explain
these effects. However, two recent studies, one by Kong and
Braida (2011), the other by Micheyl and Oxenham (submitted for
publication), indicate that it may not be necessary to posit inter-
actions to explain the benefits of combined stimulation. Kong and
Braida (2011) found that listeners’ speech-recognition perfor-
mance in real and simulated-EAS conditions could be accounted
for, to a large extent, using a non-interactive cue-combination
model based on Gaussian signal detection theory (SDT). Consistent
with this conclusion, Micheyl and Oxenham (submitted for
publication) reanalyzed the data of previous simulated-EAS
studies using Gaussian-SDT models, and they found that such
models could explain the performance of the listeners in those
studies without the need to assume the existence of interactions
between low-frequency and vocoded cues.

The aim of this study was to investigate further the hypothesis
that listeners’ ability to combine acoustic speech cues at low
frequencies with temporal envelope and degraded spectral cues
contained in vocoded signals at higher frequencies, can be pre-
dicted using relatively simple psychophysical models of cue
combination, which do not posit any interaction in the processing
of the two types of cues. To this aim, speech-recognition perfor-
mance was measured using lowpass-filtered, vocoded, and
combined (lowpass-filtered + vocoded) signals under a variety of
conditions — including different signal-to-noise ratios (SNRs),
different lowpass-filter cutoff frequencies, and different numbers of
vocoder bands — in 24 normal-hearing listeners. The results of
these measures were then compared to predictions obtained using
three models of cue combination, including the model used by
Kong and Carlyon (2007), and two Gaussian-SDT models.

2. Methods
2.1. Subjects

Twenty-four subjects (11 females, 13 males, aged 19—35 years,
mean = 23.6 years) took part in the study. All had normal hearing,
defined as hearing thresholds of 20 dB HL or better at octave
frequencies between 250 and 8000 Hz. In accord with the Decla-
ration of Helsinki, written informed consent was obtained from all
subjects prior to their inclusion in the study.

2.2. Stimuli and procedure

The speech stimuli consisted of 40 lists of 10 disyllabic words
(Fournier, 1951) spoken by a single male talker and recorded on
a compact disc (CD, 44.1-kHz sampling rate, with 16-bit quantiza-
tion range). The “lowpass” (L) stimuli were produced by filtering
these signals digitally (using the FFT-filter function of the Adobe
Audition software) below a cutoff frequency (CF) of 500, 707, 1000,
or 1414 Hz (stopband attenuation > 70 dB). The vocoded (V) stimuli
were produced by, firstly, bandpass-filtering the original speech
signals into N = 1, 2, 3, or 4 frequency bands, which are hereafter
referred to as “analysis bands.” The cutoff frequencies of the anal-
ysis bands are listed in Table 1. For the highest CF (1414 Hz), only
two N conditions were tested: N =1 and N = 2. The lower frequency
limit of the lowest analysis band was equal to CF. The upper
frequency limit of the highest analysis band was fixed at 4000 Hz.
The center frequencies of the analysis bands were equidistant on
a logarithmic scale between CF and 4000 Hz. The temporal enve-
lopes of the signals at the output of these analysis bands were then
extracted using full-wave rectification, followed by lowpass-
filtering at 50 Hz to eliminate pitch-related envelope fluctuations
(Carroll and Zeng, 2007). Thirdly, the resulting temporal envelopes
were used to modulate the amplitude of noise bands (“synthesis
bands”). To avoid interactions between modulation sidebands, each
synthesis band was 150-Hz (75-Hz on each side) narrower than the
corresponding analysis band (Carroll and Zeng, 2007). Finally, the
amplitude-modulated synthesis bands were scaled to have the
same RMS amplitude as the corresponding analysis bands in the
original signal, then they were summed to produce the final V
signal. The “combined” (C) stimuli were produced by adding
together L and V signals corresponding to the same CF.

Stimuli were either presented in quiet, or added to recordings of
cafeteria noise. The latter were chosen to provide a realistic,
everyday-life noise background. They contained unintelligible
chatter from a large number of talkers, and occasional noises of
clanging dishes or chairs being moved, typical of a cafeteria. The
noise was processed in the same way as the speech. The processed
speech and noise signals were recorded separately on the left and
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Table 1
Low- and high-frequency limits of the vocoder synthesis bands for the different CF
and N conditions.

Condition Band number Synthesis band
limits (Hz)
CF = 500 Hz
N=1 1 575-3925
N=2 1 575—-1339
2 1489-3925
N=3 1 575-925
2 1075-1925
3 2075-3925
N=4 1 575-766
2 916—1339
3 1489-2303
4 2453-3925
CF =707 Hz
N=1 1 782—-3925
N=2 1 782—-1607
2 1757-3925
N=3 1 782—1185
2 1335-2170
3 2320-3925
N=4 1 782—-1015
2 1165—1606
3 1756-2517
4 2667-3925
CF = 1000 Hz
N=1 1 1075-3925
N=2 1 1075—-1925
2 2075-3925
N=3 1 1075-1512
2 1662—2444
3 2594-3925
N=4 1 1075-1339
2 1489-1925
3 2075—-2753
4 2903-3925
CF = 1414 Hz
N=1 1 1489-3925
N=2 1 1489-2303
2 2453-3925

right tracks of a CD. During the tests, the signals from the left and
right tracks were mixed at different signal-to-noise ratios
(SNRs): —6 dB, 0 dB, and +6 dB. For the Quiet condition (which may
be thought of as corresponding to an infinitely large physical SNR,
and is hereafter included as a fourth SNR condition), the cafeteria
noise was turned off.

Together, three presentation modes (L, V, and C), four CFs, and
four SNRs would have resulted in a total of 48 stimulus conditions.
However, because it was anticipated that performance in the quiet C
conditions with N =3 or 4 and a CF of 1000 Hz would be near ceiling
(100% correct), the 1414-Hz CF was tested only when N was less than
3. As a result, the number of conditions tested was equal to 32. For
each condition, and each listener, one list of 10 dissyllabic words was
drawn at random (without replacement) from the 40 lists of disyl-
labic words. The 10 words were presented to the listener’s right ear.
Listeners were instructed to repeat each word after its presentation.
For scoring, the total number of correctly repeated syllables in each
test condition was divided by the number of syllables (20) and
multiplied by 100 to yield a percent-correct (PC) score. The tests
took approximately 3 h per listener. Testing was divided into two
sessions of approximately 90 min each, on different days. The
listeners did not receive training prior to the tests.

2.3. Apparatus

The stimuli were played on a CD player (PHILIPS — CD723)
connected to an audiometer (MADSEN — Orbiter 922), and

delivered through TDH-39 earphones. Tests took place in a sound-
proof booth at Edouard Herriot Hospital in Lyon. The study was
approved by the local Ethics Committee (CPP Sud-Est IV, Centre
Leon Berard de Lyon, France, N° ID RCB: 2008-A01479-46).

2.4. Models

2.4.1. The probability-summation model

The first model that was considered in this study has been used
in various other contexts in the psychophysical literature, where it
is sometimes referred to as the “probability-summation,” or
“independent decisions,” model (for introductions, see: Green and
Swets, 1966; Macmillan and Creelman, 2005; Treisman, 1998). The
model has been used to predict the detection of simple events (e.g.,
signal versus no-signal) at the outputs of two or more sensory
channels (e.g., Pelli, 1985; Pirenne, 1943). Fletcher (1953) used this
model to predict the proportion of correct responses for the
recognition of simultaneously presented bands of speech based on
the intelligibility of each band in isolation (see also: Braida, 1991;
Ronan et al, 2004). Boothroyd and Nittrouer also used, and
expanded, the model to analyze context effects in speech recog-
nition (Boothroyd and Nittrouer, 1988; Nittrouer and Boothroyd,
1990). The latter work prompted the use of the model in a simu-
lated-EAS study by Kong and Carlyon (2007). In this context, the
probability of a correct response in combined-stimulation condi-
tions is predicted as the complement of the product of the error
probabilities in the corresponding non-combined-stimulation
conditions, as follows.

Pcps = 1—(1-P)(1-Py). (1)

In this equation, and the ones that follow, P; denotes the probability
of a correct response in the L condition, Py denotes the probability
of a correct response in the V condition, and P¢ denotes the pre-
dicted probability of a correct response in the C condition; the
subscript “_PS” was added to distinguish the predictions of the
probability-summation model from the predictions of other
models.

2.4.2. Gaussian-SDT models

The model described in the previous section falls in the category
of “post-labeling” models (Braida, 1991; Ronan et al., 2004). These
models assume that listeners, first, identify speech items
(phonemes, syllables, or words) within each channel, then,
combine the resulting identification decisions in some way, e.g., by
selecting one of the two answers with a certain probability. If the
observations on which the decisions are based are not dichoto-
mous, this decision strategy is sub-optimal, meaning that it is
possible to achieve higher performance than predicted by these
models, simply, by using a different decision strategy. In general,
optimal (maximum-likelihood) decision strategies involve
a combination of continuous decision variables, or observations,
across channels before a decision is made as to which item was
presented (Green and Swets, 1966; Wickens, 2001). Models
employing this type of decision strategy are known as “pre-
labeling” models (Braida, 1991; Ronan et al., 2004). Usually, the
pieces of information that are (assumed to be) combined in these
models are continuous quantities, which are related to likelihoods
or likelihood ratios—for instance, the likelihood that speech item x
was presented, given that input y; was received in channel i.
Moreover, these models usually assume that listeners’ ability to
correctly identify speech signals is limited by variability, or “noise.”
The “noise” can be external, such as background noise, a competing
voice, or variability in speech signals due to within- and across-
speaker variations (Uchanski and Braida, 1998), or internal (e.g.,
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neural noise, or fluctuations in attention over time). For tractability,
and justified by the central-limit theorem (see: Green and Swets,
1966), the noise is traditionally assumed to have a Gaussian prob-
ability distribution.

Depending on whether the noise that limits performance is
assumed to occur before or after the combination of information
across channels, two models are obtained: the independent-noises
model, and the post-combination noise model.

2.4.2.1. The independent-noises model. In this model, d for the
combined-stimulation case (hereafter denoted as d¢) is related to
d for lowpass-filtered stimulation alone (hereafter denoted as dp)
and to d for vocoded stimulation alone (hereafter denoted as dy)
by,

de N =/ di? +dy. (2)

The subscript, IN, stands for “independent-noises” model. The PCs
measured in the L and V conditions can be used to estimate d; and
dy by inverting (numerically) the following integral equation,
which describes the relationship between PC and d for the m-
alternative forced-choice (mAFC) identification task (see: Green
and Birdsall, 1958; Green and Dai, 1991).

—+ o0

PC — / b(z— d)o™ (2)dz. 3)

— o0

In this equation, ¢(.) denotes the standard normal probability
density function, @™~ !(.) denotes the cumulative standard normal
distribution raised to the power m — 1, where m is the number of
response alternatives.

Based on a reanalysis of Kryter’s (1962) data on speech intelli-
gibility as a function of set-size, Miisch and Buus (2001) found that,
when the number of items (e.g., words) in a speech-recognition test
is large (e.g., one hundred or more), setting m to 8000 leads to more
accurate predictions than setting it to the size of the stimulus set. A
similar effect was observed by Green and Birdsall (1958), who
suggested that when the stimulus set is large and its contents are
not known in advance to the listener, performance is determined,
not by the number of stimulus alternatives, but by the size of the
listener’s active vocabulary. Miisch and Buus (2001) estimated the
size of this active vocabulary to be equal to 8000. Accordingly, in
the analyses described below, the parameter m was initially set to
8000. However, additional analyses were also performed, in which,
either the value of m was treated as a free parameter, or uncertainty
regarding the value of m was explicitly taken into account, using
a Bayesian approach (described in the Appendix).

Combining Egs. (2) and (3), the prediction of the independent-
noises model for the combined condition is given by,

+

Pe = / ¢(z-,/d§+d@)@m—1(z)dz. (4)

2.4.2.2. The late-noise model. Whereas the independent-noises
model assumes that the only significant source of noise occurs
before information is combined across the L and V signals, the “late-
noise” model assumes that the only significant source of performance-
limiting noise occurs after the combination. In this model, d for the
combined (C) case is predicted using the following equation.

den = di +dy. (5)

where the subscript, LN, stands for “late-noise.”

Combining Egs. (3) and (5), the PC prediction of the late-noise
model for the case of combined stimulation is obtained as,

+ o

Pcin = / ¢(z —d —dy) P (2)dz. (6)

— o0

3. Results
3.1. PCs measures in human listeners

Fig. 1 provides an overview of the data. The upper panel shows
how PC varied as a function of N and SNR, with CF as a parameter,
for the three stimulation modes: V, L, and C. Many of the trends that
are apparent in this figure are as expected based on earlier findings.
In particular PC usually increased with CF, SNR and, for the V and C
stimulation modes, it also increased with N. Also consistent with
previous findings, PCs measured in the C stimulation mode were
generally (with few exceptions) higher than the PC measured (in
corresponding SNR, CF, and when applicable, N, conditions) for the
L or V stimulation modes.

The statistical significance of these observations was confirmed
by the results of repeated-measures ANOVAs, as detailed in the
following five sub-sections. These analyses were preceded by
Mauchly’s test of sphericity. Whenever the sphericity assumption
was violated, the Greenhouse-Geisser correction was applied; the F
and p values reported in this article include this correction, as
needed. Although the results reported below were obtained using
analyses performed directly on the PC data, parallel analyses were
performed on d values computed using Eq. (3) (with m set to 8000).
Unless noted otherwise, these analyses yielded qualitatively similar
outcomes and, in the interest of space, only the results of analyses
performed on PC data are reported.

3.1.1. Analysis of results for the L stimulation mode

A two-way (SNR x CF) ANOVA on the PCs corresponding to the L
stimulation mode showed significant main effects of SNR (F(3,
69) = 154.90, p < 0.0005) and CF (F(3, 69) = 84.69, p < 0.0005), and
a significant interaction (F(9, 207) = 4.50, p < 0.0005).

3.1.2. Analysis of results for the V stimulation mode

Athree-way (N x SNR x CF) ANOVA on the PCs corresponding to
the V stimulation mode showed significant main effects of N (F(3,
69) = 246.87, p < 0.0005), SNR (F(3, 69) = 83.08, p < 0.0005), and
CF (F(2, 46) = 739, p = 0.002), as well as significant interactions
between N and SNR (F(9, 207) = 60.40, p < 0.0005), SNR and CF
(F(6,138) = 8.83, p < 0.0005), and a three-way interaction (F(18,
414) = 2.71, p = 0.019). The N-by-CF interaction failed to reach
statistical significance (F(6, 138) = 2.43, p = 0.057).

3.1.3. Analysis of results for the C stimulation mode

A three-way (N x SNR x CF) ANOVA on the PCs corresponding
to the C stimulation mode showed significant main effects of N
(F(3, 69) = 76.60, p < 0.0005), SNR (F(3, 69) = 83.08, p < 0.0005),
and CF (F(2, 46) = 148.27, p < 0.0005), as well as significant
interactions between N and SNR (F(9, 207) = 3.41, p = 0.004), N
and CF (F(6, 138) = 12.67, p < 0.0005), SNR and CF (F(6,
138) = 3.60, p = 0.008), and a three-way interaction (F(18,
414) = 1.90, p = 0.048). The same ANOVA, when applied on d,
also showed significant main effects of N (F(3, 69) = 152.890,
p < 0.0005), SNR (F(3, 69) = 309.11, p < 0.0005), and CF (F(2,
46) = 146.21, p < 0.0005). However, except for the N-by-CF
interaction (F(6, 138) = 9.05, p < 0.0005), this analysis showed no
significant two- or three-way interaction.
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Fig.1. PCin L, V, and C conditions, and combined-stimulation advantage, as a function of N and SNR, with CF as the parameter. The different CF conditions are illustrated by different
symbols, as indicated in the key. The different N and SNR conditions are listed underneath the abscissa. Note that N refers to conditions that involved vocoded stimuli. The data
obtained in conditions involving only lowpass-filtered stimuli (empty symbols in the upper panel) were duplicated across N conditions in the upper panel, to facilitate comparisons.
The PC differences, which are shown in the lower panel, were computed by subtracting the PCs measured in the L or V conditions from the PCs measured in corresponding C
conditions. The error bars show the upper and/or lower bounds of the 95%-confidence intervals (bootstrap) of the mean PC across the 24 listeners for a subset of conditions. These
conditions were selected so as to minimize overlap and avoid clutter. They include conditions in which the mean PCs were the lowest or the highest in each N condition; the 500-Hz
CF for the N = 2 condition (L) in the upper panel; and the 707-Hz CF for N = 1 and N = 2 condition (C—V) in the lower panel. Note that some error bars for this subset of conditions

are not visible, due to their small size relative to the symbols.

3.1.4. Comparisons between L and C stimulation modes

Planned contrasts analyses comparing PC measured in the L
stimulation mode against the PCs measured in corresponding SNR
and CF conditions of the C stimulation mode, separately for each N,
showed significant differences between the two stimulation modes
for all Ns (F(1, 23) = 83.04, p < 0.0005 for N = 1; F(1, 23) = 475.36,
p < 0.0005 for N = 2; F(1, 23) = 901.00, p < 0.0005 for N = 3; and
F(1, 23) = 872.65, p < 0.0005 for N = 4).

3.1.5. Comparisons between V and C stimulation modes

A four-way (stimulation mode x N x SNR x CF) ANOVA on PCs
measured using the V and C stimulation modes showed a signifi-
cant main effect of the stimulation mode (F(1, 23) = 3529.91,
p < 0.0005). Significant interactions were also observed between
the stimulation mode and the following factors: N (F(3,
69) = 24.168, p < 0.0005), SNR (F(3, 69) = 176.76, p < 0.0005), CF
(F(2,46) = 148.94, p < 0.0005). Additionally, the stimulation-mode
factor was involved in significant three-way interactions with N
and SNR (F(9, 207) = 17.73, p < 0.0005), and N and CF (F(6,
138) = 713, p < 0.0005); the three-way interaction between
stimulation mode, SNR, and CF failed to reach statistical signifi-
cance (F(6, 138) = 2.33, p = 0.057). Finally, the four-way (stimula-
tion mode x N x SNR x CF) interaction was significant (F(18,
414) =2.07, p = 0.035). A parallel analysis on d' yielded qualitatively
identical outcomes, except for the four-way interaction, which was
not statistically significant (F(18, 414) = 1.66, p = 0.111).

3.2. Model predictions

In this section, the predictions of the above-described cue-
combination models are compared to the PCs measured for the C
stimulation mode. The predicted PCs were obtained by setting the
variables P; and Py in the equations in Section 2.4 to the mean PCs
measured in L and V conditions in the listeners. For the SDT models,
predictions could not be computed when the mean PC for the Lor V
presentation mode was equal to zero, as this led to an undefined d'.
To circumvent this problem, mean PC values that were equal to zero
were replaced by 1/m (i.e., the chance rate) prior to the computa-
tion of d, resulting in a d of zero for that condition. Only five out of
a total of 72 mean PC values had to be replaced in this way. Four of
the replaced values corresponded to conditions involving one-band
V stimuli; the remaining value corresponded to a condition
involving two-band V stimuli.

3.2.1. Probability-summation model

The predictions of the probability-summation model are shown
in the upper panel of Fig. 2 (empty symbols), together with the
mean PCs measured in the listeners for the C stimulation mode
(filled symbols). The differences between the data and the predic-
tions are shown in the lower panel. These differences were
obtained by subtracting the predicted PCs from the observed PCs,
so that positive values indicate that listeners’ performance excee-
ded the predictions of the model. With a few exceptions, which
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Fig. 2. Comparison between the PCs measured for C stimuli in human listeners, and the PCs predicted by the probability-summation model. Upper panel: Mean PCs of the human
listeners for C stimuli (filled symbols, replotted from Fig. 1), and model predictions (empty symbols). Lower panel: Differences between observed and predicted PCs. These
differences were obtained by subtracting the predicted PCs from the observed PCs, so that positive values indicate conditions in which listeners’ performance was better than

predicted by the model, and negative values indicate the opposite effect.

occurred in conditions where N was equal to 1, the mean PCs of the
human listeners were higher than predicted by the probability-
summation model. In most conditions, the discrepancy between
data and predictions was larger than 10 percentage points. In some
conditions—especially, when N was equal to 4—the discrepancies
were as large as 40—50 percentage points. For this model, the RMS
difference between data and predictions across all N, SNR, and CF
conditions was equal to 24 percentage points.

3.2.2. Independent-noises model

Fig. 3 shows the predictions of the independent-noises model
with the parameter m set to 8000. Although these predictions
were almost always lower than the mean PCs of the listeners, the
deviations between data and predictions were generally smaller
than for the probability-summation model (compare the lower
panels of Figs. 2 and 3). The RMS difference between data and
predictions was equal to 13 percentage points. This is approxi-
mately half the RMS error for the probability-summation model
(24 percentage points). However, note that, for many of the
conditions tested, the predictions of the independent-noises
model were more than 10 percentage points lower than the
mean PCs of the human listeners.

As mentioned above, the predictions in Fig. 3 were obtained
with the parameter, m, set to 8000. As explained in Section 2.2, this
choice was based on the conclusion of an earlier study, which
estimated the size of listeners’ active vocabulary in open-set speech
tests at about 8000 words (Miisch and Buus, 2001). However, it is

unclear whether this conclusion applies to the conditions and
listeners tested in the current study. To explore the possibility that
the independent-noises model could fit the listeners’ data more
closely for different settings of the parameter m, a gradient-descent
algorithm was used to find the value of m that minimized the RMS
error between data and predictions. The results, which are shown
in Fig. 4, reveal that when m was adjusted in this way, the
independent-noises model could fit the human listeners’ data with
an error of less than 10 percentage points in most of the conditions
tested, and an overall RMS error of only 7 percentage points. For
comparison, the RMS deviation between the listeners’ mean PCs
and the upper (or lower) bounds of the 95%-confidence intervals
around these mean PCs was equal to 6 percentage points; thus, the
RMS error between data and predictions was not appreciably larger
than the variability of the data. However, it is worth noting that the
m value that was found to yield such good agreement between data
and predictions was considerably larger than the estimate obtained
by Miisch and Buus (2001), being equal to 870,000. Possible
explanations for this result are considered in the discussion.

3.2.3. Late-noise model

The predictions of the late-noise model with the parameter m
set to 8000 are shown in Fig. 5. In contrast to the probability-
summation and independent-observations models, this model
almost invariably over-predicted listeners’ performance. The RMS
error between data and predictions was equal to 18 percentage
points.
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Fig. 3. Comparison between human listeners’ performance and the predictions of the independent-noises model, with the value of the parameter, m, set to 8000. The format of this

figure is the same as that of Fig. 2.

Fig. 6 shows the predictions that were obtained for the late-
noise model when the value of the parameter, m, was adjusted to
minimize the RMS error between the data and the predictions. The
value of m that was found to minimize the RMS error was equal to
653. For this setting of m, the RMS error between the predictions of
the model and the data was equal to 11 percentage points.

3.3. Bayesian model comparison

The finding that smaller RMS errors could be obtained for the
two Gaussian-SDT models than for the probability-summation
model was not entirely unexpected, since the former two contain
one free parameter, whereas the latter contains none. To compare
the ability of these models to “explain” the data (in a statistical
sense), while taking into account the different numbers of free
parameters, we used a Bayesian model-comparison procedure. The
mathematical details of this procedure are described in the
Appendix. One advantage of the Bayesian approach is that “Occam’s
razor” principle, which penalizes models for having more degrees
of freedom, is implemented naturally and automatically via the
marginalization of the likelihood over the space of model param-
eters (see: MacKay, 2003, chapter 28, pp. 343—356). Other advan-
tageous features of the Bayesian approach to model-based analyses
of psychophysical data are explained in Rouder and Lu (2005). One
such advantage, which was especially important in the context of
the current study, is that Bayesian inference provides a theoretically
principled way to deal with correct response counts equal to zero.
This was especially important here, because the predictions of the

models considered in this study are based upon estimates of
probabilities of correct response in V conditions, in which correct
response counts of zero were sometimes observed. With relatively
small numbers of trials per condition, it is possible to obtain correct
response counts of zero, even if the underlying probability of
a correct response is higher than the rate chance (1/m). The
Bayesian model-comparison approach described in the Appendix
takes this into account.

The outcome of a Bayesian model-comparison analysis is
traditionally summarized using Bayes factors. Bayes factors indicate
the relative likelihood of a model, compared to another model,
given the data. Fig. 7 shows Bayes factors for the independent-
noises model, compared to the probability-summation model.
The values shown in this figure were obtained by taking the
geometric mean, across all listeners, of the “individual” Bayes
factors that were computed (using the approach described in the
Appendix) for each combination of CF, N, and SNR. Values higher
than 1 (indicated by the horizontal line) mean that, for the
considered condition, the independent-noises model was more
likely than the probability-summation model, given the data;
values lower than 1 indicate the opposite. For example, a value of 10
means that, on average across all listeners, the independent-noises
model was 10 times more likely to have generated the individual
data than the probability-summation model. As can be seen, except
for some of the lowest-SNR, lowest-CFs, and lowest-N conditions,
the mean Bayes factors in Fig. 7 were generally higher than 1. On
average across all conditions and listeners, the mean Bayes factor
was 41.73, indicating that the independent-noises model was about
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Fig. 4. Comparison between human listeners’ performance and the predictions of the independent-noises model, with the value of the parameter, m, adjusted to minimize the
mean-squared error between data and predictions. The format of this figure is the same as that of Fig. 2.

42 times more likely to have generated the individual data than the
probability-summation model. A similar comparison between the
late-noise model and the probability-summation model yielded
a mean Bayes factor of 26.08. The mean Bayes factor for the
comparison between the independent-noises model and the late-
noise models was smaller, being equal to 1.60.

In interpreting these values and those shown in Fig. 7, it is
important to note that they are means of Bayes factors computed
based on individual data. The “group-level” Bayes factors, which
were computed by taking into account the data of all listeners at
once (as explained in the Appendix), were several orders of
magnitude larger than these “individual” Bayes factors. The
geometric mean (across all conditions) of the group-level Bayes
factor for the independent-noises model compared to the
probability-summation model was equal to 5.85E+38. The
geometric mean group-level Bayes factor for the late-noise model
compared to the probability-summation model was equal to
1.69E+33. The geometric mean group-level Bayes factor for the
independent-noise model compared to the late-noise model was
equal to 3.47E+05. According to Jeffreys’ scale (Jeffreys, 1961),
Bayes factors of 6 or more provide “strong evidence” for one model
over another, and Bayes factor larger than 100 provide “conclusive
evidence.”

4. Discussion

Consistent with previous findings (e.g., Chang et al., 2006; Kong
and Carlyon, 2007; Li and Loizou, 2008; Qin and Oxenham, 2006),

the results of this study showed generally higher speech-
recognition performance with combined (lowpass-filtered +
vocoded) stimulation than with lowpass-filtered or vocoded
stimuli alone. This “combined-stimulation advantage” was
observed under a wide variety of conditions, including in quiet and
in a realistic noise background (cafeteria), for different SNRs
(ranging from —6 to +6 dB), and different CFs (ranging from 500 to
1414 Hz). The numbers of vocoder bands (N) that were tested in this
study were relatively small, ranging from 1 to 4. Interestingly, even
with so few vocoder bands, speech-recognition performance was
generally higher when both vocoded and lowpass-filtered signals
were presented, than when only lowpass-filtered signals were
presented. These findings confirm and extend earlier demonstra-
tions of combined-stimulation advantages under simulated-EAS
conditions in normal-hearing listeners.

The results of the current study are also consistent with the
findings of Kong and Carlyon (2007), who were the first to test the
“super-additivity” hypothesis rigorously, using a mathematical
model. These authors observed that their listeners’ performance in
combined-stimulation (lowpass-filtered + vocoded) conditions
was higher than predicted by the probability-summation model. A
similar outcome was obtained in the current study. However, as
noted above, the probability-summation model is largely sub-
optimal. The two Gaussian-SDT models that were evaluated in this
study both predicted higher performance in combined-stimulation
conditions than the probability-summation model, and even when
taking into account the fact that these models included a free
parameter (while the probability-summation model did not), they
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Fig. 5. Comparison between human listeners’ performance and the predictions of the late-noise model with the value of the parameter, m, set to 8000. The format of this figure is

the same as that of Fig. 2.

were found to provide a far more plausible account of the human
listeners’ data than the probability-summation model. This
outcome suggests that future efforts to develop predictive models
of human listeners’ speech-recognition performance in combined-
stimulation conditions should build upon Gaussian-SDT models,
rather than upon the probability-summation model.

When the parameter, m, in the two Gaussian-SDT models was
adjusted to minimize the error between the predictions and the
data, both models were found to be able to fit the human listeners’
speech-recognition performance in combined-stimulation condi-
tions well. The RMS error between data and predictions (across
all tested conditions) was equal to 7 percentage points for the
independent-noises model, and to 11 percentage points for the
late-noise model. Since neither of these models involves any
interaction in the combination of information, this indicates that,
for the listeners and stimulus conditions tested in this study,
the “combined-stimulation advantage” can be explained without
invoking “constructive interactions” in the perceptual processing of
the low-frequency and vocoded signals. We emphasize that this
result does not invalidate explanations of the combined-stimulation
advantage that imply a form of constructive interaction. However,
it indicates that such explanations may not always be needed.
A similar conclusion was reached in a recent study by Kong and
Braida (2011). These authors concluded that their listeners’
speech-recognition performance in simulated-EAS conditions could
be accounted for using “pre-labeling” models, which were based on

Gaussian-SDT assumptions. As those evaluated in the current study,
these SDT models did not assume any interaction in the processing
of lowpass-filtered and vocoded signals, but they did assume
optimal (or quasi-optimal) combination of the cues contained in
these signals. More recently, Micheyl and Oxenham (submitted for
publication) found that Gaussian-SDT models could account for
the data of Kong and Carlyon (2007). Nonetheless, it is important to
acknowledge that the use of a syllable identification task with
single-word stimuli, and of a noise vocoder with a 50-Hz cutoff
frequency for the envelope lowpass filter (which probably removed
even the weakest pitch cues), may have created an experimental
environment that was perhaps more conducive to simple additive
effects than others. Additional work is needed to further clarify the
conditions under which the observed benefits of combined stimu-
lation can, or cannot, be accounted for without positing some form
of interaction. Model-based analyses such as those described here
and in other articles (e.g., Braida, 1991; Kong and Braida, 2011; Kong
and Carlyon, 2007; Micheyl and Oxenham, submitted for
publication; Miisch and Buus, 2001; Ronan et al., 2004), should
certainly play a key role in this endeavor.

Two issues with the conclusion that the two Gaussian-SDT
models tested in this study could explain the data deserve
mention. First, the value of m that was needed to minimize the RMS
error between the predictions of the independent-noises model and
the listeners’ data was quite large, being equal to 870,000. This is
more than two orders of magnitude larger than the estimate of
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Miisch and Buus (2001), and it appears to be unrealistically large for
an estimate of the size of listeners’ active vocabulary—although it is
important to note that the nature and number of speech “templates”
that can be stored in the human brain, and that may be needed to
make speech-recognition possible under a wide variety of acoustic

conditions, are currently unknown. This limits the appeal of the
independent-noises model. Although the m value needed to mini-
mize the RMS error between data and predictions for the late-noise
model was considerably smaller (being equal to 653), the assump-
tion on which this model is based, according to which the
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Fig. 7. Geometric mean Bayes factors for the comparison between the independent-noises and probability-summation models. Values higher than 1 (indicated by the horizontal
line) indicate that, on average across all listeners, for the considered combination of N, SNR, and CF, the data measured in the experiment were more likely to have been generated
by the independent-noises model than by the probability-summation model; values lower than 1 indicate the opposite. Importantly, these Bayes factors refer to individual data; the
Bayes factors that were computed on the group data (assuming statistical independence across listeners) were orders of magnitude higher.
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predominant source of performance-limiting noise occurs after
low-frequency and vocoded cues are combined, also seems unre-
alistic. In low-SNR conditions, where relatively high levels of
external noise are present, the noise that limits performance is
likely introduced before, rather than after, information is combined
across channels. This limits the appeal of the late-noise model
somewhat. However, note that these limitations can be overcome,
simply, by combining pre- and post-combination noise sources
within the same model, and by letting the magnitude of the pre-
combination noise decrease as the SNR increases. A possibility,
which we did not consider in the current study, but which it would
be interesting to investigate in future experiments, is that increasing
external noise increases the uncertainty of the listener, and forces
the listener to search through a larger set of templates (which may
be thought of as an increase in the listeners’ active vocabulary).
Two important limitations of this study must be pointed out.
Firstly, we only considered models that did not involve interactions in
the perceptual processing of low-frequency and vocoded cues. Our
decision on this point was in accord with the stated goal of this study:
to test whether the EAS advantage could be accounted for quantita-
tively without invoking interactions. The decision can be further
justified a posteriori, given that the answer to this question was found
to be positive—thus making the need to search for alternative (and
less parsimonious) explanations less pressing. However, in future
work, it would be interesting to investigate models of the EAS
advantage that involve across-channel interactions. Moreover, it
would be important to examine the impact of correlations (e.g.,
temporal envelope correlations) or, more generally, statistical
dependencies, between low-frequency and vocoded (or electric)
speech signals. Secondly, and finally, an important caveat, which
applies to all simulated-EAS studies, relates to use of noise-vocoding
and lowpass-filtering in normal-hearing listeners to simulate CI
processing and residual low-frequency hearing in hearing-impaired
listeners. Important aspects and consequences of cochlear damages,
such as reduced frequency selectivity at low frequencies (Faulkner
et al,, 1990; Moore, 1985; Moore et al., 1997; Tyler, 1986) and injury-
induced neural degeneration (Kujawa and Liberman, 2009), which
can greatly limit the benefit of combined acoustic and electric stim-
ulation in hearing-impaired individuals, are not taken into account in
these simulations. Therefore, while EAS simulations in normal-
hearing listeners provide a test-bed for the development and the
evaluation of explanatory or predictive models of the EAS advantage,
studies in CI listeners are crucially needed to validate these models.
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Appendix. Bayesian model comparison

In Bayesian model comparison, the posterior probabilities of
two models, Mj and M, given the data, D, are compared by forming
the ratio (Gelman et al., 1995; Jaynes, 2003),

P(Ma|D) _ P(DIMp)P(Ma) (A1)
P(Mg|D)  P(D|Mg)P(Mg)

where P(D|Mp) and P(D|Mg) are the conditional probabilities of the
data given the model, and P(Ma) and P(Mg) are the model prior
probabilities. When none of the models is favored a priori (as was

the case in the current application), the prior probabilities are
equal, and the ratio of posterior probabilities, P(Ma|D)/P(Mg|D),
equals the ratio of likelihoods, P(D|My)/P(D|Mg). The latter ratio,
known as the Bayes factor, is computed by integrating over model
parameters, for each model:

/ P(D|fp, M)P(0n|Mp)df

P(DIMp) _ i (A2)
P(D|Mg) / P(D|6g, Mg)P (0| Mg)dbg
A

In the current application of this framework, the data were
numbers of correct responses for lowpass, vocoded, and combined
(lowpass + vocoded) stimuli. These numbers of correct responses
are denoted as n{/, n/, and n¥ (where the superscripts, i and j, index
the listener and the condition), and are assumed to be drawn from
binomial distributions with parameters, n, p{/, p¥, and p¥. For
clarity, and using probability-theory notation, we have:

niL‘j |piL‘j , n~binomial (pﬁj , n), (A3)
niﬂp{)j, n~ binomial (p{‘,j, n), (A4)
and

nic‘j|pic‘j, n~binomial (pic‘j, n). (A5)

The shared parameter, n, corresponds to the number of trials per
condition per listener; this number is fixed and known (n = 20). The
parameters, p{/, pi/, and p¥, are the underlying (or “true”) proba-
bilities of a correct response. These probabilities are “latent” vari-
ables; they are not observed. Although their most-likely (or
maximume-a-posteriori) values can be inferred based on the
measured numbers of correct responses, for the purpose of evalu-
ating the right-hand side of Eq. (A2), these variables are just
“nuisance parameters,” which must be integrated over to compute
the conditional probabilities of interest.

The different models described in Section 2.4 define specific
relationships between p{/, pVY, and p¢. Specifically, for the
probability-summation model,

o =1 (1-p)(1-pY). (A6)
For the independent-noises model,
P =t ( () + 12 (pif)). (A7)

where f(.) denotes the transformation from d to PC for the mAFC
task, as defined by the integral Eq. (3), and fi;'(.) denotes the inverse
of this transformation. Finally, for the late-noise model,

P = fu (fm(PY) + fin (PY)) ) (A8)
In general terms, we can write,
pd = a(pl’.pY). (A9)

where the subscript, k, refers to the considered model (1:
probability-summation model; 2: independent-noises model; 3:
late-noise model).

Together with Eq. (A9), and with the additional assumption that
pi/ and p¥f are marginally independent, the conditional-dependence
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statements (A3)—(A5) define a directed acyclic graph (Bishop,
2006; Jordan, 1999). By examining the structure of this graph, it
can be determined that, for the probability-summation model,

1 1
M) = / Bn (n?,x) P(x1) / B (nf.xv)
0 0

x P(xy)Bn (nic‘j,ﬁ<(XL7Xv))dedXv, k=1,

p (NILJ N NI

(A10)

where Ni/, Ni/, and N¥ denote the random variables, of which ni, n¥/,
and nicf are observed realizations; x| and xy are “dummy” integra-
tion variables, which correspond to p{/ and p¥/; and By(q, p) is the
probability distribution function with parameters n (the number of
trials) and p (the probability of success) evaluated at g (the number
of successes),

n!
— " a0 _pyd
Bn(q.p) qn—q)’ (1-p) ™
~ Uniform prior distributions were placed on parameters pi/ and
pY Consequently, the terms P(x.) and P(xy) in Eq. (A10) were both
equal to one, and,

(A11)

1 1

Mk) = /.Bn(ni‘j,xL)/Bn@if,xv)

0 0
x By (ny7ﬁ<(XL7Xv)>dXLdXv7 k= 1.

P (N{J N Nid

(A12)

The independent-noises model and the late-noise model have
one more parameter than the probability-summation model. This
parameter, m, enters in the transformation between d and PC for
the mAFC task (Eq. (3)). It corresponds to the number of indepen-
dent templates, against which the listener is comparing incoming
speech signals, and can be thought of as the size of the listener’s
“active vocabulary” (Green and Birdsall, 1958; Miisch and Buus,
2001). Since m is not known a priori, this extra parameter must
also be “integrated out” in the calculation of the likelihoods of the
independent-noises and late-noise models. Accordingly, for these
models, the likelihood was computed as follows.

P(N{J, NI N3

0 1 1
Mk> = ;P(m)/Bn(nfj,xL)/Bn(ni‘/jv’@
0 0

x By (nicj,ﬁ((xL,xv)>dedxvdm, k = {2,31. (A13)

The infinite upper limit in the sum on the right-hand side of Eq.
(A13) reflects the fact that m can theoretically be any non-negative
integer. However, the size of listeners’ active vocabulary is most
certainly finite. For practical purposes, uncertainty concerning this
parameter was modeled using a uniform-discrete prior probability
distribution on m, such that values of m equally spaced on an octave
scale between 125 and 125 x 2'> were regarded as equally likely
a priori.

The integrals in Eqs. (A12) and (A13) were replaced by sums, and
evaluated numerically. The Bayes factors were then obtained
simply by taking ratios of the conditional probabilities,
P(Nf_" , N{,J , Ny |My), corresponding to two different models (e.g., the
probability-summation model and the independent-noises model).
This was done for all pairs of models. Importantly, these Bayes
factors were computed separately for each listener and condition.
The mean Bayes factors reported in the Results section were
computed as the geometric mean, across all listeners, of these
individual Bayes factors.

In addition to “individual” Bayes factors, “group-level Bayes
factors” were computed as

DMy 154 PN NG N
PDM - Nsubjs ij ij ij
(DIMg)  [p== p(N{/, N/, N

MA>.
MB) ’

(A14)

where ngypjs is the number of subjects, and Ma and Mj refer to the
two models being compared.
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I1.7. Evaluation de différentes stratégies de codage de la parole
par des simulations d’implant EAS

(Article soumis a Hear Res. : Seldran F, Gallego S, Thai-Van H,
Berger-Vachon C. A test of different speech-coding strategies in

simulated electric-acoustic hearing)

Un probléeme émergent avec la stimulation électro-acoustique est [’augmentation des
interactions qui résultent d’un espace inter-électrodes réduit sur les porte-électrodes congus
pour ’EAS. Pour remédier a cela, il pourrait €tre intéressant d’utiliser une stratégie de codage
qui vise a limiter les interactions, a savoir une stratégie a extraction de maxima ou une

stratégie a cadence de stimulation réduite.

Pour répondre a cette question, nous avons réalisé a I’aide d’un vocoder hybride, une étude
sur 30 sujets normo-entendants qui écoutaient des sons filtrés passe-bas, vocodés, et combinés
(vocodés + passe-bas) dans le silence et dans le bruit a des RSB allant de -6 a +12 dB. Nous
avons élaboré notre vocoder de sorte a évaluer 1’effet du nombre de maxima (variant entre
2/10 et 10/10). Nous avons également utilisé différents chevauchements entre nos différentes
trames d’analyses pour simuler différentes cadences de stimulation par ’implant (entre 250
rafraichissements par seconde soit un rafraichissement toutes les 4 ms, et 1000

rafraichissements par seconde soit un rafraichissement toutes les 1 ms).

Nos résultats montrent que 1’augmentation du nombre de maxima augmente significativement
les performances, en particulier en présence de bruit. L’augmentation de la cadence de
rafraichissement produit un effet modéré et pas toujours significatif sur les performances. En
supposant que les résultats obtenus par simulation donnent une indication de ce qui se produit
chez les implantés utilisateurs de I’EAS, nous pouvons supposer que si un sujet peut exploiter
son audition résiduelle, une stratégie de codage avec un nombre réduit d’informations ne

dégrade pas les performances.
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Ces résultats suggerent que pour I’EAS, Tutilisation d’une stratégie a extraction de pics

utilisée avec une cadence réduite permettrait de limiter les interactions.
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Abstract

Advances in speech signal processing for cochlear implants (Cls) have led to the development of
“N of M” coding strategies, whereby only a subset of electrode channels are stimulated during a
given time frame. The two main parameters for this type of strategy are the number of active
channels (N) and the frame rate; the latter usually corresponds to the per-channel stimulation
rate. The goal of this study was to investigate how these two parameters influence speech-
recognition performance in the situation where the listener has access to unprocessed low-
frequency components of the speech signal—as happens with combined electric-plus-acoustic
stimulation (EAS). To this aim, a simulation approach was used, wherein normal-hearing (NH)
subjects were presented with highpass-filtered (> 650 Hz) speech signals processed using a
dynamic vocoder to simulate N-of-M coding and/or with the lowpass-filtered (< 650 Hz) but
otherwise unprocessed components of the same speech signal. Recognition performance for such
simulated combined, lowpass-only, and highpass-vocoded-only signals was measured in quiet
and in the presence of a realistic noise background (cafeteria noise), for SNRs ranging from -6 to
+12 dB, in 30 listeners, N values ranging from 2 to 10 (out of 10), and frame rates ranging from
250 frames per second (FPS) to 1000 FPS. The results showed that increasing N from 2 to 10
channel could produce large beneficial effects on speech-recognition performance, especially in
the presence of background noise, both for simulated E-only conditions and for simulated EAS
conditions. Increasing frame rate from 250 FPS to 1000 FPS produced relatively small, and not
always statistically significant, improvements in performance. To the extent that results obtained
using acoustic simulations of EAS are indicative of the performance that can be achieved by
some patients using a CI in combination with a hearing-aid, these findings suggest that when

low-frequency acoustic information is available, high levels of speech-recognition performance



can be attained using a small number of channels (N = 2 out of 10) and a slow frame rate (250
FPS).

Keywords: electro-acoustic stimulation; cochlear implant; speech-coding strategies; N-of-M



1. Introduction

Owing to advances in surgical techniques, it is now possible to preserve low-frequency
acoustic hearing in some cochlear-implant (CI) patients (e.g., Fraysse ef al., 2006; Hodges et al.,
1997). This has led to the development of a new approach for the treatment of partial deafness,
which is referred to as “electric-acoustic stimulation” (EAS) (e.g., Biichner ez al., 2009; Gantz &
Turner, 2003; Gfeller ez al., 2006; Von Ilberg et al., 1999). In this approach, a short electrode
array is inserted into the basal region of the cochlea (which normally responds to high-frequency
sounds) while attempting to avoid damage to more apical regions of the cochlea (which respond
to lower-frequency sounds), so that the latter can still be stimulated acoustically.

The development of EAS had led CI manufacturers to design shorter electrode arrays. For
example, the lowa/Nucleus Hybrid CI System features a 10- or 6-mm electrode array (Gantz &
Turner, 2003). Med-EI’s Flex™*® features a 20.9-mm array—compared to 26.4 mm for the
standard (non-EAS) array (Adunka et al., 2004; Hochmair ef al., 2006). One limitation of short
electrode arrays, however, is that they provide a smaller number of electrode channels than
longer arrays or, that the inter-electrode spacing is shorter. For instance, the lowa/Nucleus
Hybrid 10-mm CI System features six channels (compared to between 12 and 22 for standard
arrays), meaning that the maximum inter-electrode spacing is about 1.6 mm (Gantz et al., 2005).
Med-EI’s Flex"*® provides 12 stimulation channels, with an inter-electrode spacing of 1.9 mm
(compared to 2.4 mm for Med-El’s standard array). A smaller inter-electrode spacing is likely to
result in increased interactions between the electrode channels. Channel interactions are one of
the most significant factors limiting speech intelligibility in CI listeners (e.g., Arnolder et al.,
2007; Bierer & Middlebrooks, 2004; Favre & Pelizzone, 1993; Fu & Shannon, 1999; Lim et al.,

1989; Shannon, 1983; Stickney et al., 2006; Tong & Clark, 1986; White et al., 1984), and may



explain why, in some patients, speech-recognition saturates, and even decreases, as the number
of active electrode channels increases beyond about 4-8 (Berger-Vachon et al., 1992; Brill et al.,
1997).

A commonly used approach to limit channel interactions in CIs involves using non-
simultaneous pulses. One of the earliest examples of sound-coding strategies of this type is the
“continuous interleaved sampling” (CIS) strategy (Wilson ef al., 1991). In this strategy,
electrodes are stimulated serially, avoiding temporal overlap. More recent advances in non-
simultaneous stimulation have led to the development of so called “N of M” strategies, such as
the “spectral maxima sound processor” (SMSP; McDermott ez al., 1992), “spectral peak picking”
(SPEAK; Seligman & McDermott, 1995; Skinner et al., 1994;), or “advanced combination
encoder” (ACE; Skinner ef al., 2002). The basic principle of “N of M” strategies is that only a
subset (N out of M) of electrode channels are stimulated during a given time frame (Wilson et
al., 1988). In almost all cases, the N electrode channels that are selectively stimulated correspond
to the most-energetic spectral bands, or “spectral maxima.” Several studies have found that N-of-
M strategies can yield higher speech-recognition performance than CIS (e.g., Buechner et al.,
2009; McDermott et al., 1992; McKay & McDermott, 1993; Skinner et al., 1994; Whitford et al.,
1995). Since N of M strategies apparently provide an efficient way of limiting channel
interactions without sacrificing intelligibility, they may prove especially useful for EAS.
However, to our knowledge, the potential benefits of using an N-of-M strategy with a relatively
small number of available channels (e.g., M = 10), and in the presence of unprocessed low-
frequency acoustic information, has not been systematically investigated.

Another important parameter, which can also influence across-channel interactions, is the

stimulation rate. Higher stimulation rates usually promote channel interactions (De Balthasar et



al., 2003; Middlebrooks, 2004; Shannon, 1990; Tykocinski et al., 1995). However, it has been
suggested that higher stimulation rates can also have advantageous consequences, including a
better representation of the temporal fine structure, and of the fastest amplitude fluctuations in
the temporal envelope, of speech signals (Rubinstein ez al., 1999; Vandali et al., 2000; Wilson et
al., 1991). In N-of-M strategies, the per-channel stimulation rate usually coincides with the
frame rate.

The overarching goal of this study was to investigate the influence of the two main
parameters of an N-of-M coding strategy, N and frame rate, on speech-recognition performance
in a simulated-EAS context. As in previous simulated-EAS studies, CI processing was simulated
in normal-hearing (NH) listeners using a vocoder, while residual low-frequency hearing was
simulated using lowpass filtering (e.g., Baskent & Chatterjee, 2010; Brown & Bacon, 2009;
Chang et al., 2006; Chen & Loizou, 2010; Dorman et al., 2005; Gantz & Turner, 2003; Kong &
Carlyon, 2007; Li & Loizou, 2008; Qin & Oxenham, 2006; Seldran et al., in press; Turner et al.,
2004). One important difference between these earlier simulated-EAS studies and the current one
is that, here, rather than using fixed channels, channels were dynamically updated to simulate an
N-of-M strategy, as done by, e.g., Loizou et al. (2000a) and Dorman et al. (2000; 2002). The
influence of N and frame rate on speech-recognition performance was evaluated, both, in quiet
and in the presence of a realistic noise background (cafeteria noise). To determine whether the
influence of N and frame rate on speech-recognition performance was fundamentally different
depending on whether or not low-frequency information was provided, simulated E-only

conditions were also tested, in addition to simulated EAS conditions.

2. Methods



2.1 Participants

A total of 30 subjects (14 females, 16 males) aged 19 to 29 years (mean = 23.3 years)
took part in the study. Fifteen subjects (7 females, 8 males) aged 19 to 28 years (mean = 22.6)
participated in Experiment 1. Fifteen other subjects (7 females, 8 males) aged 19 to 29 years
(mean = 23.9 years) participated in Experiment 2. All had normal-hearing. Normal hearing was
defined as hearing thresholds better than 20 dB HL at octave frequencies between 250 and 8000
Hz. Testing took place in a double-wall sound-attenuating booth. In accordance with the
Declaration of Helsinki, written informed consent was obtained from the subjects prior to their
inclusion into the study. The study was approved by the local Ethics Committee (Hospices Civils

de Lyon, France, Number ID RCB: 2008-A01479-46).

2.2 Stimuli

The stimuli were disyllabic French words uttered by a single male speaker (Fournier,
1951), and recordings of “cafeteria noise,” which contained a mixture of chatter with background
noises produced by cutlery, plates, and glasses, typical of a crowded restaurant or cafeteria. With
the exception of the “quiet” testing conditions, in which the words were presented without any
background noise, the word and noise signals were mixed prior to processing. In Experiment 1,
the following three signal-to-noise ratios (SNRs) were tested: -6, 0, and +6 dB. In Experiment 2,
the SNRs were: 0, +6, and +12 dB. In addition, both experiments included a “quiet” condition.
For data-analysis and data-exposition purposes, the quiet condition was treated as one of the

SNR conditions. The stimuli were presented at 65 dB SPL.

2.3 Signal processing for Experiment 1



All signal processing was implemented in Matlab® (MathWorks, Natick, MA). For
processing, the signals were down-sampled to 16.7 kHz, yielding a Nyquist frequency of
8.3 kHz. This frequency corresponds approximately to the upper limit of the acoustic frequency
range typically used in CI processors. Low-frequency acoustic stimulation was simulated by
lowpass filtering the signals using a 6"-order Butterworth filter with a 3-dB cutoff frequency of
650 Hz. CI processing was simulated as follows. First, the signal was split into overlapping
“frames” of 128 points each. With the 16.7-kHz sampling frequency, this corresponded to a
frame duration of approximately 7.7 ms (as in Cochlear’s SPEAK strategy). To simulate
different encoding rates, the percentage of overlap between consecutive frames was varied
systematically. Depending on the condition being tested, it was equal to 50% (corresponding to
an inter-frame interval of approximately 4 ms, which corresponds to a frame rate of 250 FPS, as
in Cochlear’s SPEAK strategy), 75% (corresponding to an inter-frame interval of approximately
2 ms, which corresponds to a frame rate of 500 FPS), or 87.5% (corresponding to an inter-frame
interval of approximately 1 ms, which corresponds to a frame rate of 1000 FPS).

The signals contained in each frame were multiplied by Hanning windows, and the
resulting windowed signals were subjected to Fast-Fourier transform (FFT). FFT bins
corresponding to frequencies comprised between 650 and 8300 Hz were grouped into 10
frequency bands, corresponding to 10 simulated electrode channels.! The center frequencies of
the 10 bands were equidistant on the bark scale. The relationship between Hz and barks is given
by the following equation (Tjomov, 1971).

z =6.7xargsinh[( f —20)/600], (1)
where z is in barks, and f'is in Hz. This relationship corresponds approximately to that between

frequency and cochlear place (Traunmiiller, 1990). According to the above formula, 650 Hz



corresponds to 6.1 barks, and 8333 Hz corresponds to 22.3 barks, so that each of the 10
frequency bands was 1.6-bark wide. The frequencies of the bands are listed in Table 1.
Table 1

Then, for each frequency band, the root-mean-square (RMS) amplitude of the FFT
components contained within that band was computed. This operation concluded the “analysis”
part of the processing chain. For the “synthesis” part, the RMS amplitudes corresponding to the
N most energetic bands for the current time frame were used to scale 128-point Hanning
windows corresponding to the times frames that were used to reconstruct the temporal envelopes
corresponding to the different bands. For this experiment, N values of 2, 4, 6, and 10 (out of 10)
were tested. For the 10-N least energetic bands, all elements of the corresponding 128-point
vectors were set to 0. The “synthesis frames” corresponding to a given frequency band were then
delayed and added according to an overlap-add procedure (Allen, 1977). The resulting temporal-
envelope signals were then lowpass-filtered using a 6™-order Butterworth filter with a 3-dB
cutoff frequency of 150 Hz. Finally, the filtered temporal envelopes were used to modulate
carrier signals. For bands 3 to 10, the carrier signals were bandpass noises obtained by filtering
broadband Gaussian noise into frequency bands (the “synthesis bands”), which had the same
center frequencies as the corresponding analysis bands, but which were 150-Hz narrower (i.e., 75
Hz on each side) than the corresponding analysis bands, to avoid interactions between
modulation side-bands (Caroll & Zeng, 2007). Because bands 1 and 2 were less than 150-Hz
wide, for these two bands, pure-tones with frequencies equal to the center frequency of the
corresponding analysis band were used as carriers, instead of noise bands. Each vocoded sub-

band signal was scaled by a factor equal to the ratio of the RMS of the analysis-band signal to
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the RMS of the synthesis-band signal in the N = 10 condition. Note that the RMS of the

synthesis-band signal was less than that of the analysis-band signal for N smaller than 10.
Finally, the amplitude-modulated noise bands (for bands 3-10) and pure tones (for bands

1-2) were summed, and added to the lowpass-filtered signal (below 650 Hz). The signals were

resampled at 44.1 kHz before burning to CD.

2.4 Signal processing for Experiment 2

The signal-processing chain used for Experiment 2 was identical to that used for
Experiment 1, except for the following. First, a pre-emphasis filter (first-order highpass
Butterworth filter with a cutoff frequency of 1200 Hz) was applied to the signals before the
extraction of spectral maxima. Secondly, the temporal envelopes that were extracted from the
analysis bands were lowpass filtered below 125 Hz, instead of 150 Hz in Experiment 1. Thirdly,
to produce the synthesis bands, the lowpass-filtered envelopes were multiplied (each separately)
by broadband noise, and then, the resulting amplitude-modulated broadband noises were filtered
using sixth-order Butterworth filters, the 3-dB cutoff frequencies of which were equal to the
corner frequencies of the corresponding analysis bands; this procedure obviated the need to
“trim” the synthesis bands to avoid spectral interactions caused by modulation sidebands (since
these sidebands were removed by the post-modulation filtering). Thirdly, in this experiment,
only the two extreme (i.e., lowest and highest) frame rates (i.e., 250 FPS and 1000 FPS) and N
values (i.e., 2 and 10) were tested. Finally, and importantly, while in Experiment 1 speech
recognition performance was measured only for simulated combined stimulations (with the
lowpass-filtered and vocoded stimuli always presented simultaneously to the listener), in

Experiment 2, each listener was tested under three simulated stimulation modes: lowpass only

11



(simulating acoustic stimulation only); vocoded only (simulating electric stimulation alone); and
lowpass+vocoded (simulating EAS stimulation). For brevity, these three stimulation modes are
hereafter referred to as A (for “acoustic”), E (for “electric”), and AE (for “acoustic plus

electric”).

2.5 Procedure

The words were arranged into 40 lists of 10 words each. In Experiment 1, each subject
was presented with one list of 10 words in each test condition. The tests took approximately 45
minutes per listener. The listeners did not receive training prior to the tests. In Experiment 2,
each subject was presented with two lists of words per test condition. Subjects were instructed to
repeat each word following its presentation. The tests took approximately 90 minutes per listener
and the subjects were allowed to take 10-15 minutes breaks after 45 minutes of testing. The

listeners received 10 minutes training prior to the tests.

2.6 Apparatus

The signals were recorded on a CD (44.1 kHz sampling frequency, 16-bit quantization).
They were presented using a PHILIPS CD723 CD player connected to a MADSEN Orbiter 922
audiometer, which was used to adjust the stimulus presentation level. The stimuli were presented
to the subject’s right ear via the right earpiece of TDH39 earphones. The use of monaural rather
than binaural stimulation was based on the consideration that most CI listeners are implanted

unilaterally.

2.7 Data analysis

12



Scoring was based upon the number of correctly repeated syllables. For data-visualization
purposes, the number of correctly repeated syllables were converted to percent-correct scores, as
this is the metric most commonly used to quantify speech-recognition performance. For
statistical-analysis purposes, the percent-correct scores were transformed into rationalized-
arcsine units (RAU) (Studebaker, 1985) and the resulting RAU scores were analyzed using
repeated-measure ANOVAs. The SNR, the stimulation rate, and the number of extracted maxima
were used as factors. The ANOVAs were preceded by Mauchly’s sphericity test and the

Greenhouse-Geisser correction was applied whenever the sphericity assumption was not met.

3. Results
3.1 Experiment 1

The results of this experiment are shown in Figs. 1 and 2. Figure 1 illustrates the effect of
parameter N separately for the three frame rates (panels A-C), and with the data averaged across
rates (panel D). A three-way (N x frame rate x SNR) repeated-measure ANOVA on the RAU-
transformed score showed a significant main effect of N [F(3, 42) =21.65, p <0.0005], a
significant main effect of SNR [F(3, 42) =390.96, p < 0.0005], and a significant interaction
between these two factors [F(9, 126) = 3.06, p = 0.003]. Looking at Fig. 1, it can be seen that this
interaction stemmed from the effect of N being generally larger at the 0-dB SNR, where
performance was usually intermediate (50%). For the Quiet condition, PC was at, or close to,
ceiling. However, after RAU transformation, a significant effect of N was found even for the
Quiet condition [F(3, 42) =4.57, p = 0.007]. It worth noting that performance in Quiet was still
at, or close to, ceiling even for N = 2.

Figure 1

13



No significant main effect of, or interaction with, frame rate was found. This lack of
effect of the frame rate is most apparent when looking at Fig. 2. In this figure, the data have been
replotted so that the different curves within each panel correspond to different frame rates, while
each different panel corresponds to a given N (panels A-D), or to the average across all four N
conditions (panel E).

Figure 2

3.2 Experiment 2

The results of this experiment are illustrated in Fig. 3. The two upper panels (panels A
and B) make it easiest to see the effect of the frame rate and the differences in performance
between the different stimulation modes (A, E, and AE) for each N separately. Note that since
the parameter, N, had no bearing on the A stimulation mode, the data for this stimulation mode,
which are shown in these two panels, are the same; these data are plotted in both panels to
facilitate comparisons of performance between the A stimulation mode and the other modes. The
A and AE data are replotted in Panel C to facilitate the visual inspection of the effect of N on
performance in the AE condition.

These data were analyzed using a four way (mode x N x rate x SNR) repeated-measure
ANOVA. The data for the A stimulation mode could not be included into this analysis, as this
would have resulted in an unbalanced design (due to the rate and N factors not being applicable
to this stimulation mode); however, additional analyses were performed to compare performance
for this stimulation mode with the performance obtained using the other two stimulation modes.
As before, the RAU-transformed scores were used as dependent variable. The results of this

global analysis showed significant main effects of stimulation mode [F(1, 14) = 750.92, p <
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0.0005], N [F(1, 14) = 230.66, p < 0.0005], frame rate [F(1, 14) = 12.15, p = 0.004], and SNR
[F(3, 42) =591.56, p < 0.0005]. In addition, significant interactions between stimulation mode
and N [F(1, 14) =21.60, p < 0.0005], SNR and N [F(3, 42) = 15.88, p < 0.0005], and stimulation
mode and SNR [F(3, 42) = 62.55, p <0.0005] were present. No other significant interaction was
found.

Figure 3

Given the significant main effect of stimulation mode, the data were further analyzed
using three-way (N x rate x SNR) repeated-measures ANOV As on the data obtained in the E and
AE stimulation modes taken separately. The analysis on the data obtained in the E mode showed
significant main effects of N [F(1, 14) = 162.13, p <0.0005], rate [F(1, 14) =1984.21 ,p <
0.0005], and SNR [F(3, 42) = 414.65, p < 0.0005]. The SNR x N interaction just failed to reach
statistical significance [F(3, 42) = 616.41, p = 0.0052]. No other significant interaction was
observed for this stimulation mode. For the AE stimulation mode, significant main effects of N
[F(1, 14) = 133.85, p < 0.0005], rate [F(1, 14) = 6.90, p = 0.020], and SNR [F(3, 42) =292.23, p
< 0.0005] were present, and the SNR x N interaction was significant [F(3, 42) =21.60, p <
0.0005]. No other significant interactions were found.

To gain further insight into these effects, separate two-way (rate x SNR) repeated-
measure ANOVAs were performed on the data corresponding to each N condition for a given
stimulation mode (E and, separately, AE). The results of these analyses showed significant main
effects of rate for both stimulation modes for N = 2 [for E: F(1, 14) =7.50, p = 0.016; for AE:
F(1, 14) = 6.49, p = 0.023], and no significant main effect of rate, regardless of the stimulation

mode, for N = 10. No significant rate x SNR interactions were observed.
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4. Discussion

Considering that the influence of the two parameters, N (number of maxima) and frame
rate, on speech-recognition performance for N-of-M coding strategies is an important question
for clinicians, manufacturers, and researchers, one expects to find a large number of publications
on this topic. Certainly, numerous studies have examined how speech-recognition performance is
influenced by the stimulation rate, both in CI patients and in normal-hearing (NH) subjects
listening to vocoded stimuli (simulating CI processing) (e.g., Balkany et al., 2007; Buechner et
al., 2006; Friesen et al., 2005; Fu and Shannon, 2000; Kiefer et al., 2000; Loizou et al., 2000b;
Schatzer et al., 2010; Vandali et al., 2000; Weber et al., 2007; Wilson et al., 2000a, 2000b).
Fewer studies have been devoted to investigating how the choice of N, in N-of-M strategies,
influences speech recognition performance (e.g., Arora et al., 2011; Buechner ef al., 2009;
Buechner et al., 2010; Friesen et al., 2005; Shannon ef al., 2011). However, these studies almost
invariably involved fixed, rather than dynamically updated, channels. By contrast, very few
studies have been devoted specifically to characterizing the influence of N and/or frame rate on
speech recognition for N-of-M strategies (e.g., Buechner et al., 2009; Fishman et al., 1997).
Moreover, in general, these two parameters have not been manipulated independently. Lastly, the
current study is the first, to our knowledge, to investigate specifically the effects of N and frame
rate on speech—recognition performance in simulated EAS conditions—in addition to simulated
E-only and A-only conditions. To facilitate reading, the discussion of the results of this study is

organized into subsections.

4.1 Effect of N on speech-recognition performance in simulated EAS
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The results of the two experiments of this study both showed significant improvements in
speech-recognition performance as the parameter N (number of maxima) was increased from 2
to 10 (out of 10 channels). These beneficial effects were observed, both, in simulated-EAS
conditions (Experiments 1 and 2), and in simulated E-only conditions (Experiment 2). The
effects of N on PC were generally larger in the presence of background noise than for Quiet
conditions. For the latter, no (or weak) effects of N were observed, which can be explained
simply by the fact that the PCs measured in Quiet conditions were already at, or close to, ceiling,
even for N = 2 (the smallest N value tested in this study). At 0-dB SNR, the effect of N was often
substantial, with PC increasing from about 40-45% on average for N = 2, to about 75-80% for N
= 10; this corresponds approximately to a 40-percentage-point increase. This suggests that, to the
extent that the effects of N observed in these two simulation experiments are indicative of the
effects of N on speech-recognition performance in CI patients stimulated using EAS, the use of a
small N may be sufficient in quiet listening conditions, but inadequate in noisy conditions. This
finding is consistent with the results of previous studies, which have shown that while CI patients
and NH subjects listening to vocoder simulations can achieve asymptotically high levels of
speech recognition in quiet using a small number of fixed channels (e.g., Shannon ef al., 1995),
in the presence of background noise, a larger number of channels is needed (e.g., Dorman et al.,
1997; Loizou et al., 1999). However, importantly, the results of the current study show that,
while with N = 2 performance in E conditions was close to zero at 0-dB SNR, in AE conditions,
the mean PC for the same N and SNR conditions was considerably higher, being comprised
between 40% and 50%. It is worth pointing out that percent-correct scores for words in sentences
may be higher than the percent-correct scores for isolated disyllabic words measured in this

study, due to semantic context effects and increased predictability (see, e.g., Miller and Heise,
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1951). Thus, to the extent that these simulations results are indicative of the performance of EAS
patients, they suggest that for patients in whom channel interactions are forcing the clinician to
use a very small N, it may still be possible to achieve relatively high levels of speech
understanding, owing to the provision of low-frequency unprocessed information. However, this
conclusion is subject to the following two caveats. First, this study used a relatively high cutoff
frequency for the lowpass-filtered acoustic stimulation. Currently, the majority of patients who
are considered as candidates for a short-electrode CI have an audiogram cutoff even lower than
this. Second, even if advances in surgical techniques make it possible in the near future, to
implant with short-electrode arrays patients in whom low-frequency residual hearing extends up
to a higher cutoff (e.g., 700-1000 Hz), reduced frequency selectivity or other suprathreshold
deficits may still limit the ability of these patients to take advantage of low-frequency

information, especially in the presence of background noise.

4.2 Effect of frame rate

Another important question pertaining to the use of N-of-M strategies, besides the issue
of choosing an optimal N, is how to select the frame rate. If the frame rate is too slow relative to
the rate of spectral change in the signal (e.g., speech), important cues for speech understanding
(e.g., formant transitions, or plosive bursts) may be lost. Cochlear’s SPEAK strategy, one of the
earliest examples of N-of-M strategy, uses a fixed frame rate of 250 frames per second—
corresponding to an inter-frame rate of 4 ms, with approximately 50% overlap between
consecutive frames, which are approximately 8 ms in duration each. In recent years, there has
been a push for using higher stimulation rates, which, for N-of-M strategies, usually implies

using a higher frame rate. However, the evidence that high frame or stimulation rates enhance

18



speech-recognition performance is not entirely clear, and while some studies have found
beneficial effects of increasing rate (Buechner et al., 2006; Fu and Shannon, 2000 ; Kiefer ez al.,
2000; Loizou et al., 2000b; Nie et al., 2006; Wilson ef al., 2000a, 2000b), others have not
(Balkany et al., 2007; Friesen et al., 2005; Schatzer et al., 2010; Vandali et al., 2000; Weber et
al., 2007).

The results of this study are similarly ambiguous with respect to the effects of frame rate.
No statistically significant effect of frame rate was observed in Experiment 1, and statistically
significant but relatively small effects of frame rate were observed in Experiment 2. The
different outcome of the two experiments is likely due to methodological differences. In
particular, Experiment 2 involved twice as many words per condition as Experiment 1. The
larger number of observations per condition per listener presumably yielded more accurate and
less variable estimates of PC, which may have allowed the relatively small influence of frame
rate on performance to be revealed in Experiment 2. In addition, differences in signal processing
between the two experiments may have influenced the results. Specifically, the use of pre-
emphasis filter in Experiment 2, which was done to better simulate CI processing, may have
resulted in higher-frequency channels being more likely to be selected (due to their having more
energy) in this experiment than in Experiment 1; since the detection of spectral maxima and the
selection of channels was performed dynamically, the difference in the relative balance of low-
and high-frequency maxima between the two experiments could interact with the effect frame
rate.

The finding that increasing frame rate from 250 to 1000 FPS had a relatively small
impact on speech-recognition performance in Experiment 2, and no significant effect in

Experiment 1, is not entirely surprising, given that the temporal envelopes of the subband signals
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were filtered below 125 Hz. This filtering may have limited the benefits of increasing the frame
rate. To test this explanation, we performed additional measures, in which we increased the
cutoff frequency of the envelope filter to 500 Hz while using the rate of 1000 FPS. The results of
these additional measures (not shown here), which were obtained in the 15 listeners of
Experiment 2, did not show a significant improvement over the 125-Hz cutoff, 1000-frames-per-
second condition. This negative outcome suggests that lowpass filtering the envelope below 125
Hz was not a significant limiting factor of the effect of frame rate on speech-recognition
performance in Experiment 2.

An alternative explanation for the finding that increasing the frame rate from 250 to 1000
FPS had either no, or a small, effect on speech-recognition performance is that the lowest frame
rate that was used in this study, 250 frames per second—which corresponds to the frame rate
used in the SPEAK strategy (Seligman & McDermott, 1995; Skinner et al., 1994)—was already
higher than the upper cutoff of the range of modulation frequencies that has been found to be
most important for speech intelligibility, which extends from about 0 to 16 Hz, with marginal
contributions from higher envelope frequencies (e.g., Drullman ef al., 1994; Shannon ef al.,
1995). From this point of view, the results of the current study, showing no or relatively small
effects of frame rate, are consistent with the view that providing information corresponding to
high envelope frequencies (> 250 Hz) provides little or no benefit for speech-recognition

performance.

4.3 EAS advantage
The results of this study are consistent with those of earlier studies, which have found

higher speech-recognition performance in actual or simulated EAS conditions than for electric
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(or vocoded) stimulation alone or acoustic (or lowpass-filtered) stimulation alone (e.g., Bagkent
& Chatterjee, 2010; Brown & Bacon, 2009; Chang et al., 2006; Chen & Loizou, 2010; Dorman
et al., 2005; Gantz & Turner, 2003; Kong & Carlyon, 2007; Li & Loizou, 2008; Qin &
Oxenham, 2006; Seldran et al., in press; Turner et al., 2004). Looking at Figure 3, it can be seen
that performance was generally higher for the AE presentation mode than for the two other
modes, indicating an advantage of combined stimulation over non-combined stimulation.
Importantly, this “combined stimulation advantage” was observed even for N = 2—suggesting
that the use of an N-of-M coding strategy for EAS may be beneficial, even if N is very small. For
N =2, the largest benefits of adding A stimulation to E stimulation were observed at
intermediate SNRs (+6 and +12 dB), with little benefit (5-10 percentage points) at the smallest
SNR tested (0 dB), where performance in E conditions was at, or close, to zero. By contrast, for
N =10, the largest “EAS advantage” occurred for the 0-dB SNR, where the A and E stimuli each
yielded between 20 and 40% correct when presented on their own.

Since the use of short electrode arrays for EAS places strong constraints on the number of
available electrode channels, it seems especially important, and timely, to examine how speech-
recognition performance in EAS depends on N and frame rate in an N-of-M coding strategy.
Although the current study is a first step toward this important goal, simulations studies alone are
not sufficient. Therefore, it will be especially important, in future work, to study the effect of N
and frame rate on the speech-recognition performance of patients equipped with a short-electrode

CI and a hearing aid.

4.4 Implications for N-of-M parameter setting in EAS
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Before considering the potential implications of the results obtained in this study for the
choice of N-of-M parameters in CI patients, it is important to acknowledge that the results
obtained using simulations of CI processing and EAS such as those used in this study may not
generalize to CI patients. Due to differences in auditory-nerve-fiber responses to electric and
acoustic stimuli, and other factors (e.g., limited neural survival in CI patients) the same choice of
parameters may lead to very different results in CI patients and NH subjects listening to acoustic
simulations of CI processing. As Dorman et al. (2000) eloquently put it, “The performance of the
normal-hearing listeners establishes a benchmark for how well implanted patients could perform
if electrode arrays were able to reproduce, by artificial electrical stimulation, the stimulation
produced by auditory stimulation of the cochlea, and if patients possessed neural structures
capable of responding to the electrical stimulation.” With this caveat in mind, it is worth asking
what the findings of the current study may suggest concerning the selection of N and frame rate
in EAS patients. We believe that the answer to this question can be summarized as follows.

First, the relatively high levels of speech-recognition performance in quiet with an N of
only 2 suggest that the performance of CI listeners with such a small N is not limited upwards by
insufficient spectro-temporal information. Therefore, for patients in whom channel interactions
represent a major issue, it may be worthwhile trying to set N to a small value. However, it is
important to note that, in the presence of background noise, speech-recognition performance
dependence markedly on N, and was often substantially lower for N = 2 than for N = 10.
Therefore, in noisy situations, a strategy that uses all available channels (such as CIS) may be
preferable than a strategy that activates only a small subset of channels per frame (such as ACE).

Second, the fact that varying the frame rate from 250 to 1000 FPS had either no, or a

relatively small, impact on speech-recognition performance in quiet and in noise, and regardless
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of whether unprocessed low-frequency information was available or not, suggests that there may
be little advantage in using high frame rates in EAS patients (Wilson, 2011). However, it is
important to note that this conclusion is based on results obtained using acoustic stimuli, the
temporal envelopes of which were lowpass-filtered below 125 Hz. The possibility cannot be
ruled out that more marked effects of the frame rate would have been observed if a higher

envelope cutoff frequency had been used.
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Footnotes
1. By way of comparison, for the Med-El Flex®*® array, 10 functional electrode channels

correspond approximately to an insertion depth of 18 — 22 mm.
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Figure captions

Figure 1. Effect of parameter N on percent correct in Experiment 1. Panels A-C show PC as a
function of SNR, separately for the three different frame rates tested in this study. The frame rate
is indicated next to each panel. For Panel D, the data were averaged across all rates. The error
bars show one standard error of the mean across listeners.

Figure 2. Effect of frame rate on percent correct in Experiment 1. Panels A-D show PC as a
function of SNR, separately for the four different N values tested in this study. The N value is
indicated next to each panel. For Panel E, the data were averaged across all Ns. The error bars
show one standard error of the mean across listeners.

Figure 3. Results of Experiment 2. Panels A and B illustrate the effect of frame rate on percent
correct as a function of SNR for the different stimulation modes (A, E, and AE), for each N
separately. Note that since the parameter, N, had no bearing on the A stimulation mode, the data
for this stimulation mode, which are shown in these two panels, are the same; these data are
plotted in both panels to facilitate comparisons of performance between the A stimulation mode
and the other modes. The A and AE data are replotted in Panel C to facilitate the visual
inspection of the effect of N on performance in the AE condition. The error bars show one

standard error of the mean across listeners.
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Table I. Center and cutoff frequencies of the vocoder analysis and synthesis bands.

Center Center Analysis Synthesis
Channel | frequency | frequency | Lower Higher Lower Higher Carrier
(Hz) (barks) cutoff cutoff cutoff cutoff

1 713 6.6 651 781 726 706 Sine
2 974 8.3 911 1042 986 967 Sine
3 1295 10.0 1172 1432 1247 1357 Noise
4 1687 11.7 1562 1823 1637 1748 Noise
5 2198 13.4 1953 2474 2028 2399 Noise
6 2853 15.1 2604 3125 2679 3050 Noise
7 3625 16.7 3255 4036 3330 3961 Noise
8 4600 18.3 4167 5078 4242 5003 Noise
9 5823 19.9 5208 6510 5283 6435 Noise
10 7438 21.5 6640 8333 6775 8258 Noise
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II1. Discussion générale
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II1.1. Résumé des objectifs de la thése

Nous sommes partis du constat que, dans la littérature, tous les patients qui ont une audition
basse-fréquence exploitable apreés I’implantation ne tirent pas un bénéficie significatif de la
stimulation bimodale par rapport a leur implant seul. Pour des informations complémentaires
sur les résultats détaillés des principales études sur le sujet, nous invitons le lecteur a consulter
la revue de littérature de Turner et al. (2008). Dés lors nous avons proposé plusieurs
hypotheéses pour expliquer ces €checs et nous avons proposé¢ de les confirmer par les

différents protocoles que nous avons mis en place.

Premiérement, nous pensons que les échecs sont en partie dus au fait que les indications sont
mal définies. Pour vérifier cette hypothése, nous avons utilisé un test d’audiométrie vocale
filtrée passe-bas qui nous a permis de mettre en évidence différents profils de patients. Ce test
a pour but non seulement de valider si le sujet est effectivement candidat a I’implant bimodal,
mais également d’aider le clinicien a choisir un mode d’appareillage plus adapté si le test

venait a révéler que le sujet n’est pas un bon candidat a I’EAS.

Deuxieémement, nous pensons que les €échecs peuvent étre liés a une stratégie de codage pas
optimisée. Jusque la, la stratégie utilisée pour ’EAS est calquée sur celle de I'implant
cochléaire. Cette stratégie est efficace puisqu’elle a fait ses preuves, mais nous pensons
qu’elle peut étre améliorée. Ce qu’il est important de comprendre, c’est que I’implant EAS
doit étre considéré comme un implant a part entiere : en ce sens il est important d’investiguer
I’influence des différents paramétres du codage par I'implant tels que la distribution
fréquentielle, le nombre de canaux, le nombre de maxima (pour les stratégies N-of-M), la
cadence de stimulation ou encore la pré-emphase. De nombreux travaux ont déja évalué
I’influence de ces facteurs pour I’implant cochléaire. Nous pourrions concevoir de modifier
les protocoles déja existants pour les transposer et les appliquer a la stimulation bimodale.
Certes, ces expérimentations n’auraient pas une grande originalit¢é mais les résultats
pourraient étre trés enrichissants pour les recommandations cliniques ce I’EAS encore

limitées.
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II1.2. Résumé des principaux résultats de la these

Le premier résultat qui s’est dégagé de ce manuscrit est 1’existence de plusieurs profils de
patients. En outre, un des résultats les plus « surprenants » est 1’existence d’un profil de
patients qui a des capacités supérieures a la normale pour le traitement de 1’information basse
fréquence. A notre connaissance, avant notre étude, le développement de capacités supra-
normales chez certains patients n’était qu’une supposition (Vestergaard, 2004 : p 125) et
n’avait jamais été clairement mis en évidence. Certains auteurs avaient auparavant montré de
meilleures capacités chez les sourds qui présentent des ZICs (Vestergaard, 2003 ; Moore et
Vinay, 2009) mais n’avaient malheureusement pas comparé les résultats avec ceux du normo-
entendant. La présence et I’influence des ZICs n’a pas été investigué dans nos travaux.
D’apres les criteres de Moore (2001) (perte > 90 dB HL), il est clair que nos patients testés
avaient des ZICs dans les hautes fréquences, mais le degré de leur surdité ne permettait pas de
réaliser le TEN test car il n’aurait pas ¢été supportable a I’intensité requise (Moore et al.,

2004).

L’autre résultat surprenant qui est ressorti de nos travaux est la corrélation positive entre la
durée de la surdité et les performances. Jusque la I’effet de la durée de privation n’avait été
investigué que chez I'implanté cochléaire et toutes les études de la littérature trouvaient une
corrélation négative entre la durée de surdité et les performances. Il semblerait qu’en réalité, il
se produise un phénomene temps-dépendant qui implique que le sourd partiel « apprend » a
délaisser I’information haute fréquence a laquelle il n’a plus acces, au profit de I’information
basse fréquence a laquelle il a encore acces. Apres une longue durée de surdité, il y a
probablement un phénomene de désafférentation des cellules hautes-fréquences au point que
si un implant cochléaire est placé apres cette désafférentation, le patient n’est plus capable
d’intégrer normalement les informations en provenance de I’implant. Cela suppose qu’un

sourd partiel qui a une surdité trés ancienne ne pourra sans doute pas bénéficier de I’EAS.

Certains des sujets que nous avons testés ont été implantés en vue d’une stimulation bimodale.
En accord avec ce que nous avons trouvé dans la littérature, 2 sujets sur 8 ont perdu leur
audition résiduelle post-implantation. En terme de score de compréhension nous avons trouveé
une grande variabilité¢ inter-individuelle avec une évolution plus lente et des scores moins
bons chez les sujets qui avaient une surdité ancienne. Notre 1 sujet implanté EAS a par

exemple gardé ses restes auditifs post-implantation, mais il obtient de mauvais résultats de
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compréhension, probablement parce qu’il entend encore jusqu’a 2 kHz. Aujourd’hui, avec les
connaissances que nous avons acquises au cours de nos travaux, nous n’implanterions pas un

tel candidat.

Une autre partie de nos travaux a consisté a réaliser des simulations d’implant EAS. Nous
avons ainsi montré que les performances obtenues en condition EAS pouvaient étre prédites a
partir des scores obtenus en conditions de stimulation acoustique seule et électrique seule,
grace a des modeles de combinaison de I’information. Nous avons en particulier montré que
tous les modeles ne sont pas aussi précis pour prédire les résultats en EAS et que le
phénomene de « superadditivité » observé par Kong et Carlyon (2007) pouvait étre

simplement expliqué par un mode¢le plus optimal.

Enfin, d’autres travaux par simulation suggerent que des stratégies de codage qui limitent les
interactions en réduisant la quantité d’information instantanée ne nuisent pas nécessairement a
la compréhension en EAS. Ces observations doivent désormais étre validées chez I’implanté

EAS. Ce sujet sera développé dans la section suivante.

II1.3. Perspectives

* Optimisation du bilan pour améliorer le choix de I’appareillage

Nous avons mis en évidence, par 1’utilisation de tests audiométriques avancés, qu’il existait
différents profils de patients. D’aprés nos observations, nous pensons que tous les patients ne
sont pas candidats a I’EAS, bien qu’ils entrent initialement dans les critéres d’implantation
d’aprés leur audiométrie tonale et vocale. D’ailleurs notre 1 patient implanté EAS avait en
réalité un mauvais profil ; il obtient de mauvais résultats alors que son audiométrie tonale est

bien préservée.

Pour restituer les hautes fréquences dans le cas de ces surdités partielles, il existe plusieurs
alternatives d’appareillages, a savoir les appareils conventionnels par amplification, les
appareils a compression fréquentielle, les implants d’oreille moyenne, la stimulation électro-

acoustique et I’implant cochléaire.
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Chacun de ces modes d’appareillage a des indications bien particulieres, mais dans le cas des
surdités partielles, les indications des différents systemes se chevauchent, elles sont a ce jour
mal définies et le sujet est encore peu exploré. Si nous regardons les résultats obtenus avec ces
systémes, tous présentent des succes et des €checs et les données individuelles sont treés
variables. Aujourd’hui, la vraie question est de comprendre pourquoi ces systemes
fonctionnent chez certains sujets et pas chez d’autres. L’outil d’audiométrie vocale filtrée que
nous avons utilisé a mis en évidence qu’il existait plusieurs profils de patients. En particulier,
nous avons montré que 1’age d’apparition de la surdité et la durée de privation avaient une
influence majeure et affectaient les performances, beaucoup plus que I’audibilité. Nous
pensons qu’il est important, dans les prochaines années, que des outils complémentaires

soient mis en place afin d’optimiser le choix de I’appareillage et de limiter les échecs.

* Amélioration de la technique chirurgicale

Pour que les patients puissent bénéficier de la stimulation bimodale, il est indispensable de
conserver l’audition résiduelle apres la chirurgie. Depuis une quinzaine d’années, nous
observons un développement des chirurgies atraumatiques et mini-invasives. Deux facteurs
ont contribué¢ a ce développement. Le premier facteur est I’amélioration des techniques
d’implantation. Nous trouvons par exemple des recommandations pour les insertions par la
fenétre ronde versus par cochléostomie, et des recommandations pour 1’utilisations de drogues
et pour I'utilisations de cathéters qui permettent de délivrer ces drogues (Paasche et al., 2003 ;
Richardson et al., 2006 ; Ibrahim et al., 2011). Le second facteur est une meilleure conception
des porte-électrodes (par exemple les électrodes Flex de Med-El ou le stylet et la technique
AOS chez Cochlear), qui permettent de préserver et de ne pas endommager les structures

fragiles de la cochlée.

De nombreuses études ont montré qu’il était possible de conserver I’audition résiduelle dans
la majorité¢ des cas (Gstoettneret al., 2006 ; James et al., 2006) avec des insertions peu
profondes de 1’ordre de 360-400° maximum. Des études récentes ont mis en évidence que la
préservation de 1’audition était un objectif réalisable avec un taux de réussite supérieur a 80%,
que ce soit pour des portes-¢lectrodes courts (Helbig et al., 2011a avec I’¢électrode Flex EAS),
mais aussi et surtout avec des porte-électrodes longs et des insertions profondes qui couvrent
parfois la zone ou I’audition est encore partiellement saine (Prentiss et al., 2010 ; Helbig et

al., 2011b ; Usami et al., 2011), ce qui n’était pas forcément concevable il y a 15 ou 20 ans.
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L’objectif dans les prochaines années sera de mieux maitriser les mécanismes responsables de
la perte d’audition post-implantation et de limiter le risque de perdre 1’audition résiduelle

apres la chirurgie.

* Extension des indications de I’EAS et optimisation du choix du porte-¢lectrode

Grace aux techniques qui permettent de préserver 1’audition aussi bien pour les insertions
courtes que profondes, il sera possible, probablement dans un futur proche, de mieux
sélectionner le type d’électrode en fonction de I’audition résiduelle. Par exemple, avec les
¢lectrodes Med-El, pour un patient qui a des reliquats d’audition jusqu’a 1000 Hz, nous nous
orienterons vers une électrode courte type Flex EAS (24 mm) ou Flex 20 (en développement
chez Med-El), s’il a des reliquats d’audition jusqu’a 250 Hz ou moins, nous lui proposerons
une ¢lectrode longue type Flex Soft (31 mm) et s’il a des reliquats d’audition jusqu’a 500-700
Hz, nous proposerons une électrode longue type Flex Soft insérée partiellement ou une
¢lectrode de longueur intermédiaire type Flex 28 (28 mm) qui est actuellement en
développement chez Med-El.

(http://www.medel.com/data/downloads/MAESTRO/23236.pdf)

* Intérét d’étendre la plage de stimulation acoustique

Les processeurs disponibles actuellement pour ’EAS ont des écouteurs similaires aux aides
auditives conventionnelles, qui ne véhiculent pas parfaitement les sons de trés basse
fréquence. La courbe de réponse des haut-parleurs est souvent atténuée pour les sons de
fréquence inférieure a 150-200 Hz. Or il a été montré, en particulier en condition de bruit, que
I’information acoustique jusqu’a 125 Hz lorsqu’elle est combinée a la stimulation de I’implant
améliore significativement les performances par rapport a la condition implant seul (Zhang et
al., 2010). Cette information acoustique présentée seule ne fournit aucune intelligibilité, mais
couplée a I’implant, elle permet de transmettre des indices acoustiques tels que le Fo et les
transitions des premiers formants qui aident a la ségrégation de la parole dans le bruit
(Baskent & Chatterjee, 2010; Brown & Bacon, 2009a, b, 2010; Kong et al., 2005; Qin &
Oxenham, 2006; Turner et al., 2004) et qui sont particulierement robustes en milieu bruyant
(Alwan et al., 2011). On peut supposer que les firmes qui proposent ’EAS ont tout intérét a
développer des systémes avec des €couteurs capables de transmettre cette information tres

basse fréquence (< 250 Hz voire méme < 100 Hz). Pour encourager les fabricants, il faudrait
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mettre en évidence par des expérimentations complémentaires a celle de Zhang et al. (2010),
et avec des populations plus importantes, que I’information trés basse fréquence fournie
acoustiquement peut améliorer les performances de I’EAS dans les conditions d’écoute

difficile.

* Décalage tonotopique : expérience avec 1’IC / quelles conséquences pour I’EAS ?

La réhabilitation de la surdité par I’implant cochléaire est assez complexe et nécessite une
rééducation qui peut parfois durer plusieurs mois voire plusieurs années avant d’obtenir une
compréhension optimale (Tyler et al., 1997 ; Wilson et Dorman, 2008). Ceci s’explique
notamment par le fait que I'implant nécessite une réattribution fréquentielle et on peut
supposer que la profondeur d’insertion de 1’¢électrode va avoir une influence sur 1’évolution

plus ou moins rapide des performances et sur la durée de la rééducation.

Concernant ’effet de la profondeur d’insertion sur I’intelligibilité avec I’implant, toutes les
études qui ont investigué ce sujet chez I’implanté cochléaire ne présentent pas des résultats
formels. Par exemple en 2002, I’équipe de Skinner et al. avait montré que les performances
¢taient positivement corrélées a la profondeur d’insertion du porte-électrode (1> = 0.17,p =
0.04 lorsque la profondeur d’insertion est exprimée en mm ; r* = 0.20, p = 0.02 lorsque la
profondeur est exprimée en pourcentage de la longueur cochléaire). Mais une étude plus
récente de Lee et al. (2010) a trouvé au contraire que les performances n’étaient pas
nécessairement liées a la profondeur d’insertion (r> = 0.05, p = 0.27), ceci peut probablement
s’expliquer par des stratégies de codage plus évoluées car plus récentes dans 1’étude de Lee et

al. et qui pourraient minimiser 1’effet de la profondeur d’insertion sur les performances.

En parallele, des équipes ont réalisé chez I’implanté cochléaire des expérimentations avec des
taches de comparaison de hauteur tonale acoustique versus électrique. Généralement les sujets
avaient une audition résiduelle ou une audition normale du c6té non implanté et avaient pour
consigne de comparer la hauteur tonale de 1’électrode la plus apicale (ou de plusieurs
¢lectrodes) avec une stimulation acoustique, généralement un son pur, présentée a 1’oreille
controlatérale a ’implant. L’ensemble des études montre, comme on peut s’y attendre, que la
sensation de hauteur est plus grave pour les insertions plus profondes (Blamey et al., 1996 ;
Boéx et al.,, 2006 ; Dorman et al., 2007 ; Vermeire et al., 2008 ; Carlyon et al., 2010 ;

Baumann et al., 2011) et cette sensation de hauteur serait plus grave d’une a deux octave par
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rapport a ce qui peut étre attendu sur la base de 1’équation de Greenwood (1990) (Boéx et al.,
2006 ; Dorman et al., 2007 ; McDermott et al., 2009). En réalité chez I’implanté, il se produit
une acclimatation voire une plasticité qui va engendrer une variation de la sensation de
hauteur tonale avec le temps (figure 24) au point qu'un implanté peut voir sa hauteur se
décaler de une a deux octave vers les fréquences graves au cours des deux premicres années

d’utilisation de I’'implant (Reiss et al., 2007 ; McDermott et al., 2009).
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Figure 24. Fréquence acoustique correspondant a la hauteur produite par une stimulation de 1’électrode

la plus apicale, en fonction du temps d’utilisation de I’'implant. D’aprés McDermott et al., 2009.

Certains travaux par simulation ont suggéré que les implantés pouvaient s’adapter avec le
temps et apprendre a comprendre avec une carte décalée vers les aigus (Rosen et al., 1999 ; Fu
et al., 2005), mais les travaux de Faulkner (2006) et de Baskent et Shannon (2007) ont montré
qu’un décalage tonotopique, qu’il soit apical ou basal, nuisait tout de méme a la
compréhension et pouvait séveérement affecter les performances des patients implantés

cochléaires et EAS.
D’aprés Reiss et al. (2007), dans le cas d’une insertion courte (implant hybrid, 10 mm, 6

¢lectrodes) pour I’EAS, les performances avec I’implant au-dela de un an d’utilisation seraient

positivement corrélées a la sensation de hauteur mesurée avant 3 mois d’utilisation de
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I’implant (1> = 0.46 ; p < 0.05). Ce qui signifie, d’apreés I'interprétation des auteurs, que si la
sensation de hauteur est haute les premiers jours de port de I’implant, alors le capital neuronal
de la base de la cochlée est probablement riche, et la sensation de hauteur pergue correspondra
a peu pres a la tonotopie naturelle. Au contraire, si la hauteur tonale est percue plus grave,
c’est sans doute que le capital neuronal basal est pauvre et que ce sont des cellules plus
apicales qui vont répondre a la stimulation (stimulation « ectopique »). En général, il semble

donc important que la tonotopie naturelle soit respectée.

A titre d’exemple une étude de Hochmair et al. (2003) montre que 8 canaux de stimulation
répartis sur I’intégralité de la cochlée fournissent de meilleurs résultats dans le silence et dans
le bruit que 8 canaux qui seraient répartis sur le tour basal et milieu de la cochlée.
L’utilisation d’électrodes longues permet ainsi de minimiser ce phénomene de décalage
puisque les lieux de stimulation de 1’implant respectent plus les lieux d’excitation naturels.
D’autres travaux conduits chez des implantés avec des restes auditifs bilatéraux, ont montré
une corrélation négative entre le décalage tonotopique et les performances (respectivement r =
-0.87 et r=-0.64, p <0.05 pour I’identification des voyelles et des consonnes : Di Nardo et
al., 2008) et dans certains cas, une réattribution fréquentielle ou une désactivation des
¢lectrodes les plus apicales (ou il y a de l’audition résiduelle) peut s’avérer utile pour

améliorer les performances (Gani et al., 2007 ; Di Nardo et al., 2008).

Qu’en est-il pour ’EAS ?

La profondeur d’insertion est justement une des interrogations majeures pour I’électro-
acoustique et le sujet est tres discuté. Faut-il une insertion courte ? une insertion longue ? une
insertion fonction de ’audition résiduelle ? Et les questions qui en découlent: faut-il un
chevauchement ou un léger trou fréquentiel entre les stimulations acoustique et électrique ?
Pour le codage par I’implant, faut-il utiliser la méme distribution fréquentielle qu'un implant
cochléaire ? ou bien faut-il respecter la distribution naturelle en fonction de la profondeur

d’insertion de 1’¢lectrode afin de mieux fusionner avec I’information acoustique ?

Une insertion courte présente 1’avantage de limiter le traumatisme aux cellules basales.

Cependant il existe une contrepartic non négligeable a cette insertion courte, a savoir que le
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patient risque d’étre beaucoup plus handicapé (par rapport a un implanté cochléaire), dans la
mesure ou il risque d’y avoir une distorsion importante en terme de place tonotopique (Gantz
et Turner, 2003 ; Woodson et al., 2010). A cause de ces distorsions, il faut compter plusieurs
mois avant que les patients EAS apprennent a comprendre avec la stimulation bimodale

(Gantz et Turner, 2003).

Pour remédier a cela, nous pensons qu’il faudrait utiliser des porte-électrodes adaptés a
I’audiogramme de chaque patient. Aujourd’hui, il est possible, avec des insertions profondes
(€lectrode Flex soft Medel) de préserver I’audition dans les mémes proportions de réussite
qu’une insertion courte (Helbig et al., 2011b ; Usami et al., 2011). Selon Nadol et al. (1994),
le dommage des structures cochléaires se produit en particulier sur les 15 premiers mm de la
base et une insertion plus profonde n’augmenterait pas nécessairement le risque de trauma
cochléaire (Gstoettner et al., 1997), ce qui expliquerait les résultats comparables pour les
insertions courtes et longues. L utilisation d’un porte-électrode fonction de 1’audiogramme du
patient n’est donc pas inconcevable (cf section précédente sur I’optimisation du choix du

porte-électrode) et devrait permettre de mieux maitriser le décalage fréquentiel.

Un axe de recherche a explorer ces prochaines années sera de comprendre et de minimiser le
décalage tonotopique. Selon Stakhovskaya et al. (2007), la hauteur associée a la position de
I’¢électrode, immédiatement apres I’implantation est souvent proche de ce qui est prédit par la
carte fréquentielle du ganglion spiral. Aussi, d’apres Reiss et al. (2007), ce sont les sensations
de hauteur trés précoces qui vont étre les meilleurs prédicteurs des performances a long terme.
On peut donc supposer que si des l’activation de I’implant, la distribution fréquentielle
respecte la tonotopie naturelle d’apres la profondeur d’insertion du porte-électrode, alors le
travail de rééducation sera certainement moins difficile et les performances a long terme
seront probablement meilleures que si la distribution est décalée vers les graves ou vers les

aigus.

* Optimisation de I’implant et de la stratégie de codage

Nos travaux par simulation ont suggéré que lorsque les patients avaient des reliquats
d’audition dans les basses fréquences, il était possible de réduire le phénomene d’interaction
1/ soit en réduisant le nombre de canaux, 2/ soit en utilisant une stratégie a extraction de pics,

3/ soit en réduisant la cadence de stimulation.
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1/ Limitation du nombre de canaux
Si dans les prochaines années les longueurs des porte-électrodes peuvent étre adaptées a
I’audition résiduelle, alors pour les patients qui ont des restes auditifs jusqu’a 1000-1400 Hz,
il suffira probablement d’un implant monocanal ou bien a deux ou trois canaux de stimulation
pour restituer les hautes fréquences. Sur un porte-électrode court de 1’ordre de 20 mm,
I’espace inter-électrode sera augmenté, ce qui diminuera le phénomene d’interactions, par
rapport a un porte-électrode de méme longueur qui dispose actuellement de 12 canaux de
stimulation et qui a des contacts plus proches. Encore une fois, ceci ne sera possible que

lorsque la chirurgie sera mieux maitrisée.

2/ Utilisation d’une stratégie a extraction de pics
Supposons encore une fois que dans 1’avenir, la longueur de 1’électrode soit fonction de
I’audition résiduelle. Placons nous cette fois dans la condition ou le patient n’a des reliquats
d’auditions que jusqu’a 250-500 Hz et dans ce cas nous utiliserons une €lectrode longue. Dans
ce cas de figure, nous ne chercherons pas a réduire nécessairement le nombre de canaux sur le
porte-électrode, mais plutot a diminuer le nombre de canaux stimulés a chaque instant (trame)
de stimulation. Nous pensons que dans une condition de N-of-M = 2/10 canaux stimulés avec
une pré-emphase appropriée, les performances dans le bruit peuvent étre sensiblement
proches d’une condition 10/10 ou tous les canaux sont stimulés. Ce qui signifie que les
performances ne sont que légerement affectées alors que le nombre de stimulations (i.e.

d’informations) par seconde est pourtant divisé par 5 (d’ou une réduction des interactions).

3/ Réduction de la cadence de stimulation
Dans I’implant cochléaire, il a été montré que des cadences de stimulation rapides
fournissaient une meilleure représentation de 1’information temporelle (Wilson et al., 1991;
Rubinstein et al., 1999). Mais les cadences de stimulation rapides sont généralement
responsables d’interactions inter-canaux (De Balthasar et al., 2003, Shannon, 1990,
Tykocinski et al., 1995; Middlebrooks, 2004) et dans le cas de I’EAS, nous pouvons nous

demander si I’utilisation de cadences si rapides est bien utile.

82



Pour I’EAS, un brevet récent (Wilson, 2011) suggere d’utiliser une cadence de stimulation
trés lente pour les composantes haute fréquence véhiculées par I'implant. Selon Wilson il est
possible de stimuler a des cadences exceptionnellement basses dans la mesure ou la fréquence
fondamentale, le premier ou les deux premiers harmoniques ainsi que les distinctions de
périodicité sont déja tres bien représentés par la stimulation acoustique. Toujours d’apres
Wilson, les cadences de stimulation trés lentes permettent de réduire les interactions inter-
¢lectrodes et d’améliorer la sensibilité¢ a la modulation, par rapport a des cadences plus
rapides, ce qui permet une meilleure perception de la parole. C’est pourquoi nous pensons
qu’il est déterminant d’évaluer I’influence de la cadence de stimulation sur les performances

de I’'implanté EAS.

En définitif, en dehors des études de cas sur la technique chirurgicale, la préservation de
I’audition et les performances avec I’EAS, la recherche sur la stimulation bimodale est

aujourd’hui assez pauvre.

Ce qu’il est important de comprendre, c’est que I’implant bimodal est un implant spécifique, a
part entiére et qu’au niveau des recommandations cliniques, ce qui est vrai pour 1’implant

cochléaire n’est pas nécessairement vrai pour 1’implant EAS.
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SPECIFICITES DE L’IMPLANT ELECTRO-ACOUSTIQUE :
INDICATIONS, INTERFACE BIOELECTRIQUE ET STRATEGIE DE CODAGE

Le clinicien se trouve parfois confronté a des sujets qui présentent une surdité supérieure a 90 dB HL au-
dela de 1 kHz avec une audition résiduelle dans les fréquences graves. Pour réhabiliter les hautes fréquences, il
existe aujourd’hui différentes technologies : amplification conventionnelle, compression fréquentielle, implant
cochléaire et depuis une dizaine d’année la stimulation électro-acoustique EAS qui consiste a stimuler
acoustiquement les sons graves et électriquement les sons aigus via un implant cochléaire.

La premiére partie de cette thése a consisté a identifier les facteurs qui influencent les capacités des
patients sourds partiels a traiter 1’information basse fréquence de la parole. Nous avons utilisé un test
d’audiométrie vocale filtrée passe-bas. Nos résultats indiquent que les scores d’intelligibilité de la parole sont
positivement corrélés avec la durée de la surdité. Ceci signifie qu’avec le temps, ces sujets malentendants
apprennent a comprendre avec cette audition type filtre passe-bas, a tel point que certains ont des performances
supra-normales pour I’utilisation des basses fréquences. Nos résultats montrent également une corrélation
négative entre 1’age d’apparition de la surdité et les scores d’intelligibilité. Ce test pourra aider le clinicien a
mieux cibler I’appareillage le plus adapté a chaque profil de patient.

La seconde partie de cette thése, consacrée a I’EAS, a consisté a évaluer par des simulations chez le
normo-entendant, diverses stratégies de codage du son par I’'implant EAS. Actuellement, la stratégie utilisée
pour ’EAS est calquée sur celle de I’implant cochléaire et nos résultats suggerent que cette stratégie peut étre
optimisée.

SPECIFICITIES OF ELECTRIC-ACOUSTIC STIMULATION :
INDICATIONS, BIOELECTRICAL INTERFACE AND CODING STRATEGY

Clinicians may face patients who have a deafness superior to 90 dB HL above 1 kHz with good low-
frequency residual hearing. Today, several technologies are available to provide high frequencies: conventionnal
amplification, frequency compression, cochlear implant since about 10 years Electric-Acoustic Stimulation EAS
which consists in stimulating acoustically low frequencies while stimulating electrically high frequency sounds
via a cochlear implant.

The firt part of this dissertation consisted in identifying the factors which may influence abilities of
partially deaf subjects to process low-frequency speech information. We used a low-pass filtered speech test.
Our results show that speech intelligibility scores are positively correlated to the duration of deafness. This
means that these hearing-impaired subjects learn to understand with this lowpass-like hearing, in such a way that
some of them exhibit supranormal abilities for the processing of low-frequency sounds. Our results also show a
negative correlation between the age at onset of deafness and speech intelligibility scores. This test may help the
clinician to better evaluate which device would be best for every patient’s profile.

The second part of this dissertation, about EAS, consisted in evaluating through simulations in normal-
hearing listeners, several coding strategies by the EAS implant. Now the strategy used for EAS duplicates the
strategy used by cochlear implants and our results suggest that this strategy could be optimized.

MOTS-CLES : Implantation cochléaire ; Stimulation Electrique-Acoustique ; Surdité partielle ; Parole
filtrée passe-bas ; Intelligibilit¢ de la parole ; Durée de privation ; Age d’apparition de la surdité ;
Combinaison des informations ; Stratégie de codage ; Vocoder.
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