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INTRODUCTION GENERALE 

 

 

La réalisation d’un mouvement ou d’un effort isométrique se caractérise de manière 

systématique par l’activation des muscles qui se situent de part et d’autre de l’articulation 

(Basmajian, 1977). Ce phénomène est facilement observable grâce à la mesure 

électromyographique (EMG) qui permet l’étude fonctionnelle du muscle à travers le recueil et 

l’analyse du signal électrique qui en émane lorsqu’il se contracte (De Luca, 1997). 

La figure 1 adaptée de Amarantini et Martin (2004) représente des enregistrements rectifiés de 

l’EMG de surface des muscles gastrocnemius (Ga ; deuxième ligne) et rectus femoris (RF ; 

troisième ligne) au cours de contractions isométriques du genou en extension (partie gauche 

de la figure 1) et en flexion (partie droite de la figure 1) à différents niveaux de production de 

force représentés sur la ligne du haut. Les muscles RF et Ga qui sont anatomiquement situés 

de part et d’autre de l’articulation du genou sont respectivement extenseur et fléchisseur du 

genou. Comme l’indique la figure 1, le RF et le Ga sont principalement activés au cours des 

contractions en extension et en flexion. Ils sont dits agonistes car leurs actions sont 

majoritairement responsables de la force produite sur l’environnement. Comme l’indique 

aussi la figure 1, le Ga et RF sont aussi activés au cours des contractions en extension et en 

flexion. Dans cette situation, ces muscles sont dits antagonistes car leurs actions sont 

opposées à celle des muscles agonistes. Cette figure met en évidence le phénomène 

d’activation systématique des muscles agonistes et antagonistes au cours d’une contraction 
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musculaire volontaire (Basmajian, 1977). Dans ce document l’activation des muscles 

antagonistes, caractérisée par une amplitude significative du signal EMG, simultanée à celle 

des muscles agonistes au cours de contractions volontaires sera définie comme la 

« coactivation musculaire ».  

 

 

Figure 1 : moment net (première ligne) et activité EMG rectifiée des muscles gastrocnemious (GA ; deuxième 

ligne) et du rectus femoris (RF ; troisième ligne) au cours de contractions en extension (partie de gauche) et en 

flexion (partie de droite) à différents niveaux de la force maximale (adaptée de Amarantini et Martin (2004). 

Bien que les études ne reportent pas les mêmes niveaux de contribution des muscles 

antagonistes (Kellis, 1998), il faut tout de même noter que leur contribution est loin d’être 

négligeable (Carolan et Cafarelli, 1992). Au cours de contractions maximales dynamiques, les 
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muscles antagonistes peuvent être activés entre 10 et 30% de leurs activations maximales 

(Baratta et al., 1988 ; Grabiner et al., 1989). Au cours de contractions isométriques maximales 

en extension, le biceps femoris (BF) peut être activé de 10 jusqu’à 35 % de son activation 

maximale selon les études (Beltman et al., 2003 ; Kubo et al., 2004).  

La coactivation musculaire génère un moment musculaire antagoniste autour de l’articulation 

qui s’oppose à celui généré par les muscles agonistes (Remaud et al., 2007). A partir de 

travaux qui ont quantifié les moments musculaires, le moment développé par les muscles 

fléchisseurs du genou a été estimé à 30 Nm au cours d’une d’extensions isocinétiques de la 

jambe à 30°.s-1 dont le pic de moment net était de 250 Nm (Aagaard et al., 2000). 

La contribution de la coactivation musculaire est ainsi un phénomène systématique 

(Basmajian et al., 1974) et non négligeable lors de la production de mouvement (Aagaard et 

al., 2000) où d’effort isométrique (Beltman et al., 2003). C’est donc un paramètre 

indispensable à prendre en compte dans la compréhension des mécanismes de contrôle de la 

contraction musculaire. Des mécanismes supraspinaux et spinaux ont déjà été identifiés dans 

la régulation de ce phénomène, mais l’ensemble des processus qui interviennent, notamment 

au niveau supraspinal, sont encore mal connus (Ethier et al., 2007). L’objet central de ce 

travail de thèse sera d’évaluer l’implication directe du niveau supraspinal et plus 

particulièrement du cortex moteur primaire dans la régulation de la coactivation musculaire. 

Après avoir démontré dans un premier chapitre que la coactivation musculaire a plusieurs 

fonctions fondamentales dans la production de force autour d’une articulation, nous verrons 

dans les deux chapitres suivants que l’étude de la modulation des oscillations générées par 

le cortex et des interactions oscillatoires entre le cortex la périphérie (interactions 

cortico-musculaires) sont des outils pertinents pour étudier les stratégies de contrôle du 

cortex moteur primaire dans la contraction musculaire. Cette revue de littérature nous 

montrera que la variable coactivation musculaire n’est jamais prise en compte dans les études 

qui s’intéressent au contrôle supraspinal de la contraction musculaire. Nous verrons cependant 

dans la problématique que certaines études nous permettront de formuler des hypothèses 

quant à l’implication du cortex moteur primaire dans la régulation de la coactivation 

musculaire. 
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Après avoir décrit dans un quatrième chapitre la méthodologie expérimentale commune à 

l’ensemble des analyses que nous avons menées, les résultats présentés dans le chapitre cinq 

porteront sur une analyse de la modulation des oscillations corticales associée à la 

modulation de la coactivation musculaire. Les interactions cortico-musculaires avec les 

muscles agonistes et antagonistes seront comparées dans le septième chapitre grâce à une 

nouvelle méthode permettant d’évaluer la dépendance entre des processus oscillatoires 

non stationnaires détaillée dans le chapitre six. Enfin, nous discuterons des questions 

générales soulevées par ce travail et nous évoquerons les premiers résultats obtenus grâce à 

une méthode d’estimation des moments musculaires agonistes et antagonistes, ce qui 

permettra d’ouvrir une perspective de travail immédiate pour l’étude les corrélats cérébraux 

des moments musculaires produits autour d’une articulation. 
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CADRE THEORIQUE 
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1. CHAPITRE 1  

LA COACTIVATION MUSCULAIRE 

La coactivation musculaire est définie comme l’activation systématique des muscles 

antagonistes lors de contractions volontaires. Pour l’analyse de la coactivation musculaire, les 

études se basent en partie sur des enregistrements du signal EMG de surface. Après avoir 

brièvement décrit cette technique, nous verrons les fonctions qu’occupe la coactivation 

musculaire dans le contrôle du mouvement. 

1.1. Quantification par EMG de surface 

La technique d’ EMG de surface correspond à l’étude fonctionnelle du muscle à travers le 

recueil et l’analyse du signal électrique qu’il émet lorsqu’il se contracte (De Luca, 1997). La 

stimulation électrique de la fibre musculaire par la dépolarisation des motoneurones alpha de 

la moelle engendre au niveau de la plaque motrice un potentiel d’action musculaire qui, en se 

propageant le long de la membrane plasmique des cellules musculaires, provoque le 

déclenchement de la contraction. La production de force sur l’environnement résulte de la 

multiplication de ces micro-contractions. Les électrodes EMG positionnées à la surface de la 

peau mesurent l’activité électrique émise par les fibres musculaires qui se situent sous le 

champ de détection de celles-ci (Farina et al., 2002). Le signal EMG représente alors la 

somme algébrique des potentiels d’action musculaire (Day et Hulliger, 2001) et reflète donc, 

en partie, le nombre d'unités motrices activées et leurs fréquences de décharge (figure 2, 

d’après De Luca et al., (1979)). 
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Figure 2 : schématisation du signal EMG à partir de potentiels d’unités motrices (UM). La séquence de 

décharge des motoneurones alpha détermine celle du train de potentiels de l’UM. La sommation de l’ensemble 

des UMs (situées dans le champ de détection des électrodes de surface) donne naissance à un signal EMG global 

(d’après De Luca et al., (1979)). 

Pour quantifier la coactivation musculaire, il est nécessaire de calculer ce qu’on appelle une 

enveloppe du signal. Cette enveloppe peut être déterminée par l’application d’un filtre passe-

bas sur le signal redressé par valeur absolue (Reaz et al., 2008). Dans ce calcul, le choix de la 

fréquence de coupure est primordial car le niveau de lissage de l’enveloppe va être largement 

dépendant de celle-ci. Lorsqu’il s’agit de faire un parallèle entre l’activité EMG et la force 

produite, une fréquence de coupure relativement basse entre 2,5 à 9 Hz peut être utilisée 

(Amarantini et Martin, 2004 ; Olney et Winter, 1985 ; Shiavi et al., 1998). L’enveloppe peut 

aussi être déterminée par un calcul de la valeur root mean square (RMS) du signal et permet 

aussi de faire un parallèle avec la force produite (Billot, 2009 ; Simoneau et al., 2009). La 

largeur de la fenêtre sur laquelle est calculée la valeur RMS du signal a aussi un impact sur le 

niveau de lissage de l’enveloppe. Le choix de la longueur des fenêtres peut aller de 24 à 500 

ms (St-Amant et al., 1996) mais des périodes autour de 100 à 200 ms sont préférentiellement 

choisies (Basmajian et De Luca, 1985). La coactivation musculaire correspond alors à la 

normalisation des enveloppes obtenues par une valeur d’enveloppe maximale obtenue au 

cours de contractions maximales volontaires. Ce calcul permet de déterminer le niveau 

d’activation musculaire au cours d’une contraction sous-maximale (Bouisset et Maton, 1996) 
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1.2. Rôles fonctionnels de la coactivation musculaire 

Le moment net produit autour d’une articulation dépend de la contribution mécanique des 

muscles agonistes et antagonistes. Sa valeur numérique correspond ainsi à la somme 

algébrique entre les moments musculaires générés par les muscles agonistes et antagonistes 

(De Luca et Mambrito, 1987). La contribution du moment musculaire généré par les muscles 

antagonistes au cours de contractions volontaires étant non négligeable (Aagaard et al., 2000 ; 

Beltman et al., 2003), ce phénomène de coactivation musculaire implique une grande 

réduction de l’efficience de la contraction musculaire. En effet, pour générer un moment net 

autour d’une articulation, la contribution des muscles agonistes devra être d’autant plus 

importante que le moment musculaire généré par les muscles antagonistes sera grand et 

inversement. Il existe ainsi une infinité de combinaisons de valeurs de moments musculaires 

agonistes et antagonistes possibles pour produire un même moment net sur l’environnement 

(Challis, 1997 ; Prilutsky et Zatsiorsky, 2002 ; Stokes et Gardner-Morse, 1999, 2001). Si l'on 

imagine une situation de contraction musculaire sans phénomène de coactivation musculaire, 

le coût énergétique de la contraction est réduit par l'absence de besoins énergétiques du 

groupe musculaire antagoniste, de plus, le groupe musculaire agoniste voit sa demande 

métabolique diminuer car il ne doit plus contrebalancer la contribution des muscles 

antagonistes (Baratta et al., 1988 ; Remaud et al., 2005). La présence de coactivation 

musculaire induit une augmentation du coût énergétique de la contraction musculaire, 

cependant, nous allons voir dans les prochains paragraphes que ce phénomène joue un rôle 

fondamental dans la protection de l’articulation et le contrôle du mouvement. 

1.2.1. Protection de l’articulation 

Les ligaments ont pour fonction d’assurer de manière « passive » la stabilité de l’articulation 

en maintenant les structures articulaires en place. Cependant, au cours de contractions en 

extension du genou en absence de coactivation musculaire (figure 3A, d’après Baratta et al. 

(1987)), leurs contributions ne sont pas suffisantes pour limiter le glissement antérieur du 

plateau tibial. Ce glissement entraîne une plus grande tension des ligaments croisés antérieurs 

et de la capsule articulaire. De plus, la répartition des forces sur le plateau tibial n'est plus 

homogène ce qui a pour conséquence une usure plus rapide des structures cartilagineuses des 

deux os en contact. A l'inverse, la contribution des muscles antagonistes limite le glissement 
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antérieur du plateau (figure 3B) et donc les déplacements des os les uns par rapport aux 

autres, les tensions ligamentaires et articulaires sont réduites et il y a une répartition plus 

homogène des forces sur la plateau tibial (Solomonow et al., 1987). 

 

 

Figure 3 : effet de la contribution des muscles fléchisseurs de l’articulation du genou au cours d’une contraction 

en extension. (A) point de pression important centré au niveau de la surface articulaire antérieure du genou qui 

résulte de l’absence d’opposition du biceps femoris. (B) pression faible et uniformément répartie sur la surface 

articulaire, résultat de la contribution du biceps femoris (d’après Baratta et al. (1988)). Les flèches noires 

représentent les vecteurs des forces de pression entre les deux os en contact, la flèche rouge indique la force 

musculaire développée par les muscles fléchisseurs. 

La contribution des muscles antagonistes lors de l’extension du genou permet d’une part une 

répartition plus homogène des pressions sur le plateau tibial et limite d’autre part les tensions 

au sein des capsules articulaires (Baratta et al., 1988 ; Solomonow et al., 1988) et des 

structures ligamenteuses (Remaud et al., 2007). Ce phénomène préserve l’articulation d'une 

usure prématurée des cartilages. Il a été remarqué que la contribution du BF chez des patients 

qui présentent des déficiences au niveau des ligaments croisés antérieurs du genou est plus 

instabilité 
force 

musculaire 
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importante que pour des participants sains, ceci pour permettre de compenser la diminution de 

stabilité assurée par les structures ligamenteuses (Alkjaer et al., 2002 ; Feuerbach et al., 1994 ; 

Kingma et al., 2004 ; Rudolph et al., 2001). A l'inverse, chez les participants amputés tibiaux, 

ce phénomène compensatoire n'a pas lieu, et on observe alors une ostéoporose précoce. 

L’instabilité articulaire produite par de plus faibles niveaux de coactivation musculaire a donc 

un impact sur l’intégrité de l’articulation (Centomo et al., 2007b). L’opposition générée par le 

groupe musculaire antagoniste est un facteur indispensable à la préservation de l'articulation 

au cours de sa mobilisation. 

1.2.2. Contrôle du mouvement et de la posture 

La contribution mécanique des muscles antagonistes confère à l’articulation une plus grande 

raideur (Carolan et Cafarelli, 1992 ; Centomo et al., 2007a ; Rao et al., 2009 ; Remaud et al., 

2007), le complexe articulaire est donc plus résistant à la déformation ce qui le stabilise au 

cours du mouvement et joue un rôle important dans le contrôle moteur (Kellis, 1998 ; Minetti, 

1994 ; Osternig et al., 1986 ; Psek et Cafarelli, 1993). On constate sur la figure 4 (d'après 

Mora et al. (2003)) que pour maintenir l’équilibre postural, l’activité du muscle antagoniste 

tibialis anterior (TA) est accrue dans une condition d’équilibre monopodal comparativement 

à une condition d’équilibre bipodal pour permettre d'éviter la chute. La coactivation 

musculaire participe à la stabilisation de la posture. 

 

 

Figure 4 : activité EMG des muscles agonistes (Sol) et antagonistes (TA) lors de postures assise, bipodale et 

monopodale (d’après Mora et al., (2003)). 

Posture assise Posture bi-podale Posture mono-podale 

Sol 

TA 
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La coactivation musculaire confère une raideur à l’articulation ce qui la rend plus stable et 

plus difficile à perturber (Baratta et al., 1988 ; Kornecki, 1992). C'est ainsi une stratégie 

nécessaire à l’apprentissage de nouvelles tâches et à la réalisation d’un mouvement 

nécessitant un haut degré de précision (De Luca et Mambrito, 1987 ; Gribble et al., 2003).  

La coactivation musculaire ralentit le mouvement quand celui-ci est réalisé à vitesse rapide et 

que son amplitude est proche la limite articulaire (Hagood et al., 1990), ce phénomène peut 

être associé au mécanisme protecteur de l'articulation (Tyler et Hutton, 1986 ; Wierzbicka et 

al., 1986). 

Pour les mouvements impliquant des changements rapides et successifs de direction, de 

flexion à extension par exemple, il apparaît plus économique de moduler conjointement le 

niveau d'activation de l'ensemble des muscles agonistes et antagonistes plutôt que de les 

solliciter alternativement (Engelhorn, 1983 ; Hasan, 1986). Ainsi, dans certaines conditions, la 

coactivation musculaire serait une stratégie de contrôle qui permettrait même de diminuer la 

dépense énergétique de la tâche. 

1.3. Modulation de la coactivation musculaire 

Nous déjà avons vu précédemment que certains facteurs comme les lésions des structures 

ligamenteuses du genou (Alkjaer et al., 2002 ; Feuerbach et al., 1994 ; Kingma et al., 2004 ; 

Rudolph et al., 2001) ou certains cas pathologiques comme l’amputation d’un membre 

(Centomo et al., 2007b) avaient un impact sur la contribution des muscles antagonistes au 

cours de la mobilisation d’une articulation. Chez les participants sains, le niveau de 

coactivation musculaire peut augmenter de 23 % avec la fatigue (Kellis et al., 2011 ; Rao et 

al., 2010). 

La coactivation musculaire augmente avec le niveau de force développé autour d’une 

articulation. Ceci a été illustré au cours de mouvements de squats avec des charges de 

différentes masses : le moment musculaire des muscles fléchisseurs du genou est 

significativement plus important pour les squats réalisés avec une masse de 48 Kg qu’avec 

une masse de 8 et 28 Kg (Rao et al., 2009). 
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La pratique d’un entraînement est un facteur essentiel dans notre travail car c’est en 

comparant des participants entraînés en force à des participants entraînés en endurance que 

nous avons manipulé le niveau de coactivation musculaire. En effet, nous allons voir ici que 

l’entraînement diminue la contribution des muscles antagonistes au cours de contractions 

volontaires. De plus, ces deux populations ont été sélectionnées car elles présentent l’avantage 

d’avoir des capacités de production de forces qui peuvent être similaires lors de contractions 

isométriques (Lattier et al., 2003), ce qui permet d’analyser les effets d’un entraînement avec 

un même niveau de performance sur l’environnement. Basmajian et De Luca (1985) ont 

montré avec des enregistrements EMG de surface que la pratique d'un entraînement en 

production de force diminue la contribution des muscles antagonistes. Il est également montré 

qu’au cours d’un mouvement isocinétique d’extension du genou, quelle que soit la vitesse 

angulaire, la coactivation du semi-tendineux chez des participants entraînés est 

significativement plus basse que chez des sédentaires (12 et 38 % respectivement) (Amiridis 

et al., 1996). Ces modulations de coactivation musculaire pourraient en partie expliquer les 

différences de capacité de production de force excentrique entre sédentaires et entraînés 

(Amiridis et al., 1996). Cette modulation de coactivation musculaire est aussi démontrée lors 

de contractions isométriques du genou à différents niveaux de force (Bru et Amarantini, 

2008 ; Griffin et Cafarelli, 2005 ; Tillin et al., 2011). 

Des études longitudinales viennent confirmer l’importance de l’entraînement en force dans la 

diminution de coactivation musculaire. Chez des personnes âgées, six mois d’entraînement en 

force des muscles extenseurs du genou sont accompagnés d’une diminution de la coactivation 

musculaire (Hakkinen et al., 2000 ; Hakkinen et al., 1998). Une diminution de l’activité EMG 

des muscles antagonistes de la jambe entraînée est ainsi démontrée à l’issue d’un 

entraînement isométrique de huit semaines sur les muscles extenseurs du genou, et cette 

diminution apparaît dès la première semaine d’exercice (Carolan et Cafarelli, 1992). Cette 

diminution concerne aussi la jambe non entraînée ce qui ne peut pas s’expliquer par des 

adaptations périphériques car cette jambe n’est jamais sollicitée (Carolan et Cafarelli, 1992). 

Pour ce type d’adaptation qui implique la jambe non entraînée, les auteurs suggèrent que 

l’entraînement produit des modulations de la commande supraspinale de la contraction 

musculaire. 
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Ces phénomènes de modulation de la coactivation musculaire sont à l’origine d’une réduction 

du coût énergétique de la contraction musculaire expliquée par une moindre demande des 

besoins énergétiques du groupe musculaire antagoniste. De surcroît, la contribution des 

muscles agonistes est moindre pour la production d’un même moment net autour de 

l’articulation, les besoins métaboliques de ce groupe musculaire sont ainsi diminués (Baratta 

et al., 1988). Comme le suggèrent Carolan et Cafarelli (1992), Hakkinen et al. (1998) et 

Solomonow et al. (1988), cette diminution de la coactivation musculaire pourrait être liée à 

une modification de la commande centrale.  

D’après l’ensemble de ces travaux, on pourrait faire l’hypothèse que la pratique d’un 

entraînement en production de force pourrait moduler la commande supraspinale pour induire 

une diminution de la contribution des muscles antagonistes au cours de contractions 

volontaires. Ce phénomène serait à l’origine de la production de contractions musculaires plus 

efficientes. 

 

La mobilisation d’une articulation se caractérise par l’activation systématique du groupe 

musculaire antagoniste simultanément à celle du groupe agoniste (Basmajian, 1977). Ce 

phénomène de coactivation musculaire est tel que le moment musculaire généré par les 

muscles antagonistes peut atteindre jusqu’à 30 Nm, ce qui induit une augmentation des 

besoins métaboliques lors de contractions volontaires (Aagaard et al., 2000). Nous avons pu 

voir que la contribution des muscles antagonistes est fondamentale pour la protection de 

l’articulation (Baratta et al., 1988 ; Solomonow et al., 1988) et le contrôle du mouvement (De 

Luca et Mambrito, 1987 ; Gribble et al., 2003). Il est aussi connu que la coactivation 

musculaire pouvait être modulée à la suite d’un entraînement en production de force (Bru et 

Amarantini, 2008 ; Griffin et Cafarelli, 2005 ; Tillin et al., 2011), et ces adaptations 

pourraient être en partie liées à des modifications de la commande centrale de la coactivation 

musculaire (Carolan et Cafarelli, 1992 ; Hakkinen et al., 1998 ; Solomonow et al., 1988). 

Cependant, l’ensemble des processus supraspinaux de régulation de la coactivation 

musculaire sont encore mal connus, et l’implication directe du cortex moteur primaire reste à 

étudier (Ethier et al., 2007). 
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2. CHAPITRE 2  

ACTIVITE CEREBRALE ET PERFORMANCE MOTRICE 

Le mouvement est contrôlé au niveau supraspinal par des activations complexes des réseaux 

moteurs qui incluent le cortex moteur, les ganglions de la base, le cervelet et les voies 

descendantes dans le tronc cérébral (Rizzolatti et Luppino, 2001 ; Rosenbaum, 1991). C’est le 

cortex moteur qui est impliqué dans les fonctions de planification, de préparation et 

d’exécution des mouvements volontaires simples, les interactions avec plusieurs aires 

corticales et sous-corticales étant nécessaires pour la réalisation de tâches complexes. Il est 

composé de trois sous régions illustrées sur la figure 5 (adaptée de Guyton (1991)) : le cortex 

moteur primaire (M1), le cortex pré-moteur (PMC) et les aires motrices supplémentaires 

(SMA) (Guyton, 1991 ; Picard et Strick, 2001) qui exercent leurs actions sur le niveau 

périphérique via le tractus corticospinal direct. En effet, le M1 est largement connecté avec la 

périphérie puisque les projections qu’il émet représentent à elles seules 40 % des fibres qui 

composent le tractus corticospinal (Lemon, 2008 ; Schwartz, 2007). Par conséquent, nous 

nous intéresserons uniquement à l’activité de cette région corticale dans ce document. 

2.1. Cortex moteur primaire 

Chez l’humain, le cortex moteur primaire (M1) se situe sur le gyrus précentral en avant du 

sillon central. Il s’étend latéralement dans la fissure Sylvienne et jusqu’à la portion la plus 

élevée du cerveau, pour plonger dans la fissure longitudinale (figure 5).  
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Figure 5 : organisation des cortex moteur et somatosensoriel humain (adaptée de Guyton (1991)). 

Au cours de la première mise en évidence de la fonction de cette région, Fritsch et Hitzig, 

(1870) ont remarqué que des stimulations électriques directement à la surface du cortex du 

chien produisaient des contractions musculaires du côté opposé. Quelques années plus tard, 

toujours avec des stimulations électriques directement à la surface du cortex, Ferrier (1874) a 

établi une carte du cortex moteur où chaque partie du corps était approximativement 

représentée. Ce n’est qu’en 1950 que Penfield et Rasmussen (1950) ont établi chez des 

participants trépanés que le M1 humain contenait une représentation somatotopique du corps. 

La représentation de la face et la bouche sont situées dans la partie latérale, les aires de la 

main et du tronc sont dans la partie médiane et la représentation de la jambe est plus médiale, 

principalement dans la fissure longitudinale (figure 6, d'après Penfield et Rasmussen (1950)). 

Plus les muscles nécessitent un contrôle moteur précis et plus l’aire représentative de ce 

muscle est importante : plus de la moitié du cortex moteur primaire est dédiée au contrôle des 

muscles de la main. Le M1 reçoit des afférences directes des cortex prémoteur et 
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somatosensoriel ainsi que du thalamus, et indirectes du cortex pariétal postérieur via les aires 

prémotrices (Ghez et Krakauer, 2000). 

 

 

Figure 6 : taille relative des régions du M1 représentant les diverses parties du corps, établie à partir de 

stimulations électriques du M1 chez l’humain (d'après Penfield et Rasmussen (1950)). 

Malgré un grand nombre de travaux, la nature exacte de la commande motrice envoyée par le 

cortex moteur primaire est encore loin d’être connue. Il a déjà été démontré dans de 

nombreuses études que le M1 est largement impliqué dans le contrôle direct de certains 

paramètres du mouvement (Schwartz, 2007). Des enregistrements unitaires chez le primate 
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ont permis de mettre en évidence que le M1 coderait la direction du mouvement 

(Georgopoulos et al., 1983 ; Georgopoulos et al., 1982), la trajectoire (Schwartz et Moran, 

1999) ainsi que le niveau de force (Ashe, 1997 ; Georgopoulos et al., 1992) à travers l’activité 

de populations de neurones, c'est-à-dire d’ensemble de neurones actifs de manière synchrone 

(Georgopoulos et al., 1981) durant la tâche motrice. Ces enregistrements unitaires ont aussi 

permis de mettre en évidence que la dépolarisation individuelle des neurones du M1 est 

corrélée avec plusieurs muscles synergiques lors de mouvements d’extensions du bras chez le 

primate (Holdefer et Miller, 2002). Les résultats de ces études reposent uniquement sur des 

enregistrements unitaires des cellules corticales chez le primate et ne sont directement pas 

applicables chez l’humain. En revanche, les mesures de type électro- ou magnéto-

encéphalographiques (EEG ou MEG) permettent de réaliser de manière non invasive des 

enregistrements de l’activité électrique cérébrale depuis la surface du scalp. 

2.2. La technique de l’électroencéphalographie pour enregistrer l’activité 

corticale 

Les premières mesures électroencéphalographiques (EEG) chez l’homme ont été réalisées par 

Hans Berger qui a mesuré le profil d’activité électrique cérébrale sur un participant trépané 

(Berger, 1929). Bien que les logiciels et l’électronique utilisés pour les enregistrements EEG 

aient bénéficiés de développements technologiques majeurs, les principes de base restent 

inchangés depuis cette date. L’EEG consiste à mesurer des différences de potentiels 

électriques entre des paires d’électrodes positionnées à la surface du scalp. 

L’arrivée d’un potentiel d’action à l’extrémité du neurone pré-synaptique induit des potentiels 

excitateurs post-synaptiques générés au niveau de la dendrite du neurone post-synaptique 

(Niedermeyer et Lopes da Silva, 2005). En EEG, chaque électrode mesure de manière non 

invasive les changements de potentiels électriques locaux créés essentiellement par la 

dépolarisation simultanée de macrocolonnes de dizaines de milliers de neurones orientées 

dans la même direction (Buzsaki et Draguhn, 2004). Ces phénomènes sont les principaux 

générateurs de courant de l’activité qui est recueillie en surface par les enregistrements EEG 

et MEG qui captent respectivement des changements de potentiels électriques et magnétiques. 
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Du fait de leur résolution temporelle au-dessous de la milliseconde, ces deux techniques 

permettent d’avoir une information très précise sur la dynamique intrinsèque de l’activité 

cérébrale ce qui représente un avantage pour l’étude du décours temporel des processus 

neuronaux (Baillet et al., 2001 ; Jerbi, 2006). En revanche, la résolution spatiale est réduite à 

cause du phénomène physique de dispersion des courants électriques et champs magnétiques 

entre la source corticale et le capteur situé à la surface du scalp. 

En EEG, les électrodes sont généralement fixées sur un bonnet élastique que l’on place sur la 

tête des participants. La position relative des électrodes sur le bonnet suit un montage standard 

de sorte à couvrir de manière uniforme l’ensemble du scalp.  

2.3. Caractéristique de l’activité recueillie à la surface du scalp 

Si l’on observe le signal cérébral continu, chaque région du cortex montre une activité 

oscillatoire rythmique spontanée. Les signaux EEG sont composés d’une ou plusieurs bandes 

de fréquences. Chez l’adulte sain au repos, on observe des bandes de fréquences lentes : entre 

0,3 et 7 Hz qui peuvent être appelées les oscillations « delta » jusqu’à 3,5 Hz et oscillations 

« theta » entre 3,5 et 7,5 Hz. On observe aussi des bandes de fréquences considérées rapides, 

au-delà de 30 Hz aussi appelées oscillations « gamma ». Ces bandes de fréquences lentes et 

rapides sont peu représentées dans l’activité corticale de repos (Niedermeyer et Lopes da 

Silva, 2005). En revanche, il existe des bandes de fréquences qui prédominent. Il y a un 

rythme qui oscille entre 8 et 13 Hz que l’on trouve aussi sous le nom « alpha » ainsi qu’un 

rythme compris 14 et 30 Hz que l’on trouve sous le nom « beta ». Il n’existe cependant pas de 

consensus précis sur les valeurs limites de ces bandes fréquentielles (Niedermeyer et Lopes da 

Silva, 2005). Afin d’être précis dans les bandes de fréquences que nous citerons, nous 

n’utiliserons pas les lettres grecques, mais plutôt les bornes ou la fréquence centrale des 

bandes de fréquences. 

Si l’on s’intéresse spécifiquement aux comportements moteurs, deux bandes de 

fréquences, une comprise entre 8 et 13 Hz et une autre entre 14 et 30 Hz, sont spécifiquement 

modulées en relation à un mouvement volontaire. Ces oscillations ont pour la première fois 

été décrites par Gastaut (1952) sous le terme de « rythme rolandique en arceau ». Des 

enregistrements électrocorticographiques, c’est-à-dire directement à la surface du cortex au 
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cours de chirurgies, ont permis de mettre en évidence que la composante autour de 20 Hz 

provenait du M1, alors que la composante autour de 10 Hz provenait de régions plus 

postérieures : les aires somatosensorielles (Jasper et W., 1949). Ces résultats ont été confirmés 

chez l’humain et le primate respectivement par des enregistrements MEG (Salmelin et al., 

1995) et des enregistrements de potentiel de champs locaux (LFP) réalisés par des grilles 

d’électrodes positionnées directement à la surface du cortex (Sanes et Donoghue, 1993). De 

plus, comme nous l’avons déjà mentionné, le M1 émet des connexions directes vers la 

périphérie via le faisceau corticospinal (Lemon et al., 2008) et on observe un couplage 

oscillatoire entre les signaux provenant du M1 enregistrés par EEG ou MEG et EMG 

enregistrés sur le muscle sollicité lors de contractions isométriques (Conway et al., 1995 ; 

Salenius et al., 1997). Ces résultats viennent confirmer l’idée que le cortex moteur primaire 

est la source de la composante à 20 Hz. 

La puissance de ces oscillations présente la caractéristique d’être modulée de manière 

caractéristique au cours de contractions volontaires. Avant de décrire plus en détail ces 

phénomènes de modulation transitoires de la puissance spectrale des oscillations corticales, 

nous allons décrire les méthodes de calcul qui permettent d’étudier la dynamique des rythmes 

corticaux lors de contractions volontaires. 

2.4. Analyse des processus oscillatoires 

La manière la plus simple de déterminer le contenu fréquentiel d’un signal est le calcul de la 

transformée rapide de Fourier (FFT). Cette méthode donne une information sur la puissance 

spectrale des oscillations d’un signal sur une fenêtre temporelle donnée, elle est alors 

pertinente pour déterminer les composantes fréquentielles d’un signal. Parmi les premiers 

travaux s'intéressant de manière systématique à la dynamique de la puissance spectrale des 

oscillations corticales, on trouve dans le domaine du contrôle moteur l'approche de 

Pfurtscheller et coll. (Neuper et Pfurtscheller, 1996 ; Pfurtscheller et Aranibar, 1978 ; 

Pfurtscheller et Neuper, 1992). Cette approche a consisté à mesurer l'évolution temporelle de 

la puissance spectrale du signal EEG grâce à des FFT sur des fenêtres temporelles glissantes 

dans une bande de fréquences donnée avant, pendant et après un événement qui est, la plupart 

du temps, un mouvement brusque d'un segment corporel. Cependant, les signaux 

neurophysiologiques étudiés sont non stationnaires : la puissance spectrale des rythmes peut 
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varier au cours du temps, la FFT est alors une méthode mal adaptée pour l’étude des rythmes 

cérébraux (Lachaux et al., 2002). Dans la majorité des travaux plus récents (Braboszcz et 

Delorme, 2010 ; Gaetz et al., 2011 ; Muthukumaraswamy, 2011), les auteurs utilisent des 

transformations par ondelettes du signal EEG ce qui consiste à comparer une ondelette à 

diverses portions du signal EEG (figure 7A). Pour une fréquence � et un instant �, le calcul 

de la transformée en ondelettes du signal � �!  peut être exprimé par : 

�! �,� =   � �!

�

�!

�
�

�!

�! − �

!

!!!

 

où �! représente la fréquence centrale de l’ondelette � dans le domaine de Fourier. La 

fonction d’ondelettes communément utilisée en pratique est l’ondelette de Morlet qui est 

définie par une fonction de valeurs complexes (Lachaux et al., 2002 ; Slobounov et al., 2007 ; 

Tallon-Baudry et Bertrand, 1999) : 
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où �! représente la fréquence centrale de l’ondelette. Contrairement au calcul de FFT où la 

taille de la fenêtre glissante est fixe, l’analyse en ondelettes tient compte des caractéristiques 

des différentes composantes fréquentielles en y adaptant la taille de la fenêtre (Bernard, 2006 ; 

Tallon-Baudry et al., 1996). Ainsi comme le présente la figure 7 (adaptée de Bernard, 2006), 

la transformée en ondelettes est caractérisée par une fenêtre dont la largeur dépend du nombre 

de cycles de l’ondelette. Quand on se focalise sur les fréquences basses, la largeur de 

l’ondelette augmente (figure 7B) ce qui réduit la résolution temporelle de la dynamique des 

processus oscillatoires, mais augmente la résolution fréquentielle. A l’inverse, pour les 

fréquences hautes, la largeur de l’ondelette est réduite ce qui permet d’obtenir une meilleure 

résolution temporelle de la dynamique des processus oscillatoires, mais diminue la résolution 

fréquentielle. Le nombre d’oscillations de l’ondelette est aussi un paramètre qui va avoir un 

impact sur la largeur de l’ondelette. Sur la figure 7Ab, le nombre de cycle de l’ondelette a été 

fixé à 5. En neurosciences le nombre de cycle communément accepté est fixé à 7 ce qui 

permet d’obtenir une résolution optimale entre les échelles temporelles et fréquentielles pour 

visualiser la dynamique des rythmes contenus dans le signal EEG (Tallon-Baudry et al., 

1996). 
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Figure 7 : principe de la transformée en ondelettes. (A) La transformation en ondelettes d’un signal compare une 

ondelette (b) aux diverses portions du signal (c et e). Le produit d’une portion du signal et de l’ondelette donne 

une courbe (d et f); l’aire sous cette courbe est égale au coefficient d’ondelette. Une portion de signal qui 

ressemble à l’ondelette (c) donne un coefficient important car le produit de l’ondelette et du signal est positif. Au 

contraire, une portion qui n’y ressemble pas et change lentement (e) donne un faible coefficient car les valeurs 

négatives (f) compensent presque les valeurs positives. (B) Illustration montrant que la taille de la fenêtre et de 

l’ondelette s’adapte à la fréquence considérée (adaptée de Bernard (2006)) 

La figure 8 (graphique du bas) est une représentation graphique de la transformation en 

ondelettes. Sur la représentation temps-fréquence, le temps et les fréquences sont 

respectivement représentés sur l’axe des abscisses et des ordonnées. Le codage de couleur 

représente la puissance des oscillations : les valeurs proches du rouge sur la carte temps-

fréquence indiquent des puissances importantes alors que des valeurs en bleu indiquent de 

faibles puissances (figure 8). 

A 

B 
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Figure 8 : signal EEG brut sur la ligne du haut et sa représentation temps-fréquence après transformation en 

ondelettes sur le graphique du bas. Sur ce graphique, les axes horizontaux et verticaux représentent 

respectivement l’échelle temporelle et fréquentielle.  

Cependant, au-delà d’étudier la puissance spectrale d’une composante fréquentielle, il 

convient d’étudier la modulation de la puissance spectrale associée à une tâche. Pour chaque 

bande de fréquence, on soustrait les valeurs de puissance spectrale au cours de la tâche 

expérimentale à chaque instant par la puissance spectrale moyenne au cours d’une période de 

référence dite « ligne de base ». La ligne de base correspond à la puissance spectrale des 

oscillations dans chaque bande fréquentielle sur une période de quelques centaines de 

millisecondes au cours de laquelle le participant est au repos. Cette soustraction permet 

d’obtenir la modulation de puissance spectrale des rythmes corticaux associée à la tâche 

expérimentale. Enfin, on normalise chaque fréquence en divisant par sa valeur de puissance 

de ligne de base. Cette méthode correspond au calcul de la puissance spectrale associée à la 

tâche (TRSP) dont la formule est (Stepien et al., 2011) : 

����  % =  
���� − ���

���
 ×100 



 

- 33 - 
 

où PRE correspond à l’amplitude de la puissance spectrale moyenne au cours de la période de 

ligne de base et POST correspond à la puissance spectrale au cours de la tâche. 

Ce calcul permet d’obtenir un pourcentage de changement de la puissance des oscillations 

corticales par rapport à un état de repos, et ce à chaque instant de la période considérée. La 

figure 9 (adaptée de Gaetz et al. (2011)) présentée dans le paragraphe suivant correspond à 

une représentation temps-fréquence de TRSP. Sur cette figure, les valeurs proches du bleu 

correspondent à des valeurs de TRSP négatives ce qui indique une diminution de la puissance 

spectrale des oscillations associée à la tâche. A l’inverse, les valeurs proches du rouge 

indiquent une augmentation de la puissance spectrale des oscillations. Les valeurs proches du 

vert indiquent qu’il n’y a pas ou très peu de changement de la puissance spectrale des 

oscillations corticales. 

2.5. Modulation des rythmes cérébraux au cours de la motricité 

2.5.1. Caractéristiques générales 

L’étude de la modulation des rythmes corticaux enregistrés au-dessus du cortex moteur 

primaire avec la méthode du TRSP au cours de mouvements volontaires brusques permet de 

mettre en évidence des phénomènes de diminution et d’augmentation de la puissance de 

rythme cérébraux en relation avec le mouvement (Neuper et Pfurtscheller, 1996 ; Pfurtscheller 

et Aranibar, 1978 ; Pfurtscheller et Neuper, 1992). D’après la figure 9 où l’instant 0 

correspond du début d’un mouvement de flexion de l’index, on observe, environ 1 seconde 

avant le début de l’initiation du mouvement, une diminution de la puissance des oscillations 

autour de 20 Hz. Cette diminution perdure tout au long du mouvement (Chatrian et al., 1959 ; 

Salmelin et Hari, 1994 ; Tiihonen et al., 1989). Suite au mouvement, on observe une 

puissance spectrale maximale des ondes, le temps de latence après la fin du mouvement peut 

varier de 1 à plusieurs secondes (Neuper et Pfurtscheller, 1996 ; Pfurtscheller et Lopes da 

Silva, 1999 ; Salmelin et Hari, 1994). Ces phénomènes de diminution et d’augmentation de la 

puissance des oscillations cérébrales autour de 20 Hz se produisent de manière 

somatotopique : ils sont localisés dans la région du M1 responsable du mouvement de 

l’articulation sollicitée (Crone et al., 1998). 



 

- 34 - 
 

 

 

Figure 9 : représentation temps-fréquence du TRSP au cours de mouvements de l’index, l’instant 0 indique le 

début du mouvement. Cette figure représente les phases successives de diminution « Beta ERD » et 

d’augmentation « PMBR » (Rebond Beta Post-Mouvement) de la puissance des oscillations dans les bandes de 

fréquences autour de 20 Hz. Sont aussi représenté l’augmentation de la puissance des oscillations dans les 

bandes de fréquences autour de 75 Hz à l’initiation du mouvement (adaptée de Gaetz et al, 2011). 

Plus récemment, il a été montré que la production d’un mouvement volontaire induisait aussi 

une augmentation de la puissance spectrale des oscillations corticales entre 60 et 90 Hz 

(figure 9). Cette augmentation se produit dès le début du mouvement et ne dure que quelques 

centaines de millisecondes (Cheyne et al., 2008 ; Gaetz et al., 2011 ; Muthukumaraswamy, 

2011). La signification fonctionnelle de ces oscillations corticales est encore en débat, mais 

les différences de modulation avec les oscillations autour de 20 Hz observées au cours du 



 

- 35 - 
 

mouvement suggèrent des processus fonctionnels différents (Muthukumaraswamy, 2011). 

L’apparition de ces bandes de fréquences rapides au cours d’un mouvement mettrait en 

évidence des phénomènes d’afférences d’intégrations sensorimotrices nécessaires à la 

production de celui-ci (Omlor et al., 2007). Cela suggèrerait aussi un couplage cortico-cortical 

entre le M1 et les ganglions de la base afin de faciliter et réajuster le mouvement 

(Muthukumaraswamy, 2011). 

2.5.2. Modulations en fonction de la force produite 

Ces phénomènes de diminution de puissance spectrale ne se produisent pas uniquement lors 

de production d’un mouvement. Ils sont aussi observables lors de la production de 

contractions en conditions isométriques. Mima et al., (1999) ont démontré une augmentation 

de la suppression des oscillations autour de 10 Hz avec l'augmentation de la production du 

niveau de force lors de contractions isométriques entre le pouce et le petit doigt de 10 à 60 % 

de la force maximale volontaire (MVC) (figure 10, adaptée de Mima et al. (1999)). Pour les 

niveaux de force les plus importants (80% de la MVC), la puissance spectrale de cette bande 

de fréquences est augmentée significativement (figure 10) (Brown et al., 1998 ; Mima et al., 

1999). Pour ce qui est des oscillations autour de 20 Hz, Mima et al., (1999) soulignent les 

mêmes mécanismes de modulation des oscillations avec les différents niveaux de force, mais 

ces modulations ne sont pas suffisamment importantes pour atteindre un niveau de 

significativité.  

Toujours lors de contractions isométriques à un niveau de force constant, il se produit une 

augmentation de la puissance spectrale des oscillations autour de 40 Hz uniquement lorsque la 

production du niveau de force atteint 80 % de la MVC (figure 10) (Mima et al., 1999). 

 



 

- 36 - 
 

 

Figure 10 : puissance moyenne des oscillations corticales dans les bandes de fréquences alpha (graphique du 

haut) et gamma (graphique du bas) au cours de contractions isométriques de 10 à 80 % de la MVC (adaptée de 

Mima et al. (1999)). 

Les oscillations autour de 40 Hz augmentent aussi au cours de contractions isométriques où la 

production du niveau de force est faible avec un profil sinusoïdal (variation de 1,6 % de la 

MVC autour de 4 % de la MVC) (Omlor et al., 2007). 

2.6. Signification fonctionnelle des oscillations cérébrales 

Même si la signification fonctionnelle des oscillations corticales est encore méconnue à ce 

jour, il n’en reste pas moins que depuis la dernière décennie, le comportement oscillatoire du 

signal neurophysiologique cortical a suscité un intérêt grandissant dans la communauté des 
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neurosciences. (Buzsaki et Draguhn, 2004 ; Salenius et Hari, 2003 ; Schnitzler et Gross, 2005 

; Varela et al., 2001). 

De manière générale, il semblerait que ces rythmes cérébraux permettraient de créer des liens 

dynamiques entre des groupes de neurones distants sur le plan anatomique par la 

synchronisation de leurs activités, ce qui forme un mécanisme de communication de 

l’information très efficient (Buzsaki et Draguhn, 2004 ; Joundi et al., 2012 ; Schnitzler et 

Gross, 2005 ; Varela et al., 2001). 

Plus particulièrement pour les rythmes du cortex moteur, la diminution de la puissance 

spectrale des oscillations autour de 10 Hz avant et pendant le mouvement pourrait indiquer 

que cette composante oscillatoire jouerait un rôle dans la préparation du mouvement (Neuper 

et Pfurtscheller, 1996). De plus, étant donné que cette composante a sa source localisée au 

sein du cortex somatosensoriel (Salmelin et al., 1995) et que sa puissance spectrale diminue 

au cours du mouvement, elle pourrait aussi être impliquée dans les processus de traitement de 

l’information sensorielle et de l’attention. Concernant les oscillations autour de 20 Hz, les 

modulations de puissance spectrale de cette composante observées avant et au cours du 

mouvement suggèrent qu’elle serait spécifiquement liée aux processus de préparation et 

d’exécution du mouvement (Patino et al., 2006). L'apparition des composantes au-delà de 30 

Hz refléterait quant à elle l’activation d’interactions entre le cortex moteur primaire et les 

ganglions de la base pour faciliter l’exécution du mouvement et les réajustements nécessaires 

(Cheyne et al., 2008). Spécifiquement pour les oscillations autour de 20 Hz, la diminution de 

la puissance spectrale observée avant le déclenchement d’un mouvement volontaire auto-

généré et pendant le mouvement reflèterait une augmentation de l'excitabilité ou une 

désinhibition du cortex moteur primaire. En revanche, l'augmentation de puissance spectrale 

post-mouvement serait associée à une augmentation des inhibitions nécessaire pour la remise 

au repos du M1 (Andrykiewicz et al., 2007 ; Baker et Baker, 2003 ; Crone et al., 1998 ; 

Pfurtscheller et al., 2003). 
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2.7. Effet de la pratique sur les activations cérébrales pendant la production d’un 

mouvement 

Le cerveau humain possède la propriété intrinsèque de s’adapter aux changements 

physiologiques et aux expériences (Pascual-Leone et al., 2005). Les aires cérébrales sensori-

motrices spécifiques à la pratique des participants se réorganisent en profondeur suite à une 

pratique intensive. Chez des musiciens d’instruments à cordes experts, la main gauche (main 

qui joue sur le manche de l’instrument) a une représentation corticale au sein du M1 plus 

étendue que chez des non musiciens, sans qu’il n’y ait de différence pour la représentation 

corticale de la main droite (Elbert et al., 1995). Chez les musiciens professionnels, au niveau 

anatomique, il y a une plus grande symétrie entre le M1 du côté contrôlant la main dominante 

par rapport à la main non dominante comparativement à des non musiciens (Schlaug, 2001). 

On parle alors de phénomène de plasticité corticale. Ces phénomènes ont été mis en évidence 

au cours d’études transversales comme celles que nous venons de citer, mais aussi au cours 

d’études longitudinales : chez des participants non musiciens, l’apprentissage d’une séquence 

motrice sur un piano pendant 2 heures par jours sur une période de 5 jours produit une 

augmentation de l’aire corticale du M1 représentative des mouvements d’extension et de 

flexion des doigts (Pascual-Leone et al., 1995). Ces phénomènes de réorganisation 

somatotopique sont très précoces dans l’apprentissage puisque Karni et al. (1995) ont mis en 

évidence des modulations d’activation du M1 dès les premières minutes d’apprentissage 

d’une séquence motrice. 

Il semblerait donc que la pratique produise une réorganisation somatotopique avec une 

augmentation de la surface des aires du M1 impliquées dans la mobilisation des articulations 

sollicitées lors de la tâche pratiquée. En revanche, le nombre d’aires cérébrales associatives 

sollicitées au cours du mouvement est moins important chez les violonistes professionnels 

comparativement à des amateurs (Lotze et al., 2003; Milton et al., 2007), mais la 

communication entre les aires impliquées chez les professionnels est plus importante 

(Kranczioch et al., 2008). 

Ces modifications ne concernent pas uniquement la pratique d’un instrument de musique mais 

aussi la pratique d’activité physique. Elles ont par exemple été reportées pour la région 

contrôlant le membre supérieur chez des joueuses de volley-ball comparativement à des 
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coureuses à partir de stimulations magnétiques transcraniennes (TMS) (Tyc et al., 2005). La 

surface représentative du bras au sein du M1 est plus importante chez les volleyeuses que les 

coureuses. A l’inverse, les coureuses ont une représentation corticale plus étendue de la jambe 

au sein du M1. Enfin, de rares études se sont intéressées aux modifications d’activité 

cérébrale enregistrées par EEG ou MEG. Après un apprentissage où les participants devaient 

contrôler le déplacement vertical d’un curseur en produisant une force plus ou moins 

importante sur un capteur de pression placé dans la main, de plus faibles diminutions de 

puissance spectrale des oscillations autour de 20 Hz provenant du M1 ont été reportées 

(Kranczioch et al., 2008). Ceci pourrait indiquer que le nombre de neurones sollicités est 

moins important pour réaliser une tâche expérimentale similaire. 

Nous avons décrit dans le chapitre précédent qu’un entraînement en production de force 

induisait au niveau périphérique une diminution de la coactivation musculaire (Bru et 

Amarantini, 2008 ; Griffin et Cafarelli, 2005 ; Tillin et al., 2011). Même si des mécanismes 

supraspinaux semblent impliqués dans la régulation de ce phénomène (Carolan et Cafarelli, 

1992 ; Hakkinen et al., 1998 ; Solomonow et al., 1988), à notre connaissance, une seule étude 

s’est intéressée aux modulations d’activité corticale chez des participants entraînés en 

production de force (Falvo et al., 2010). Ces auteurs ont montré grâce à des enregistrements 

EEG et une analyse des potentiels corticaux associés au mouvement (MRCP) au cours de 

contractions volontaires que l’entraînement en production de force induisait une diminution 

d’amplitude des MRCP. Cette étude montre que les adaptations supraspinales mises en 

évidence grâce à des enregistrements EEG de surface sembleraient associées à une plus faible 

demande corticale pour des contractions sous maximales volontaires. Cela mettrait ainsi en 

évidence une meilleure efficience neurale dont l’origine serait l’entraînement en force. 

Cependant, l’implication de la modulation de la commande centrale associée à une 

modulation de l’activité musculaire périphérique reste à déterminer. 
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L’activité corticale présente des rythmes oscillatoires spontanés (Berger, 1929) dont une 

fonction serait de permettre la communication entre des populations de neurones distantes 

sur la plan anatomique (Buzsaki et Draguhn, 2004 ; Joundi et al., 2012 ; Schnitzler et Gross, 

2005 ; Varela et al., 2001). Ces oscillations contiennent des bandes de fréquences 

caractéristiques qu’on appelle aussi rythmes corticaux, dont l’amplitude est modulée au 

cours de la motricité (Mima et al., 1999 ; Neuper et Pfurtscheller, 1996 ; Pfurtscheller et 

Aranibar, 1978 ; Pfurtscheller et Neuper, 1992). Nous avons vu que le cerveau humain 

s’adapte à l’expérience (Pascual-Leone et al., 2005) avec beaucoup d’observations de la 

réorganisation des aires cérébrales impliquées dans le mouvement (Elbert et al., 1995 ; Karni 

et al., 1995 ; Lotze et al., 2003 ; Milton et al., 2007 ; Pascual-Leone et al., 1995 ; Schlaug, 

2001). En revanche, il existe peu de données sur la modulation des oscillations cérébrales 

associées à un type de pratique. 

Une partie des oscillations enregistrées par EEG ou MEG au-dessus du M1 se propagent vers 

les muscles via la moelle épinière et sont partiellement restituées aux muscles (Baker et 

Baker, 2003). On observe alors un couplage oscillatoire entre les signaux qui proviennent du 

M1 et l’EMG des muscles sollicités (Conway et al., 1995 ; Kilner et al., 2000 ; Kilner et al., 

1999 ; Mima et al., 1999 ; Salenius et al., 1997) qui reflète la communication entre le niveau 

central et périphérique que nous appellerons interactions cortico-musculaires. Ce phénomène 

de couplage oscillatoire qui fera l’objet du prochain chapitre semble fournir une information 

pertinente sur le contrôle supraspinal de la contraction musculaire (Gross et al., 2000 ; 

Marsden et al., 2000). 
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3. CHAPITRE 3  

LES INTERACTIONS CORTICO-MUSCULAIRES 

Les groupes de neurones distants d’un point de vue anatomique peuvent interagir entre eux 

par le couplage de leurs oscillations si il existe des structures qui les connectent (Schoffelen et 

al., 2005 ; Varela et al., 2001). Même si l’on sait depuis longtemps que les signaux enregistrés 

par EEG ou MEG au-dessus de la région sensorimotrice et les signaux enregistrés par EMG 

sur les muscles qui se contractent sont des phénomènes oscillatoires, et qu’il existe des 

structures qui leurs permettent d’interagir, ce n’est que dans le milieu des années 1990 que 

leur couplage singulier a été mis en évidence (Conway et al., 1995 ; Salenius et al., 1997 ; 

Salenius et al., 1996). Cette communication entre les niveaux central et périphérique que l’on 

appellera interactions cortico-musculaires a été mise en évidence principalement lors de 

contractions isométriques où les activités EEG/MEG et EMG sont significativement corrélées 

dans une bande de fréquences entre 15 et 30 Hz (Conway et al., 1995 ; Kilner et al., 2000 ; 

Kilner et al., 1999 ; Mima et al., 1999 ; Salenius et al., 1997). 

3.1. Le faisceau corticospinal 

Ce faisceau serait le substrat anatomique qui permettrait la propagation des rythmes cérébraux 

du cortex moteur vers les muscles. En effet, d’après une étude chez le singe, il semblerait que 

le faisceau corticospinal transmette à la fois les oscillations à 10 et 20 Hz qui sont produites 

dans les régions du cortex moteur (Kilner et al., 2003). De plus, la magnitude des interactions 

cortico-musculaires est influencée par la densité de neurones corticospinaux qui innervent le 

muscle, ce qui confirme bien l’importance de l’implication de ce faisceau dans la 

communication entre le niveau central et périphérique (Ushiyama et al., 2010 ; Williams et 

Baker, 2009a). Approximativement le faisceau corticospinal est composé de 30% de fibres 

qui proviennent du M1, 30% du PMC et SMA, et environ 40% des aires somatosensorielles 

qui sont situées juste en arrière du sillon central (Guyton, 1991).  
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D’après la revue de Lemon (2008), le faisceau corticospinal direct descend par le tronc 

cérébral pour former la pyramide médullaire (faisceau pyramidal). La majorité des fibres 

passent sur le côté opposé de la moelle épinière : elles décussent, et projettent sur les 

interneurones des parties dorsolatérales et ventromédiales de la zone intermédiaire de la 

moelle épinière (figure 11, partie de gauche, d’après Lemon (2008)). Ces connexions sont 

impliquées dans le contrôle des muscles des membres. Certains axones du faisceau pyramidal 

projettent directement par l’intermédiaire d’une connexion monosynaptique sur les 

motoneurones alpha de la moelle épinière, ce type de connexions est nommé par le terme 

anglo-saxon « corticomotoneurone ». La proportion de ces corticomotoneurones varie en 

fonction des muscles innervés, plus un muscle est distal, plus cette proportion est importante, 

les muscles intrinsèques de la main sont les muscles du corps qui sont le plus innervés en 

proportion par les neurones cortico-motoneurones. Ce type d’innervation permet un contrôle 

fin de la motricité (Palmer et Ashby, 1992). 

En plus du faisceau corticospinal direct, des projections corticales indirectes sont impliquées 

dans les voies descendantes (Lemon, 2008). Le M1 émet des connexions vers le tronc cérébral 

(figure 11, partie de droite) avant de projeter vers la moelle épinière. Ces faisceaux sont 

impliqués dans le déclenchement des ajustements posturaux qui assistent les mouvements 

(faisceaux cortico-réticulo- et vestibulo-spinaux), dans la motricité distale des membres 

(faisceaux cortico-rubro-spinaux) et dans le contrôle des réflexes des mouvements de la tête et 

du cou (faisceau cortico-tecto-spinaux) (Purves et al., 2005). 

http://www.rapport-gratuit.com/
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Figure 11 : représentation schématique des voies directes (partie de gauche) et indirectes (partie de droite) du 

cortex moteur à la moelle épinière (d’après Lemon (2008)) 
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3.2. Notion de cohérence cortico-musculaire 

L’analyse des interactions cortico-musculaires repose sur le calcul mathématique de la 

cohérence (Halliday et al., 1995). Ce calcul, qui consiste à normaliser le cross-spectrum des 

signaux par l’auto-spectre de chacun des signaux, s’exprime par la formule suivante : 

 

�!"
!
�,�  =  

�!" �,�
!

�! �,� �! �,�
 

où �!" �,�  est la représentation temps-fréquence du cross-spectrum entre les signaux � et �, 

�! �,�  et �! �,�  sont les représentation temps-fréquence des auto-spectres des signaux � 

et �. Les cross-spectrums et auto-spectres sont déterminés à partir des FFT des signaux � et �. 

La cohérence est une mesure réelle normalisée de la dépendance entre deux séries 

temporelles. Une valeur de 0 indique qu’il n’y a aucune dépendance entre les deux signaux 

considérés alors qu’une valeur de 1 indique une corrélation maximale entre les deux signaux. 

Pour déterminer un seuil permettant de détecter automatiquement les valeurs significatives de 

cohérence, les auteurs se basent sur la méthode proposée par Gish et Cochran (1988) dont la 

valeur du seuil de significativité est fixée par la formule suivante : 

�! = 1 −  �
! !!!  

Où le niveau α est fixé à 5 % et � correspond au nombre d’essais utilisés pour le calcul de la 

cohérence. Ainsi avec � = 5 %, le seuil de détection est �! = 1− 0,05 ! !!! . Plus le 

nombre d’essais utilisés va être important, plus la valeur du seuil de significativité va être 

importante. Lorsque la valeur de cohérence dépasse le seuil de significativité pour une 

fréquence donnée, c’est qu’il existe un couplage oscillatoire entre des groupes de neurones 

qui sont distants sur le plan anatomique. Les signaux électrophysiologiques étant non 

stationnaires, une méthode plus appropriée pour analyser la dépendance entre des signaux est 

d’utiliser la formule de la cohérence à partir de la transformée en ondelettes (Allen et 

MacKinnon, 2010). 
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3.3. Les interactions cortico-musculaires au cours de contractions isométriques 

Les premiers travaux chez l’humain qui ont traité des interactions cortico-musculaires ont été 

réalisés par Conway (1995) à partir d’enregistrements MEG et EMG du muscle premier 

dorsal interosseux de la main au cours de contractions isométriques inférieures à 10 % de la 

MVC. Ces auteurs ont mis en évidence une corrélation significative entre les signaux autour 

de 20 Hz. Une grande diversité de tâches expérimentales a été étudiée principalement en 

contractions isométriques. En effet le couplage oscillatoire est aboli lorsque la contraction 

musculaire induit un mouvement (Kilner et al., 2000 ; Kilner et al., 2003). 

Parmi l’ensemble des facteurs qui modulent les caractéristiques du couplage oscillatoire entre 

le niveau supraspinal et l’EMG, le niveau de force est une variable qui a un effet sur la bande 

de fréquences dans laquelle la dépendance entre les signaux EEG/MEG et EMG est 

significative (figure 12, adaptée de Brown et al. (1998)). La figure 12 représente les 

interactions cortico-musculaires entre l’activité MEG et l’activité EMG des muscles 

extenseurs de la main au cours de contractions isométriques entre 20 et 40 % de la MVC 

(lignes pointillées) et maximales (lignes continues) chez 6 participants. Les lignes pointillées 

horizontales représentent le seuil de significativité au-delà duquel les signaux présentent une 

dépendance. Sur cette figure, la bande de fréquences dans laquelle les signaux sont 

significativement corrélés dépend du niveau de production de force. Pour de faibles niveaux 

de force, on observe des interactions significatives autour de 20 Hz, alors que pour des 

niveaux de force importants, les interactions sont significatives autour de 45 Hz. 
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Figure 12 : interactions cortico-musculaires entre l’EMG des extenseurs de la main et le capteur MEG au-dessus 

du cortex moteur contralatéral. Les lignes continues et pointillées correspondent respectivement à la magnitude 

de la dépendance des signaux lors de contractions isométriques maximales et faibles. Les lignes pointillées 

horizontales représentent le seuil de significativité des interactions (adaptée de Brown et al. (1998)). 

Ces interactions ont d’abord été mises en évidence à partir d’enregistrements de l’activité 

corticale par MEG, mais Halliday et al. (1998) ont observé que les mêmes phénomènes 

d’interactions cortico-musculaires étaient visibles à partir d’enregistrements EEG, si bien que 

Mima et al. (1999) ont obtenu en EEG des résultats similaires à ceux de Brown et al. (1998) 

concernant la modulation des interactions cortico-musculaires lors de contractions 

isométriques sous-maximales de faibles à élevées. 

Un couplage des oscillations dans une bande de fréquences autour de 40 Hz est aussi observé 

lors de production de force isométrique à un faible niveau de force mais avec un profil de 

force sinusoïdal (Omlor et al., 2007). 
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3.4. Signification fonctionnelle des interactions cortico-musculaires 

Le couplage de l’activité de populations de neurones par synchronisation de leurs oscillations 

est un phénomène qui permet la communication entre deux populations de neurones 

(Schoffelen et al., 2005 ; Varela et al., 2001). Ainsi, les interactions cortico-musculaires 

rendent compte de la communication qui s’établit entre le niveau supraspinal et périphérique 

lors de contractions volontaires (Baker, 2007). Même si l'organisation somatotopique des 

interactions entre les signaux MEG et EMG (Murayama et al., 2001 ; Salenius et al., 1997) 

ainsi que le décalage temporel entre les oscillations émises par le cortex moteur primaire et 

celles émises par les muscles (Brown et al., 1998 ; Gross et al., 2000 ; Marsden et al., 2000 ; 

Salenius et al., 1997) sont des éléments qui suggèrent que les interactions entre les signaux 

EEG ou MEG et EMG fournissent une information pertinente sur le contrôle supraspinal de la 

contraction musculaire (Baker et Baker, 2003 ; Chakarov et al., 2009), les mécanismes 

neurophysiologiques sous-jacents aux interactions cortico-musculaires sont encore en débat 

(Gross et al., 2002 ; Hari et Salenius, 1999 ; Mima et al., 1999 ; Salenius et Hari, 2003). 

Les interactions cortico-musculaires pourraient être liées à un phénomène de réverbération 

simple des oscillations corticales, qui en se propageant via le faisceau corticospinal vers les 

motoneurones influencent l’activité de ces derniers (Conway et al., 1995 ; Farmer et al., 

1993). Cependant, la modulation isolée de la puissance spectrale des oscillations corticales ou 

du signal EMG n’induit pas nécessairement une modulation en magnitude des interactions 

cortico-musculaires. Inversement, il peut se produire une modulation de la magnitude des 

interactions cortico-musculaires sans qu’il y ait de modulation de la puissance spectrale des 

signaux EEG/MEG et EMG. Ces résultats ont été mis en évidence par Baker et Baker (2003) 

grâce à l’absorption de substances chimiques qui permettent artificiellement de moduler 

indépendamment la puissance spectrale des oscillations corticales et la magnitude des 

interactions cortico-musculaires. Les interactions ont donc un rôle fonctionnel qui leur est 

propre dans le contrôle moteur, et ne semblent donc pas être la conséquence de la simple 

propagation des oscillations corticales vers la périphérie (Baker, 2007). 

Le couplage oscillatoire entre niveau supraspinal et périphérique aurait pour fonction de 

maintenir une sortie motrice constante pour rendre l’interprétation des informations 

proprioceptives plus efficace. D’après cette interprétation, la commande motrice est envoyée à 

la périphérie, la réponse afférente remonte de la périphérie vers le cortex somatosensoriel. La 
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réponse est ensuite comparée à la commande ce qui permet au système sensorimoteur 

d’évaluer l’état du niveau périphérique. Ce mode de traitement de l’information permet alors 

de détecter les « erreurs » entre commande envoyée et mouvement réalisé (Baker, 2007). 

D’après les travaux de Riddle et Baker (2006), il y a une augmentation des interactions 

cortico-musculaires après un mouvement de grande amplitude plus importante qu’après un 

mouvement de faible amplitude. Si les mouvements de plus grande amplitude produisent une 

plus grande incertitude sur la position des membres, cela pourrait expliquer la nécessité d’un 

plus grand « recalibrage oscillatoire » qui est mis en évidence par une augmentation de 

communication. Ce couplage oscillatoire suggère un contrôle périodique permanent des 

informations qui proviennent de la périphérie et pourrait faciliter les corrections rapides de la 

commande musculaire (Baker, 2007). 

3.5. Modulation des interactions cortico-musculaires 

L’analyse des interactions cortico-musculaires étant une analyse pertinente pour étudier les 

stratégies de contrôle de la contraction musculaire, des études se sont intéressées à la 

modulation des interactions dans différentes conditions. 

La magnitude des interactions calculée à partir de l’aire sous la courbe de la cohérence est 

plus importante pour les muscles distaux que proximaux, ce qui implique un couplage 

oscillatoire entre le niveau central et périphérique différent selon la fonction qu’occupent les 

muscles au cours de la contraction (Ushiyama et al., 2010). Les interactions cortico-

musculaires sont aussi sensibles aux spécificités des populations étudiées. Il se produit une 

diminution de la valeur du pic de cohérence suite à un accident vasculaire cérébral (Fang et 

al., 2009). Le couplage oscillatoire dans la bande de fréquences autour de 40 Hz disparait 

chez un participant désafférenté (c’est à dire sans afférence somesthésique) lors de 

contractions isométriques à faibles niveaux de force avec un profil sinusoïdal (Omlor et al., 

2007). Il peut aussi se produire un changement de la bande de fréquences dans laquelle le 

couplage oscillatoire se produit. Chez des participants parkinsoniens, Raethjen et al (2009) et 

Timmermann et al. (2003) observent la présence d’un couplage à 10 Hz qui n’est pas mis en 

évidence chez les populations non pathologiques.  

A la suite d’un apprentissage où les participants devaient contrôler le déplacement vertical 

d’un curseur grâce à des contractions isométriques en flexion et extension de la cheville, il a 
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été reporté une augmentation de la magnitude des interactions cortico-musculaires (Perez et 

al., 2006). Cette augmentation reflèterait un contrôle cortical plus fin de l’activation des 

muscles. En revanche, une autre étude a montré que des participants non entraînés présentent 

des niveaux d’interactions cortico-musculaires plus importants comparativement à des 

danseuses de ballet et des haltérophiles (Ushiyama et al., 2010). 

3.6. Les limites de cette revue de littérature 

L'ensemble des travaux que nous venons de citer sont à relativiser compte tenu des limites 

méthodologiques que nous allons énoncer. La première limite sera décrite dans le paragraphe 

suivant et concerne la rectification du signal EMG pour le calcul de la cohérence. La seconde 

limite concerne le calcul de la cohérence. Nous mettrons en évidence dans le chapitre 6 que la 

détection du seuil de significativité du test statistique de cohérence couramment utilisé n'est 

pas un bon indice pour déterminer la dépendance entre deux processus oscillatoires. 

 

Nous avons réalisé une revue de littérature non exhaustive portant sur 50 études s’intéressant 

aux interactions cortico-musculaires, et nous avons remarqué que 46 réalisent une étape de 

prétraitement qui consiste à rectifier les signaux EMG. La référence à l’origine de cette étape 

de prétraitement est celle de Halliday et al. (1995) qui justifient le choix de la rectification du 

signal EMG pour le calcul des interactions cortico-musculaires car cela permet d’« optimiser 

les informations sur la dépolarisation des unités motrices ». Cette procédure augmente la 

puissance spectrale de l’EMG autour des fréquences moyennes de dépolarisation des unités 

motrices tandis que cela supprime les fréquences plus hautes. Il existe actuellement un débat 

dans la littérature sur la nécessité de cette étape dans le prétraitement des signaux ou certains 

auteurs prônent la non rectification du signal EMG (Boonstra et Breakspear, 2012 ; Johnson et 

Shinohara, 2012 ; McClelland et al., 2012 ; Myers et al., 2003 ; Neto et Christou, 2010 ; Yao 

et al., 2007). Dans une étude très récente, McCelland et al. (2012) montrent que la 

rectification du signal EMG ne permet pas d’améliorer la détection de dépendance entre les 

signaux. De plus, cette procédure ne semble pas nécessaire car le spectre fréquentiel des 

unités motrices est déjà présent dans le spectre fréquentiel du signal EMG non rectifié (Myers 

et al., 2003 ; Yao et al., 2007). En plus d’être non nécessaire pour le calcul de la dépendance 

entre les signaux EEG et EMG, la rectification semble inappropriée : c’est une procédure non 
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linéaire alors que le calcul de la cohérence détecte des relations linéaires entre les signaux. En 

d’autres termes, la rectification du signal EMG ne permet pas de faire des interprétations sur 

l’analyse de la cohérence (McClelland et al., 2012). De plus, il n’y a pas de preuve directe de 

la fiabilité de la rectification pour obtenir le spectre de puissance des unités motrices (Farina 

et al., 2004). Cela augmente en effet la puissance du spectre EMG dans les fréquences basses 

quand les muscles sont peu activés. En revanche, quand la fréquence de décharge des unités 

motrices augmente, le pic de la fréquence de décharge moyenne des unités motrices devient 

moins clair dans le spectre du signal EMG rectifié que l’EMG non rectifié.  

 

 

Ce chapitre nous a permis de mettre en évidence que l’analyse des interactions cortico-

musculaires est une analyse pertinente pour l’étude des stratégies de contrôle cortical de la 

contraction musculaire (Baker et Baker, 2003 ; Chakarov et al., 2009). Comme pour la 

coactivation musculaire (Bru et Amarantini, 2008 ; Griffin et Cafarelli, 2005 ; Tillin et al., 

2011), et l’activité supraspinale (Elbert et al., 1995 ; Karni et al., 1995 ; Lotze et al., 2003 ; 

Milton et al., 2007 ; Pascual-Leone et al., 1995 ; Schlaug, 2001), les interactions cortico-

musculaires sont modulées par le niveau de pratique des participants (Perez et al., 2006 ; 

Ushiyama et al., 2010)). 

D’après la littérature portant sur les oscillations corticales et leurs interactions avec la 

périphérie, la contribution du groupe musculaire antagoniste n’est jamais prise en compte 

dans l’étude des mécanismes de production de force. Cependant, la coactivation musculaire 

est un phénomène non négligeable dans la production de force autour d’une articulation 

(Aagaard et al., 2000) dont les fonctions sont indispensables (De Luca et Mambrito, 1987 ; 

Gribble et al., 2003), et dont les mécanismes de contrôle supraspinaux restent à étudier 

(Ethier et al., 2007). 
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PROBLEMATIQUE 
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Le phénomène de coactivation musculaire qui accompagne systématiquement l’activation des 

muscles agonistes au cours d’une contraction volontaire est central dans la motricité humaine. 

La contribution de ce groupe musculaire est loin d’être négligeable (Aagaard et al., 2000) et 

ses rôles fonctionnels sont bien connus. La coactivation musculaire permet de stabiliser de 

façon active l’articulation mobilisée ce qui permet de protéger les structures articulaires 

(Baratta et al., 1988 ; Solomonow et al., 1988) et a une implication importante pour les 

mécanismes de contrôle du mouvement (De Luca et Mambrito, 1987 ; Gribble et al., 2003). 

A travers l’analyse de la modulation de la puissance spectrale des oscillations cérébrales du 

cortex moteur primaire (Mima et al., 1999) et l’étude de leur couplage avec l’activité 

recueillie au niveau des muscles sollicités (Brown et al., 1998), l’analyse de la littérature nous 

a permis de constater que le M1 est impliqué dans les processus de contrôle de la force au 

cours de contractions isométriques. Jusqu’ici, les travaux issus du domaine des neurosciences 

ne se sont intéressés qu’au codage de l’activation des muscles agonistes et ont négligé 

l’activation simultanée des muscles antagonistes dans leurs analyses. A l’inverse, les 

recherches en biomécanique ont abordé la question de la coactivation musculaire et ont 

montré que la force développée sur l’environnement ne dépend pas seulement de la 

contribution des muscles agonistes (Challis, 1997 ; Prilutsky et Zatsiorsky, 2002 ; Stokes et 

Gardner-Morse, 1999, 2001), elle est aussi largement dépendante de la contribution des 

muscles antagonistes. 

Cependant, seuls quelques travaux suggèrent la possibilité d’un codage supraspinal de 

l’activation antagoniste sans fournir d’évidence directe sur ce mode de contrôle. En effet, il a 

été montré qu’un protocole de renforcement musculaire de huit semaines des muscles 

extenseurs du genou d’une seule jambe induit une diminution de la coactivation du biceps 

femoris de la jambe entraînée ainsi que de la jambe non entraînée (Carolan et Cafarelli, 1992). 

Un protocole de fatigue des muscles fléchisseurs du pied induit une augmentation progressive 

du niveau d’activation du tibialis anterieur, muscle agoniste, ainsi que des muscles 

antagonistes, gastrocnemius lateralis et soleus. Cette modification se produit sans que le 

protocole induise une fatigue des extenseurs de la cheville car la force maximale de ce groupe 

musculaire est inchangée en fin de protocole (Levenez et al., 2005). L’augmentation de la 

coactivation musculaire lors d’une tâche de fatigue serait liée à une augmentation de 

l’information de la commande centrale pour le groupe de motoneurones des muscles agonistes 



 

- 53 - 
 

(Levenez et al., 2005 ; Psek et Cafarelli, 1993 ; Weir et al., 1998). Les potentiels évoqués 

moteurs (MEP) qui représentent la réponse électrique musculaire recueillie par EMG à la 

surface du muscle à la suite d’une stimulation magnétique transcranienne (TMS) du M1 sont 

aussi modulés par la fatigue. Levenez et al. (2008) observent une augmentation progressive de 

l’amplitude des MEP recueillis au niveau des muscles agonistes. Cette augmentation traduit 

l'apparition d'une fatigue centrale associée à l’épuisement des muscles agonistes. La 

commande excitatrice envoyée au groupe de motoneurones des muscles agonistes est donc 

augmentée au fur et à mesure que la fatigue centrale s’accroît. Ce phénomène d’augmentation 

se produit pour les muscles antagonistes alors que ces derniers ne présentent pas de fatigue. 

Ce résultat indique que le niveau supraspinal est impliqué dans la régulation de la coactivation 

musculaire pendant des contractions isométriques qui induisent de la fatigue. Les auteurs 

suggèrent qu'il pourrait y avoir un mécanisme par lequel le niveau supraspinal contrôlerait la 

balance du pilotage entre les muscles agonistes et antagonistes. Cette hypothèse rejoint la 

théorie du « common drive » développée par De Luca et Mambrito (1987). L’idée générale de 

cette théorie repose sur le fait qu’une fluctuation identique de la fréquence de décharge 

d’unités motrices (UM) reflèterait l'existence d'une commande centrale commune qui 

contrôlerait l'activité des UM comme un ensemble plutôt qu’individuellement. Au cours de 

contractions isométriques en flexion et en extension du pouce, la dépolarisation des UM d’un 

même muscle montre un grand niveau de corrélation (De Luca et Mambrito, 1987). Ce 

résultat indique que les UM d'un même muscle sont contrôlées par le système nerveux comme 

si il s'agissait d'un ensemble et non individuellement. Dans une autre étude réalisée par De 

Luca et Erim (2002), l’analyse de la corrélation des muscles extensor carpi radialis longus et 

extensor carpi ulnaris, deux muscles synergiques à la flexion du poignet a permis de 

démontrer qu’il existait un fort niveau de corrélation entre la dépolarisation des unités 

motrices de ces deux muscles. En revanche, la valeur moyenne de la corrélation entre la 

dépolarisation des UM de ces deux muscles synergiques est significativement plus faible que 

celle mesurée entre les unités motrices d’un même muscle. De la même manière, De Luca et 

Mambrito (1987) ont montré qu’il existe une corrélation significative entre la dépolarisation 

des UM appartenant aux muscles qui sont situés de part et d’autre d’une articulation. 

Cependant, les niveaux de corrélation sont significativement moins importants quand il s’agit 

d’unités motrices appartenant au même muscle. Ces phénomènes de modulation de 

corrélation indiqueraient l’existence d’une commande centrale commune qui serait envoyée 
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aux muscles synergiques et/ou antagonistes (représentée sur la figure 13 par la voie A, d’après 

De Luca et Erim (2002)), ainsi qu’une commande spécifique envoyée aux UM de chaque 

muscle (représentée sur la figure 13 par les cas B1 et B2). D’après De Luca et Mambrito 

(1987), les UM pilotées par le cas A de la figure 13 seraient contrôlées comme s’il s’agissait 

d’un seul groupe d’unités motrices. Ainsi les muscles agonistes et antagonistes pourraient 

recevoir d’une part une information spécifique au contrôle de chacun (B1 et B2) ainsi qu’une 

information commune (A). Comme le suggèrent De Luca et Erim (2002), il est probable que 

le « common drive » soit associé à une forte implication supraspinale. 

 

 

Figure 13 : diagramme schématisé montrant le « common drive » (A) reçu par les motoneurones de deux 

muscles différents. (B) portion unique à chaque muscle (d’après De Luca et Erim (2002)). 

De plus, d’un point de vue anatomique, deux processus neuronaux coderaient deux types 

d’informations au sein du cortex moteur primaire :  le premier contrôlerait les muscles ou 

groupes musculaires synergiques, et le second anatomiquement à proximité, voire superposé, 

aurait pour fonction spécifique d’activer les muscles antagonistes (Ethier et al., 2007 ; 

Humphrey et Reed, 1983). Il y aurait ainsi des groupes de neurones au sein du cortex moteur 

primaire qui seraient à l'origine de la coactivation musculaire. Ces groupes de neurones ou 

points moteurs corticaux des muscles antagonistes seraient fonctionnellement liés aux points 
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moteurs corticaux des muscles agonistes par des collatérales intrinsèques horizontales (Ethier 

et al., 2007).  Dans l'organisation du cortex moteur primaire, les cortico-motoneurones qui 

contrôlent les muscles qui sont situés de part et d’autre d’une articulation sont donc regroupés 

d’un point de vue spatial. Leurs connexions fonctionnelles permettraient d’évoquer une 

activation des muscles antagonistes quand les cortico-motoneurones des muscles agonistes 

envoient une information en périphérie. De plus, ces cortico-motoneurones forment des 

connexions monosynaptiques avec les motoneurones alpha des muscles qui se situent de part 

et d’autre de l’articulation. Les muscles qui partagent des mêmes sources de racines spinales 

pourraient ainsi profiter d'une information commune, ce qui pourrait être une des origines 

neurophysiologiques du mécanisme du « common drive » (Belhaj-Saif et al., 1998 ; Cheney et 

Fetz, 1980 ; McKiernan et al., 2000). 

Concernant la coactivation musculaire, il est aussi connu que le niveau spinal est impliqué 

dans la régulation de la coactivation musculaire, notamment grâce aux fuseaux 

neuromusculaires responsables du phénomène d’inhibition réciproque qui renseigne le 

système nerveux sur la longueur et les variations de longueur du muscle (Lloyd, 1943). Les 

cellules de Renshaw, des interneurones situés dans la corne antérieure de la moelle épinière, 

interviennent aussi dans la régulation des muscles antagonistes en favorisant leur activation 

(Carolan et Cafarelli, 1992 ; Henatsch et Langer, 1985 ; Psek et Cafarelli, 1993). Cependant, 

le phénomène de « common drive » a déjà été démontré pour des muscles qui ne possèdent 

pas de fuseaux neuromusculaires comme l’orbicularis oris (Kamen et De Luca, 1992). Il a 

aussi été mis en évidence pour des muscles qui n’ont pas de cellules de Renshaw associées 

comme le musculi interossei dorsales manus (Katz et Pierrot-Deseilligny, 1999). Ceci indique 

que ni les fuseaux neuromusculaires, ni les cellules de Renshaw ne sont des composantes 

indispensables au mécanisme de fonctionnement du « common drive ». Ces évidences 

limitent ainsi l'implication du niveau spinal dans la régulation de la coactivation des muscles 

antagonistes. 
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L’objet central de ce travail de thèse est de mettre en lien les travaux en biomécanique sur le 

phénomène de coactivation musculaire avec les concepts et les méthodes des neurosciences 

sur le contrôle cortical du mouvement via l’analyse des oscillations cérébrales et les 

interactions cortico-musculaires. Parmi l’ensemble des facteurs qui permettent de moduler la 

coactivation musculaire, l’entraînement en production de force est un paradigme 

particulièrement pertinent car les adaptations qu’il induit peuvent être analysées à capacité 

de production de force similaire si l’on compare des participants entraînés en force vs. en 

endurance au cours de contractions isométriques (Lattier et al., 2003). Ce paradigme a été 

utilisé pour étudier à trois niveaux l’implication du M1 dans la coactivation musculaire. 

 

Au niveau cortical, nous avons choisi de quantifier l’activation du cortex moteur primaire au 

cours de contractions isométriques grâce à la modulation des oscillations corticales. Les 

oscillations générées par des populations de neurones étant un indice pertinent de l’activité 

corticale dans le cadre de mouvements volontaires, nous avons choisi de comparer leurs 

modulations chez des participants qui présentaient différents niveaux de coactivation. Compte 

tenu des travaux qui ont porté sur l’effet d’un entraînement sur la coactivation musculaire, 

nous avons utilisé ce paradigme pour moduler la coactivation musculaire. L’hypothèse 

principale de cette analyse est qu’une réduction de la coactivation musculaire chez les 

participants entraînés en force (ST) comparativement à des participants entraînés en 

endurance (ED) serait associée à une modulation de la TRSP des oscillations corticales. Ces 

modulations pourraient suggérer un encodage spécifique de l’activation de muscles autres que 

ceux principalement sollicités pour la réalisation de la tâche expérimentale. 

L’analyse des interactions entre les oscillations du cortex moteur primaire et de l’EMG des 

muscles activés est un outil approprié pour étudier les stratégies de contrôle cortical de la 

contraction musculaire, mais s’est uniquement centrée sur le contrôle des muscles agonistes. 

Compte tenu des processus supraspinaux impliqués dans la régulation de la coactivation 

musculaire, l’hypothèse principale de cette étude est qu’il existerait une dépendance 

significative entre l’activité du cortex moteur primaire et le muscle antagoniste. Ce résultat 

suggèrerait un contrôle direct de la coactivation musculaire par le cortex moteur primaire. 

L’analyse de la dépendance des signaux sera réalisée avec un nouvel outil de calcul pour 

déterminer la dépendance entre des processus oscillatoires non stationnaires. 
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Ces deux premiers niveaux d’analyse nous permettront d’évaluer la contribution du cortex 

moteur primaire dans la régulation de la coactivation musculaire. Cependant, les résultats ne 

nous permettront pas de déterminer si la valeur des moments musculaires développés autour 

de l’articulation est une variable contrôlée par le niveau supraspinal. Nous dresserons alors 

dans la discussion générale une perspective méthodologique immédiate qui a reposé sur la 

quantification des moments musculaires des muscles extenseurs et fléchisseurs du genou à 

partir d’une méthode d’EMG-assistée (Amarantini et Martin, 2004). 

L’ensemble de ces études repose sur un protocole expérimental que nous allons décrire dans 

le chapitre suivant. Ce protocole unique combine l’acquisition de données EEG, EMG et de 

moment net au cours de contractions isométriques dans des conditions de forces produites 

élevées. Il a été conçu de manière à être adaptable et pourrait être facilement modifié pour 

étudier la modulation des oscillations corticales et des interactions cortico-musculaires lors de 

tâches dynamiques. 
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PARTIE EXPERIMENTALE 
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4. CHAPITRE 4  

METHODOLOGIE GENERALE 

Ce chapitre décrit les populations de participants, matériels et méthodes, les procédures 

expérimentales ainsi que les traitements communs à l’ensemble des analyses. Dans ce travail 

de thèse, deux expérimentations ont été réalisées. La première expérimentation a donné lieu à 

une analyse de la modulation des oscillations corticales décrite dans le chapitre 5 ainsi qu’à 

une analyse des interactions cortico-musculaires décrite dans le chapitre 7. Cette 

expérimentation nous a permis de répondre à la problématique générale de ce travail de thèse 

portant sur l’implication du cortex moteur primaire dans la régulation de la coactivation 

musculaire. Une dernière analyse a aussi été menée à partir de cette expérimentation, elle a 

porté sur l’estimation des moments musculaires fléchisseurs et extenseurs. Cette analyse 

préliminaire sera abordée dans la discussion générale afin d’ouvrir une perspective de travail 

portant sur l’analyse des corrélats cérébraux des moments de forces développés par les 

muscles sur une articulation. La seconde expérimentation a été réalisée dans l’objectif 

d’acquérir des données pour permettre de vérifier la pertinence du test de dépendance entre 

des processus oscillatoires non stationnaires sur des données physiologiques. Cette analyse 

fera l’objet du chapitre 6. Ces deux expérimentations reposent sur un protocole expérimental 

de production de contractions isométriques sous-maximales à différents niveaux de force à 

l’articulation du genou. Un feedback visuel du niveau de force développé était fourni en 

temps réel aux participants pour leur permettre de contrôler au mieux la production de force. 

Nous décrirons principalement la première expérimentation, la seconde expérimentation sera 

décrite uniquement quand elle présente des différences avec la première. 

4.1. Participants 

Pour la première expérimentation (chapitre 5, 7 et discussion générale), deux groupes de 

participants exclusivement constitués d’hommes qui avaient la jambe droite dominante ont 

participé à l’expérimentation. La préférence podale a été évaluée à partir des 11 items inclus 
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dans le test de Chapman et al., (1987). Le groupe ST était composé de 10 participants engagés 

dans un entraînement en production de force trois fois par semaine depuis une période d’au 

minimum 3 ans. Les caractéristiques anthropométriques des participants constituant ce groupe 

étaient les suivantes (moyenne ± écart type) : âge : 24.10 ± 4.31 ans, taille : 1.77 ± 0.07 m, 

masse : 79.60 ± 7.73 kg. Le groupe ED était constitué de 11 participants étudiants 

universitaires pratiquant une activité physique régulière basée sur l’endurance trois fois par 

semaine depuis au moins une période de trois ans. Ces participants n’avaient aucune 

expérience d’entraînement en production de force. Les caractéristiques anthropométriques de 

ce groupe de participants étaient les suivantes : âge : 22.09 ± 2.30 ans, taille : 1.80 ± 0.07 m, 

masse : 77.45 ± 7.49 kg; moyenne ± écart type. Les deux groupes de participants ne 

présentaient pas des différences significatives concernant leur âge, taille et masse. Ils 

n’avaient pas de blessures au genou ni de troubles d’ordre neurologiques, étaient libre de 

participer à l’expérimentation et ont signé un formulaire de consentement. 

Pour la deuxième expérimentation (chapitre 6), les données ont été enregistrées chez un seul 

participant dont les caractéristiques anthropométriques étaient les suivantes : âge : 25 ans, 

taille : 1,78 m, masse : 73 Kg. 

4.2. Matériels 

Pour la première expérimentation (chapitre 5, 7 et discussion générale), l’activité EMG des 

muscles du genou droit a été enregistré à une fréquence d’échantillonnage de 1000 Hz à l’aide 

du système Bagnoli-8 (électrodes modèle DE-2.1, Delsys Inc., Boston, MA, USA) avec une 

électrode de référence placée sur la tubérosité osseuse de l’ulna. Les muscles enregistrés 

étaient les muscles représentatifs de la flexion et de l’extension du genou : biceps femoris 

(BF) et gastrocnemius medialis (Ga) pour la flexion, vastus medialis (VM) et rectus femoris 

(RF) pour l’extension (Manal et Buchanan, 2000 ; Olney et Winter, 1985 ; Rao et al., 2009). 

Après détermination du site optimal de placement des électrodes EMG d’après les 

recommandation SENIAM, la peau des participants a été soigneusement rasée puis nettoyée à 

l’alcool afin d’abaisser l’impédance des électrodes en dessous de 5 kΩ (Hermens et al., 2000). 

Pour la deuxième expérimentation (chapitre 6), seul le muscle VM a été enregistré avec le 

même type de matériel. 
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Pour les deux expérimentations, un ergomètre isocinétique (System 4 Pro, Biodex Medical 

Systems, Shirley, NY, USA) a été utilisé pour enregistrer à une fréquence d’échantillonnage 

de 1000 Hz le moment net produit autour de l’articulation du genou droit. 

Pour les deux expérimentations, les signaux de moment net et EMG ont été enregistrés sur 

un ordinateur spécifiquement dédié à l’acquisition de ces données grâce au logiciel VICON 

(figure 14). 

Pour les deux expérimentations, l’activité EEG a été enregistrée grâce à 64 électrodes 

ActiveTwo (BioSemi Amsterdam, Netherlands) dont la position sur le scalp respectait la 

distribution du système International 10-20. L’électrode Cz était positionnée à mi-distance 

entre le nasion et l’inion selon l’axe antéro-postérieur et à mi-distance entre les lobes des deux 

oreilles selon l’axe transverse. Afin d’enregistrer l’activité électrique associée aux 

mouvements oculaires (électrooculogramme ; EOG), des électrodes dites « externes » 

branchées sur les chaines supplémentaires du système d’acquisition EEG ont été positionnées 

au niveau du canthus latéral et au-dessus de l’œil droit. Pour chacune des 64 électrodes, 

l’impédance a été abaissé en dessous de 5 kΩ. L’activité EEG a été enregistrée sur un 

ordinateur spécifiquement dédié à l’acquisition de ces données grâce au logiciel ActivView 

(figure 14). 

Sur la figure 14, l’ordinateur 3 recevait uniquement le signal de moment net provenant de 

l’ergomètre isocinétique via un boitier de conversion analogique/digital du type Data 

Translation DT 9802. Ce signal était récupéré par le logiciel Présentation 0.81 

(http://www.neurobs.com, Neurobehavioral Systems Inc., Albany, CA) qui avait pour 

fonction de générer le feedback visuel du niveau de force. Le logiciel Matlab® (The 

MathWorks, version R2007b, Natick, MA, USA) permettait de faire l’interface entre le boitier 

d’acquisition analogique et le logiciel Présentation.  

De plus, le logiciel Présentation générait des « triggers » qui étaient envoyés à l’ordinateur 

d’acquisition EEG et l’ordinateur d’acquisition EMG et moment net pour permettre une 

synchronisation de l’ensemble des données recueillies après rééchantillonage à 1024 Hz par 

une interpolation spline d’ordre 3 des données EMG et de moment net. 
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Figure 14 : représentation schématique des dispositifs expérimentaux : systèmes EEG, EMG avec les électrodes 

VM, RF, BF et Ga, ergomètre isocinétique et ordinateurs d’acquisition et de génération du feedback visuel et de 

« triggers ». L’ordinateur (3) recevait le signal de moment net et générait le feedback et temps réel. Cet 

ordinateur était relié aux ordinateurs (1) et (2) auxquels il envoyait un signal de synchronisation. L’ordinateur (1) 

réalisait l’acquisition des données EEG avec le logiciel ActivView ainsi que les « triggers » générés par 

l’ordinateur (1). L’ordinateur (2) réalisait l’acquisition des données EMG et de moment net avec le logiciel 

VICON ainsi que les « triggers » générés par l’ordinateur (1). 

VM RF 

BF 
Ga 

Electrodes EMG 
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4.3. Procédures expérimentales 

Le protocole expérimental était composé d’une série de prétests et de tests dont les modalités 

sont décrites dans les paragraphes suivants. Pour les deux expérimentations, l’ensemble des 

prétests ont été identiques, la phase de test présentait des différences qui seront présentées. 

L’ensemble de ces prétests et tests ont été réalisés après que les participants aient réalisé un 

échauffement dynamique sur l’ergomètre isocinétique des muscles extenseurs et fléchisseurs 

du genou droit d’une durée de 10 à 15 minutes (Higjer, 1979). 

4.3.1. Prétest 

4.3.1.1. Yeux ouverts – Yeux fermés 

Les oscillations corticales du M1 ne sont pas toujours décelables par enregistrement EEG 

même chez des participants sains (Niedermeyer et Lopes da Silva, 2005). L’ensemble de nos 

analyses se basant sur la modulation des oscillations dans cette région, nous avons enregistré 

l’activité EEG de repos des participants pendant 1 minute afin de s’assurer que les signaux 

recueillis chez l’ensemble des participants contenaient les composantes fréquentielles 

typiques de l’activité du M1 au repos. Berger (1929) avait remarqué que l’amplitude des 

oscillations corticales autour de 10 Hz était modifiée en fonction du niveau attentionnel, en 

effet, le simple fait de fermer les yeux suffit à augmenter l’amplitude de ces oscillations. Un 

enregistrement d’une minute avec les yeux fermés a été réalisé pour s’assurer des modulations 

caractéristiques de ce rythme cortical comparativement à la condition yeux ouverts. 

4.3.1.2. Electrode EEG d’intérêt 

L’ensemble des études qui ont étudié les corrélats cérébraux de mouvements de la jambe ont 

sélectionné comme électrode d’intérêt l’électrode EEG Cz (Perez et al., 2006 ; Ushiyama et 

al., 2012 ; Ushiyama et al., 2011 ; Ushiyama et al., 2010) car cette électrode se situe sur le 

bonnet EEG au-dessus de la région du M1 représentative du membre inférieur selon 

l’homonculus de Penfield (Penfield et Rasmussen, 1950). Cependant, nous avons cité des 

travaux dans le chapitre 2 de ce document qui montrent une réorganisation somatotopique du 

M1 associée à la pratique (Elbert et al., 1995 ; Lotze et al., 2003 ; Milton et al., 2007 ; 

Schlaug, 2001). Etant donné que la production de mouvement volontaire se traduit par une 

diminution des oscillations corticales autour de 20 Hz et que ce phénomène se produit de 
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manière somatotopique (Crone et al., 1998), nous avons fait un prétest pour déterminer 

l’électrode EEG la mieux située pour enregistrer ces phénomènes lors de mouvements 

volontaires de la jambe. 

Les consignes données aux participants étaient les suivantes. A partir de la position assise sur 

l’ergomètre isocinétique, jambe verticale au repos, les participants devaient réaliser un 

mouvement d’extension de la jambe puis revenir en position initiale. Les participants devaient 

réaliser un mouvement à chaque stimulus auditif toutes les 5 secondes (Crone et al., 1998). 

Une fois le mouvement réalisé, les participants avaient pour consigne de rester détendu 

jusqu’au prochain stimulus auditif suivant sans essayer d’anticiper le prochain mouvement. 

Le nombre de mouvement à réaliser était de 50 (Crone et al., 1998). Les participants 

recevaient en plus les consignes suivantes qui étaient les consignes génériques à chaque fois 

que nous enregistrions le signal EEG : mobiliser uniquement la jambe droite tout en gardant le 

reste du corps au repos, ne pas bouger la tête, ne pas serrer les mâchoires, garder le regard fixe 

sur la croix de fixation située sur l’écran de projection de stimulation situé en face des 

participants. 

4.3.1.3. Capacités de production de moment net maximal 

Ce prétest a consisté à déterminer pour chaque participant dans deux modalités différentes les 

capacités maximales isométriques de production de moment net des muscles fléchisseurs et 

extenseurs de la jambe droite fléchie à 60° par rapport à l’horizontale. 

La première modalité dite force maximale volontaire (MVC) consistait à réaliser trois 

contractions maximales d’une durée de 4 secondes dans chaque direction de contraction (i.e. 

flexion et extension). Une minute de récupération était donnée entre chaque contraction 

maximale. Un stimulus auditif marquait le début et la fin de la contraction, une minute de 

repos était donnée entre chaque contraction. Afin d’éviter d’augmenter artificiellement la 

production de moment de force à l’aide des muscles du haut du corps, les participants ne 

pouvaient pas se tenir aux poignées situées de part et d’autre du siège de l’ergomètre 

isocinétique. Des encouragements oraux étaient donnés aux participants (Cannavan et al., 

2012). 

Les enregistrements EEG étant très sensibles à la contamination EMG des muscles situés à 

proximité des électrodes : muscles des mâchoires, du cou (Goncharova et al., 2003 ; Pope et 
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al., 2009 ; Whitham et al., 2007), les capacités de production de moment de force maximal ont 

été testées dans une deuxième modalité dite MVC relative (rMVC). Les consignes spécifiques 

de cette modalité étaient de réaliser des contractions maximales autour du genou dans chaque 

direction de contraction sans solliciter d’autres muscles que ceux dédiés à la production de 

moment de force en flexion ou en extension. Il ne fallait pas couper la respiration, et les bras 

devaient rester au repos et posés sur les cuisses tout en regardant une croix de fixation située 

sur l’écran de feedback. Un stimulus auditif marquait le début et la fin de chaque contraction 

qui avait pour durée 6 secondes, une minute de repos était donnée entre chaque effort. La 

durée d’effort a été fixée à 6 secondes pour les raisons suivantes : au cours du test, la durée 

d’un essai était de 6 secondes, nous avons donc voulu évaluer le moment net qu’étaient 

capable de maintenir les participants sur toute la durée d’un essai sans l’apparition de 

contamination EMG dans le signal EEG. Une rMVC était considérée comme réussie quand 

l’inspection visuelle du signal EEG ne permettait pas de mettre en évidence la présence 

d’artéfacts EMG. Au cours de l’expérimentation, le nombre de tentatives de rMVC pour une 

direction de contraction n’a jamais dépassé 5 essais. Parmi les rMVC réussies, la valeur de 

rMVC retenue pour la suite de l’expérimentation correspondait à la fenêtre consécutive de 

deux secondes au cours de laquelle la production de moment net moyenne était maximale. 

4.3.2. Test 

Pour la première expérimentation, le test consistait à réaliser 10 blocs de contraction 

isométriques en flexion et extension autour du genou droit à 20, 40, 60 et 80% de la rMVC 

déterminée précédemment avec la jambe fléchie à 60°. Chaque condition expérimentale avait 

une durée 6 secondes et était suivie de 6 secondes de repos, elle était réalisée 2 fois par bloc. 

Un feedback visuel du niveau de force (cf paragraphe suivant pour détails) était affiché aux 

participants en temps réel. La succession de l’ensemble des conditions était aléatoire. Le 

temps de repos entre 2 blocs était de 3 minutes. Toujours dans l’optique de limiter la 

contamination des signaux EEG par l’EMG pendant les contractions (Goncharova et al., 2003 

; Pope et al., 2009 ; Whitham et al., 2007), il était demandé aux participants de garder les 

muscles du tronc, de la mâchoire, du cou et la jambe gauche au repos, les bras devaient rester 

posés sur les cuisses, la tête immobile. 
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Pour la deuxième expérimentation, le test consistait à réaliser 10 blocs de contractions 

isométriques en extension du genou à 0, 10 et 20 % de la rMVC. Un total de 100 contractions 

a été réalisé dans chaque condition expérimentale. Chaque condition expérimentale était 

réalisée 10 fois par bloc. 

4.3.3. Feedback du niveau de force 

Les participants régulaient le niveau de force requis à l’aide d’un feedback visuel qui s’est 

inspiré des travaux de Omlor et al. (2007). La figure 15 représente la succession des 

informations au cours d’un essai. Au cours des phases de repos, l’écran situé en face des 

participants était noir avec une cible au centre de l’écran représentée par un rond blanc (figure 

15A). Le début d’un essai était indiqué aux participants par l’apparition d’un cercle gris sur 

l’écran qui représentait le feedback du niveau de force (figure 15B). Le feedback apparaissait 

toujours à la verticale de la cible, dans la moitié supérieure de l’écran quand les participants 

devaient réaliser une contraction en flexion (figure 15B partie haute) et dans la moitié 

inférieure de l’écran quand ils devaient réaliser une extension (figure 15B partie basse). Les 

participants devaient produire un moment de force dans la bonne direction de contraction dès 

l’apparition du feedback afin de le déplacer vers la cible. Le feedback apparaissait d’autant 

plus loin que le niveau de force à produire était important. Le déplacement du feedback de 1 

cm sur l’écran correspondait à une variation de production de force de 10% de la rMVC. La 

consigne donnée aux participants était de superposer le plus précisément possible le feedback 

du niveau de force avec la cible centrale (figure 15C) jusqu’à sa disparition qui indiquait la fin 

de l’essai (figure 15D). Les participants devaient alors se relaxer en attendant l’apparition du 

feedback de force suivant. Ainsi, dans toutes les conditions expérimentales, les participants 

avaient leur regard fixé toujours au même endroit sur l’écran, ce qui représente un avantage 

pour limiter la présence d’artéfacts notamment de type oculaires dans le signal EEG. 

De plus, l’écran qui affichait le feedback de niveau de force était situé à 1 mètre distance de 

des participants et les stimuli visuels ne dépassaient jamais 1 cm. Dans ces conditions, l’angle 

visuel de 1° permettait une vision fovéale, ce qui limite la production de saccades oculaires et 

diminue la présence d’artéfacts dans le signal EEG. 
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Figure 15 : représentation schématique de la succession des informations au cours d’un essai. (A) le feedback de 

force matérialisé par un cercle gris est absent de l’écran ce qui indique au participant qu’il doit rester au repos. 

(B) dès l’apparition du feedback de force, le participant doit commencer une contraction. La contraction doit être 

réalisée en flexion si le cercle gris apparaît dans la moitié supérieure de l’écran, en extension si le cercle gris 

apparaît dans la moitié inférieure de l’écran. Le cercle gris apparaît d’autant plus loin que le niveau de force à 

produire est important (non schématisé sur cette figure). (C) le niveau de force à produire par le participant est 

atteint quand le cercle gris est superposé sur la cible centrale. (D) disparition du cercle gris à la fin de la 

contraction, le participant doit se relâcher en attendant le prochain essai. 

4.3.4. Test de fatigue 

A la fin de l’expérimentation, chaque participant a réalisé à nouveau le prétest de MVC afin 

d’évaluer les capacités maximales de production de moment de force post-protocole et de 

déterminer si le protocole expérimental mis en place induisait l’apparition de fatigue. 

Extension 

Flexion 

A B C D 
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4.4. Prétraitement et traitement des données des prétests 

Cette partie a pour objectif de décrire l’analyse des signaux enregistrés au cours des prétests. 

L’ensemble des prétraitements et traitements des signaux que nous avons réalisés dans ce 

travail de thèse ont été réalisé avec le logiciel de programmation Matlab. Les filtrages 

appliqués aux données ont été des filtres de type Butterworth d’ordre 4 sans déphasage 

temporel. Les statistiques ont été réalisées grâce au logiciel Statistica (StatSoft (2010). 

STATISTICA (logiciel d'analyse des données), version 9.1. www.statsoft.fr) 

4.4.1. Yeux ouverts – Yeux fermés 

Une analyse FFT a été réalisée pour vérifier la présence des composantes autour de 10 et 20 

Hz dans le signal des électrodes EEG de la région rolandique. Cette analyse nous a permis de 

déterminer que ces composantes n’étaient pas visibles sur les spectres fréquentiels de 2 

participants dont les données ont été écartées pour la suite de l’analyse. La figure 16 

représente la puissance spectrale de l’activité EEG enregistrée au-dessus de la région 

rolandique pour un participant dont les données ont été écartées des analyses (courbes rouges) 

et un participant dont les données ont été gardées (courbes vertes). L’analyse visuelle de la 

puissance spectrale des données des participants dont nous avons gardé les données permet de 

discerner les pics dans des fréquences autour de 10 et 20 Hz caractéristiques de l’activité 

corticale de cette région. En revanche, le contenu fréquentiel du signal des participants dont 

nous avons écarté les données ne permet pas d’observer ces deux pics représentatifs de 

l’activité corticale de la région rolandique. De plus, un de ces deux participants ne présentait 

pas d’augmentation de la puissance spectrale au cours de la fermeture des yeux. Pour tous les 

autres participants, l’augmentation caractéristique de la puissance spectrale des oscillations 

autour de 10 Hz lors de la fermeture des yeux était bien observable. En conséquence, les 

données d’aucun participant supplémentaire n’ont été écartées suite à ce prétest. 
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Figure 16 : transformation logarithmique de la FFT de l’activité enregistrée au niveau des électrodes EEG 

situées au-dessus de la région rolandique chez un participant dont on discerne bien (en vert) et dont on ne 

discerne pas (en rouge) les composantes autour de 10 et 20 Hz. 

4.4.2. Détermination de l’électrode EEG d’intérêt 

Les signaux EEG enregistrés au cours du prétest « électrode d’intérêt » ont été filtrés avec un 

filtre passe bande entre 0,5 et 40 Hz puis référencés grâce à une référence moyenne (Puzzo et 

al., 2010). Le signal continu a été découpé en fenêtres temporelles dites « epochs » de -1 à +4 

secondes par rapport à l’apparition du stimulus auditif. Enfin, les données EEG ont été 

alignées autour de zéro en soustrayant à chaque essai sa valeur moyenne. Les essais de chaque 

participant ont été inspectés visuellement afin de retirer tous les essais contaminés soit par du 
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signal lié à des mouvements oculaires (saccades ou clignement d’œil), soit par du signal 

associé à des contractions musculaires parasites. 

Pour chaque epoch, une transformation en ondelettes (ondelettes de Morlet, nombre de cycles 

fixé à 7 (Tallon-Baudry et al., 1996)) a été réalisée sur le signal de chaque électrode EEG. Le 

TRSP a été calculé en prenant comme période de ligne de base une fenêtre de -400 à -100 ms 

avant l’apparition du stimulus auditif (Krishnan et al., 2009). Enfin, les transformations en 

ondelettes ont été moyennées par groupe de participants. 

La figure 17 représente les cartes topographiques de la distribution de la puissance des 

composantes cérébrales dans la bande de fréquences 13-31 Hz, au cours du prétest de 

détermination de l’électrode EEG d’intérêt. Le code couleur indique le pourcentage de 

changement de la puissance spectrale des oscillations corticales dans une période de +0,5 à +3 

secondes par rapport à l’apparition du stimulus auditif. Plus les couleurs sont bleues foncées, 

plus la diminution de la puissance spectrale des oscillations corticale est importante. D’après 

une visualisation de ces cartes topographiques, ce phénomène de diminution est maximal pour 

les deux groupes de participants autour de l’électrode Cz. 

 

Figure 17 : représentation topographique de la distribution du TRSP EEG dans la bande de fréquences entre 13 

et 31 Hz au cours du prétest détermination de l’électrode EEG d’intérêt chez les participants ST (à gauche) et ED 
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(à droite). Les couleurs bleues indiquent une diminution de la puissance des oscillations cérébrales à la surface 

du scalp tant dis que les couleurs jaune indiquent une absence de modulation de puissance spectrale. Sur ces 

représentations, il y a une diminution de la puissance spectrale des oscillations cérébrales dans la bande de 

fréquences 13-31 Hz uniquement dans la région centrale. 

Nous avons donc fait le choix de sélectionner l’électrode EEG Cz comme électrode EEG 

d’intérêt. L’ensemble des analyses sur la modulation de la puissance spectrale et des 

interactions cortico-musculaires ont été menées à partir de l’activité corticale enregistrée par 

cette électrode EEG. La sélection de cette électrode est en accord avec les travaux de Perez et 

al. (2006), Ushiyama et al. (2010), Ushiyama et al. (2011) et Ushiyama et al. (2012) qui ont 

aussi choisi cette électrode EEG pour l’étude des corrélats cérébraux de la contraction 

musculaire des membres inférieurs. 

4.4.3. Capacité de production de moment net maximal 

Les signaux de moment net ont été filtrés par un filtre passe-bas à une fréquence de coupure 

de 10 Hz. Ce prétraitement a été similaire pour l’ensemble des signaux de moment net 

enregistrés. 

Pour chaque direction de contraction, dans la modalité MVC et rMVC, les valeurs maximales 

retenues correspondaient aux valeurs moyennes obtenues sur une fenêtre de deux secondes 

consécutives au cours de laquelle la production de moment de force moyenne était maximale 

(représentation de la fenêtre maximale sur la figure 18). La valeur de rMVC pour chaque 

direction de contraction, et chaque participant ont été retenues pour la suite de 

l’expérimentation. Chaque variable dépendante de MVC, rMVC, ratio rMVC sur MVC ont 

été évaluées par un test de student dont le seuil de significativité a été fixé à une valeur de 

p < 0,05. 
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Figure 18 : représentation de la fenêtre de deux secondes sur laquelle est calculée la valeur maximale de 

production de force : les barres verticales représentent les limites de la fenêtre de calcul, la barre horizontale 

représente la valeur moyenne de la production de moment de force sur la fenêtre donnée. Sur cette figure, la 

valeur moyenne de production de force maximale sur une fenêtre consécutive de deux secondes correspond 

environ à 345 Nm, cette valeur moyenne a été calculée entre environ 3 et 5 secondes. 

Les chapitres suivants présentent l’ensemble des études qui ont été réalisées à partir des 

signaux recueillis au cours des expérimentations que nous venons de décrire. Le chapitre 5 

portera sur une analyse de la modulation des oscillations cérébrales qui accompagnent les 

modulations de la coactivation musculaire. L’analyse des interactions cortico-musculaires 

entre les muscles agonistes et antagonistes détaillée dans le chapitre 7 a été réalisée grâce à 

une nouvelle méthode décrite dans le chapitre 6 pour déterminer la dépendance entre des 

processus oscillatoires non stationnaires. Les études menées dans les chapitres 5 et 7 

permettront d’évaluer la contribution du cortex moteur primaire dans la régulation de la 

coactivation musculaire. Enfin, nous détaillerons dans la discussion générale l’analyse de 

l’estimation des efforts musculaires pour ouvrir la perspective d’analyse des corrélats 

cérébraux des moments extenseurs et fléchisseurs. 
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5. CHAPITRE 5  

MODULATION DES OSCILLATIONS CORTICALES CHEZ DES PARTICIPANTS 

ENTRAINES EN FORCE VS. EN ENDURANCE 

Cette étude s’est intéressée aux modulations de puissance spectrale des oscillations corticales 

qui accompagnent les modulations de coactivation musculaire. Comme nous l’avons évoqué 

dans la partie théorique, il est admis qu’un entraînement en production de force produit des 

adaptations à la fois au niveau périphérique avec une diminution de la coactivation musculaire 

(Bru et Amarantini, 2008 ; Griffin et Cafarelli, 2005 ; Tillin et al., 2011) et au niveau central 

avec une diminution des MRCP (Falvo et al., 2010). A partir d’une analyse de la modulation 

des oscillations corticales dont on sait qu’elles sont à la base des processus du fonctionnement 

cérébral (Buzsaki et Draguhn, 2004 ; Varela et al., 2001), l’objectif de cette étude est de 

fournir une meilleure compréhension du rôle possible du cortex moteur primaire dans la 

régulation de la coactivation musculaire. L’hypothèse principale est qu’une moindre 

activation des muscles antagonistes chez les participants ST comparativement aux participants 

ED serait associée à une modulation du TRSP. Ceci pourrait indiquer un encodage central 

spécifique de l’activation de muscles autres que ceux principalement dédiés à la production de 

force (Dettmers et al., 1995). 

5.1. Méthodologie 

Les populations de participants, et le recueil des données analysées dans cette étude sont 

détaillés dans le chapitre 4. Seront détaillés dans ce paragraphe « Méthodologie » les étapes 

de traitement des signaux EEG et EMG spécifiques à cette étude.  

5.1.1. Prétraitement 

Les signaux EEG ont été filtrés avec un filtre passe-haut de 0,5 Hz et référencés par rapport à 

l’électrode Fz. Malgré la consigne d’éviter de cligner des yeux pendant les contractions 
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musculaires, tous les participants n’ont pas été en mesure d’éviter les clignements. En 

conséquence, une analyse par composante indépendante (ICA) a été réalisée à partir de la 

fonction Infomax implémenté dans la toolbox EEGLAB (Delorme et Makeig, 2004). Cette 

méthode, qui réalise une séparation en aveugle des signaux enregistrés par les électrodes en 

composantes qui sont maximalement indépendantes, est très robuste pour isoler les 

composantes associées aux clignements d’œil (Onton et al., 2006). Nous avons inspecté 

visuellement les cartes topographiques des composantes, leurs puissances spectrales et leurs 

activités brutes pour sélectionner les composantes indépendantes associées à des artéfacts. 

Deux à trois composantes indépendantes associées aux clignements d’œil ont été supprimées 

par participant. 

Les signaux EMG des MVC et de l’ensemble des essais obtenus lors du protocole 

expérimental ont été filtrés avec filtre passe-bande entre 10 et 400 Hz (Kallenberg et 

Hermens, 2008). Un filtre coupe-bande entre 45 et 55 Hz a été utilisé pour supprimer le bruit 

à 50 Hz provenant des appareils électriques environnants (Bouisset et Maton, 1995). 

Les signaux continus ont été découpés en epochs de -1 à 8 secondes relativement à 

l’apparition du feedback visuel de production de force. Pour les signaux EEG et EMG, les 

signaux de chaque essai ont été alignés autour de zéro en leur soustrayant leur moyenne. 

Pour chaque essai, nous avons sélectionné de manière automatique une fenêtre de trois 

secondes consécutives (figure 19, lignes verticales en pointillé) au cours desquelles la somme 

de l’erreur absolue et de la variabilité absolue (Magill, 2010) du signal de moment net par 

rapport à la cible du niveau de rMVC était la plus faible. Les essais pour lesquels l’erreur 

et/ou la variabilité absolue du moment net était respectivement supérieur à 10 et 5 % ont été 

supprimés de l’analyse. Une inspection visuelle des signaux EEG et EMG a aussi été réalisée 

pour supprimer les essais contenant des artéfacts. Le nombre moyen d’essais retenus pour les 

traitements était de 16,9 ± 2,7 par condition expérimentale et participant, sans aucun effet 

significatif du Groupe ou du Niveau de Force, ou d’interaction Groupe x Niveau de Force 

(p > 0,05). 
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Figure 19 : données d’un participant ST au cours d’un essai représentatif réalisé à 60% de la rMVC en flexion. 

De haut en bas : effort résultant à l’articulation du genou, activité électroencéphalographique de l’électrode Cz, 

activité électromyographique rectifiée du biceps femoris, gastrocnemius, vastus medialis et rectus femoris. Les 

lignes verticales en pointillé représentent le début et la fin de la période d’intérêt sélectionnée pour l’analyse de 

chaque essai. Cette figure illustre particulièrement bien le phénomène de coactivation musculaire où l’on voit 

une activation des muscles VM et RF (antagonistes au cours des contractions en flexion) qui se manifeste par 

une augmentation de l’amplitude des signaux EMG au cours de la contraction. 

5.1.2. Sélection des bandes de fréquences d’intérêt 

Comme nous l’avons mentionné dans le chapitre 2, il n’existe pas de consensus précis sur les 

valeurs limites des bandes de fréquences (Niedermeyer et Lopes da Silva, 2005). Concernant 

spécifiquement la bande de fréquences autour de 20 Hz, les bornes inférieures et supérieures 

des bandes de fréquences étudiées peuvent varier selon les études. En effet, Hinkley et al. 

(2010) ont étudié la bande de fréquences 12-35 Hz, avec une décomposition en deux sous-

bandes : 12-20 et 20-35 Hz qui pourraient refléter une implication de différentes populations 
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de neurones dans la production de mouvements volontaires (Kilavik et al., 2011). Naranjo et 

al. (2010) ont sélectionné une bande de fréquences entre 15 et 32 Hz. Comme nous l’avons 

décrit dans le chapitre 4, le protocole expérimental de ce travail de thèse repose sur un 

protocole inspiré de Mima et al. (1999) dans le sens où des contractions isométriques à 

différents niveaux de forces ont été réalisées par les participants. Nous avons donc fait le 

choix de prendre des limites des bandes de fréquences identiques à cette étude. En 

conséquence, la bande de fréquences 13-31 Hz décomposée en deux sous-bandes : 13-21 et 

21-31 Hz seront étudiées.  

Nous nous intéressons aussi à la bande de fréquences 35-45 Hz. Pour ce qui est des bandes de 

fréquences plus élevées, nous avons sélectionné la bande de fréquences entre 60 et 90 Hz 

similairement à Cheyne et al. (2008), Gaetz et al. (2011) et Muthukumaraswamy (2011) qui 

ont étudié l’activité du M1 au cours de contractions musculaires volontaires. 

5.1.3. Traitement 

Pour chaque essai, une transformation en ondelettes de Morlet (nombre de cycle 7 (Tallon-

Baudry et al., 1996)) entre 0,12 et 112,53 Hz par pas de 0,25 Hz a été réalisée sur le signal 

EEG de chacune des électrodes EEG pour pouvoir afficher les représentations topographiques 

des rythmes corticaux à la surface du scalp. En revanche, l’analyse statistique a concerné 

uniquement les signaux enregistrés par l’électrode EEG Cz. La moyenne des transformées en 

ondelettes a été calculée par condition et participant sur une période dite de ligne de base : de 

400 à 100 ms avant l’apparition du feedback de production de force, et sur la période d’intérêt 

de trois secondes déterminée précédemment. Pour finir, le TRSP a été calculé selon la 

formule de Stepien et al. (2011) décrite dans la partie introductive (cf p 31) avec comme 

valeur de ligne de base de 400 à 100 ms avant l’apparition du feedback de production de force 

(Krishnan et al., 2009). Comme nous l’avons présenté dans le paragraphe précédent, et 

conformément aux valeurs utilisées dans la littérature, les fréquences EEG d’intérêt étudiées 

ont été les suivantes : 13-21 Hz, 21-31 Hz, 35-45 Hz (Mima et al., 1999) et 60-90 Hz 

(Muthukumaraswamy, 2011). En moyennant les valeurs de puissances spectrales obtenues 

avec le calcul de TRSP dans chacune de ces bandes de fréquences et sur la période d’intérêt, 

nous avons obtenu par bande de fréquences une valeur de puissance pour chaque condition 

expérimentale et chaque sujet. 
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Pour chaque essai des pré-tests de MVC et des conditions expérimentales, l’enveloppe 

linéaire des signaux EMG a été obtenue en filtrant par un filtre passe-bas de 9 Hz la valeur 

absolue des signaux EMG (Shiavi et al., 1998). L’activation maximale de chaque voie EMG a 

été calculée sur la fenêtre de deux secondes au cours desquelles la production d’effort 

musculaire avait été déterminée comme maximale précédemment. Cette valeur d’activation 

maximale nous a permis de normaliser l’enveloppe linéaire des signaux EMG obtenus lors des 

conditions expérimentales, donnant ainsi une information sur le niveau d’activation de chaque 

muscle au cours de chaque condition expérimentale. Afin d’obtenir les niveaux d’activation 

des groupes musculaires, les niveaux d’activation calculés précédemment des muscles 

fléchisseurs : BF et Ga et extenseurs : VM et RF ont été moyennés. Pour finir, nous avons 

calculé le niveau d’activation moyen de ces groupes musculaires sur la fenêtre temporelle 

d’intérêt (Cao, 2010). 

5.1.4. Statistiques 

Les effets de Groupe (ST vs. ED) concernant les MVC et rMVC et ratio rMVC/MVC ont été 

évalués par un t-test avec un seuil de significativité α fixé à 0,05). 

Une ANOVA à deux facteurs (Groupe et Niveau de Force) à mesures répétées a été réalisée 

sur chaque variable indépendante : niveau d’activation EMG des groupes musculaires 

extenseurs et fléchisseurs, TRSP EEG de l’électrode Cz dans les bandes de fréquences 

suivantes : 13-21 Hz, 21-31 Hz, 35-45 Hz et 60-90 Hz (cf paragraphe précédent pour le choix 

des bandes de fréquences). L’analyse a été réalisée indépendamment pour les contractions en 

flexion et en extension avec un seuil de significativité α fixé à 0,05. De plus, pour les données 

EEG, un t-test de Student avec une correction de Bonferroni pour comparaisons multiples a 

été réalisé à chaque niveau de force pour déterminer si les valeurs de TRSP EEG étaient 

significativement différentes de zéro. 
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5.2. Résultats 

5.2.1. Capacités de production de force 

L’analyse statistique n’a pas révélé d’effet de groupe concernant les valeurs de MVC, de 

rMVC et le ratio rMVC/MVC en flexion comme en extension (p > 0,05). Un récapitulatif des 

valeurs moyennes obtenues pour chaque groupe de participant est donné dans le tableau 1. 

Pour les ST et ED, les niveaux moyens de moment de force en flexion et extension à 20, 40, 

60 et 80% de la rMVC correspondaient respectivement à 15.2 ± 1.8, 29.9 ± 3.6, 44.6 ± 5.4 

and 59.1 ± 7.1 % de la MVC (figure 20). 

 

 

Figure 20 : valeurs de MVC, rMVC et ratio rMVC/MVC en flexion et en extension pour les groupes de 

participants ST et ED. Les barres d’erreurs représentent l’intervalle de confiance de 95 %. 
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5.2.2. Niveaux d’activation EMG 

Concernant les données d’activation EMG, un effet significatif du Groupe (F1,19 = 9.79; p < 

0,05) et une interaction Groupe x 
Niveau de Force (F3,57 = 6.32 ; p < 0,05) ont été observés 

pour l’activation des muscles extenseurs au cours des contractions en flexion (figure 21; en 

haut à gauche). Au cours des flexions, le niveau d’activation des muscles antagonistes des ST 

est plus faible que celui des ED, et l’augmentation du niveau d’activation de ces muscles avec 

le Niveau de Force est plus faible pour les ST que pour les UT. De plus, un effet significatif 

du Niveau de Force a été observé pour les groupes musculaires fléchisseurs et extenseurs, lors 

des contractions en flexion et en extension chez les deux groupes de participants (figure 21). 

L’activation EMG des groupes musculaires extenseurs du genou augmente aussi avec le 

Niveau de Force en flexion et en extension (F3,57 = 83,10 en flexion et F3,57 = 33,01 et 

extension; p < 0,05 ; figure 21, ligne du haut). L’activation EMG des muscles fléchisseurs du 

genou augmente en flexion et en extension avec le Niveau de Force (F3,57 = 283,46 en flexion 

et F3,57 = 303,33 en extension; p < 0,05 ; figure 21 ligne du bas). 
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Figure 21 : activation EMG moyenne des muscles fléchisseurs (colonne de gauche) et extenseurs (colonne de 

droite) chez les participants ST et ED au cours des contractions en flexion (première ligne) et en extension 

(deuxième ligne) réalisées à 20, 40, 60 et 80 % de la rMVC. L’échelle en y a été ajustée pour chaque graphique 

séparément. Un effet significatif du Groupe et une interaction Groupe
 x 

Niveau de Force ont été observés pour 

l’activation des muscles extenseurs au cours des contractions en flexion (en haut à gauche). De plus, un effet 

significatif du Niveau de force a été observé pour tous les types de muscles dans toutes les directions de 

contraction pour les deux groupes de participants. Les barres d’erreurs représentent l’intervalle de confiance de 

95 %. 

5.2.3. TRSP EEG 

Les figures 22 et 23 représentent les cartes temps-fréquence moyennées du TRSP pour les 

groupes ST et ED au cours des contractions en flexion et en extension à chaque niveau de 

force. Selon l’axe horizontal, les valeurs avant 0 représentent la période de ligne de base du 

signal EEG. La période comprise entre 0 et 3 secondes représente la fenêtre d’intérêt, période 

au cours de laquelle la production du niveau de force était le plus proche du niveau de force à 
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atteindre et le plus stable. C’est sur cette période qu’ont été déterminées les valeurs de TSRP, 

en moyennant selon l’axe horizontal et vertical dans chaque fréquence d’intérêt les valeurs de 

TRSP de chacune des représentations temps-fréquence. D’après une observation visuelle de 

ces deux figures, il semblerait que la diminution de puissance spectrale dans une bande de 

fréquences entre 20 et 30 Hz augmente avec le niveau de force. Pour les niveaux de force les 

plus importants, il semblerait qu’il y ait une augmentation de la puissance spectrale des 

fréquences au-delà de 60 Hz. 

 

 

Figure 22 : représentation temps-fréquence moyenne du TRSP EEG sur la période d’intérêt (de 0 à 3 secondes) 

chez les participants ST au cours des contractions en extension (première ligne) et en flexion (deuxième ligne) 

réalisées à 20, 40, 60 et 80 % de la rMVC (de gauche à droite). La période située avant le trait noir vertical 

représente la ligne de base, période au cours de laquelle les participants étaient au repos. Les représentations 

temps-fréquence indiquent une diminution de la puissance spectrale des oscillations dans une bande de 

fréquences entre 20 et 30 Hz pour tous les niveaux de force dans les deux directions de contraction. Cette 

diminution semble augmenter avec le niveau de force. Pour les plus hauts niveaux de force, il semblerait qu’il y 

ait une augmentation de la puissance spectrale des oscillations au-delà de 60 Hz. 
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Figure 23 : représentation temps-fréquence moyenne du TRSP EEG sur la période d’intérêt (de 0 à 3 secondes) 

chez les participants ED au cours des contractions en extension (première ligne) et en flexion (deuxième ligne) 

réalisées à 20, 40, 60 et 80 % de la rMVC (de gauche à droite). La période située avant le trait noir vertical 

représente la ligne de base, période au cours de laquelle les participants étaient au repos. Les représentations 

temps-fréquence indiquent une diminution de la puissance spectrale des oscillations dans une bande de 

fréquences entre 20 et 30 Hz pour tous les niveaux de force dans les deux directions de contraction. Cette 

diminution semble augmenter avec le niveau de force. Pour les plus hauts niveaux de force, il semblerait qu’il y 

ait une augmentation de la puissance spectrale des oscillations au-delà de 60 Hz. 

5.2.3.1.  Fréquences comprises entre 13 et 21 Hz 

L’ANOVA à mesures répétées du TRSP EEG dans la bande de fréquences 13-21 Hz (figure 

26, première ligne) a permis de mettre en évidence un effet significatif du Groupe en flexion 

et en extension (flexion: F1,19
 = 5,08, p < 0,05, colonne de gauche ; extension F1,19

 = 4,55, 

p < 0,05, colonne de droite). De plus, le t-test a indiqué que les valeurs de TRSP EEG dans 

cette bande de fréquences n’étaient jamais significativement différentes de zéro chez les 

participants ED (p < 0,05 / 4). 
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5.2.3.2. Fréquences comprises entre 21 et 31 Hz 

L’ANOVA à mesures répétées a révélé un effet significatif du Niveau de Force (F3,57
 = 3,35 ; 

p < 0,05) et une interaction Groupe
 
×

 
Niveau de Force (F3,57

 = 3,67 ; p < 0,05) uniquement en 

flexion. La diminution de la puissance spectrale des oscillations cérébrales dans la bande de 

fréquences EEG 21-31 Hz augmente avec le Niveau de Force chez les participants ST alors 

qu’il reste similaire quel que soit le Niveau de Force chez les participants ED. Le t-test 

concernant le TRSP EEG dans la bande de fréquences 21-31 Hz EEG (figure 26, deuxième 

ligne) a permis de mettre en évidence que les valeurs de TRSP sont significativement 

différentes de zéro pour les deux groupes de participants en flexion comme en extension. 

Les figures 24 et 25 sont des représentations topographiques à la surface du scalp du TRSP 

dans la bande de fréquences entre 21 et 31 Hz respectivement pour les participants ST et ED. 

Ces représentations indiquent que les phénomènes de diminution de la puissance spectrale des 

oscillations comprises entre 21 et 31 Hz sont centrés autour de l’électrode EEG centrale Cz. 
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Figure 24 : représentation topographique du TRSP EEG dans la bande de fréquences 21-31Hz chez les 

participants ST au cours des contractions en extension (première ligne) et en flexion (deuxième ligne) réalisées à 

20, 40, 60 et 80 % de la rMVC (de gauche à droite). La diminution de puissance spectrale ne concerne que les 

oscillations enregistrées dans la région centrale du cortex. Comme cela était observable sur les représentations 

temps-fréquence de la figure 22, il semble y avoir une augmentation de la diminution de la puissance des 

oscillations cérébrales avec le niveau de force. 
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Figure 25 : représentation topographique du TRSP EEG dans la bande de fréquences 21-31Hz chez les 

participants ED au cours des contractions en extension (première ligne) et en flexion (deuxième ligne) réalisées à 

20, 40, 60 et 80 % de la rMVC (de gauche à droite). La diminution de puissance spectrale ne concerne que les 

oscillations enregistrées dans la région centrale du cortex. Comme cela était observable sur les représentations 

temps-fréquence de la figure 23, il semble y avoir une augmentation de la suppression des oscillations cérébrales 

avec le niveau de force. Cette augmentation ne semble pas concerner la condition expérimentale flexion à 80 % 

de la rMVC pour laquelle il semblerait que la diminution de puissance spectrale des oscillations soit moins 

important que pour la condition de flexion à 60 % de la rMVC. 

5.2.3.3. Fréquences comprises entre 35 et 45 Hz 

En ce qui concerne les valeurs de TRSP EEG dans la bande de fréquences 35-45 Hz, 

l’ANOVA à mesures répétées n’a montré aucun effet de Groupe ou de Niveau de Force ni 

d’interaction Groupe
 x 

Niveau de Force (p > 0,05). Un t-test a permis de mettre en évidence 

qu’aucune valeur en flexion comme en extension n’était différente de zéro chez les 

participants ST comme les ED (p > 0,05 / 4). 
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Figure 26 : TRSP EEG moyen chez les participants ST et ED au cours des contractions en flexion (colonne de 

gauche) et en extension (colonne de droite) lors des contractions à 20, 40, 60 et 80 % de la rMVC. De haut en 

bas, les lignes représentent les valeurs de TRSP EEG dans les bandes de fréquences 13-21 Hz, 21-31 Hz, 35-45 

Hz et 60-90 Hz. Les valeurs des échelles en y ont été ajustées séparément pour chaque graphique. Les valeurs de 

TRSP EEG dans la bande de fréquences 13-21 Hz (première ligne) présentent un effet significatif du Groupe en 

flexion et en extension (respectivement colonne de gauche et de droite). En flexion comme en extension, ces 

valeurs ne sont jamais significativement différentes de zéro pour les participants ED (p > 0,0125 ; correction de 

Bonferroni). Un effet significatif du Niveau de Force et une interaction Groupe × Niveau de Force ont étés 

observés dans la bande de fréquences 21-31 Hz au cours des contractions en flexion (deuxième ligne, colonne de 

gauche). Les autres graphiques ne représentent aucun effet significatif (p > 0,05). En ce qui concerne la bande de 

fréquences 60-90 Hz, le t-test corrigé de Bonferroni indique que les valeurs de TRSP EEG sont significativement 

différentes de zéro pour les groupes de participants ST et ED uniquement dans les conditions expérimentales de 

80% de la rMVC en flexion et en extension. Les barres d’erreurs représentent l’intervalle de confiance de 95 %. 
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5.2.3.4. Fréquences comprises entre 60 et 90 Hz 

Enfin, dans la bande de fréquences 60-90 Hz (figure 26, quatrième ligne), l’ANOVA à 

mesures répétés des valeurs de TRSP EEG a permis de révéler un effet significatif du Niveau 

de Force en flexion (F3,57
 = 11,18 ; p < 0,05 ; figure 26 colonne de gauche) et en extension 

(F3,57
 = 7,79 ; p < 0,05 ; figure 26 colonne de droite). Les données de TRSP EEG montrent une 

augmentation de la puissance des oscillations cérébrales avec le Niveau de Force avec des 

valeurs d’augmentation de puissance des oscillations uniquement pour les plus grandes 

valeurs de rMVC. 

5.3. Discussion 

Cette étude a examiné la modulation de la TRSP EEG associée à la modulation de la 

coactivation musculaire chez des participants engagés dans un entraînement régulier de 

production de force (ST) et des participants activement engagés dans des disciplines 

d’endurances (ED). L’activation EMG des muscles antagonistes et les oscillations corticales 

qui émanent du cortex moteur ont été comparées entre les deux groupes de participants au 

cours d’une tâche de production de force isométrique. 

5.3.1. Capacités de production de force et coactivation musculaire 

L’absence de différence des valeurs de MVC et de rMVC entre les participants ST et ED est 

en accord avec les travaux de Lattier et al. (2003), qui ont reporté des capacités de production 

de force similaires chez ces deux populations lors de contractions isométriques. Ce résultat 

suggère que l’intensité de l’entraînement chez les deux populations que nous avons étudiées 

n’influence pas les adaptations en termes de capacités de production de force lors de 

contractions isométriques. Ceci est probablement lié à la spécificité des adaptations où les 

effets de l’entraînement sont maximisés lors d’exercices similaires à celui-ci (Morrissey et al., 

1995). L’absence d’effet significatif de l’entraînement en production de force pourrait 

s’expliquer par la différence entre la tâche d’entraînement pratiqué par les ST principalement 

composée de contractions dynamiques et la tâche expérimentale de notre étude sollicitant les 

participants dans des conditions isométriques. En revanche, si l’intensité de l’entraînement ne 

permet pas d’observer des différences en termes de capacités de production de force, il se 
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produit pour les contractions en flexion une moindre coactivation musculaire chez les 

participants ST comparativement aux participants ED. Ce résultat est en accord avec d’autres 

études qui ont déjà démontré une diminution de l’activation des muscles antagonistes à la 

suite d’un entraînement en production de force (Bru et Amarantini, 2008 ; Carolan et 

Cafarelli, 1992 ; Griffin et Cafarelli, 2005 ; Hakkinen et al., 2000 ; Hakkinen et al., 1998) et 

pourrait être attribué aux adaptations induites par l’entraînement en force chez les ST 

(Remaud et al., 2007). 

5.3.2. TRSP EEG dans la bande de fréquences 21-31 Hz 

Les principaux résultats de notre étude ont été observés dans la bande de fréquences 21-31 

Hz. Les résultats indiquent clairement une suppression des oscillations cérébrales chez les 

deux groupes de participants pour les deux directions de contraction. La suppression des 

oscillations corticales reflétant l’activation de la région cérébrale concernée (Pfurtscheller et 

al., 2003 ; Pfurtscheller et Lopes da Silva, 1999 ; Pfurtscheller et Neuper, 1992), ce résultat 

dénote une implication des fréquences entre 21 et 31 Hz qui émanent du cortex moteur dans la 

tâche de production de force. Si l’on s’intéresse spécifiquement aux résultats obtenus pour les 

contractions en flexion, la modulation des oscillations corticales dans la bande de fréquences 

21-31 Hz est caractérisée par une augmentation de la suppression de l’activité oscillatoire 

avec le Niveau de Force chez les participants ST, alors que la suppression reste similaire quel 

que soit le niveau de force exercé chez les participants ED. Ce résultat est remarquable parce 

qu’il a été obtenu uniquement au cours des efforts en flexion, c’est-à-dire dans la direction de 

contraction dans laquelle l’activation des muscles antagonistes augmentait davantage chez les 

participants ED que chez les participants ST avec le niveau de force produit. Cette plus 

grande suppression des oscillations corticales chez les participants ST comparativement aux 

participants ED pour les plus grands niveaux de force indique une plus forte activation du 

cortex moteur primaire (Patino et al., 2006 ; Salmelin et al., 1995). D’après les travaux 

réalisés par Dettmers et al. (1995), une plus grande activation du cortex moteur primaire 

pourrait correspondre au contrôle supraspinal de muscles autres que ceux principalement 

sollicités pour la réalisation de la tâche expérimentale. En l’absence de différence significative 

entre les participants ST et ED concernant les valeurs de MVC et les niveaux d’activation des 

muscles agonistes, nous suggérons que les adaptations corticales induites par un entraînement 

régulier en force pourraient permettre un codage plus précis de l’activation des muscles 
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antagonistes. Cet encodage spécifique conduirait à une minimisation de la contribution des 

muscles antagonistes ce qui améliorait l’efficience énergétique de la contraction musculaire 

(Baratta et al., 1988 ; Bru et Amarantini, 2008 ; Carolan et Cafarelli, 1992 ; Hakkinen et al., 

2000). Ce résultat est en accord avec d’autres études qui ont déjà mis en évidence 

l’implication de mécanismes supraspinaux dans la régulation des muscles antagonistes (De 

Luca et Mambrito, 1987 ; Mullany et al., 2002). Il corrobore aussi l’hypothèse d’un contrôle 

supraspinal distinct pour les muscles antagonistes (Klass et al., 2008). De plus, nos résultats 

montrent que le contrôle supraspinal des muscles antagonistes différait entre les groupes 

spécifiquement dans la direction de contraction (flexion) dans laquelle les muscles 

antagonistes correspondaient aux muscles sollicités principalement (i.e. muscles extenseurs du 

genou) de la tâche d’entraînement des participants ST. Ces adaptations supraspinales 

spécifiques à un entraînement régulier en force peuvent être associées à la plasticité du cortex 

moteur induite par l’apprentissage d’une habileté motrice (Griffin et Cafarelli, 2007 ; Karni et 

al., 1995 ; Lotze et al., 2003 ; Sanes et Donoghue, 2000 ; Tyc et al., 2005). De plus, ces 

résultats EEG indiquent un effet significatif du Niveau de Force et confirme les conclusions 

soulignées par Mima et al. (1999) qui avait mis en évidence une augmentation de la 

suppression des oscillations corticales avec le niveau de force au cours de contractions 

isométriques entre le pouce et le petit doigt. Ces résultats sont aussi en accord avec des 

enregistrements de tomographie par émission de positons et d’imagerie par résonnance 

magnétique (Dai et al., 2001 ; Dettmers et al., 1995 ; Thickbroom et al., 1998 ; van Duinen et 

al., 2008) qui ont montré que l’activation du cortex moteur primaire était significativement 

corrélée avec l’augmentation du niveau de force lors de contractions isométriques. Ces 

résultats pourraient refléter le recrutement d’un plus grand nombre de cellules corticales avec 

l’augmentation de la production de force isométrique (Thickbroom et al., 1998). 

5.3.3. TRSP EEG dans la bande de fréquences 13-21 Hz 

Concernant la TRSP EEG dans la bande de fréquences 13-21 Hz EEG TRSP, nos résultats ont 

montré une suppression significative des oscillations cérébrales dans les deux directions de 

contraction pour les participants ST, alors qu’aucune suppression significative n’a été 

observée chez les participants ED. Ce résultat indique une implication d’une bande de 

fréquences additionnelle dans la tâche de production de force chez les participants ST. En 

l'absence de données EMG supplémentaires sur d’autres muscles que ceux dédiés à la flexion 
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et l’extension de la jambe, ce résultat est plus difficile à interpréter. Il pourrait correspondre 

au contrôle supraspinal de muscles proximaux nécessaires pour stabiliser la jambe droite au 

cours des contractions (Dettmers et al., 1995). 

La modulation des oscillations corticales dans de multiples bandes de fréquences comprises 

entre 12 et 40 Hz est supposée refléter une implication de différentes populations de neurones 

dans la production de mouvements volontaires (Kilavik et al., 2011). Dans ce travail récent, 

ces auteurs montrent que les composantes fréquentielles autour de 20 et 30 Hz sont modulées 

différemment en fonction de la direction du mouvement qui va suivre. Les effets distincts 

observés dans les bandes de fréquences 21-31 Hz et 13-21 Hz dans cette étude pourraient 

suggérer un contrôle supraspinal spécifique des muscles qui ont une fonction différente dans 

la tâche de production de force. Nous pouvons suggérer que la bande de fréquences 21-31 Hz 

pourrait être impliquée dans le contrôle des muscles situés autour de l’articulation mobilisée 

par la tâche expérimentale. En revanche, la bande de fréquences 13-21 Hz pourraient être 

responsable du contrôle des muscles nécessaires à la stabilisation de la posture. 

5.3.4. TRSP EEG dans les bandes de fréquences 35-45 et 60-90 Hz 

Contrairement à Mima et al. (1999) qui a reporté une modulation de la TRSP EEG dans la 

bande de fréquences 35-45 Hz uniquement pour les niveaux de force les plus importants avec 

une augmentation de l’amplitude des oscillations corticales, nos résultats n’indiquent aucune 

modulation de la TRSP EEG. En revanche, nos résultats indiquent le même profil de 

modulation des oscillations corticales dans la bande de fréquences 60-90 Hz : une 

augmentation de l’amplitude des oscillations cérébrales pour les participants ST et ED dans 

les deux directions de contraction uniquement pour les niveaux de force les plus importants. 

Au regard de la sensibilité des enregistrements EEG à la contamination des signaux EMG 

notamment pour l’analyse des fréquences au-delà de 60 Hz (Goncharova et al., 2003 ; Pope et 

al., 2009 ; Whitham et al., 2007), ce résultat est à prendre en considération d’autant plus qu’il 

concerne les niveaux de production de force les plus importants, conditions au cours 

desquelles les participants peuvent avoir tendance à solliciter involontairement les muscles du 

cou. Pour vérifier ce point, nous avons réalisé une analyse qualitative supplémentaire. Cette 

analyse laisse à penser que cette composante pourrait être d’origine corticale. La figure 27 est 

une représentation topographique de la distribution moyenne de tous les participants de la 
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TRSP EEG dans la bande de fréquences 60-90 Hz en flexion (ligne du haut) et en extension 

(ligne du bas) pour chaque niveau de force. D’après cette représentation, il semblerait que 

l’activité enregistrée par les électrodes EEG se situant à proximité des muscles du cou et de la 

mâchoire ainsi que dans les régions temporales et occipitales sont contaminées par l’activité 

musculaire au cours des niveaux de force les plus importants. 

 

 

Figure 27 : représentation topographique du TRSP EEG moyen des participants ST et ED dans la bande de 

fréquences 60-90 Hz au cours des contractions en flexion (première ligne) et en extension (deuxième ligne) 

réalisées à 20, 40, 60 et 80 % de la rMVC (de gauche à droite). Ces représentations se caractérisent par une 

absence de modulation de la puissance spectrale des oscillations entre 60 et 90 Hz pour les niveaux de force 20 

et 40 % de la rMVC. Pour les niveaux de force les plus importants, il y a une augmentation de la puissance 

spectrale des oscillations surtout dans les régions occipitales et temporales. 

Si l’on s’intéresse spécifiquement à la puissance spectrale de l’activité enregistrée par 

l’électrode P7 (figure 28) située dans la région pariétale gauche contaminée par les 

contractions musculaires, nous voyons clairement sur cette figure que pour les niveaux de 

force les plus importants, il y a une très grande augmentation de la puissance au-dessus de 60 
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Hz. De plus, cette augmentation semble avoir son maximum au-delà de 100 Hz et un pic 

autour de 75 Hz n’est pas clairement visible. Nous pouvons alors conclure que pour les 

électrodes EEG situées dans les régions temporales et occipitales, l’augmentation de la TRSP 

EEG dans la bande de fréquences 60-90 Hz est liée à une contamination EMG.  

 

 

Figure 28 : représentation du TSRP moyen des participants ST et ED du signal enregistré par l’électrode EEG 

P7 au cours des flexions (ligne du haut) et des extensions (ligne du bas) pour les niveaux de force à 20, 40, 60 

and 80% de la rMVC (de gauche à droite). 

Concernant l’électrode EEG d’intérêt Cz, la représentation topographique (figure 29) semble 

indiquer que cette électrode et les électrodes environnantes sont moins contaminées par 

l’activité musculaire des muscles du cou et de la mâchoire. De plus, pour les niveaux de force 

les plus importants, contrairement à l’électrode P7, la puissance spectrale de l’activité 

enregistrée par l’électrode Cz (figure 29) ne semble pas indiquer d’augmentation au-delà de la 
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fréquence de 100 Hz. Il est aussi possible de distinguer un pic autour de la fréquence 75 Hz 

dans les deux directions de contraction. Enfin, l’amplitude du pic repéré autour de la 

fréquence de 75 Hz pour l’électrode Cz est qualitativement bien plus faible que l’amplitude de 

cette même fréquence pour l’électrode P7. Le profil de puissance spectrale reporté à 

l’électrode Cz semble être caractéristique de processus EEG. Nous pouvons alors supposer 

que l’effet statistique observé chez les deux populations de participants concernant la 

modulation de la TRSP EEG dans la bande de fréquences 60-90 Hz uniquement pour les 

niveaux de force les plus importants soit associé à un processus cérébral. Cette absence de 

contamination EMG enregistrée par l’électrode EEG Cz est probablement liée d’une part au 

choix de l’électrode EEG de référence Fz qui est proche de Cz, ce qui visait à mettre l’accent 

sur les variations locales de voltage au-dessus de la région péri-rolandique. Il est ainsi très 

probable que le niveau de contamination EMG soit très similaire aux électrodes EEG Cz et 

Fz. D’autre part, avec la procédure manuelle employée pour supprimer les artéfacts contenus 

dans les enregistrements EEG, nous pouvons supposer que la contamination des signaux EEG 

par des signaux EMG (Goncharova et al., 2003 ; Pope et al., 2009 ; Whitham et al., 2007) ne 

peut pas expliquer la présence de hautes composantes fréquentielles dans les oscillations du 

cortex moteur primaire. 
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Figure 29 : représentation du TSRP moyen des participants ST et ED du signal enregistré par l’électrode EEG 

Cz au cours des contractions en flexion (ligne du haut) et en extension (ligne du bas) pour les niveaux de force à 

20, 40, 60 and 80% de la rMVC (de gauche à droite). 

Au vu de cette analyse, il est évident que les électrodes EEG situées dans les régions 

temporales et occipitales sont contaminés par de l’EMG. Il est donc difficile d’affirmer avec 

certitude que la TRSP EEG dans la bande de fréquences 60-90 Hz enregistrée par l’électrode 

Cz reflète exclusivement un mécanisme cérébral. Avec toutes les réserves que nous pouvons 

émettre sur ce résultat, nous pouvons suggérer que cette bande de fréquences joue un rôle 

crucial dans le contrôle de la production de hauts niveaux de force. L’apparition de 

composantes fréquentielles EEG dans de hautes fréquences pourrait être associée à une 

augmentation de la fréquence de décharge avec le niveau de force produit (Thickbroom et al., 

1998). 
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5.4. Conclusion 

En conclusion, en utilisant la comparaison des participants ST et ED comme paradigme 

expérimental pour faire varier la coactivation musculaire lors de contractions isométriques 

sous-maximales à performance équivalente, cette étude est, à notre connaissance, la première 

à révéler une augmentation de l’activation du cortex moteur primaire associée à une 

diminution du niveau d’activation des muscles antagonistes. Nous suggérons que ces 

adaptations pourraient être associées à un encodage spécifique de la coactivation musculaire à 

travers les oscillations corticales dans la bande de fréquences 21-31 Hz. Ceci pourrait être 

responsable d’une amélioration de l’efficience énergétique de la contraction musculaire chez 

les participants ST. A notre connaissance, cette étude est aussi la première à montrer que les 

adaptations centrales induites par un entraînement régulier en force sont associées à une 

modulation des oscillations corticales au cours de contractions isométriques à des niveaux 

sous-maximaux.  

 

 

Ces oscillations dont nous avons montré les modulations et suggéré qu’elle pouvaient contenir 

une information pour réaliser un encodage spécifique de la coactivation musculaire présentent 

aussi la particularité d’être couplées d’un point de vue fréquentiel avec l’activité EMG des 

muscles sollicités (Conway et al., 1995 ; Kilner et al., 2000 ; Kilner et al., 1999 ; Mima et al., 

1999 ; Salenius et al., 1997). L’investigation des interactions cortico-musculaires représente 

une analyse pertinente pour déterminer les stratégies de contrôle supraspinal de la contraction 

musculaire (Baker et Baker, 2003 ; Chakarov et al., 2009). Avant de présenter les résultats 

concernant l’analyse des interactions cortico-musculaire avec les muscles agonistes et 

antagonistes chez les participants ST et ED, nous présenterons dans le prochain chapitre les 

limites du calcul mathématique de la cohérence pour tester statistiquement la dépendance 

entre des processus oscillatoires. Nous proposerons alors une nouvelle méthode qui repose sur 

la détermination des zones de significativité du cross-spectrum en ondelettes. 
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6. CHAPITRE 6  

UN NOUVEAU TEST STATISTIQUE POUR LA DETECTION DE LA DEPENDANCE 

TEMPS-FREQUENCE ENTRE DEUX PROCESSUS OSCILLATOIRES NON 

STATIONNAIRES 

L’un des objectifs de mon travail, suite à cette quantification séparée de l’activité musculaire 

et de l’activité corticale, était de mesurer les interactions cortico-musculaires afin de tester 

directement le lien fonctionnel entre le cortex moteur primaire et les muscles sollicités lors de 

contractions isométriques chez nos participants ST et ED. En commençant ce travail, j’ai 

rapidement été confronté à la définition de la cohérence de Halliday et al. (1995) mais 

également à l’absence de test statistique permettant de déterminer clairement si une valeur de 

cohérence significative représente réellement une dépendance entre les signaux étudiés 

(Mehrkanoona et al., 2011). Ce problème nous a amené à réfléchir sur des méthodes qui 

permettent de déterminer un seuil de significativité au-delà duquel on peut affirmer avec 

certitude qu’il existe une dépendance réelle entre les deux signaux considérés. Ce chapitre va 

présenter le développement d’une nouvelle méthode de détection de la dépendance temps-

fréquence entre deux processus oscillatoires non stationnaires. Cette méthode repose sur la 

détection des zones de significativité de la représentation temps-fréquence du cross-spectrum 

en ondelettes et sera comparée avec le calcul de la cohérence à partir de données simulées et 

neurophysiologiques.  

6.1. Introduction 

L’analyse des interactions cortico-musculaires repose le plus communément dans la littérature 

sur le calcul mathématique de la cohérence (Halliday et al., 1995). Ce calcul permet d’obtenir 

une mesure normalisée de la dépendance entre deux séries temporelles oscillatoires. La 

détermination du seuil statistique au-delà duquel les valeurs de cohérence sont considérées 

comme significatives a été proposée par Gish et Cochran (1988) et Maris et al. (2007). Quand 

les valeurs de cohérence dépassent ce seuil de significativité pour une bande de fréquences 



 

- 97 - 
 

donnée, alors on considère que les signaux sont corrélés dans cette bande de fréquence. 

Récemment, des travaux ont remis en cause le calcul de la cohérence comme mesure 

statistique pertinente de la dépendance entre deux séries temporelles oscillatoires 

(Mehrkanoona et al., 2011). En effet, un niveau significatif de cohérence ne correspond pas 

nécessairement à une dépendance significative entre deux signaux aléatoires. Ceci est d’autant 

plus vrai que le nombre d’essais pour calculer la cohérence est faible. A partir d'exemples sur 

des données simulées dont on connaît à priori les caractéristiques de dépendance temps-

fréquence, nous énoncerons les limites de l’analyse statistique du calcul de la cohérence en 

ondelettes (WC). Nous proposerons alors une solution alternative basée sur la détection des 

valeurs significatives du cross-spectrum en ondelettes (WCS). Les deux méthodes d’analyse 

de WC et de WCS seront comparées à partir de données simulées et de données 

expérimentales EEG et EMG enregistrées au cours d’une tâche de production de force 

isométrique chez un participant. 

6.2. Méthodologie 

6.2.1. Nouveau test statistique pour la détection des valeurs significatives du 

WCS 

Il est souvent avancé que la WC est plus interprétable que le WCS, qui correspond à une 

mesure non-normalisée de la dépendance entre les signaux. En effet, à première vue, il semble 

difficile de juger si les valeurs de WCS sont significatives. Rappelons que la méthode 

standard pour détecter les valeurs significatives de la cohérence repose sur une méthode 

statistique permettant de tester l'hypothèse nulle nommée H0. Selon cette hypothèse, les 

composantes des deux séries temporelles sont des variables gaussiennes centrées, 

indépendantes et identiquement distribuées. La nouvelle procédure statistique propose de 

tester une hypothèse nulle plus générale pour laquelle les séries temporelles aléatoires sont 

des vecteurs indépendants avec une moyenne nulle et une matrice de covariance à déterminer. 

La détermination du seuil est calculée à partir de la plus grande valeur propre de la matrice de 

covariance de chacune des séries temporelles. Avec cette procédure, les valeurs de WCS plus 

faibles que le seuil sont considérées comme non significatives alors que les valeurs de WCS 
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qui sont au-dessus sont considérées comme étant un niveau véritablement significatif de la 

dépendance temps-fréquence dans une fréquence et à un instant donné. 

Par conséquent, deux séries temporelles dont l’amplitude de l’auto-spectrum est importante 

vont entraîner des valeurs de cross-spectrum importantes, sans qu’il n’y ait nécessairement 

une dépendance entre les deux séries temporelles, ce qui n’est pas le cas dans le calcul de la 

cohérence dont le cross-spectrum est normalisé par les auto-spectrums des deux séries 

temporelles. Cependant, le calcul du niveau de seuil de significativité basé sur le calcul des 

valeurs propres de la matrice de covariance deux séries temporelles s’adapte à l’amplitude des 

auto-spectrums des séries temporelles. 

6.2.2. Données simulées 

Afin d’évaluer la pertinence de la méthode basée sur la détection des zones de significativité 

du WCS comparativement à la méthode basée sur la détection des zones de significativité de 

la WC, ces deux méthodes ont été comparées en utilisant des données simulées dont on 

connaissait à priori les caractéristiques de dépendance temps-fréquence. 

Les caractéristiques de ces données étaient les suivantes : les signaux simulés ont été générés 

à une fréquence d'échantillonnage de 1000 Hz sur une période de 1000 ms. De 0 à 300 ms, ces 

signaux contenaient une composante fréquentielle à 10 Hz, alors que de 300 à 700 ms, ils 

contenaient une composante fréquentielle à 30 Hz. Enfin, de 700 à 1000 ms, ces signaux 

n'avaient aucune caractéristique commune. Du bruit blanc gaussien a été ajouté à ces signaux. 

Un exemple des signaux bruts avec un rapport de signal sur bruit (SNR) de -5 dB est donné 

dans la figure 30a. Ces deux séries temporelles sont corrélées sur les intervalles de temps de 0 

à 300 ms et 300 à 700 ms respectivement dans les fréquences 10 Hz et 30 Hz.  
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Figure 30 : (a) exemple des séries temporelles x et y générées avec un rapport de signal sur bruit de -5 dB. (b) et 

(c) représentation respective de l’auto-spectrum de x et y. (d) et (e) représentation respective de la WC et du 

WCS. Les deux séries temporelles ont des oscillations communes dans la bande de fréquences autour de 10 Hz 

de 1 à 300 ms et dans la bande de fréquences 30 Hz de 300 à 700 ms. 

6.2.3. Données expérimentales 

Afin d’évaluer la pertinence de la méthode basée sur la détection des zones de significativité 

du WCS proposée dans cette étude, nous avons appliqué ce test à des données 

neurophysiologiques de type EEG et EMG. Le protocole expérimental et le recueil des 

données sont décrits dans le chapitre 4. Pour rappel, les activités EEG et EMG du muscle VM 

ont été enregistrées chez un seul participant. Les conditions expérimentales étaient des 

extensions à 10 et 20 % de la rMVC ainsi qu’une condition au cours de laquelle le participant 

restait au repos. Un total de 100 essais a été réalisé par condition expérimentale. 

Le prétraitement des signaux EEG a consisté à réaliser un filtrage passe-haut à 0,5 Hz, puis un 

référençage du signal par rapport à l’électrode EEG Fz. L’électrode EEG Cz a été 

sélectionnée comme électrode d’intérêt pour la suite des analyses. Le signal de l’électrode 

EMG VM a été filtré avec un filtre passe-haut à une fréquence de coupure de 3 Hz. Les 
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données ont ensuite été découpées en epochs de -1 à +7 secondes par rapport à l’apparition du 

feedback visuel de production de force. Enfin, une inspection visuelle des signaux a été 

réalisée pour supprimer les essais contenant des artéfacts. Le nombre d’essais retenus au final 

par condition expérimentale était de 70. 

Le cross-spectrum a ensuite été calculé entre les électrodes EEG Cz et EMG VM. Le signal de 

l’électrode EMG n’a pas été rectifié car cette procédure n’est ni nécessaire ni appropriée pour 

l’analyse des interactions cortico-musculaires compte tenu des arguments que nous avons 

énoncés dans le chapitre 3 (McCelland et al., 2012).  

6.3. Résultats 

6.3.1. Données simulées 

L’effet du nombre d’essais a été testé sur la détection des zones de significativité de la WC et 

du WCS (figure 31). Nous voyons clairement que les cartes temps-fréquence de la WC et du 

WCS ne contiennent pas les mêmes informations. Les valeurs importantes du WCS sont 

principalement observées dans des bandes de fréquences autour de 10 et 30 Hz, 

respectivement dans les intervalles de temps 0 à 300 ms et 300 à 700 ms, ce qui est cohérent 

avec la dépendance temps-fréquence des signaux qui ont été générés. Le test statistique sur la 

WC indique des valeurs significatives dans les bandes de fréquences de 10 et 30 Hz 

respectivement autour des intervalles de temps de 200 et 500 ms, ce qui est cohérent avec la 

dépendance des signaux générés. En revanche, on observe des zones significatives dans la 

fréquence de 20 Hz autour de 300 ms (figure 31 ; lignes 1 et 2), ce qui est inattendu dans le 

sens où il n’existe pas de corrélation temps-fréquence entre les deux séries temporelles 

générées. Le test de la WC détecte aussi des zones significatives qui semblent plus 

aléatoirement disposées sur la carte temps-fréquence. 

Avec le test basé sur la détection des zones de significativité de la carte temps-fréquence du 

WCS, (figure 31, quatrième colonne), les résultats semblent plus satisfaisants. Ce nouveau 

test estime correctement les zones significatives de la carte temps-fréquence du WCS aux 

endroits où la dépendance entre les signaux est réellement significative, et ne détecte pas de 

zones sur la carte où la corrélation entre les signaux n’existe pas. Les résultats obtenus à partir 
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de seulement deux essais sont représentés sur la troisième ligne de la figure 31. La détection 

des zones de significativité de la WC est alors moins bonne que lorsque 10 et 30 essais sont 

utilisés. En effet, la plupart des zones réellement significatives détectées précédemment avec 

10 et 30 essais ne le sont pas avec seulement 2 essais. Au contraire, les résultats de notre 

procédure (figure 31, troisième ligne, quatrième colonne) montrent que la détection des zones 

significatives est bien plus pertinente avec seulement deux essais. 

 

 

Figure 31 : WC (première colonne) et détection des zones significatives de la carte temps-fréquence de la WC 

(deuxième colonne), valeurs significatives en rouge. WCS (troisième colonne) et détection des zones 

significatives de la carte temps-fréquence du WCS (quatrième colonne), valeurs significatives en rouge. La 

dépendance entre les deux signaux simulés avec un rapport de signal sur bruit de -5 dB a été testé sur 30 essais 

(première ligne), 10 essais (deuxième ligne) et 2 essais (troisième ligne).  

Nous allons maintenant comparer le comportement des deux tests dans une condition où l’on 

sait à priori qu’il n’y a pas de dépendance entre les deux signaux. Le signal � est similaire à 

celui que nous avons utilisé précédemment : de longueur 1000 ms à une fréquence 

d’échantillonnage de 1000 Hz, deux composantes oscillatoires sinusoïdales de 10 et 30 Hz 
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respectivement de 0 à 300 et de 300 à 700 ms ; du bruit blanc gaussien a été ajouté. Le second 

signal � généré était uniquement du bruit blanc gaussien. Ainsi, la dépendance entre les deux 

signaux était nulle. Un exemple de la comparaison entre les deux tests est donné dans la figure 

32. Sur cette figure, les cartes temps-fréquence de la WC (figure 32a) et du WCS (figure 32c) 

indiquent des valeurs importantes. En revanche, l’information concernant les zones de 

significativité est différente (figure 32b et d). Le test de significativité de la WC indique 

beaucoup de valeurs significatives. En revanche, même si les valeurs du WCS semble 

importantes, la détection des zones de significativité indique qu’aucune valeur du WCS 

dépasse le seuil statistique, ce qui est cohérent avec la dépendance des signaux générés. 

 

 

Figure 32 : représentation temps-fréquence (a) de la WC et (b) des valeurs significatives de la WC (en rouge) (c) 

ainsi que (c) du WCS et (d) valeurs significatives du WCS (en rouge). Les WC et WCS ont été calculés à partir 

de signaux qui ne présentaient aucune dépendance. 

Toujours dans l’objectif de produire artificiellement de l’indépendance entre les 2 signaux, 

nous avons créé 30 séries temporelles avec les caractéristiques suivantes : longueur 1000 ms à 

une fréquence d’échantillonnage de 1000 Hz, deux composantes oscillatoires sinusoïdales de 

10 et 30 Hz, respectivement de 0 à 300 et de 300 à 700 ms ; du bruit blanc gaussien a été 

ajouté. Nous avons ensuite randomisé l’ordre d’apparition du signal � pour créer 

artificiellement de l’indépendance entre les signaux et comparer les résultats obtenus avec les 

tests de WC et WCS. Avec cette procédure de randomisation des données, les signaux sont 

indépendants l’un de l’autre pour chaque essai, ainsi aucune valeur significative n’est censée 

apparaître dans les cartes temps-fréquence de significativité de la WC et du WCS. Les 

résultats des tests de significativité avec et sans randomisation sont représentés en figures 33. 

Le test de significativité sur la WC (figure 33b) indique un grande nombre de valeurs 

significatives, ce qui n’est évidemment pas satisfaisant. En revanche, la carte temps-fréquence 
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de la figure 33d indique qu’aucune valeur du WCS ne dépasse le seuil de significativité alors 

que celui-ci comporte des valeurs importantes de corrélation (figure 33c). 

 

 

Figure 33 : représentation temps-fréquence (a) de la WC et (b) des valeurs significatives de la WC (en rouge) 

ainsi que (c) du WCS et (d) des valeurs significatives du WCS (en rouge). Les WC et WCS ont été calculés à 

partir de signaux qui ne présentaient aucune dépendance. 

6.3.2. Données expérimentales 

La figure 34 représente les valeurs de WC (première colonne) et de WCS (troisième colonne) 

entre les signaux EEG et EMG pour un nombre d’essais important (70). Ces représentations 

temps-fréquence indiquent que la WC et le WCS contiennent des informations différentes. 

Les valeurs importantes de WC sont largement étalées dans la carte temps-fréquence quel que 

soit le niveau de rMVC, sans aucune distinction de dépendance des signaux EEG et EMG au 

cours des périodes de repos et de contraction. Au contraire, des valeurs importantes de WCS 

sont observées dans des bandes de fréquences autour de 10 et 20 Hz, spécifiquement pour les 

périodes au cours desquelles il y a une contraction musculaire. De plus, le test statistique du la 

WC indique des valeurs significatives isolées et dispersées dans l’ensemble de la carte temps-

fréquence quel que soit le niveau de force. Ce test détecte des zones de significativité au cours 

des périodes de repos et n’affiche pas de dépendance claire entre les signaux EEG et EMG au 

cours des périodes d’extension du genou. A l’inverse, le test de détection des zones de 

significativité basé sur le WCS que nous proposons révèle une absence de dépendance entre 

les signaux EEG et EMG au cours des périodes de repos et pour le niveau de force à 0% de la 

rMVC. Pendant les périodes de production de force à 10 et 20 % de la rMVC, le test permet 
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de détecter de la dépendance entre les signaux dans des bandes de fréquences autour de 10 et 

20 Hz. 

 

 

Figure 34 : analyse de la WC et du WCS à partir de données EEG et EMG au cours de contractions isométriques 

des muscles extenseurs du genou à 0 % (première ligne), 10 % (deuxième ligne) et 20 % (troisième ligne) de la 

rMVC avec 70 essais. La première colonne représente la WC et la deuxième les valeurs significatives (en rouge) 

de la WC. La troisième colonne représente le WCS et la quatrième les valeurs significatives (en rouge) du WCS. 

Un autre avantage de l’approche proposée dans cette méthode est qu’elle permet d’obtenir des 

résultats satisfaisants même avec un très faible nombre d’essais. Pour illustrer ceci, nous 

avons sélectionné 10 essais aléatoirement parmi les 70 essais dont nous avons présenté les 

résultats précédemment. Avec un nombre plus faible d’essais (figure 35), les résultats 

observés concernant les zones de significativité des méthodes WC et WCS sont similaires aux 

résultats observés avec un plus grand nombre d’essais. Mise à part cette tendance générale, les 

valeurs significatives de WC indiquent une plus grande dispersion de la dépendance entre les 

signaux EEG et EMG dans la carte temps-fréquence avec un plus faible nombre d’essais. 
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Avec le test statistique basé sur le WCS (figure 35, quatrième colonne), les zones de 

significativité sont étalées sur des bandes de fréquences plus importantes autour de 10 et 20 

Hz. De plus, au cours de la condition à 0 % de la rMVC, le test de détection des zones de 

significativité révèle une dépendance entre les signaux autour de 7 Hz. 

 

 

Figure 35 : analyse de la WC et du WCS à partir de données EEG et EMG au cours de contractions isométriques 

des muscles extenseurs du genou à 0 % (première ligne), 10 % (deuxième ligne) et 20 % (troisième ligne) de la 

rMVC avec 10 essais. La première colonne représente la WC et la deuxième les valeurs significatives (en rouge) 

de la WC. La troisième colonne représente le WCS et la quatrième les valeurs significatives (en rouge) du WCS. 
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6.4. Discussion 

6.4.1. Comparaison à partir des données simulées 

Tout d’abord, si le niveau de bruit est important dans les mesures, l’analyse visuelle des cartes 

temps-fréquence de WC réelle et le WCS réel a tendance à fournir le même type 

d’information sur la dépendance entre les deux séries temporelles. Cependant, la procédure du 

test statistique de détermination des valeurs significatives en utilisant la WC ou le WCS 

amène à des conclusions largement différentes sur la nature de la corrélation entre les deux 

séries temporelles. Le test standard basé sur la détection des zones de significativité de la WC 

indique des erreurs statistiques de type I : le test indique que des valeurs de WC dépassent le 

seuil de significativité, ce qui est faux dans la réalité (faux positifs). Ce test produit aussi des 

erreurs statistiques de type II : le test ne détecte pas des valeurs de WC significatives alors 

qu’elles le sont dans la réalité (faux négatifs). Quel que soit le nombre d’essais, le test 

statistique basé sur la WC produit des erreurs de type I. Les erreurs sont d’autant plus 

importantes que le nombre d’essais est faible, la détection des zones de significativité avec un 

nombre très faible d’essais est particulièrement médiocre. Au contraire, notre méthode ne 

détecte des valeurs significatives que dans les zones dans lesquelles il y a réellement de la 

dépendance entre les signaux. Les résultats sont toutefois moins satisfaisants avec un très 

faible nombre d’essais, mais l’erreur du test basée sur le WCS est largement moins importante 

que celle basée sur la WC. On observe les mêmes phénomènes de faux positifs avec des 

signaux qui n’ont pas les mêmes caractéristiques temps-fréquence et qui sont donc 

indépendants. Ceci a été mis en évidence d’une part en testant la dépendance entre un signal 

qui contenait plusieurs composantes fréquentielles et du bruit blanc gaussien, et d’autre part 

en intervertissant les signaux entre les différents essais. Encore une fois, des valeurs de WC 

dépassent le seuil de significativité, ce qui n’est pas le cas de notre test. A notre connaissance, 

cette procédure pour détecter les valeurs significatives des cartes temps-fréquence de WCS est 

nouvelle, et nous pensons qu’elle représente une alternative très séduisante pour s’affranchir 

des limites qui ont été mises en évidence pour le test de la WC. 
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6.4.2. Analyse des interactions corticomusculaires 

Les résultats sur l’analyse de la corrélation entre l’activité EEG et EMG, i.e. les interactions 

cortico-musculaires, confirment les résultats obtenus à partir des données simulées. Ceci 

ajoute de l’intérêt à l’utilisation de ce test pour l’étude de la dépendance temps-fréquence 

entre des signaux électrophysiologiques non stationnaires. D’après la carte de significativité 

de la WC, quel que soit le nombre d’essais retenus pour le calcul de la WC, le test statistique 

détecte un très grand nombre de faux positifs : beaucoup de valeurs de la WC dépassent le 

seuil de significativité alors qu’il n’y a pas de production de force, et ce dans l’ensemble des 

fréquences étudiées. 

En revanche, le test que nous proposons permet de mettre en évidence de la dépendance entre 

les signaux EEG et EMG uniquement au cours des phases de contractions, et ce même pour 

un très faible nombre d’essais. Cette dépendance est significative dans des bandes de 

fréquences autour de 20 Hz, ce qui a déjà été mis en évidence dans la littérature (Conway et 

al., 1995 ; Kilner et al., 2000 ; Salenius et al., 1997), mais aussi dans une bande de fréquences 

autour de 10 Hz. Ce résultat est moins commun, mais néanmoins déjà reporté dans des études 

avec des participants sains (Feige et al., 2000 ; Marsden et al., 2001) et des patients 

Parkinsoniens (Raethjen et al., 2009). Il n’est pas surprenant d’observer des interactions entre 

les signaux EEG et EMG dans des bandes de fréquences jusqu’alors peu mises en évidence 

puisque nous avons soulevé le problème des faux négatifs. Le test du WCS pourra peut-être 

permettre de mettre en évidence des phénomènes qui n’ont pas pu être décelés par le test de la 

WC. Au regard des résultats obtenus sur les données simulées, nous pouvons suggérer que le 

test que nous proposons dans cette étude estime plus correctement que le test de WC les zones 

significatives dans la carte temps-fréquence aux endroits où il y a réellement une dépendance 

entre les signaux EEG et EMG. Un autre bénéfice de cette approche pour l’analyse des 

interactions cortico-musculaires est l’amélioration de la détection des zones de significativité 

avec un faible nombre d’essais. Bien que l’on observe une dispersion dans les fréquences, 

avec peu d’essais (10), les résultats obtenus en utilisant le test proposé conserve les 

caractéristiques générales que nous observions avec un plus grand nombre d’essais (70). Ce 

résultat illustre l’avantage expérimental de notre approche quand les conditions cliniques 

limitent le nombre d’essais réalisable par les patients. 
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6.5. Conclusion 

Bien que le WCS soit une mesure non normalisée de la dépendance entre deux processus 

oscillatoires, la procédure que nous proposons ici peut être utilisée pour détecter les valeurs 

significatives de WCS puisque la valeur du seuil statistique s’adapte à l’amplitude des auto-

spectrums des deux signaux. La cohérence est souvent considérée comme plus interprétable 

car c’est une mesure normalisée. Cependant, notre étude met en évidence que des valeurs 

significatives sont détectées alors qu’il n’y a pas nécessairement de dépendance significative 

temps-fréquence entre les deux signaux considérés. Les interprétations faites à partir de 

l’analyse de la WC peuvent donc être erronées. Au contraire, nous avons montré à partir de 

données simulées et réelles que le test statistique basé sur la détection des valeurs de 

significativité de la carte temps-fréquence du WCS est un moyen beaucoup plus fiable pour 

déterminer la dépendance temps-fréquence entre deux processus gaussien. 

Les résultats obtenus grâce à cette méthode permettent de tester de manière satisfaisante la 

dépendance entre deux processus non stationnaires, et ce, même pour un faible nombre 

d’essais. Cette nouvelle méthode représente un intérêt majeur pour l’analyse des interactions 

cortico-musculaires compte tenu de son rôle fonctionnel dans le contrôle du mouvement 

(Baker et Baker, 2007). Les interactions cortico-musculaires avec les muscles agonistes et 

antagonistes seront donc calculées à partir cette méthode pour déterminer l’implication du 

cortex moteur primaire dans la régulation de la coactivation musculaire. 
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7. CHAPITRE 7  

INTERACTIONS CORTICO-MUSCULAIRES AVEC LES MUSCLES ANTAGONISTES 

Les résultats concernant la modulation des oscillations corticales suggèrent un encodage 

spécifique de l’activation des muscles antagonistes chez les participants ST. En effet, la 

diminution de la coactivation musculaire chez les ST est associée à une modulation des 

oscillations corticales. Cependant, cette étude ne permet pas de répondre à la question 

générale de communication directe entre le cortex moteur primaire et les muscles, ce que 

permet de vérifier l’analyse des interactions cortico-musculaires. Ces interactions sont un 

outil approprié pour étudier les stratégies de contrôle cortical de la contraction musculaire 

(Baker et Baker, 2003 ; Chakarov et al., 2009). Si cette analyse a largement été utilisée pour 

répondre à la question du contrôle des muscles agonistes (Brown et al., 1998 ; Mima et al., 

1999), à notre connaissance elle n’a jamais été mise en œuvre pour évaluer l’implication du 

cortex moteur primaire dans la coactivation musculaire. L’objectif de cette étude est de 

comparer la magnitude des interactions cortico-musculaires avec les muscles agonistes et 

antagonistes. Compte tenu des travaux qui suggèrent un codage du niveau supraspinal pour le 

contrôle de la coactivation musculaire (De Luca et Mambrito, 1987 ; Ethier et al., 2007 ; 

Humphrey et Reed, 1983 ; Levenez et al., 2005 ; Psek et Cafarelli, 1993 ; Weir et al., 1998), 

l’hypothèse de cette étude est qu’il existerait un couplage entre l’activité EEG et l’EMG des 

muscles antagonistes. Une modulation de la magnitude de ces interactions indiquerait un 

mode de contrôle spécifique pour le contrôle des muscles agonistes et antagonistes. De plus, 

au regard des adaptations concernant la modulation de la coactivation musculaire mises en 

évidence chez les participants ST, nous pouvons également faire l’hypothèse d’une 

modulation de la magnitude des interactions cortico-musculaires chez les participants ST 

comparativement aux participants ED, ce qui correspondrait à un contrôle cortical plus fin de 

l’activation des muscles (Perez et al., 2006) où à un contrôle plus fin de la production du 

niveau de force musculaire (Ushiyama et al., 2010). 
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7.1. Méthodologie 

Les participants et le recueil des données analysées dans cette étude sont détaillés dans le 

chapitre 4. Seront détaillées dans ce paragraphe « Méthode » les étapes de prétraitements et 

traitements des signaux EEG et EMG spécifiques à ce chapitre.  

La méthodologie de ce chapitre contient deux parties. Une première où nous avons testé 

l’effet du type de prétraitement sur la détection des zones de significativité du WCS. Cela 

nous a permis de déterminer une procédure de prétraitement optimale que nous avons utilisé 

pour analyser les interactions cortico-musculaires sur l’ensemble de nos données. 

7.1.1. Prétraitements 

Les signaux EEG et EMG ont été filtrés par un filtrage passe-bande puis coupe-bande, 

respectivement avec les fréquences de coupure entre 3 et 100 Hz puis 45 et 55 Hz. Une 

référence moyenne a été appliquée aux signaux EEG. 

Pour déterminer un type de prétraitement optimal concernant les bornes des filtres appliqués 

aux données EEG et EMG et le type de référence du signal EEG, nous avons au préalable 

testé différents types de filtres et de références EEG. Pour cette analyse, seules les données 

des contractions réalisées en extension à 20 % de la rMVC ont été retenues chez chaque 

participant. Les interactions cortico-musculaires ont été calculées entre l’électrode EEG Cz et 

l’électrode EMG VM. Deux types de références EEG ont été comparées : référence par 

rapport à l’électrode EEG Fz vs. référence moyenne, ainsi que différents filtres passe-haut, 

passe-bande et coupe-bande ont été testés. Dix types de filtres résumés dans la figure 38 ont 

été comparés. 

Une fois l'ensemble de ces types de prétraitement réalisés, les signaux EEG et EMG continus 

ont ensuite été découpés en epochs de -0,5 à +8 secondes par rapport à l’apparition du 

feedback visuel. Les essais pour lesquels la réalisation de la tâche avait été déterminée comme 

non satisfaisante dans le chapitre 5 ont été supprimés. Une inspection visuelle des signaux 

EEG et EMG a aussi été réalisée pour supprimer les essais contenant des artéfacts. Les essais 

supprimés n'ont pas été les mêmes que ceux du chapitre 7 car les procédures de prétraitements 

des signaux étaient différentes dans cette étude. 
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Enfin, pour chaque essai, une transformation en ondelettes de Morlet (nombre de cycle 7 

(Tallon-Baudry et al., 1996)) entre 0,13 et 114,39 Hz par pas de 1.07 Hz a été réalisée sur le 

signal de l’électrode EEG Cz, et les signaux de l’électrode EMG VM. La moyenne des cartes 

temps-fréquence a été calculée pour le signal de chaque électrode. Enfin, le WCS a été calculé 

entre la carte temps-fréquence moyenne de l’électrode EEG Cz et l’électrode EMG VM. Le 

seuil statistique (p < 0,05) a été déterminé selon la méthode que nous avons détaillée dans le 

chapitre 6 (Bigot et al., 2011) sur une période de +3 à +6 secondes par rapport à l’apparition 

du feedback visuel. Afin d’avoir un indice de comparaison entre les différentes méthodes de 

prétraitement, nous avons effectué un comptage automatique du nombre de pixels significatifs 

de la carte temps-fréquence de significativité du WCS dans l'intervalle de temps +3 à +6 

secondes par rapport à l'apparition du feedback visuel et dans la bande de fréquences entre 13 

et 31 Hz.  

La première ligne de la figure 36 représente les signaux utilisés de l’électrode EEG Cz et de 

l’électrode EMG VM chez un participant représentatif. Les lignes noires horizontales 

représentent les valeurs de l’estimation de la covariance des matrices des deux signaux 

nécessaires au calcul du seuil de significativité. La seconde ligne représente la carte temps-

fréquence du WCS calculé à partir des signaux représentés au-dessus. Sur la troisième ligne 

est représentée la carte temps-fréquence des valeurs significatives de dépendance entre les 

deux signaux, en rouge sont représentées les valeurs de WCS qui sont supérieures aux valeurs 

du seuil de significativité qui est indiqué sur la figure 36. Lorsque la magnitude des 

interactions cortico-musculaires est calculée, il s’agit de déterminer le volume entre le seuil de 

significativité et les valeurs du WCS qui sont supérieures au seuil de significativité. 
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Figure 36 : illustration du calcul du niveau de significativité du WCS à partir des données d’un participant ST au 

cours d’extensions à 20 % de la rMVC. La ligne du haut représente les signaux EEG et EMG du muscle agoniste 

VM à partir desquels a été calculé le WCS, le trait vertical noir représente l’estimation du niveau de bruit de 

chacun des signaux. La deuxième ligne représente la carte temps-fréquence du WCS des signaux EEG et EMG. 

Sur la troisième est indiquée la valeur du seuil de significativité calculé à partir de l’estimation du niveau de bruit 

des signaux, la représentation temps-fréquence du la significativité du WCS indique en rouge les valeurs du 

WCS qui sont supérieures au seuil de significativité et en bleu les valeurs inférieure au seuil de significativité. 

Cette représentation indique ici une interaction significative entre le signal EEG de l’électrode Cz et le signal 

EMG du muscle VM au cours de la contraction musculaire (entre +0,5 et 6,5 secondes) dans une bande de 

fréquences comprise entre 20 et 40 Hz. 

La figure 37 représente pour un participant représentatif les cartes temps-fréquence de 

significativité du WCS en fonction de tous les types de prétraitements (colonne de gauche : 

référence Fz ; colonne de droite : référence moyenne. Chaque ligne correspond à un type de 

filtrage différent, seules quelques procédures de filtrages sont représentées). D'après cette 

figure, que quel que soit le type de prétraitement, le test de significativité du WCS détecte des 

zones significatives dans une bande de fréquences entre 10 et 40 Hz seulement au cours de la 
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période de contraction. En revanche, il y a un étalement plus ou moins important de ces zones 

en fonction du type de prétraitement. 

 

 

Figure 37 : représentation temps-fréquence des zones significatives du WCS avec différents types de 

prétraitement pour un participant représentatif. Le WCS a été calculé au cours de contraction en extension à 20 

% de la rMVC entre l’électrode EEG Cz et l’activité EMG du muscle agoniste VM. Les différents types de 

prétraitement sont (a) BP : 3-45 Hz (b) BP 3-100 Hz et BS 45-55 (c) BP 0,5-100 Hz et BS 45-55 Hz (d) HP 3 Hz 

et BS 45-55 Hz (e) BP 3-100 Hz (f) HP 0,5 et BS 45-55 Hz (g) HP 0,5. BP. BP, HP et BS indiquent 

respectivement des filtres passe-bande, passe-haut et coupe-bande. 

Pour chaque participant, nous avons fait une détection automatique du nombre de pixels 

significatifs dans la bande de fréquences 13-31 Hz et entre +3 et +6 secondes par rapport à 

l’apparition du feedback visuel. Le nombre de pixels significatifs a été moyenné par 

participant, ce qui nous a permis de comparer l’effet du type de prétraitements sur les zones 

de significativité. 
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Cette analyse quantitative montre sur la figure 38 que, quel que soit le type de filtrage, la 

méthode de référence moyenne permet d'obtenir un plus grand nombre de pixels significatifs 

que la méthode de référence par l’électrode EEG Fz. Ce résultat est en accord avec Mima et 

al. (1999) qui avait aussi montré une augmentation de l'amplitude du pic d’interactions 

cortico-musculaires avec une référence moyenne du signal EEG plutôt qu'avec une référence 

à partir d'une électrode. D’après ces prétests, et en accord avec Mima et al. (1999), la méthode 

de référence moyenne a été considérée comme optimale pour le calcul du test de 

significativité du WCS. Nous conseillons d’utiliser ce type de référence pour l’étude de la 

dépendance des signaux EEG et EMG avec le test développé décrit dans le chapitre 6. 

 

 

Figure 38 : nombre moyen de valeurs significatives du WCS calculé entre l’électrode EEG Cz et l’EMG du 

muscle VM dans la bande de fréquences 21-31 Hz de 3 à 6 secondes chez les participants ST et ED pour les 

contractions en extension à 20 % de la rMVC. Les différentes bandes de fréquences de coupure sont les 

suivantes : (1) HP 0,5 Hz, (2) HP 3Hz, (3) BP 0,5-45Hz, (4) BP 3-45 Hz, (5) BP 0,5-100 Hz, (6) BP 3-100 Hz, 

(7) HP 0,5 Hz et BS 45-55 Hz, (8) HP 3 Hz et BS 45-55, (9) BP 0,5-100 Hz et BS 45-55 (10) BP 3-100 Hz et BS 

45-55 Hz. BP. BP, HP et BS indiquent respectivement des filtres passe-bande, passe-haut et coupe-bande. 
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L’analyse quantitative (figure 38) montre aussi que le type de filtrage a aussi un effet sur la 

carte de significativité du WCS. Ces différences ne sont pas liées à une modification de 

l'amplitude du WCS dans les bandes de fréquences d'intérêt, mais à une modification de la 

valeur du seuil de significativité. Nous pouvons observer que plus le filtrage réduit le spectre 

fréquentiel des données, plus la zone de significativité est importante. Ce résultat s’explique 

par le fait que la détermination du seuil de significativité prend en compte le niveau de 

variabilité des signaux. Le seuil fixé est alors d’autant plus bas que le spectre fréquentiel du 

signal est réduit. C'est avec la fréquence de coupure passe-bande entre 3 et 45 Hz que le test 

statistique révèle le plus grand nombre de pixels significatifs dans la bande de fréquences 13-

31 Hz. Cependant, ce filtrage ne nous a pas paru pertinent pour l'analyse de nos signaux EEG 

et EMG car il enlevait la possibilité d'observer une dépendance dans des bandes de fréquences 

supérieures à 45 Hz, alors que les résultats de l’étude 1 semblent indiquer qu’il y aurait une 

modulation des composantes EEG entre 60 et 90 Hz lors des niveaux de force les plus 

importants. Pour éviter ce biais, nous avons sélectionné le filtrage passe-bande entre 3 et 

100Hz. De plus, un filtrage coupe-bande entre 45 et 55 Hz a été appliqué pour supprimer les 

artefacts liés aux systèmes électriques environnants. 

 

Après filtrage des signaux EEG et EMG par un filtre passe-bande entre 3 et 100 Hz et une 

référence moyenne des données EEG, les signaux ont été découpés en epochs de -0,5 à +8 

secondes relativement à l’apparition du feedback visuel de production de force puis alignés 

autour de zéro. Les essais pour lesquels la réalisation de la tâche avait été déterminée comme 

non satisfaisante dans le chapitre 5 ont été supprimés. Une inspection visuelle des signaux 

EEG et EMG a aussi été réalisée pour supprimer les essais contenant des artéfacts. 

Pour chaque essai, une transformation en ondelettes de Morlet (nombre de cycle 7 (Tallon-

Baudry et al., 1996)) entre 0,13 et 114,39 Hz par pas de 1.07 Hz a été réalisée sur le signal 

EEG de l’électrode Cz, et les signaux EMG des électrodes VM, RF, BF et Ga. La moyenne 

des cartes temps-fréquence a été calculée pour chaque signal, chaque participant et chaque 

condition expérimentale. Enfin, le WCS a été calculé entre l’électrode EEG Cz et l’ensemble 

des électrodes EMG dans chaque condition expérimentale pour chaque participant. Le seuil 

statistique (p < 0,05) a été déterminé selon la méthode que nous avons détaillé dans le chapitre 

6 (Bigot et al., 2011) sur une période de +3 à +6 secondes par rapport à l’apparition du 
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feedback visuel. Les valeurs de la carte temps-fréquence dépassant cette valeur de seuil sont 

considérées comme indiquant une dépendance significative entre les deux signaux étudiés.  

Afin de pouvoir comparer la magnitude des interactions entre les signaux EEG et EMG, nous 

avons calculé le volume entre le seuil de significativité et la valeur du WCS quand il dépassait 

le seuil de significativité (Andrykiewicz et al., 2007 ; Kristeva et al., 2007 ; Omlor et al., 

2007). Ce calcul a été fait pour les mêmes bandes de fréquences d’intérêt que pour le chapitre 

5 (13-21, 21-31, 35-45 et 60-90 Hz ; Gaetz et al. (2011), Mima et al. (1999) et 

Muthukumaraswamy (2011)), et pour la période +3 à +6 secondes après l'apparition du 

feedback visuel. La valeur de magnitude recueillie a été moyennée pour les muscles 

extenseurs et fléchisseurs, ces valeurs moyennes ont été transformées par une fonction sin-1 

afin d’égaliser les variances (Riddle et al., 2006). Une valeur de magnitude a été obtenue pour 

chaque condition expérimentale et chaque participant, et ce dans chaque bande de fréquence. 

7.1.2. Statistiques 

Ces valeurs de magnitude moyenne d'interaction cortico-musculaires avec les muscles 

extenseurs et fléchisseurs ont été testées statistiquement avec une ANOVA à trois facteurs 

(Groupe, Niveau de Force et Fonction Musculaire) à mesures répétées pour chaque bande de 

fréquences d'intérêt : 13-21 Hz, 21-31 Hz et 35-45 Hz. L'analyse statistique n'a pas été 

réalisée dans la bande de fréquences 60-90 Hz car le test de significativité du WCS n'indiquait 

pas de dépendance entre les signaux EEG et EMG quel que soit le groupe, le niveau de force 

et la fonction musculaire. L'analyse a été réalisée indépendamment pour les contractions en 

flexion et en extension avec un seuil de significativité alpha fixé à p < 0,05. 

7.2. Résultats 

7.2.1. Interactions cortico-musculaires 

La figure 39 représente les résultats de la détection des zones significatives (en rouge) de la 

carte temps-fréquence du WCS d’un participant représentatif du groupe ST entre le signal 

enregistré par l’électrode EEG Cz et l’activité recueillie par l’électrode EMG positionnée sur 

le BF, muscle fléchisseur. Pour chaque niveau de force, et dans chaque direction de 
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contraction, l’interaction cortico-musculaire est significative. Au cours des contractions en 

flexion (figure 39, ligne du haut) où le BF est agoniste, ou au cours des contractions en 

extension (figure 39, ligne du bas) où le BF est antagoniste, la figure 39 indique qu’il y a une 

dépendance entre les deux signaux quelle que soit la fonction du muscle. Cette dépendance se 

produit uniquement au cours des périodes de contractions musculaires dans une bande de 

fréquences entre 20 et 35 Hz. 

 

 

Figure 39 : représentation temps-fréquence des zones significatives (en rouge) du WCS calculé entre l’électrode 

EEG Cz et l’EMG du muscle BF chez un participant représentatif au cours des contractions en flexion (première 

ligne) et en extension (deuxième ligne) aux niveaux de force à 20, 40, 60 et 80% de la rMVC (de gauche à 

droite). Les représentations temps-fréquence indiquent une dépendance entre les deux signaux EEG de 

l’électrode Cz et EMG de l’électrode BF dans une bande de fréquences comprise entre 20 et 40 Hz quelle que 

soit la direction de contraction. 
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Les observations sont similaires concernant les interactions cortico-musculaires entre le signal 

enregistré par l’électrode EEG Cz et le signal enregistré par l’électrode EMG positionnée sur 

le VM, muscle extenseur. Pour chaque niveau de force, et dans chaque direction de 

contraction, l’interaction cortico-musculaire est significative. Au cours des contractions en 

extension (figure 40, ligne du haut) où le VM est agoniste, ou au cours des contractions en 

flexion (figure 40, ligne du bas) où le VM est antagoniste, la figure 40 indique une 

dépendance entre les deux signaux uniquement au cours des périodes de contraction dans une 

bande de fréquences similaire à celle avec le signal du RF entre 20 et 35 Hz quelle que soit la 

fonction du muscle. 

 

 

Figure 40 : représentation temps-fréquence des zones significatives (en rouge) du WCS calculé entre l’électrode 

EEG Cz et l’EMG du muscle VM chez un participant représentatif au cours des contractions en extension 

(première ligne) et en flexion (deuxième ligne) aux niveaux de force à 20, 40, 60 et 80% de la rMVC (de gauche 

à droite). Les représentations temps-fréquence indiquent une dépendance entre les deux signaux EEG de 

l’électrode Cz et EMG de l’électrode VM dans une bande de fréquences comprise entre 20 et 40 Hz quelle que 

soit la direction de contraction. 
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7.2.2. Magnitude des interactions cortico-musculaires 

7.2.2.1. Magnitude dans la bande de fréquences 13-21 Hz 

Dans cette bande de fréquence, en flexion comme en extension, la magnitude des interactions 

cortico-musculaires ne présente aucun effet du Niveau de Force, de la Fonction Musculaire 

ou du Groupe, ni d'interaction entre ces variables indépendantes. 

7.2.2.2. Magnitude dans la bande de fréquences 21-31 Hz 

Dans cette bande de fréquence, pour les contractions en flexion, l'ANOVA à mesures répétées 

a révélé un effet significatif du Niveau de Force (F3,57 = 21,70 ; p < 0,05) et de la Fonction 

Musculaire (F1,19 = 26,15 ; p < 0,05) (figure 41) sur la magnitude des interactions cortico-

musculaires. Ce test statistique a aussi permis de mettre en évidence une interaction Niveau de 

Force x Fonction Musculaire (F3,57 = 15,48 ; p < 0,05). Pour les deux groupes, la magnitude 

des interactions augmente avec le niveau de force, mais elle est toujours plus faible quand le 

muscle est antagoniste, et cette différence est d'autant plus marquée que le niveau de force est 

important.  
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Figure 41 : magnitude moyenne des interactions cortico-musculaires dans la bande de fréquences 21-31 Hz avec 

les muscles agonistes et les muscles antagonistes au cours des contractions en flexion à 20, 40, 60 et 80 % de la 

rMVC pour les participants ST et ED. L’échelle en y a été ajustée pour chaque graphique séparément. Les 

valeurs de magnitude présentent un effet significatif de la Fonction Musculaire et du Niveau de Force, un effet 

significatif d’interaction Fonction Musculaire x Niveau de force est aussi observé. Les barres d’erreurs 

représentent l’intervalle de confiance de 95 %. 

En ce qui concerne les contractions en extension (figure 42), l'ANOVA à mesures répétées a 

montré un effet significatif du Groupe (F1,19 = 11,24 ; p < 0,05), du Niveau de Force 

(F3,57 = 27,34 ; p < 0,05) et de la Fonction Musculaire (F1,19 = 38,13 ; p < 0,05). La magnitude 

des interactions est plus importante chez les ST que les ED et elle est d’autant plus importante 

que le niveau de force développé est important. Elle reste cependant toujours plus faible 

quand le muscle agit comme antagoniste. L’ANOVA à mesures répétées a aussi permis de 

mettre en évidence des interactions significatives : Niveau de Force x Groupe (F3,57 = 5,26 ; 

p < 0,05), Fonction Musculaire x Groupe (F1,19 = 9,37 ; p < 0,05), Niveau de Force x 

Fonction Musculaire (F3,57 = 36,00 ; p < 0,05) et enfin Niveau de Force x Fonction 
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Musculaire x Groupe (F3,57 = 8,04 ; p < 0,05). La magnitude augmente avec le Niveau de 

Force pour les muscles agonistes, ce qui n’est pas le cas pour les muscles antagonistes. Cette 

augmentation est plus marquée pour le groupe de participants ST que pour le groupe de 

participants ED. Enfin, la différence de magnitude entre les interactions avec les muscles 

agonistes et antagonistes est plus grande chez les ST que les ED. 

 

 

Figure 42 : magnitude moyenne des interactions cortico-musculaires dans la bande de fréquences 21-31 Hz avec 

les muscles agonistes (à gauche) et les muscles antagonistes (à droite) chez les participants ST et ED au cours 

des contractions en extension à 20, 40, 60 et 80 % de la rMVC. L’échelle en y a été ajustée pour chaque 

graphique séparément. Les valeurs d’interactions présentent un effet significatif du Groupe, de la Fonction 

Musculaire et du Niveau de Force. De plus, l’ANOVA à mesures répétées révèle des interactions significatives 

concernant le Niveau de Force x Groupe, Fonction Musculaire x Groupe, Niveau de Force x Fonction 

Musculaire ainsi que Niveau de Force x Fonction Musculaire x Groupe. Les barres d’erreurs représentent 

l’intervalle de confiance de 95 %. 
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7.2.2.3. Magnitude dans la bande de fréquences 35-45 Hz 

Dans cette bande de fréquence, les effets significatifs sont similaires à ceux observés dans la 

bande de fréquences entre 21 et 31 Hz. L'ANOVA à mesures répétées sur les données de 

contractions en flexion a révélé un effet significatif du Niveau de Force (F3,57 = 19,80 ; 

p < 0,05) et de la Fonction Musculaire (F1,19 = 34,79 ; p < 0,05) (figure 43). Ce test statistique 

a aussi permis de mettre en évidence une interaction Niveau de Force x Fonction Musculaire 

(F3,57 = 15,06 ; p < 0,05). Pour les deux groupes, la magnitude des interactions augmente avec 

le niveau de force, mais elle est toujours plus faible avec le antagoniste, et cette différence est 

d'autant plus marquée que le niveau de force est important. 

 

 

Figure 43 : magnitude moyenne des interactions cortico-musculaires dans la bande de fréquences 35-45 Hz avec 

les muscles agonistes et les muscles antagonistes au cours des contractions en flexion à 20, 40, 60 et 80 % de la 

rMVC pour les participants ST et ED. L’échelle en y a été ajustée pour chaque graphique séparément. Les 

valeurs de magnitude présentent un effet significatif de la Fonction Musculaire et du Niveau de Force, un effet 

significatif d’interaction Fonction Musculaire x Niveau de force est aussi observé. 
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En ce qui concerne les contractions en extension, l'ANOVA à mesures répétées a montré un 

effet significatif du Groupe (F1,19 = 5,66 ; p < 0,05), du Niveau de Force (F3,57 = 32,70 ; 

p < 0,05) et de la Fonction Musculaire (F1,19 = 56,68 ; p < 0,05) (figure 44). La magnitude des 

interactions est plus importante chez les ST que les ED, elle est d’autant plus importante que 

le niveau de force développé est important, mais elle est toujours plus faible quand le muscle 

agit comme antagoniste. L’ANOVA à mesures répétées a aussi permis de mettre en évidence 

des interaction significatives : Niveau de Force x Groupe (F3,57 = 3,28 ; p < 0,05), Fonction 

Musculaire x Groupe (F1,19 = 5,36 ; p < 0,05), Niveau de Force x Fonction Musculaire 

(F3,57 = 32,14 ; p < 0,05) et enfin Niveau de Force x Fonction Musculaire x Groupe 

(F3,57 = 3,41 ; p < 0,05). La magnitude augmente avec le Niveau de Force pour les muscles 

agonistes, ce qui n’est pas le cas pour les muscles antagonistes. Cette augmentation est plus 

marquée pour le groupe de participants ST que pour le groupe de participants ED. Enfin, la 

différence de magnitude entre les interactions avec les muscles agonistes et antagonistes est 

plus grande chez les ST que les ED. 

 



 

- 124 - 
 

 

Figure 44 : magnitude moyenne des interactions cortico-musculaires dans la bande de fréquences 35-45 Hz avec 

les muscles agonistes (à gauche) et les muscles antagonistes (à droite) chez les participants ST et ED au cours 

des contractions en extension à 20, 40, 60 et 80 % de la rMVC. L’échelle en y a été ajustée pour chaque 

graphique séparément. Les valeurs d’interaction présentent un effet significatif du Groupe, de la Fonction 

Musculaire et du Niveau de Force. De plus, l’ANOVA à mesures répétées révèle de interactions significatives 

concernant le Niveau de Force x Groupe, Fonction Musculaire x Groupe, Niveau de Force x Fonction 

Musculaire ainsi que Niveau de Force x Fonction Musculaire x Groupe. Les barres d’erreurs représentent 

l’intervalle de confiance de 95 %. 

Les valeurs de WCS ne dépassant pas le seuil de significativité pour la bande de fréquences 

60-90 Hz, nous n’avons pas fait de statistique concernant la magnitude des interactions 

cortico-musculaires dans cette bande de fréquence. 

 

Enfin, les figures 45, 46, 48 et 49 représentent la somme des cartes temps-fréquence de 

significativité du WCS pour chaque groupe de participants et avec chaque groupe musculaire. 
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Quel que soit le groupe de participants, quand les muscles sont agonistes, la majorité des 

zones significatives sont regroupées dans une bande de fréquences entre 20 et 40 Hz. La 

fréquence des interactions significatives lorsque les muscles sont antagonistes se produit aussi 

dans la même bande de fréquences, hormis pour les muscles fléchisseurs au cours des 

extensions qui semblent aussi montrer un couplage oscillatoire avec l’activité EEG dans une 

bande de fréquences autour de 10 Hz. 

 

 

Figure 45 : somme des cartes temps-fréquence significativité du WCS calculé avec les muscles extenseurs des 

participants ST. 
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Figure 46 : somme des cartes temps-fréquence significativité du WCS calculé avec les muscles fléchisseurs des 

participants ST. 
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Figure 47 : somme des cartes temps-fréquence significativité du WCS calculé avec les muscles extenseurs des 

participants ED. 
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Figure 48 : somme des cartes temps-fréquence significativité du WCS calculé avec les muscles fléchisseurs des 

participants ED. 

7.3. Discussion 

Cette étude s'est intéressée aux interactions entre le M1 et les muscles agonistes et 

antagonistes chez des participants engagés dans un entraînement régulier de production de 

force (ST) et des participants pratiquant une activité physique régulière basée sur l’endurance 

(ED) au cours d'une tâche de production de force isométrique. L’objectif de cette étude a été 

de comparer la magnitude des interactions cortico-musculaires entre les deux groupes de 

participants pour les muscles agonistes et antagonistes. 
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7.3.1. Interactions cortico-musculaires avec le groupe musculaire agoniste 

En flexion comme en extension, chez les deux groupes de participants, nos résultats indiquent 

une dépendance significative entre l'activité du cortex moteur et les muscles agonistes : 

muscles fléchisseurs lors des contractions en flexion et muscles extenseurs lors des 

contractions en extension. A ce jour, l'ensemble des travaux qui ont porté sur l'analyse des 

interactions cortico-musculaires ont aussi montré une dépendance entre le cortex moteur et les 

muscles agonistes au cours de contractions isométriques dans des bandes de fréquences autour 

de 20 Hz (Kilner et al., 2000 ; Kilner et al., 1999 ; Mima et al., 1999 ; Salenius et al., 1997). 

Contrairement à Brown et al. (1998) et Mima et al. (1999), qui ont trouvé des interactions 

cortico-musculaires significatives dans une bande de fréquences autour de 40 Hz uniquement 

lors des niveaux de force les plus importants, nos résultats indiquent la présence d'interactions 

dans cette bande de fréquences à tous les niveaux de force. 

Une étude récente plus récente de Perez et al. (2012) sur le membre supérieur lors de 

contractions isométriques volontaire à 10, 40 et 70 % de la MVC est plus en accord avec nos 

résultats car elle montre une augmentation de la magnitude des interactions moyennes avec 

l’augmentation du niveau de force. Comme le suggèrent ces auteurs, l’augmentation de la 

magnitude des interactions pourrait refléter une difficulté accrue à générer une contraction 

nécessitant un contrôle fin, et par conséquent dans notre étude une plus grande difficulté à 

générer les niveaux de force les plus importants. 

7.3.2. Interactions cortico-musculaires avec les muscles antagonistes  

Le résultat le plus important de notre étude est la présence d’une interaction significative entre 

le cortex moteur primaire et les muscles antagonistes au cours de contractions isométriques 

volontaires. Un couplage entre l’activité supraspinale et l’activité EMG des muscles 

fléchisseurs et extenseurs de la cheville avait déjà été reporté par les travaux de Perez et al. 

(2007). Cependant, cette expérimentation reposait sur un protocole au cours duquel les 

muscles situés de part et d’autre de l’articulation devaient être volontairement contractés de 

sorte que le moment net produit autour de l’articulation soit nul. A notre connaissance, notre 

étude est la première à avoir analysé la dépendance entre l'activité qui émane du cortex 

moteur et celle des muscles antagonistes au cours d’une contraction musculaire volontaire 

avec production de force sur l’environnement. 
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Les résultats indiquent que, quel que soit le groupe de participants, la direction de contraction 

ou le niveau de force, l'interaction entre l'EEG et l'activité EMG des muscles antagonistes est 

significative. L’analyse des interactions cortico-musculaires étant un bon indice pour évaluer 

le couplage entre le cortex moteur primaire et un muscle, ce résultat suggère fortement que 

comme pour les muscles agonistes, le cortex moteur primaire communique avec les muscles 

antagonistes au cours de la contraction. 

Si on s’intéresse plus en détail aux modulations de la magnitude des interactions cortico-

musculaires avec les muscles antagonistes en fonction des autres facteurs expérimentaux 

plusieurs effets sont notables. D’abord l’analyse statistique montre que, quel que soit le 

groupe de participant, la direction de contraction et le niveau de force, les interactions cortico-

musculaires sont toujours largement plus faibles avec les muscles antagonistes. Bien que le 

cortex moteur primaire semble impliqué dans le contrôle les muscles antagonistes ce résultat 

pourrait indiquer que le contrôle serait différent selon qu’il s’agisse des muscles agonistes ou 

antagonistes. En mettant au point un modèle biophysique basé sur le calcul de la propagation 

des oscillations corticales vers les groupes de motoneurones des unités motrices qui génèrent 

le signal EMG, Williams et Baker (2009b) observent une interaction cortico-musculaire 

significative autour des bandes de fréquences de 10 et 20 Hz. Les neurones corticospinaux qui 

ont leurs corps cellulaires au sein du cortex moteur transmettent directement aux 

motoneurones ces deux composantes fréquentielles aux muscles, ce qui permet d’observer 

une interaction significative dans ces deux bandes de fréquences. Pourtant, d’après l’ensemble 

des travaux de la littérature chez le sujet sain, les interactions significatives sont observées 

uniquement dans une bande de fréquences autour de 20 Hz (Kilner et al., 2000 ; Kilner et al., 

1999 ; Salenius et al., 1997). En effet, l’étude de Williams et Baker (2009) montre que si la 

modélisation tient compte de l'implication des cellules de Renshaw (cellules qui sont situées 

dans la moelle épinière et dont l’activité est soumise à un contrôle cortical), alors les 

interactions cortico-musculaires apparaissent significatives uniquement autour des fréquences 

de 20 Hz, avec une suppression des interactions autour de 10 Hz. Une des fonctions de ce type 

de cellules pourrait alors être de supprimer les fréquences à 10 Hz dans le passage de 

l’information du niveau central au niveau périphérique. De plus, Riddle et Baker (2005) 

suggèrent que le reflexe myotatique pourrait générer des oscillations qui, se confrontant avec 

l’activité oscillatoire corticale descendante, aurait pour effet d’amplifier ou d’annuler les 

fréquences qui composent le signal qui provient du niveau cortical. Ainsi, d’après ces auteurs, 
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les interactions cortico-musculaires seraient représentatives de l’interaction entre les 

oscillations descendantes provenant du cortex moteur et de la tendance intrinsèque des 

boucles de réflexes périphériques à osciller (Riddle et Baker, 2005). D’après ces hypothèses, 

et les résultats obtenus en terme de modulation des interactions cortico-musculaires, nous 

pouvons donc suggérer que ces modulations seraient liées à des niveaux d'implications 

différents du niveau médullaire dans le contrôle de l’activation des muscles. Ainsi, une plus 

faible magnitude des interactions cortico-musculaires quand le muscle est antagoniste 

comparativement à quand il est agoniste pourrait s’expliquer par une plus grande implication 

du niveau médullaire pour la régulation de l’activation musculaire. Cette interprétation serait 

corroborée par les études qui indiquent que le niveau spinal joue un rôle important dans le 

contrôle de l’activation des muscles antagonistes (Carolan et Cafarelli, 1992 ; Henatsch et 

Langer, 1985 ; Lloyd, 1943 ; Psek et Cafarelli, 1993). En outre, Lundbye-Jensen et Nielsen, 

(2008) ont montré qu’une diminution de la magnitude des interactions cortico-musculaires 

était associée à une augmentation des réflexes spinaux après l’immobilisation d’un membre. 

Nous suggérons que cette modulation de l’implication spinale selon la fonction du muscle se 

ferait sous la dépendance des afférences du cortex moteur primaire, et donc dépendrait de 

facteurs supraspinaux.  

D’après cette interprétation, nous suggérons ici qu'uniquement le cortex moteur et le niveau 

spinal auraient un impact sur la magnitude des interactions cortico-musculaires et sur le 

contrôle de la coactivation musculaire. Il est clair que l’analyse des interactions cortico-

musculaire telle que nous l’avons effectuée rend uniquement compte de la communication 

entre le cortex moteur primaire et les muscles via la voie corticospinale (Murayama et al., 

2001; Ushiyama et al., 2011). Ce faisceau projetant directement du cortex moteur vers la 

moelle épinière, la magnitude des interactions cortico-musculaires ne serait donc pas sensible 

à l’impact de ces autres structures dans le contrôle de l’activation musculaire. Il reste 

néanmoins aussi possible que des influences d’autres structures cérébrales (directes ou 

indirectes via le M1) aient une implication dans la régulation de la coactivation musculaire. 

Des études complémentaires, par exemple avec des patients parkinsoniens ou cérébelleux, qui 

évalueraient les interactions entre cortex et muscles antagonistes, seraient nécessaires pour 

pouvoir conclure sur ce point. 

De manière intéressante, les cartes temps-fréquence des figures 45 à 48 suggèrent que le 

cortex moteur primaire ne communique pas avec les muscles agonistes et antagonistes 
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exactement aux mêmes instants temporels. Notre démarche a consisté pour l’instant à analyser 

les interactions sur des fenêtres temporelles fixes au cours de la contraction, comme cela se 

fait traditionnellement dans la littérature, mais il serait sans doute important à l’avenir 

d’évaluer plus en détails la dynamique temporelle de ces interactions avec les muscles 

agonistes et antagonistes, en relation avec la dynamique des activations musculaires sur 

l’ensemble d’un essai. 

7.3.3. Effet de l’expertise 

La magnitude des interactions cortico-musculaires est toujours plus importante chez les 

participants ST uniquement en extension. Cette direction de contraction ne concerne pas la 

direction de contraction dans laquelle sont observées les adaptations en termes de régulation 

de la coactivation musculaire. En revanche, il s’agit de la direction de contraction dans 

laquelle les participants sont principalement entraînés. Nous pouvons alors suggérer que la 

pratique de l’entraînement principalement constitué de contractions dans cette direction est à 

l’origine de la modulation de magnitude des interactions cortico-musculaires entre les 

participants ST et ED au cours des contractions en extension. En effet, il a été montré qu’une 

immobilisation d’un membre pendant une semaine induit une diminution de la magnitude des 

interactions cortico-musculaires, puis ces niveaux reviennent à un état initial après la 

réutilisation normale du membre pendant une semaine (Lundbye-Jensen et Nielsen, 2008). 

L’entraînement régulier, comme l’utilisation régulière d’un membre pourraient donc 

contribuer à une augmentation de la magnitude des interactions cortico-musculaires et 

permettre un meilleur contrôle cortical de l’activation musculaire (Perez et al., 2006). 

Ce résultat est aussi en accord avec Perez et al. (2006) et Perez et al. (2007) qui montrent une 

augmentation du pic des interactions cortico-musculaires après respectivement un 

apprentissage visuo-moteur et un entraînement à produire des contractions volontaires 

simultanées des muscles situés de part et d’autre de l’articulation. L’augmentation de la 

communication est probablement liée aux processus d’apprentissage d’une tâche motrice. Des 

études ont montré que les inhibitions intracorticales diminuent avec l’agrandissement de la 

représentation corticale des muscles sollicités lors d’un apprentissage (Classen et al., 1999 ; 

Liepert et al., 1998 ; Perez et al., 2004), ce qui suggère que les changements des circuits 

neuronaux peuvent être impliqués dans la modulation de l’excitabilité corticale. De tels 
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changements peuvent aussi être impliqués dans l’augmentation de la magnitude des 

interactions cortico-musculaires, puisque les inhibitions et facilitations des circuits locaux 

influencent de manière significative les propriétés des oscillations des neurones 

corticospinaux (Baker et Baker, 2003 ; Hansen et Nielsen, 2004). De plus, d’après les 

résultats de Kilner et al. (1999), une plus grande magnitude des interactions cortico-

musculaires pourrait être liée à une fréquence de décharge des neurones corticospinaux plus 

stable. Ces auteurs suggèrent donc que les oscillations corticales sont un mécanisme dont la 

fonction serait de favoriser le recrutement des motoneurones, et qu’une activité plus 

synchrone des neurones corticospinaux pourrait améliorer ce recrutement. 

7.3.4. Des effets similaires dans les bandes de fréquences 21-31 Hz et 35-45 Hz 

D'après la visualisation des représentations temps-fréquence des cartes de significativités du 

WCS, les interactions sont significatives sans interruption dans une bande de fréquences 

comprise entre 20 et 40 Hz. Il semblerait alors que ces interactions reflèteraient le même 

processus. Les effets statistiques similaires observés dans les bandes de fréquences 21-31 Hz 

et 35-45 Hz sont donc vraisemblablement associés aux mêmes processus d’interactions 

cortico-musculaires. Une analyse statistique de la bande de fréquences 20-40 Hz n’a 

cependant pas été réalisée pour garder une cohérence d’ensemble avec les bornes 

fréquentielles choisies pour l’analyse des modulations de TRPS. 

7.4. Conclusion 

Cette étude est, à notre connaissance, la première à révéler une interaction significative entre 

les signaux enregistrés au-dessus du cortex moteur primaire et ceux enregistrés au niveau des 

muscles antagonistes. Les résultats concernant les interactions cortico-musculaires avec les 

muscles antagonistes montrent que le cortex moteur primaire est directement impliqué dans le 

contrôle de la coactivation musculaire. Ce résultat est en accord avec le concept du « common 

drive » (De Luca et Mambrito, 1987) qui suggère une information spécifique du niveau 

supraspinal pour la coactivation musculaire. En revanche, la magnitude des interactions est 

plus faible pour les muscles antagonistes que les muscles agonistes ce qui pourrait 

correspondre à une implication plus importante du réseau spinal dans le contrôle des muscles 

antagonistes. 
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DISCUSSION GENERALE 

8. DISCUSSION GENERALE 
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8.1. Résumé et discussion des principaux résultats obtenus 

L’objet central de ce travail de thèse était d’évaluer l’implication du cortex moteur primaire 

dans la régulation de la coactivation musculaire. Le paradigme de l’entraînement en 

production de force nous a paru particulièrement pertinent car il permet de moduler la 

coactivation musculaire (Bru et Amarantini, 2008 ; Carolan et Cafarelli, 1992 ; Griffin et 

Cafarelli, 2005 ; Hakkinen et al., 2000 ; Hakkinen et al., 1998) pour des capacités de 

production de force qui peuvent être similaires si l’on compare des participants entraînés en 

force comparativement à des participants entraînés en endurance (Lattier et al., 2003). Au 

cours du protocole expérimental, des participants entraînés en production de force (ST) et des 

participants entraînés en endurance (ED) ont réalisé des contractions isométriques sous-

maximales à différents niveaux de force. Trois études ont été menées. Une première a consisté 

à évaluer la modulation des oscillations corticales chez les deux groupes de participants. La 

seconde étude a consisté à développer un test pour déterminer la dépendance entre deux 

signaux oscillatoires non stationnaires. Enfin, la dernière étude a consisté à analyser les 

interactions cortico-musculaires avec les muscles agonistes et antagonistes chez les 

participants ST et ED. 

Après avoir discuté de manière spécifique des effets statistiques de Niveau de Force et de la 

Fonction Musculaire dans chacune des études que nous avons présentées, nous discuterons 

dans cette partie de manière globale des effets reportés entre les deux groupes de participants.  

Concernant la coactivation musculaire, nos résultats indiquent une diminution de l’activation 

des muscles antagonistes uniquement en flexion chez les participants ST, cette modulation est 

en accord avec d’autres études qui ont déjà démontré une diminution de la coactivation 

musculaire à la suite d’un entraînement en production de force (Bru et Amarantini, 2008 ; 

Carolan et Cafarelli, 1992 ; Griffin et Cafarelli, 2005 ; Hakkinen et al., 2000 ; Hakkinen et al., 

1998) et pourrait être attribuée aux adaptations induites par l’entraînement en force chez les 

ST (Remaud et al., 2007). Ce résultat est observé pour des capacités de production de force 

équivalentes ce qui avait déjà été montré par Lattier et al. (2003) lors de contractions 

isométriques entre des participants ST et ED. 

Concernant spécifiquement l’analyse de la modulation des oscillations corticales, les 

contractions en flexion sont caractérisées par une augmentation de la suppression de l’activité 
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oscillatoire avec le Niveau de Force chez les participants ST, alors que la suppression reste 

similaire quel que soit le Niveau de Force chez les participants ED. A la lumière de cette 

modulation, ce résultat en accord avec les travaux de Dettmers et al. (1995) pourrait suggérer 

un contrôle supraspinal d’autres muscles que ceux principalement sollicités pour la réalisation 

de la tâche expérimentale. Nous avons suggéré que ce phénomène pourrait être à l’origine 

d’un codage spécifique de la coactivation musculaire conduisant à une minimisation de la 

contribution des muscles antagonistes, ce qui suggère une forme d’optimisation énergétique 

de la contraction musculaire pour les participants ST (Baratta et al., 1995). 

Concernant spécifiquement l’analyse des interactions cortico-musculaires, dont un des 

principaux résultats concerne la modulation de la magnitude des interactions cortico-

musculaires avec les muscles antagonistes, nos résultats indiquent aussi une magnitude des 

interactions cortico-musculaires plus importante chez les participants ST uniquement au cours 

des contractions en extension. Cette modulation ne se produit pas dans la direction de 

contraction dans laquelle ont été reportées les adaptations caractéristiques de l’entraînement 

en production de force (i.e. diminution de la coactivation musculaire chez les participants ST), 

mais dans la direction de contraction dans laquelle les participants ST sont principalement 

entraînés (i.e. squat). Cette augmentation de la magnitude des interactions cortico-musculaires 

en extension pourrait être liée à une sollicitation plus importante des muscles extenseurs du 

genou lors de l’entraînement (Lundbye-Jensen et Nielsen, 2008). De plus, comme le 

suggèrent Baker et Baker (2007), nous pouvons faire l’hypothèse que les interactions cortico-

musculaires rendraient compte de l’intégration sensori-motrice qui permet de détecter les 

différences entre la commande émise et l’information proprioceptive reçue. Le couplage 

oscillatoire permet alors des réajustements rapides de la commande motrice (Baker et Baker, 

2007). Des effets de groupes similaires concernant la modulation des oscillations corticales et 

l’activation musculaire pourraient nous permettre de faire l’hypothèse que la modulation des 

oscillations cérébrales coderait le niveau d’activation des muscles. 

Enfin, d’un point de vue méthodologique, ces modulations d’oscillations corticales et 

d’interactions cortico-musculaires respectivement en flexion et en extension permettent 

d’apporter des éléments de discussion concernant la pertinence du test de détection de 

significativité du WCS. En effet, spécifiquement en flexion, les résultats indiquent une 

différence de groupe concernant la modulation des oscillations corticales et l’amplitude EMG, 
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sans qu’il y ait pour autant de différence en terme d’interactions cortico-musculaires. A 

l’inverse, en extension, il se produit une modulation des interactions cortico-musculaires sans 

qu’il y ait pour autant de différence de groupe en terme de modulations de la puissance 

spectrale des oscillations corticales ni d’activations EMG. Ces résultats sont comparables à 

ceux de Baker et Baker (2003), qui ont modulé artificiellement la puissance spectrale des 

oscillations corticales par l’absorption de substances chimiques sans observer de modulation 

des interactions cortico-musculaires et vice-versa. Comme l’ont conclu ces auteurs, les 

interactions cortico-musculaires ne sont pas un simple phénomène de résonance des 

oscillations corticales, ces deux phénomènes sont donc dissociables et ont potentiellement des 

fonctions distinctes (Baker et Baker, 2003). Ces résultats confirment que l’analyse des 

interactions cortico-musculaires à partir du test de significativité du WCS qui a été développé 

dans ce travail est une méthode pertinente pour tester la dépendance entre des processus 

oscillatoires. 

8.2. Limites 

Même si l’ensemble de nos travaux nous ont permis de dresser des conclusions pertinentes sur 

l’implication du cortex moteur primaire dans la régulation de la coactivation musculaire, 

certaines limites méthodologiques peuvent être posées. 

8.2.1. Localisation de source 

La première limite concerne le fait que, même si les enregistrements EEG permettent d’avoir 

une très bonne information sur le décours temporel des processus corticaux, le phénomène 

physique de dispersion des courants électriques des sources corticales vers chaque capteur 

positionné à la surface du scalp (figure 49) induit une faible résolution spatiale. L’activité 

recueillie par l’électrode EEG Cz que nous avons sélectionnée comme électrode la mieux 

située pour enregistrer l’activité corticale à l’origine de la sollicitation des muscles de la 

jambe, enregistre aussi probablement l’activité de plusieurs sources corticales (figure 49) dont 

l’activité n’est pas nécessairement liée à la contraction. 
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Figure 49 : représentation schématique du phénomène de dispersion des courants électriques des sources vers 

les électrodes. Sur cette figure, les deux sources corticales représentées par « synchronie locale » génèrent des 

courants électriques qui vont se disperser dans toutes les directions. Les électrodes positionnées à la surface du 

scalp peuvent alors enregistrer l’activité « mixée » de plusieurs sources corticales (d’après Delorme, workshop 

EEGLAB, Aspet, (2009)). 

Une des solutions pour résoudre ce problème est de réaliser une ICA, qui est une méthode qui 

consiste à séparer l’activité des sources corticales qui sont maximalement indépendantes 

(figure 49) (Onton et al., 2006). Cette technique de décomposition a déjà été utilisée pour 

estimer l’activité de la source corticale à l’origine de la contraction des muscles de la main et 

l’activité des muscles de la main (McKeown et al., 2005). Ces auteurs ont montré que cette 

méthode permettait d’augmenter la magnitude des interactions cortico-musculaires. Cette 

procédure de traitement mériterait d’être réalisée systématiquement. En effet, cela pourrait 

peut-être permettre d’analyser avec plus de pertinence le couplage entre les niveaux 

supraspinal et périphérique lors de contractions musculaires volontaires. 

Indépendance 
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8.2.2. Interactions avec EMG intramusculaire 

La rectification du signal EMG est un étape de prétraitement préalable au calcul des 

interactions cortico-musculaires, l’argument majeur repose sur le fait que cela permet d’« 

optimiser les informations sur la dépolarisation des unités motrices » (Halliday et al., 1995). Il 

a été démontré que cette procédure n’était pas appropriée (McClelland et al., 2012) et que cela 

pouvait même diminuer la magnitude des interactions cortico-musculaires (Neto et Christou, 

2010). La méthode optimale pour connaître la fréquence de décharge des UM consiste à 

réaliser des enregistrements EMG intramusculaires et à utiliser des algorithmes de 

décomposition du signal qui permettent d’obtenir l’activité de chaque UM enregistrée par 

l’aiguille qui est insérée dans le muscle (Farina et al., 2001). Negro et Farina (2011) ont 

montré qu’il existe une dépendance significative entre l’activité oscillatoire corticale et la 

dépolarisation des UM. Cependant, cette méthode semble difficile à généraliser compte tenu 

de son caractère invasif, et ce, surtout chez des populations pathologiques.  

 

8.2.3. Contribution relative des mécanismes d’inhibition du niveau spinal 

Une autre limite concerne l’implication du niveau spinal qui n’est pas quantifiée dans notre 

étude. Nous ne pouvons donc qu’émettre des suggestions sur les mécanismes de régulation de 

la coactivation musculaire qui interviennent à ce niveau. Pourtant, la littérature indique qu’il 

existe des réflexes qui ont un impact sur la régulation de la coactivation musculaire. 

Il existe dans le muscle des propriocepteurs, les fuseaux neuromusculaires, qui renseignent le 

système nerveux sur la longueur et les variations de longueur du muscle. Au cours de 

l'allongement passif d'un muscle, les propriocepteurs de type fuseaux neuromusculaires de ce 

muscle vont activer les fibres Ia, et par l’intermédiaire de connexions monosynaptiques, vont 

induire la dépolarisation des motoneurones alpha de ce même muscle. Ce réflexe constitue 

l’arc réflexe monosynaptique ou le réflexe myotatique ou encore le réflexe d’étirement, et 

provoque une contraction musculaire du muscle allongé (Lloyd, 1943). Des propriocepteurs 

situés dans les extrémités tendineuses des muscles ont aussi un impact sur la modulation de la 

coactivation musculaire. Ils produisent un influx nerveux qui se propage vers la moelle quand 

la tension musculaire dépasse leur seuil de sensibilité (Lundberg, 1979). Cet influx nerveux 

est responsable d’une augmentation de la contribution des muscles antagonistes. Les mêmes 
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types de mécanismes sont aussi observés à partir de récepteurs qui sont situés dans les 

ligaments et dans la capsule articulaire qui, lorsque la tension qui leur est imposée est trop 

importante, provoquent une augmentation de la contribution des muscles antagonistes 

(Solomonow et al., 1987). Enfin, les cellules de Renshaw situées dans la moelle épinière 

interviennent aussi dans la régulation de la coactivation musculaire en favorisant l’activation 

des muscles antagonistes (Carolan et Cafarelli, 1992 ; Henatsch et Langer, 1985 ; Psek et 

Cafarelli, 1993). Ces cellules sont à la fois sous contrôle supraspinal par l'influence des voies 

descendantes ainsi que par des branches collatérales des axones du motoneurones alpha 

(Smith, 1981). 

Ces études montrent que les mécanismes de régulation de la coactivation musculaire ne sont 

pas uniquement d’origine supraspinale. Il pourrait alors être pertinent de quantifier le niveau 

d’excitabilité spinale comme l’ont fait Lundbye-Jensen et Nielsen (2008) dans une 

expérimentation au cours de laquelle ils ont réalisé des enregistrements EEG et EMG (ce qui 

leur a permis de calculer les interactions cortico-musculaires), mais aussi une quantification 

du niveau d’excitabilité spinale. Ce type d’expérimentation nous aurait peut-être permis 

d’associer directement les modulations de magnitudes d’interactions cortico-musculaires 

observées entre les muscles agonistes et antagonistes à des modulations d’excitabilité spinale. 

 

8.2.1. Perspectives immédiates – Quantification des moments musculaires 

Les analyses que nous avons menées dans ce travail de thèse nous ont permis de montrer que 

le cortex moteur primaire était impliqué dans la régulation des muscles agonistes et 

antagonistes au cours des contractions isométriques à différents niveaux de force. Grâce aux 

analyses et aux interprétations que nous avons faites, nous avons suggéré que le niveau 

d’activation musculaire pourrait être une information codée par la modulation des oscillations 

corticales. Cependant, dans ce travail, la coactivation musculaire a été abordée comme étant 

l’activité du muscle antagoniste normalisée par son maximum. Une autre méthode pour 

analyser le phénomène de coactivation musculaire est de quantifier le rapport de la 

contribution des muscles antagonistes sur la contribution des muscles agonistes et 

antagonistes (Amarantini et al., 2004 ; Centomo et al., 2007 ; Rao et al., 2009). Ce rapport 
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correspond au calcul de l’indice de cocontraction agoniste-antagoniste (CI) dont la formule 

est la suivante (Winter et al., 1995) :  

�� =  
�!"#$%&

�!"# +�!"#$%&

×100 

où �!"#$%&et �!"#représentent respectivement les moments musculaires des groupes 

antagonistes et agonistes. 

Cependant, le niveau d’activation d’un muscle calculé à partir de l’EMG seul ne renseigne pas 

directement sur la valeur du moment développé par ce muscle sur l’articulation (Kellis et al., 

1998 ; Winter et al., 1995). Pour calculer la cocontraction agoniste-antagoniste, il est alors 

nécessaire de quantifier ces moments musculaires par des méthodes indirectes. Parmi 

l’ensemble des méthodes qui existent dans la littérature pour quantifier les moments produits 

par les muscles autour d’une articulation, les plus pertinentes pour obtenir des résultats 

physiologiquement réalistes sont celles qui utilisent de manière appropriée l’optimisation 

numérique et des données EMG (Amarantini et al., 2012). La détermination des moments 

musculaires produits autour de l’articulation pour le calcul de la cocontraction agoniste-

antagoniste est une étape nécessaire pour étudier la perspective immédiate de ce travail de 

thèse qui concerne l’étude des corrélats cérébraux des moments musculaires et de la 

cocontraction agoniste-antagoniste. Ce travail a été réalisé à partir d’une méthode EMG-

assistée (Amarantini et Martin, 2004) dont nous allons en présenter les résultats dans cette 

toute dernière partie du document. 

 

Comme le souligne Kellis (1998), l’utilisation de l’EMG seule n’est pas une solution 

satisfaisante pour quantifier les moments musculaires et la cocontraction agoniste-antagoniste. 

En revanche, l’utilisation d’un modèle d’optimisation-EMG permet de surmonter cette limite 

et fournit une méthode pertinente pour estimer les moments musculaires et l'indice de 

cocontraction agoniste-antagoniste (Amarantini et Martin, 2004). D’un point de vue 

mathématique, le problème d’optimisation numérique utilisé repose sur une procédure qui, 

après avoir établi une relation entre l’activité EMG de chaque muscle et le moment 

musculaire qu’il produit, minimise l’écart entre le moment net mesuré et le moment 

musculaire estimé. Cette procédure optimise alors les paramètres (paramètres de gains relatifs 
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à la contribution de chaque muscle dans le moment résultant, et d’exposants relatifs à la non 

linéarité entre l’EMG et le moment musculaire (Clancy et Hogan, 1997 ; Cholewicki et al., 

1995)) pour établir le lien entre l’EMG du muscle et le moment musculaire. Afin d’améliorer 

l'estimation du moment estimé à partir de l'EMG, le délai électromécanique (EMD), qui 

correspond à l'intervalle de temps qui sépare le début de l’activité musculaire et la production 

d’un effort mécanique ou d'un mouvement, a été pris en compte (Gerus et al., 2011). Le début 

de l’activité EMG transformée par l’opérateur d’énergie de Teager-Kaiser (Solnik et al., 

2008) et de la production d'un moment net ont été déterminés à partir d’une méthode de 

seuillage par écarts-types (Gerus et al., 2010) ce qui nous a permis de calculer et d’intégrer 

l’EMD pour chaque muscle. 

La procédure de filtrage passe-bas à une fréquence de coupure de 2,5 Hz recommandée par 

Amarantini et Martin (2004) pour déterminer l’enveloppe des signaux EMG rectifiés en 

valeur absolue (Reaz et al., 2008) est une procédure qui a été maintenue. Nous avons vérifié 

sur les données d'un participant que cette procédure améliore la valeur finale du critère 

d'optimisation comparativement au calcul de l'enveloppe EMG par RMS sur des fenêtres de 

50, 150 ou 250 ms sans chevauchement (Simoneau et al., 2009). L’estimation des moments 

musculaires a été réalisée sur le signal de chaque essai. Les moments musculaires ont ensuite 

été moyennés. Cette procédure améliore la valeur finale du critère d’optimisation 

comparativement à l’application de la procédure d’estimation sur les données directement 

moyennées (Amarantini et Martin, 2004). 

Les résultats de la procédure d’optimisation sont représentés sur la figure 50. La ligne du haut 

et du bas représentent respectivement les données moyennées des groupes ST et ED. La 

moyenne des moments nets enregistrés par l’ergomètre isocinétique est représentée en noir. 

Les valeurs positives sur les axes indiquent qu’il s’agit des contractions en extension, les 

valeurs négatives qu’il s’agit des contractions en flexion. En rouge et en cyan sont 

respectivement représentés les moments musculaires des muscles extenseurs et fléchisseurs. 

Enfin, en vert est représenté le moment musculaire estimé à partir des moments musculaires 

extenseur et fléchisseur. De manière générale, plus la courbe du moment estimé se rapproche 

de la courbe du moment net, plus la procédure d’estimation des moments musculaires est 

satisfaisante. 
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Les valeurs d’exposant pour les deux groupes de participants sont 0,74 
±

 0,13 ; 0,70 
±

 0,13 ; 

0,67 
±

 0,10 et 0,69 
±

 0,26 (moyenne ± écart type) respectivement pour les muscles VM, RF, 

BF et Ga. L’analyse statistique des valeurs d’exposant d’après un test de student montre qu’il 

n’y a pas de différence significative entre les deux groupes quel que soit le muscle (p > 0,05). 

En revanche, le t-test a indiqué que les valeurs d’exposants sont significativement différentes 

de 1 (t20
 = -8,68 ; t20

 = -9,96 ; t20
 = -14,54 ; t20

 = -5,21 ; p < 0,05 / 4). 

Concernant les valeurs des moments développés par les muscles fléchisseurs et extenseurs et 

les valeurs de cocontraction agoniste-antagoniste moyennées sur une fenêtre de +3 à +6 

secondes par rapport à l’apparition du feedback, l’ANOVA à mesures répétées indique un 

effet significatif du Niveau de Force au cours des contractions en flexion (respectivement 

F3,57
 = 326,86 ; F3,57

 = 1069,84 ; F3,57
 = 37,89) et en extension (respectivement F3,57

 = 96,95 ; 

F3,57
 = 868,90 ; F3,57

 = 190,74). L’analyse statistique n’a pas révélé de différence entre les deux 

groupes de participants. Les moments extenseur et fléchisseur augmentent avec le Niveau de 

Force et la cocontraction agoniste-antagoniste diminue avec le Niveau de Force. D’après la 

figure 50, au cours des contractions en extension et en flexion, le moment musculaire des 

muscles extenseurs et fléchisseurs augmente avec le niveau de force produit. En revanche, la 

cocontraction agoniste-antagoniste diminue avec le niveau de force. 
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Figure 50 : moments de force net, extenseur et fléchisseur chez les participants ST (première ligne) et ED 

(deuxième ligne). En noir le moment de force net, en bleu les moments musculaires extenseurs (vers le haut) et 

fléchisseurs (vers le bas) et en rouge le moment de force estimé. Les valeurs de moment net positives et 

négatives correspondent respectivement aux directions de contractions extension et flexion. 

Les valeurs d’exposant significativement différentes de 1 confirment la non linéarité entre 

l’activité électrique générée par le muscle et le moment qu’il produit autour de l’articulation 

(Clancy et Hogan, 1997 ; Cholewicki et al., 1995). Ce résultat est en parti contradictoire avec 

les travaux d’Amarantini et Martin (2004) qui préconisait d’ajuster à 1 la valeur de l’exposant. 

Cette différence pourrait s’expliquer par le fait qu’Amarantini et Martin (2004) avait testé une 

population de participants sédentaires. Ainsi, la modulation de la nature de la relation EMG-

moment pourrait être une adaptation liée à un l’entraînement quel qu’il soit. 

Les moments développés par les muscles fléchisseurs et extenseurs sont similaires entre les 

deux groupes au cours des flexions et des extensions, alors que nos résultats indiquent de plus 
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faibles niveaux d’activation des muscles extenseurs au cours des flexions chez les participants 

ST. Ce résultat montre que, bien qu’il y ait une diminution de la contribution des muscles 

antagonistes lors des flexions pour les participants ST (Bru et Amarantini, 2008 ; Griffin et 

Cafarelli, 2005 ; Tillin et al., 2011), le moment musculaire antagoniste développé par les 

participants ST est équivalent à celui développé par les participants ED. Ce nouveau résultat 

pourrait suggérer que la contribution des muscles antagonistes pour les participants ST permet 

d'assurer rôle de protection de l’articulation malgré un niveau de sollicitation musculaire plus 

faible. 

Ce résultat montre aussi que pour établir le lien entre l’activité supraspinale et le moment 

musculaire développé sur l’articulation, il aurait pu être plus pertinent de prendre en compte 

l’activité EMG élevée à l’exposant. De plus, Ces moments musculaires permettent de 

quantifier la cocontraction agoniste-antagoniste, nous pourront alors déterminer si l’activité 

supraspinale contient une information sur la raideur conférée à l’articulation au cours de 

contractions volontaires. 

 

Les perspectives immédiates de ce travail sont donc de mettre en lien les variables obtenues 

grâce aux méthodes des neurosciences via l’analyse des oscillations cérébrales et des 

interactions cortico-musculaires et les variables obtenues grâce aux méthodes biomécaniques 

via la modélisation des moments musculaires. Après avoir montré que le cortex moteur 

primaire est impliqué dans la régulation des muscles agonistes et antagonistes, ces travaux 

futurs nous permettrons de déterminer si les moments musculaires produits par les groupes 

musculaires autour d’une articulation, ou le niveau de raideur articulaire sont des paramètres 

de la contraction musculaire qui pourraient être codés par le niveau supraspinal. 

8.3. Perspectives à long terme 

Des perspectives à plus long terme se dégagent aussi de ce travail. Un test de détection de 

dépendance entre des processus oscillatoires non stationnaires a été développé avec pour atout 

majeur de permettre de détecter la dépendance entre deux signaux de manière satisfaisante 

avec un très faible nombre d’essais. Cette méthode pourrait donc permettre de quantifier les 

interactions cortico-musculaires chez des populations pathologiques pour lesquelles il peut 
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être contraignant de répéter un grand nombre d’essais. De plus, cette méthode permet 

d’analyser des signaux non stationnaires, elle permettrait donc d’analyser les processus de 

contrôle de la contraction musculaire lors de contractions dynamiques, ce qui est très peu 

étudié à ce jour à partir des interactions cortico-musculaires. 

Des hypothèses ont été émises concernant la modulation des interactions cortico-musculaires 

et l’implication des régulations spinales au cours de la contraction. Une perspective serait 

maintenant de quantifier au cours d’un même protocole expérimental les interactions cortico-

musculaires à partir d’enregistrements EEG et EMG, et le niveau d’excitabilité spinale par des 

stimulations électriques de nerfs et de la réponse obtenue par EMG. Ce type de protocole 

expérimental pourrait permettre d’étayer nos hypothèses concernant l’effet des régulations 

spinales sur la magnitude des interactions cortico-musculaires. 
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CONCLUSION GENERALE 
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La réalisation d’un mouvement ou d’un effort isométrique se caractérise par l’activation 

systématique des muscles antagonistes de manière simultanée à l’activation des muscles 

agonistes. Bien que la présence d’un niveau élevé de coactivation musculaire implique une 

moins bonne efficience de la contraction musculaire, c’est un paramètre fondamental du 

mouvement car il permet d’assurer les rôles fondamentaux de protection de l’articulation et de 

contrôle du mouvement. De nombreuses études se sont intéressées aux rôles fonctionnels de 

la coactivation et aux facteurs qui peuvent en expliquer la modulation, mais seules quelques 

études suggèrent la possibilité d’un codage supraspinal de la coactivation musculaire, sans 

toutefois fournir d’évidence directe sur ce mode de contrôle. 

 

L’ensemble des résultats présentés dans ce travail de thèse reposent sur un paradigme à partir 

duquel le niveau de coactivation musculaire a été modulé en sollicitant une population de 

participants entraînés en force qui présentait les mêmes capacités de production de force 

qu’une population de participants entraînés en endurance lors de contractions isométriques. A 

partir d’une analyse de la modulation des oscillations corticales et des interactions cortico-

musculaires, nos résultats indiquent que le cortex moteur primaire est impliqué dans les 

mécanismes de régulation de la coactivation musculaire. Nous pouvons aussi souligner dans 

ce travail de thèse le développement d’un nouveau test statistique pour déterminer la 

dépendance entre deux processus oscillatoires non stationnaires. L’ensemble des travaux 

réalisés dans les deux expérimentations que nous avons menées nous ont permis de confirmer 

la fiabilité de ce test. De plus, ce test requiert l’avantage de nécessiter un faible nombre 

d’essais pour détecter avec pertinence la dépendance entre des signaux ce qui ouvre la 

perspective d’étudier les interactions cortico-musculaires avec des populations pathologiques. 

 

Une méthode d’estimation des moments musculaires agonistes et antagonistes par EMG-

assistée (Amarantini et Martin, 2004) a été appliquée, permettant ainsi d’ouvrir une 

perspective de travail immédiate associant l’approche des neurosciences – quantification de 

l’activité cérébrale et des interactions cortico-musculaires – et l’approche biomécanique – la 

quantification des moments musculaires et développés autour de l’articulation –. 

http://www.rapport-gratuit.com/
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