
HAL Id: tel-01558623
https://hal.science/tel-01558623v1

Submitted on 10 Jul 2017

HAL is a multi-disciplinary open access
archive for the deposit and dissemination of sci-
entific research documents, whether they are pub-
lished or not. The documents may come from
teaching and research institutions in France or
abroad, or from public or private research centers.

L’archive ouverte pluridisciplinaire HAL, est
destinée au dépôt et à la diffusion de documents
scientifiques de niveau recherche, publiés ou non,
émanant des établissements d’enseignement et de
recherche français ou étrangers, des laboratoires
publics ou privés.

Distributed under a Creative Commons Attribution - NonCommercial 4.0 International License

Contrôle de la contraction musculaire volontaire après
un traumatisme médullaire cervical : Etude de la

réorganisation des activations musculaires et corticales
Sylvain Cremoux

To cite this version:
Sylvain Cremoux. Contrôle de la contraction musculaire volontaire après un traumatisme médul-
laire cervical : Etude de la réorganisation des activations musculaires et corticales. Biomécanique
[physics.med-ph]. Université d’Aix-Marseille, 2013. Français. �NNT : �. �tel-01558623�

https://hal.science/tel-01558623v1
http://creativecommons.org/licenses/by-nc/4.0/
http://creativecommons.org/licenses/by-nc/4.0/
https://hal.archives-ouvertes.fr


 

UNIVERSITE D’AIX MARSEILLE 

Faculté des Sciences du Sport 

Ecole Doctorale Sciences du Mouvement Humain – ED 463 

Institut des Sciences du Mouvement Humain Etienne Jules Marey – UMR 7287 

 

THESE  

pour obtenir le grade de  

Docteur de l’Université Aix-Marseille 

 

présentée par 

Sylvain Cremoux 

 

 

CONTROLE DE LA CONTRACTION MUSCULAIRE VOLONTAIRE  

APRES UN TRAUMATISME MEDULLAIRE CERVICAL :  

ETUDE DE LA REORGANISATION DES ACTIVATIONS MUSCULAIRES ET CORTICALES 

 

Date de Soutenance :  

2 Décembre 2013 

 

Composition du Jury : 

David Guiraud DR, Université de Montpellier 2 Rapporteur 

Arnaud Delval MCF-HDR PH, Université de Lille 2 Rapporteur 

Aymeric Guillot PU, Université de Lyon 1 Examinateur 

Jean-René Cazalets DR, Université de Bordeaux 2 Examinateur 

Jessica Tallet MCF, Université de Toulouse 3 Examinatrice invitée 

David Amarantini MCF, Université de Toulouse 3 Co-directeur 

Eric Berton PU, Université d’Aix-Marseille Co-directeur 

 



 



i 

RESUME 
 

La réalisation d’une action motrice implique l’activation simultanée des muscles agonistes et 

antagonistes contrôlés par le système nerveux central. Suite à un traumatisme médullaire, la 

détérioration de la moelle épinière entraine à la fois une perte d’efficience motrice et des 

modifications du contrôle des activations musculaires. Dans le cadre de ce travail de thèse, 

nous avons étudié la réorganisation des activations musculaires, des activations corticales et 

des interactions cortico-musculaires (ICM) d’un groupe traumatisé médullaire cervical (SCI) 

et d’un groupe contrôle (AB) lors de contractions isométriques volontaires en flexion et en 

extension autour de l’articulation du coude. En extension, nos résultats ont mis en évidence 

une altération des capacités de force maximale chez les participants SCI, associée à une 

augmentation des activations musculaires, une activation corticale identique au groupe AB et 

une diminution de l’implication du M1 dans le contrôle des activations musculaires. En 

flexion, la force développée, les activations corticales et les ICM étaient similaires chez les 

participants SCI et AB, mais l’activation des muscles antagonistes et la difficulté à inhiber la 

contraction étaient plus importantes chez les participants SCI. Pour l’ensemble des 

participants, les ICM en flexion étaient différentes selon la fonction des groupes musculaires. 

L’ensemble de ces résultats suggèrent une altération du contrôle cortical des mécanismes 

inhibiteurs spinaux de la contraction musculaire suite à une lésion médullaire mais indiquent 

que le cortex moteur est toujours activable et fonctionnel pour contrôler un acte moteur 

malgré l’atrophie des muscles extenseurs. Ces résultats pourraient trouver des applications 

cliniques pour l’élaboration de neuroprothèses nécessitant un contrôle simultané de différents 

groupes musculaires. 

 

Mots clés : Contractions isométriques, électroencéphalographie, électromyographie, moment 

de forces, interactions cortico-musculaires, tétraplégie. 
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INTRODUCTION 

♫ 4 Mains – Vergessen (Wim Mertens, 1982) 
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AVANT PROPOS 
 

Le 1er décembre 2001, Paul vit sa passion sur les pistes de ski de Peyragudes, station de sport 

d’hiver des Pyrénées. Bon skieur, il se dirige vers le « big air » du Snow Park pour effectuer 

un saut périlleux arrière. Il connaît cette figure, il l’a déjà réalisée de nombreuses fois, mais 

aujourd’hui il la rate. Paul fait une chute et tombe d’une hauteur de 1 mètre sur le dos, sans 

aucun impact sur un cailloux ou sur de la glace. Il se réceptionne dans une mauvaise position 

et n’arrive plus à bouger ses membres. Transféré rapidement aux soins intensifs de l’hôpital 

Rangueil de Toulouse, le pronostic médical est annoncé : Paul a une tétraplégie suite à un 

traumatisme cervical avec fracture au niveau de la vertèbre C5… 

Chaque année en France, 1500 personnes connaissent une histoire similaire à celle de Paul, 

devenant para- ou tétra- plégique à la suite d’un accident (étude menée en 2005 par l’Institut 

pour la Recherche sur la Moelle épinière et l’Encéphale). Cette incidence sur la population 

fait des traumatismes de la moelle épinière un problème de santé publique. Les thérapies 

cliniques actuelles ne permettent pourtant pas aux personnes traumatisées médullaires de 

récupérer entièrement leurs capacités sensorielles et motrices. L’amélioration des 

connaissances des mécanismes de contrôle et de régulation sous-jacents la contraction 

musculaire, intacte ou altérée par le traumatisme médullaire, devrait permettre de contribuer 

au développement de meilleures thérapies palliatives (p. ex., Van Der Brand et al., 2012 ; 

Collinger et al., 2012). 
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INTRODUCTION GENERALE 
 

Chaque action motrice volontairement réalisée implique de nombreuses activations 

musculaires contrôlées et modulées par le système nerveux central. Si de nombreuses études 

montrent une implication directe des aires corticales motrices dans le contrôle du mouvement 

(Petersen et al., 2012), comprendre comment les structures spinales et corticales coopèrent 

pour élaborer une réponse motrice adéquate constitue un objet d’étude majeur en 

Neurosciences et en Biomécanique (De Luca et Mambrito, 1987 ; Lévénez et al., 2005). Ce 

travail de thèse a pour objectif central l’étude de la réorganisation des activations musculaires, 

corticales et des interactions cortico-musculaires sous-tendants la contraction musculaire 

volontaire suite à un traumatisme médullaire. Nous détaillerons cette problématique sur 

l’analyse des activités électrophysiologiques, musculaires et corticales, examinées lors d’une 

action motrice volontaire, intacte ou altérée par un traumatisme médullaire, après avoir 

présenté dans notre cadre théorique les connaissances actuelles sur les mécanismes de 

contrôle de l’action motrice chez la personne saine et l’altération de ces mécanismes suite à 

un traumatisme médullaire. 

Le cadre théorique est composé de trois parties détaillants les thématiques abordées dans ce 

travail de thèse. La première partie du cadre théorique présente les conséquences anatomiques 

et fonctionnelles d’un traumatisme médullaire puis décrit les méthodes d’évaluation du 

moment de force résultant et des activations musculaires associées, intactes ou altérées par un 

traumatisme médullaire. Il est intéressant de noter que les activations musculaires augmentent 

chez la personne traumatisée médullaire lors d’une action motrice impliquant des muscles 

altérés par le traumatisme médullaire (Thomas et al., 1998). Cette augmentation des 

activations musculaires pourrait résulter de l’atrophie des muscles altérés par le traumatisme 
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médullaire (Thomas et al., 1997a), d’une altération des mécanismes de régulation localisés au 

niveau de la moelle épinière (Knikou, 2012) et/ou d’une réorganisation des commandes 

corticales (Muller-Putz et al., 2007). 

La seconde partie du cadre théorique aborde les effets d’un traumatisme médullaire sur les 

mécanismes de contrôle et de régulation des activations musculaires. Nos travaux de 

recherches se sont principalement concentrés sur la réorganisation de l’activité du cortex 

moteur primaire car étant la principale structure corticale impliquée dans la transmission de la 

commande motrice volontaire vers les muscles (Schwartz, 2007 ; Lemon, 2008). D’un point 

de vue électrophysiologique, l’activité du cortex moteur primaire est distinctement modulée 

lors de l’action motrice volontaire (Pfurtscheller et Lopes da Silva, 1999). Chez la personne 

traumatisée médullaire, l’activité du cortex moteur primaire reste inchangée pendant l’action 

motrice, intacte ou altérée par le traumatisme médullaire (Mattia et al., 2009 ; Gourab et 

Schmit, 2010). Ces résultats permettent de supposer que, malgré une réorganisation corticale 

importante après un traumatisme médullaire, l’efficience de la commande corticale est 

préservée. Ainsi, l’augmentation des activations musculaires chez la personne traumatisée 

médullaire pourrait être directement liée à une modification des interactions cortico-

musculaires. 

La troisième partie du cadre théorique détaille les interactions cortico-musculaires, c.-à-d., le 

couplage entre les activités corticales et musculaires, lors d’une action motrice volontaire. De 

nombreuses études ont constaté un couplage fonctionnel entre l’activité du cortex moteur 

primaire et l’activité des muscles sollicités par l’action motrice (p.ex., Lattari et al., 2010 ; 

Petersen et al., 2012). L’analyse et l’interprétation des interactions cortico-musculaires, et 

plus largement encore des interactions entre les différentes structures anatomiques, 

constituent encore l’un des challenges les plus importants des neurosciences 

computationnelles et cognitives (Schnitzler et Gross, 2005 ; Bullmore et Sporns, 2009 ; 2012). 
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Il semble donc pertinent d’étudier les altérations du couplage fonctionnel entre le cortex 

moteur primaire et les muscles sollicités lors d’une action motrice réalisée par une personne 

traumatisée médullaire. Nos travaux étudient notamment le couplage fonctionnel entre 

l’activité du cortex moteur primaire et l’activité des muscles sollicités par l’action motrice, 

qu’ils soient agonistes ou antagonistes. 

A l’issue de ce cadre théorique, la problématique générale et la méthodologie originale 

utilisée dans le cadre de ce travail de thèse seront présentées. Les résultats obtenus par cette 

méthode sont présentés dans le chapitre Contributions Expérimentales. Ce chapitre est 

composé de cinq études analysant les activations musculaires, les activations corticales et les 

interactions cortico-musculaires chez un groupe de participants traumatisés médullaires 

cervicaux comparativement à celles de participants contrôles. Le dernier chapitre propose une 

conclusion générale et les perspectives de ce travail de thèse. 
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CADRE THEORIQUE 

♫ Fates (Erik Mongrain, 2008) 
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1 CONSEQUENCES ANATOMIQUES ET FONCTIONNELLES D’UN 

TRAUMATISME MEDULLAIRE 
 

Un traumatisme médullaire peut être défini comme une atteinte sévère et localisée de la 

moelle épinière suite à un accident (figure 1). Les causes accidentelles sont le plus souvent 

indirectes (p. ex., hyperflexion, hyperextension suite à un accident de la circulation routière, 

compression de la colonne vertébrale à la suite d’un plongeon en eau peu profonde) mais 

peuvent, dans de très rares cas, être directes (p. ex., blessures par balles, par armes blanches). 

Il en résulte une détérioration permanente d’éléments nerveux dans le canal rachidien de la 

moelle épinière entraînant une paralysie ou une parésie motrice, une perte ou une diminution 

de la sensibilité, une perturbation des fonctions urinaires, anales et génitales et certains 

troubles respiratoires pour les traumatismes médullaires les plus hauts. 

 

 

Figure 1. Exemple d’une image IRM de la moelle épinière cervicale montrant une fracture au niveau 
des vertèbres C6-C7 (empruntée à Akhaddar, Cours de Pathologie Neurochirurgicale 2010-11). 
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Dans le cadre de ce travail de thèse, nous nous intéressons à l’altération des fonctions 

motrices volontaires causée par un traumatisme médullaire cervical. Le niveau de paralysie 

est dépendant du niveau du traumatisme médullaire (figure 2). Si le traumatisme médullaire 

touche la moelle cervicale, les quatre membres sont paralysés et on parle de tétraplégie. Si le 

traumatisme médullaire touche la moelle thoracique ou lombaire, seuls les membres inférieurs 

sont paralysés et on parle alors de paraplégie. Le niveau de paralysie est également dépendant 

de la complétude du traumatisme médullaire, c.-à-d., de l’interruption totale ou partielle des 

voies motrices descendantes. Comme nous le détaillerons dans le chapitre suivant, le niveau 

d’atteinte neurologique et la complétude du traumatisme médullaire peuvent être définis à 

partir d’une classification des capacités fonctionnelles, motrices et sensitives, issue de 

l’American Spinal Injury Association (ASIA). 

 

Figure 2. Représentation schématique de l’innervation musculaire par les nerfs spinaux (empruntée et 
adaptée de thewellingtonneurosurgeryunit.com). 
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2 ADAPTATIONS FONCTIONNELLES ET MUSCULAIRES SUITE A UN 

TRAUMATISME MEDULLAIRE 
 

La réalisation d’une action motrice volontaire aussi simple qu’une extension du bras crée un 

moment de force autour d’une articulation. Ce moment de force représente la somme des 

moments de force produits par les muscles agonistes, c.-à-d. les muscles produisant un effort 

dans le sens de l’action motrice, et les muscles antagonistes, c.-à-d. les muscles produisant un 

effort dans le sens opposé à celui de l’action motrice, entourant l’articulation sollicitée (Zajac 

et al., 2002 ; Winter, 2005). Après un traumatisme médullaire, la réalisation de cette même 

action motrice simple implique parfois des muscles non activables volontairement et entraine 

de nombreuses adaptations fonctionnelles et musculaires (Marciello et al., 1995). Dans ce 

chapitre, nous abordons les adaptations fonctionnelles et musculaires de l’action motrice 

volontaire chez la personne traumatisée médullaire. Nous présentons le test musculaire 

manuel permettant l'évaluation clinique de l'action motrice et sa relative efficacité pour 

détecter la production d'un moment de force ou d'une activité musculaire volontaire. Nous 

présentons ensuite la réorganisation des activités musculaires, agonistes et antagonistes, suite 

à un traumatisme médullaire. 

 

2.1 Evaluation de la production de force volontaire 

Un traumatisme médullaire fait référence à une détérioration d’éléments nerveux dans le canal 

rachidien de la moelle épinière entraînant une diminution ou une perte de fonctions 

sensorielles et/ou motrices (Maynard et al., 1997). Pour déterminer le niveau d’atteinte 

neurologique, un examen clinique des fonctions sensorimotrices est effectué et la 

classification issue de l’ASIA est majoritairement utilisée (Maynard et al., 1997). Cet examen 

clinique repose en partie sur un test musculaire manuel (MMT pour Manual Muscle Test) 
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proposé par Daniels et al. (1972), repris et développé dans de nombreux travaux (Hislop et 

Montgomery, 2007). Du fait de son utilité médicale et de son coût minime, le MMT s’est peu 

à peu imposé comme la référence permettant de déterminer les capacités fonctionnelles des 

personnes traumatisées médullaires. Les niveaux d’atteintes neurologiques moteurs et 

sensitifs sont définis pour chaque hémicorps (gauche et droit) et chaque fonction (motrice et 

sensorielle) comme étant les niveaux les plus caudaux ayant une fonction motrice et 

sensorielle normale. Dix myotomes, c.-à-d. des muscles clés, sont définis pour analyser les 

capacités motrices d’un patient (figure 3). 

 

 

 

Figure 3. Représentation schématique de l’innervation des trois principaux muscles du membre 
supérieur par deux segment de nerfs (empruntée à Maynard et coll., 1997). 
 

 

Les capacités motrices sont évaluées par un test musculaire manuel gradé de 0 à 5 ; 0 

représentant l’absence totale de contraction musculaire et 5 représentant une contraction 

musculaire intacte. 28 dermatomes, c.-à-d. des points sensoriels clés, ont été définis pour 
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déterminer les capacités sensorielles (figure 4). Les capacités sensorielles sont gradées de 

« 0 » à « 2 », « 0 » représentant l’absence totale de sensation et « 2 » représentant une 

sensation normale à la piqûre et à l’effleurement. Notons que certaines fonctions motrices 

et/ou sensorielles peuvent être conservées en dessous du niveau neurologique. Un 

complément de classification (ASIA Impairment Scale; AIS), permet alors de définir le 

caractère complet ou incomplet du traumatisme médullaire. Cinq niveaux sont définis en 

fonction du nombre de fonctions motrices et/ou sensorielles préservées en-deçà du niveau 

neurologique du traumatisme médullaire. 

 

 

Figure 4. Représentation schématique des 28 dermatomes associés aux différents niveaux 
neurologiques (empruntée à Maynard et coll., 1997) 
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De nombreuses études ont mis en garde contre certains inconvénients du MMT tels que son 

inconsistance dans la prédiction des capacités fonctionnelles d’une personne (Herbison et al., 

1996 ; Sisto et Dyson-Hudson, 2007), le caractère subjectif de l’évaluation lié à l’expérience 

du praticien (Cuthbert et Goodheart, 2007) ou encore le peu de rapport entre le score MMT et 

le moment de force réellement produit (Aitkens et al., 1989 ; Needham-Shropshire et al., 

1997). Concernant ce dernier point, les résultats de l’étude menée par Needham-Shropshire et 

al. (1997), présentés figure 5, sont particulièrement révélateurs des différences entre le score 

MMT et la force produite. Cette étude compare le score MMT et la force maximale produite 

par les muscles extenseurs de l’articulation du coude chez des personnes ayant un 

traumatisme médullaire cervical chronique. Le niveau d’atteinte neurologique des participants 

se situe au-dessus ou au-niveau de la racine cervicale C7, rendant les muscles extenseurs de 

l’articulation du coude partiellement paralysés (Maynard et al., 1997 ; Hislop et Montgomery, 

2007). 

 

Figure 5. Comparaison entre force produite lors de contraction maximale volontaire et score MMT 
des muscles extenseurs de l'articulation du coude (MMTS). Les forces moyennes pour chaque score 
sont présentées en dessous des valeurs individuelles (n = 135 muscles). L’axe des abscisses est une 
échelle logarithmique. 18 muscles n’ont pas produit de force mesurable (empruntée à Needham-
Shropshire et coll., 1997). 
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Bien qu’il existe une relation significative entre le score MMT et la force produite, de 

nombreux chevauchements apparaissent dans les forces mesurées pour chaque score MMT. 

Needham-Shropshire et al. (1997) rapportent ainsi que 12 muscles évalués « 2 » par le MMT 

exercent plus de force que le muscle le plus faible évalué 4 par le MMT. Les auteurs 

rapportent également que certains muscles évalués « 1 » ou « 2 » par le MMT ne produisent 

aucune force bien qu’une activation musculaire soit enregistrée. Une étude récente menée par 

Vargas-Ferreira et al. (2012) précise le rapport entre le score MMT, la force produite et 

l’activation des muscles fléchisseurs et extenseurs de l’articulation du coude. Pour les muscles 

fléchisseurs, les résultats montrent une corrélation entre le score MMT et la force produite 

uniquement. Pour les muscles extenseurs, les résultats suggèrent une corrélation entre les trois 

mesures pour des scores MMT faibles, c.-à-d. en-dessous de « 3 », et indiquent que le niveau 

de corrélation décroît lorsque le score MMT est supérieur à « 3 ». Il paraît donc nécessaire de 

quantifier la production de force et les activations musculaires sous-jacentes pour obtenir une 

estimation fiable des capacités fonctionnelles d’une personne traumatisée médullaire (Sisto et 

Dyson-Hudson, 2007). 

La production de force peut être quantifiée à partir d’un ergomètre évaluant le moment de 

force net produit autour de l’articulation. D’un point de vue biomécanique, le moment de 

force net représente l’aptitude physique des muscles à faire tourner un membre autour de 

l’articulation et s’exprime en Newton-mètre (Nm). Le moment de force net est influencé par 

le type de sollicitation musculaire, c.-à-d. concentrique, excentrique ou isométrique (Kellis et 

Batzopoulos, 1999). Le moment net est également influencé par les propriétés physiologiques 

et neurophysiologiques des muscles sollicités, c.-à-d. par l’architecture et la typologie 

musculaire et par les propriétés mécaniques et électrophysiologiques du muscle (Duclay, 

2008). De ce fait, un moment de force net identique peut donc être produit par de nombreuses 

combinaisons d’activations musculaires et rend indispensable l’évaluation quantifiée des 
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activations musculaires associées par électromyographie (Challis, 1997 ; Stokes et Gardner-

Morse, 1999 ; 2001 ; Prilutsky et Zatsiorsky, 2002). 

 

2.2 Activations musculaires sous-jacentes 

L’activation musculaire peut être évaluée par électromyographie de surface (EMG), technique 

permettant d’enregistrer l’activité électrique émanant des muscles à partir de deux électrodes 

positionnées sur la surface de la peau (De Luca, 1997). Ces électrodes sont localisées au-

dessus du muscle (recommandation SENIAM ; Hermens et al., 2000) et enregistrent la 

tension électrique générée par les fibres musculaires se situant sous leurs champs de détection 

(Farina et al., 2002). D’un point de vue physiologique, la différence de tension enregistrée 

entre les deux électrodes représente l’activité globale des fibres musculaires sollicitées, c.-à-d. 

la sommation des potentiels d’action musculaire émis par plusieurs unités motrices1 (figure 6 ; 

Day et Hulliger, 2001). La modulation du signal EMG indique une modulation de la 

fréquence de décharge du motoneurone alpha et/ou du recrutement de nouvelles unités 

motrices. Ainsi, plus le signal EMG est important, plus l’activation musculaire est importante 

et plus le moment de force produit est important (Milner-Brown et Stein, 1975 ; Buchanan et 

al., 1986 ; Rao et al., 2009). Afin de comparer l’activation musculaire dans différentes 

conditions ou encore de comparer l’activation musculaire de différents muscles sollicités 

pendant la tâche, le signal EMG de chaque muscle est normalisé par sa valeur maximale 

atteinte lors de contraction maximale volontaire (Shiavi et al., 1998 ; Amarantini et Martin, 

2004 ; Reaz et al., 2006). Il a ainsi été mis en évidence que les activations musculaires sont 

modulées par différents facteurs externes tels que, entre autres, l’expertise motrice (Griffin et 
                                                

 

1 Une unité motrice est définie comme l’ensemble constitué par un motoneurone alpha et par les fibres 
musculaires qu’il innerve (Day et Hulliger, 2001). Brièvement, le motoneurone alpha stimule le 
groupe de fibres musculaires en envoyant un potentiel d’action musculaire se propageant le long de la 
fibre musculaire et provoquant ainsi une contraction musculaire (De Luca et al., 1979). 
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Cafarelli, 2005 ; Bru et Amarantini, 2008 ; Tilin et al., 2011), le type de sollicitation 

musculaire (Rao et al., 2009) et la fatigue musculaire (Rao et al., 2010). 

En outre, la production d’un moment de force net autour d’une articulation ne résulte pas 

uniquement d’activations musculaires dans le sens de l’effort net. Au contraire, le moment de 

force net résulte de l’activation simultanée des muscles agonistes et antagonistes (Zajac et al., 

2002 ; Winter, 2005). De nombreux travaux ont montré que cette activation musculaire 

simultanée, connue sous le nom de co-activation musculaire (Kellis, 1998), permet d’assurer 

la double fonction de protection et de stabilisation de l’articulation (Solomonow et al., 1988 ; 

Kellis et Batzopoulos, 1999) et de coordination du mouvement (Lestienne, 1979). 

La protection et la stabilisation passive de l’articulation sont principalement assurées par les 

structures ligamentaires et tendineuses entourant l’articulation (Regan et al., 1991 ; Alcid et 

al., 2004). Cependant, la contribution de ces structures est insuffisante pour assurer la stabilité 

de l’articulation et répartir de façon homogène les moments de force exercés autour de 

 

Figure 6. Signal EMG de surface représentant la sommation des potentiels d’action musculaire 
(encadré du haut à droite) et décomposition des trains de potentiels d’action générés par chaque 
unité motrice (encadré du bas à droite). (empruntée à De Luca et coll., 1979). 
 



 16 

l’articulation dès lors que cette dernière est sollicitée (Gribble et al., 2003 ; Braendvik et 

Rœleveld, 2012). L’activation des muscles antagonistes permet alors d’augmenter la raideur 

articulaire et d’améliorer la précision du mouvement réalisé (Gribble et al., 2003). L’étude 

menée par Gribble et al. en 2003 s’intéresse à la modulation du niveau de co-activation 

musculaire relativement à la précision du mouvement réalisé lors d’une tâche de pointage 

impliquant plusieurs articulations du bras. Les résultats obtenus montrent que plus la cible à 

atteindre est réduite, plus la précision du mouvement et le niveau de co-activation musculaire 

sont importants (figure 7). Ce premier résultat suggère donc que le contrôle et la modulation 

de l’activation des muscles antagonistes pourraient être liés à une stratégie d’efficience du 

mouvement. Il est également intéressant de noter que le niveau de co-activation musculaire 

diminue avec l’augmentation de la pratique (figure 8). Ce second résultat suggère donc que 

 

Figure 7. Co-activation musculaire moyenne (COC) au cours du mouvement en fonction de la taille 
de la cible pour trois groupes musculaires : épaule (pectoral et deltoïde postérieur), coude (chef 
court du biceps brachial ou brachioradialis et chef latéral du triceps brachial), et biarticulaire (chef 
court du biceps brachial  et chef long du triceps brachial). (empruntée et adaptée de Gribble et coll., 
2003) 
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l’apprentissage d’un mouvement est lié à une optimisation du niveau d’activation des muscles 

antagonistes à des fins d’optimisation énergétique (Baratta et al., 1988). 

Chez la personne traumatisée médullaire, les liens existants entre le moment de force net, les 

activations musculaires et la co-activation musculaire sont modifiés. Lors d’un mouvement 

volontaire, l’altération de l’activation musculaire antagoniste chez la personne traumatisée 

 

Figure 8. Effet de la pratique sur l’indice de co-activation (cocontraction). La moyenne 
normalisée de l’activité EMG tonique à la fin du mouvement (gauche) et l’indice de co-activation 
au cours du mouvement (droite) sont représentées en fonction du bloc de mouvement réalisé pour 
les paires de muscles de l’épaule, du coude et biarticulaire. Dans tous les cas, une diminution 
significative de l’indice de co-activation était observée au cours de l’expérimentation. Les barres 
verticales représentent  ± 1 écart-type. (empruntée à Gribble et coll., 2003) 
 



 18 

médullaire entraîne une diminution de la précision du mouvement et une augmentation de son 

temps de réalisation (Wierzbicka et Wiegner, 1992, 1996). Lors de contractions isométriques, 

Thomas et al. (1998) ont quantifié la force développée, l’activation du triceps et du biceps 

brachial, respectivement muscle extenseur et fléchisseur de l’articulation du coude, et le 

niveau de co-activation musculaire chez 72 personnes traumatisées médullaires réalisant des 

extensions de l’avant-bras en condition isométrique à différents niveaux de force. Il convient 

de noter que les personnes traumatisées médullaires ayant participé à cette expérimentation 

étaient toutes tétraplégiques avec un niveau d’atteinte neurologique située au-dessus ou au 

niveau de la racine cervicale C7. De ce fait, les muscles extenseurs étaient partiellement 

paralysés (Maynard et al., 1997 ; Hislop et Montgomery, 2007). Expérimentalement, ce 

dernier point se confirme par une diminution de la force produite chez les participants 

tétraplégiques comparativement à des participants sains lors de la réalisation de contractions 

maximales volontaires. Au niveau musculaire, le niveau de co-activation musculaire est 

modifié chez les participants tétraplégiques comparativement aux participants sains (figure 9).  

Bien que la moitié des participants tétraplégiques ait un niveau de co-activation musculaire 

similaire à celui des participants sains, l’autre moitié présente un niveau de co-activation 

musculaire supérieur, quel que soit le niveau de force développé. Nous notons également une 

plus forte variabilité interindividuelle du niveau de co-activation musculaire en fonction du 

niveau de force développé chez les participants tétraplégiques. Les résultats de Thomas et al. 

(1998) mettent ainsi en évidence les adaptations musculaires qui suivent le traumatisme 

médullaire et deux aspects sont particulièrement abordés. Le premier aspect concerne 

l’atrophie musculaire des muscles altérés par le traumatisme médullaire reflétant la désuétude 

et la dénervation du muscle (Thomas et al., 1997a ; Thomas et Grumbles, 2005). Le second 

aspect concerne la modification de l’ordre de recrutement et du taux de décharge des unités 

motrices (Thomas et al., 1997b ; Thomas et Del Valle, 2001 ; Thomas et Zijdewind, 2006). 
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Figure 9. Relations entre le rapport EMG Triceps-Biceps et la force développée (représentée en % 
de la contraction maximale volontaire ; MVC) par les lignes de régressions linéaires pour les 
participants sains  (AB ; ligne épaisse) ; tous les muscles des participants tétraplégiques (SCI) 
avec un rapport EMG comparable aux participants sains (ligne fine) ; rapport EMG 3 écart-types 
au dessus de la moyenne (ligne pointillée). ; rapport EMG qui décroît avec la force (ligne 
pointillée épaisse) ; rapport EMG qui s’accroît avec la force (ligne pointillée fine). (empruntée et 
adaptée de Thomas et coll., 1998). 
 

 

Ces résultats sont cependant à relativiser par rapport à la force maximale atteinte 

volontairement qui diffère entre les deux groupes. Sachant que la force maximale est 

inférieure pour le groupe de participants tétraplégiques, l’effort requis pour maintenir un 

moment de force net similaire à celui du groupe contrôle diffère. Par conséquent, les 

mécanismes de régulation de l’activation musculaire pourraient différer entre le groupe 

tétraplégique et le groupe contrôle (Boorman et al., 1996). 

Sachant qu’une diminution du niveau de co-activation musculaire reflète un mouvement 

efficient et une optimisation énergétique chez le sujet sain, on peut supposer que 

l’augmentation du niveau de co-activation musculaire chez la personne traumatisée 
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médullaire est une conséquence délétère du traumatisme médullaire. Il paraît alors nécessaire 

d’étudier les activités neurophysiologiques en amont de l’activation musculaire afin d’établir 

l’origine de l’augmentation du niveau de co-activation et de limiter son apparition. 

 

 

 

 

A la suite d’un traumatisme médullaire, de nombreuses fonctions motrices et sensorielles sont 

perdues ou altérées (Maynard et al., 1999). L’évaluation de la perte des fonctions motrices et 

sensorielles est principalement réalisée à partir de test musculaire manuel (Hislop et 

Montgomery, 2007). Bien qu’efficace dans un cadre clinique, ce test n’est pas suffisamment 

précis pour évaluer correctement le niveau de force ou l’activation musculaire (Needham-

Shropshire et al., 1997 ; Vargas-Ferreira et al., 2012). De ce fait, l’évaluation quantifiée du 

moment de force net et des activations musculaires est nécessaire pour faire état des pertes 

motrices suite à un traumatisme médullaire. La production d’un moment de force net 

implique l’activation simultanée des muscles agonistes et antagonistes (Kellis et al., 2003 ; 

Winter, 2005). Ce phénomène de co-activation musculaire a pour principales fonctions (i) la 

protection et la stabilisation de l’articulation et (ii) la coordination du mouvement réalisé 

(Solomonow et al., 1988 ; Gribble et al., 2003). Chez la personne traumatisée médullaire, le 

niveau d’activation des muscles antagonistes augmente significativement en comparaison à 

celui de personnes saines (Thomas et al., 1998). Cette augmentation pourrait résulter d’une 

atrophie des muscles altérés par le traumatisme médullaire (Thomas et al., 1997a), d’une 

altération des mécanismes de régulation localisés au niveau de la moelle épinière (Knikou, 

2012) et/ou d’une réorganisation des commandes corticales (Muller-Putz et al., 2007). 
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3 MECANISMES REGULATEURS DE LA CONTRACTION MUSCULAIRE 
 

Le contrôle des activations musculaires est principalement effectué au niveau de la moelle 

épinière et au niveau du cortex cérébral. La moelle épinière contient d’une part les 

motoneurones alpha innervant les fibres musculaires, d’autre part les neurones des circuits 

réflexes influençant l’activité des motoneurones alpha (Pierrot-Deseilligny, 2005). Ces 

circuits réflexes permettent de moduler rapidement le niveau d’activation des muscles 

agonistes et antagonistes. Au niveau cortical, le cortex moteur primaire, le cortex pré-moteur 

et l'aire motrice supplémentaire peuvent moduler l’activité des motoneurones alpha et des 

circuits réflexes. Bien que d’autres aires corticales interviennent dans la planification et la 

programmation d’une action motrice volontaire (Rosenbaum, 1991 ; Rizzolatti et Luppino, 

2001 ; Bioulac et al., 2005), elles ne seront pas présentées dans ce chapitre. Après un 

traumatisme médullaire, une réorganisation de l’activité spinale et corticale a été révélée 

(Tran et al., 2004 ; Herbert et al., 2007 ; Knikou, 2012). Après avoir précisé la physiologie et 

l’organisation de chaque structure, nous présentons comment l’activité de ces structures est 

modulée lors d’une action motrice simple. Nous présentons ensuite la réorganisation 

structurelle et l’altération de l’activité des structures spinales et corticales à la suite d’un 

traumatisme médullaire et leurs possibles influences sur la modification des niveaux 

d’activations des muscles agonistes et antagonistes agissant autour de l’articulation mobilisée. 

 

3.1 Contrôle et régulation spinale de la contraction musculaire 

Comme nous l’avons indiqué au chapitre précédent, l’activation musculaire précède 

l’activation d’un pool de motoneurones alpha. Les motoneurones alpha sont localisés dans la 

moelle épinière et sont organisés de façon somatotopique, c.-à-d. que chaque partie du corps y 

est représentée par une surface bien précise et que l'ensemble suit une organisation ordonnée 
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(Goshgarian, 2003). Par exemple, les motoneurones alpha situés dans le renflement cervical 

de la moelle épinière innervent uniquement les membres supérieurs. Le pool de motoneurones 

innervant les muscles distaux est situé vers l’extrémité de la corne ventrale tandis que celui 

qui innerve les muscles proximaux est situé vers la médiane (figure 10). Notons ici que cette 

organisation somatotopique de la moelle épinière rend les muscles distaux particulièrement 

vulnérables à un traumatisme médullaire (Nohda et al., 2007). Les circuits réflexes se forment 

par connexions entre les motoneurones alpha, les différents récepteurs sensoriels localisés 

dans le muscle et les interneurones inhibiteurs localisés dans la moelle épinière (pour une 

revue complète voir Pierrot-Deseilligny, 2005). Ces derniers permettent de moduler le niveau 

d’activation des muscles antagonistes par rapport à celui des muscles agonistes via, entre 

autres, le réflexe d’inhibition réciproque et le réflexe myotatique inverse (Crone et Nielsen, 

1994 ; Knikou, 2012). Concernant le réflexe d’inhibition réciproque, les afférences 

sensorielles Ia des fuseaux neuromusculaires provenant des muscles agonistes stimulent 

l’activité des motoneurones alpha de ces mêmes muscles et inhibent l’activité des 

 

Figure 10. Organisation somatotopique des motoneurones sur une coupe transversale de la corne 
ventrale de la moelle épinière. Les motoneurones innervant la musculature axiale sont situés en 
position médiane, ceux qui innervent la musculature distale, en position plus latérale. (empruntée à 
Purves et Coquery, 2005). 
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motoneurones alpha des muscles antagonistes (figure 11.A). Concernant le réflexe 

myotatique inverse, les afférences sensorielles Ib des organes tendineux de Golgi des muscles 

agonistes inhibent l’activité des motoneurones alpha des muscles agonistes et stimulent 

l’activité des motoneurones alpha des muscles antagonistes (figure 11.B). Certains travaux 

supposent que le réflexe d’inhibition réciproque et le réflexe myotatique inverse sont atténués 

lorsque le niveau de force développé augmente (Leonard et al., 1999 ; Hwang et al., 2002). 

Cette modulation pourrait provenir directement des structures corticales. En effet, de 

nombreux travaux ont mis en évidence que le réflexe d’inhibition réciproque et le réflexe 

myotatique inverse sont régulés au niveau cortical (Crone and Nielsen, 1994). Précisément, il 

est supposé que l’activité corticale régule le niveau d’excitabilité des interneurones inhibiteurs 

afin d’accentuer l’inhibition des muscles antagonistes (Hongo et al., 1969; Lundberg et 

Voorhoeve, 1962). 

 

 

A 

 

B 

 
Figure 11. A. Réflexe d’inhibition réciproque. L’étirement du faisceau neuromusculaire fait augmenter 
l’activité des fibres afférentes Ia. Ces dernières excitent les motoneurones des muscles agonistes et 
inhibent les motoneurones des muscles antagonistes. B. Réflexe myotatique inverse. L’étirement de 
l’organe tendineux de Golgi fait augmenter l’activité des fibres afférentes Ib. Ces dernières inhibent les 
motoneurones des muscles agonistes et excitent les motoneurones des muscles antagonistes. (empruntée 
et adaptée de Doutreloux, 1998). 
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A la suite d’un traumatisme médullaire, l’ensemble des circuits réflexes est altéré et plus 

particulièrement le réflexe d’inhibition réciproque (Knikou et al., 2006 ; Knikou et 

Mummidisetty, 2011 ; Dietz, 2012). Knikou et Mummidisetty (2011) ont étudié la diminution 

de l’inhibition réciproque  chez huit sujets traumatisés médullaires incomplets (c.-à-d., AIS C 

et D) lors d’une tâche de marche assistée. Pour ce faire, Knikou et Mummidisetty ont 

enregistré les modulations de l’activité musculaire réflexe (réflexe H, qui représente 

l’activation directe des motoneurones alpha via les afférences Ia issues des fuseaux 

neuromusculaires ; pour des considérations méthodologiques voir p. ex., Knikou, 2008 ou 

Grosprêtre et Martin, 2012). Les résultats obtenus montrent que la modulation du réflexe 

d’inhibition réciproque est fortement réduite, voire absente, chez les sujets traumatisés 

médullaires incomplets (figure 12). Cette altération du réflexe d’inhibition réciproque chez les 

personnes traumatisées médullaires pourrait être causée par la modification d’autres circuits 

réflexes (Katz et Pierrot-Deseilligny, 1982; Shefner et al., 1992 ; Faist et al., 1994; Morita et 

al. 2006) et par une diminution du contrôle cortical des interneurones inhibiteurs recevant les 

afférences sensorielles Ia (Boorman et al., 1996 ; Xia et Zev Rymer, 2005). La rupture des 

voies descendantes, excitatrices des circuits réflexes, causerait une diminution de l’inhibition 

et donc une augmentation de l’activation musculaire antagoniste. D’autres études montrent 

que la modulation du niveau d’activation des muscles antagonistes pourrait être directement 

liée à une modification de la commande centrale (Solomonow et al., 1988 ; Carolan et 

Caffarelli, 1985; Hakkinen et al., 1998). Comparer les activations corticales de personnes 

traumatisées médullaires à celles de personnes saines pourrait donc renseigner sur l’origine de 

l’augmentation de l’activation des muscles antagonistes chez les personnes traumatisées 

médullaires. Une altération de l'activation corticale pourrait ainsi appuyer l’hypothèse du 

contrôle cortical de la co-activation musculaire. 
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Figure. 12. Réflexe d’inhibition réciproque chez deux sujets traumatisés médullaire au repos (A, B). 
Le réflexe H moyen est enregistré en condition contrôle (lignes grises) et suite à la stimulation du nerf 
péronier commun après conditionnement de 3 ms. (lignes noires) chez deux sujets SCI assis. (C) 
Histogramme montrant l’effet de la stimulation du nerf péronier commun sur l’amplitude du réflexe H 
après conditionnement de 2 et 3 ms. Le réflexe H moyen est exprimé en pourcentage du réflexe H 
enregistré lors de la condition contrôle ± erreur standard moyenne. Il est à noter que l’inhibition 
réciproque est remplacée par une facilitation après le conditionnement de 2 ms (p < 0.05). (empruntée 
et adaptée de Knikou et Mummidisetty, 2011). 
 

 

3.2 Contrôle et régulation corticale de la contraction musculaire 

D’un point de vue anatomique, le cortex moteur primaire (M1) est une région corticale située 

sur le gyrus précentral, en avant du sillon central (Purves et Coquery, 2005). Il forme une 

large bande s’étendant de la scissure latérale jusqu’à la scissure longitudinale (figure 13). Le 

cortex prémoteur (CxPM) inclut le cortex prémoteur latéral et l’aire motrice supplémentaire et 

est situé à l’avant du M1. Le cortex somatosensoriel (S1) est localisé en arrière du sillon 

central. Il forme une large bande s’étendant de la scissure centrale jusqu’à la scissure 

longitudinale. La substance grise de M1, contenant les neurones pyramidaux (ou neurones 

moteurs), peut être décomposée en une couche superficielle et une couche profonde.  
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Figure 13. Région anatomique du cerveau correspondant à M1 (graphique du haut, aire violette) et 
organisation somatotopique de M1. (graphique du bas). La surface dédiée à chaque partie du corps est 
fonction de la précision des mouvements pouvant être réalisée par cette partie du corps (empruntée à 
lecerveau.mcgill.ca) 
 

 

Les axones des neurones pyramidaux situés dans la couche profonde composent la voie 

corticospinale innervant les motoneurones alpha (Rosen et Asanuma, 1972 ; Bioulac et al., 

2005 ; Lemon, 2008). Tout comme la moelle épinière, les neurones pyramidaux sont 

organisés de façon somatotopique (figure 13 ; Penfield et Rasmussen, 1950). Il est intéressant 

de noter que la surface de M1 dédiée à chaque partie du corps est relative à la précision du 

mouvement pouvant être réalisée par cette partie du corps. A titre d’exemple, la surface 

dédiée au contrôle du membre supérieur représente quasiment la moitié de la surface de M1. 
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Les neurones moteurs du CxPM reçoivent les influences d’autres aires corticales intervenant 

dans la planification et la programmation de l’action motrice volontaire. Les neurones 

composant S1 reçoivent les afférences sensorielles des faisceaux neuromusculaires et des 

organes tendineux de Golgi. Les neurones du CxPM et de S1 peuvent influencer l’acte moteur 

en interagissants avec le M1 et en projettant leurs axones les neurones des circuits réflexes de 

la moelle épinière (Bioulac et al., 2005 ; Lemon, 2008). 

D’un point de vue électrophysiologique, l’activité corticale peut être enregistrée par 

électroencéphalographie (EEG), technique permettant de recueillir l’activité électrique émise 

à chaque instant par un groupe de neurones du cortex avec une bonne résolution temporelle 

(Niedermeyer et Lopes da Silva, 2005). Un enregistrement EEG est réalisé à partir d’un 

bonnet munis d’électrodes placé sur le cuir chevelu d’un individu, les électrodes étant 

positionnées selon la recommandation internationale 10-20 (Jasper, 1958). Chaque électrode 

enregistre l’activité électrique générée par un groupe de neurones orientés et situés dans la 

même direction (Buzsaki et Draghun, 2004). Les signaux enregistrés sont ensuite référencés 

par rapport à une ou plusieurs électrode(s) (Nunez et al., 1997). Les activations corticales sont 

principalement analysées par un calcul de puissance spectrale (figure 14) ou, plus récemment, 

par décomposition temps-fréquence (figure 15), technique permettant d’obtenir le meilleur 

compromis entre résolution temporelle et fréquentielle (Tallon-Baudry et al., 1996). Lors de 

la réalisation d’un acte moteur, les premières études EEG ont rapidement décelé une 

modulation caractéristique de l’activité corticale enregistrée au-dessus de M1 (Gastault, 

1952 ; Gastault et al., 1952). Les travaux de Pfurtscheller, ont précisément décrit cette 

modulation comme une diminution de la puissance spectrale autour de 10 Hz et 20 Hz 

comparativement à un état de repos (Pfurtscheller, 1977 ; 1981 ; Pfurtscheller et Aranibar, 

1977, 1979 ; Pfurtscheller et al., 1997 ; Pfurtscheller et Lopes da Silva, 1999). Ces 

diminutions de puissance spectrale sont connues sous le nom de désynchronisation corticale 
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liée à un événement (ERD pour Event Related Desynchronization). L’ERD autour de 10 Hz 

est localisée au niveau du S1 et est supposée refléter l’intégration sensorielle du 

comportement moteur pendant l’action motrice (Pfurtscheller, 1992 ; Pfurtscheller et al., 

1994 ; Salmelin et al., 1995). 

 

 

 

 

 

Figure 14. Spectre de puissance enregistré par une électrode située au-dessus du cortex moteur 
primaire au repos (ligne pointillée) et lors d’une contraction imaginée (ligne pleine). (empruntée et 
adaptée de Schalk (2004) depuis BCI2000.org). 
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Figure 15. Représentation temps-fréquence de l’activité corticale enregistrée au dessus du cortex 
moteur lors d’un rapide mouvement de l’index de la main droite réalisé par un sujet sain. La barre 
de couleur représente le pourcentage de changement par rapport à une activité basale calculée sur la 
période [-2 -1.5] s. La diminution de la puissance spectrale ERD autour de 20 Hz est représentée par 
une zone bleue. L’augmentation de la puissance spectrale ERS autour de 20 Hz (appelée ici Post 
Movement Beta Resynchronization ; PMBR) est représentée par une zone rouge. (empruntée et 
modifiée de Gaetz et al., 2010). 

 

 

L’ERD autour de 10 Hz est sensible à la présence et à la durée de la contraction musculaire 

plutôt qu’à la modulation du niveau de force développé (Stancák et al., 1997). L’ERD autour 

de 20 Hz, représentée par la zone bleue sur la figure 15, est localisée au niveau du M1 et est 

supposée refléter son activation lors de la préparation et de la transmission des potentiels 

d'action vers les muscles sollicités (Pfurtscheller, 1981 ; Salmelin et Hari, 1994 ; Crone et al., 

1998 ; Pfurtscheller et al., 2003 ; MacKay, 2005). L’ERD autour de 20 Hz est influencé par le 

niveau de force produit pendant le mouvement (Stancák et al., 1997 ; Pfurtscheller et Lopes 

da Silva, 1999). Précisément, l’ERD autour de 20 Hz augmente avec le niveau de force et 

indique que l’activation de M1 est plus importante pour des niveaux de force importants ou 

nécessitant une attention plus importante (Stancák et al., 1997 ; Mima et al., 1999 ; Dal Maso 

et al., 2012). A l’arrêt de l’acte moteur, une augmentation de la puissance spectrale autour de 
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20 Hz apparaît (Pfurtscheller, 1992 ; Pfurtscheller et al., 1996, 1997, 1998; Pfurtscheller et 

Neuper, 1997). Cette augmentation de la puissance spectrale, représentée par la zone rouge 

sur la figure 15, est connue sous le nom de synchronisation corticale liée à un évènement 

(ERS pour Event Related Synchronization). Dans la littérature, les processus corticaux liés à 

l’apparition de l’ERS font toujours l’objet d’un important débat (Pfurtscheller et al., 1998; 

Cassim et al., 2001). D’une part, l’ERS autour de 20 Hz est associée à une désactivation du 

M1 (Pfurtscheller, 1992 ; Pfurtscheller et al., 1996, 1997, 1998). Ce point de vue étant 

supporté par d’autres études neurophysiologiques montrant que M1 est moins excitable 

pendant cette période (Chen et al., 1998). D’autre part, l’ERS autour de 20 Hz est associée à 

un traitement des informations sensorielles liées au mouvement réalisé (Cassim et coll, 2001 ; 

Houdayer et al., 2006 ; Reyns et al., 2008). Ce point de vue étant supporté par l’apparition de 

l’ERS autour de 20 Hz lors de mouvement passif (Xiang et al., 1997) et de stimulation 

électrique périphérique (Maertens et al., 1992 ; Tokimura et al., 2000). Ces deux hypothèses 

ne sont toutefois pas antinomiques et il est fort probable que les informations sensorielles 

liées au mouvement réalisé jouent un rôle dans l’inhibition de M1 (Pfurtscheller et al., 1996 ; 

Szurhaj et al., 2003). Tout comme l’ERD autour de 20 Hz, l’ERS autour de 20 Hz est modulé 

avec le niveau de force et indique que l’activation de M1 est plus importante pour des niveaux 

de force importants (Stancák et al., 1997). En accord avec les travaux présentés 

précédemment, la modulation des activations corticales en fonction du niveau de force produit 

suggère que les activations corticales contribuent au contrôle du niveau de force développé 

(Siemionow et al., 2000; Chakarov et al., 2009). 

 

3.3 Plasticité corticale suite à un traumatisme médullaire 

A la suite d’un traumatisme médullaire, les structures corticales impliquées dans l'acte moteur 

sont altérées (pour une revue de littérature, voir Kokotilo et al., 2009) et deux formes de 
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modifications peuvent être distinguées. La première concerne la réorganisation physiologique 

et somatotopique du M1 et du S1 innervant les membres lésés par le traumatisme 

médullaire (Green et al., 1998, 1999 ; Bruehlmeier et al., 1998 ; Crawley et al., 2004 ; 

Jurkiewicz et al., 2006 ; 2007, 2010). La seconde concerne la réorganisation de l'activité 

corticale visible lors d’une tâche motrice (Tran et al., 2004 ; Herbert et al., 2007 ; Muller-Putz 

et al., 2007 ; Gourab et Schmit, 2010). 

Concernant la réorganisation physiologique du cortex moteur, les travaux de Crawley et al. 

(2004) mettent en évidence par Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) que la quantité de 

substance grise composant M1 reste inchangée à la suite d’un traumatisme médullaire. 

Jurkiewicz et al. (2007, 2010) précisent ces résultats en étudiant la réorganisation du M1 chez 

six personnes traumatisées médullaires au cours de la première année suivant le traumatisme 

médullaire. Les résultats de ces études montrent que, depuis une faible activation de M1 dans 

la phase subaiguë post-traumatique, l’activation de M1 augmente pour retrouver un niveau 

comparable à celui de personnes saines. Jurkiewicz et al. notent également (i) une activation 

du S1 non-présente chez les personnes saines qui décroît au cours de la première année post-

traumatique et (ii) que l’augmentation de l’activation de M1 est relative à la récupération 

fonctionnelle post-traumatique. Ainsi la perte post-traumatique de capacités fonctionnelles 

résultera en une diminution permanente de l’activation de M1. Ce dernier résultat concorde 

avec les résultats reportés par Green et al. (1998, 1999). Ces études, mêlant EEG et IRM, 

suggèrent que l’activité corticale dédiée au contrôle moteur est localisée plus postérieurement 

chez les personnes traumatisées médullaires, c.-à-d. au niveau du S1 (figure 16) et que 

l’activité corticale de M1 est relative à la récupération fonctionnelle post-traumatique. Cette 

réorganisation corticale interroge sur la réorganisation des activations corticales, ERD et ERS, 

lors de contractions saines ou altérées par le traumatisme médullaire. 
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Au niveau électrophysiologique, peu d’études se sont intéressées aux activations corticales 

ERD et ERS à la suite d’un traumatisme médullaire. A notre connaissance, Müller-Putz et al. 

(2007) ont été les premiers à étudier les modifications d’ERD et d’ERS autour de 20 Hz chez 

des sujets traumatisés médullaires pendant la tentative (ou la réalisation pour les sujets 

valides) et la réalisation passive d'un mouvement du pied. Leurs résultats ne montrent aucune 

activation ERD et ERS chez les sujets traumatisés médullaires, quelle que soit la condition 

expérimentale effectuée. En 2010, Gourab et Schmit réalisent une étude similaire ; les patients 

traumatisés médullaires devant tenter un bref mouvement du pied avec un effort minimal. Les 

résultats de cette étude, présentés par la figure 17, révèlent une ERD similaire chez les 

personnes traumatisées médullaires et valides et une diminution de l’ERS chez les personnes 

traumatisées médullaires. Gourab et Schmit notent également une relation linéaire entre le 

score MMT des patients traumatisés médullaires et l’amplitude de l’ERS (figure 18).  

 

 
Figure 16. Localisation topographique de l’activation corticale dédiée au contrôle moteur (zone 
bleutée) chez les participants contrôle (à gauche) et traumatisés médullaires (à droite). L’activation 
corticale dédiée au contrôle moteur est postérieure chez les participants traumatisés médullaires 
comparativement aux participants contrôles. (empruntée et modifiée de Green et al., 1998). 
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Figure 17. Carte topographique de la puissance spectrale moyenne dans la bande de fréquence 13-
35 Hz pour 8 patients traumatisées médullaires (SCI) et 8 patients valides (NI). La topographie de la 
puissance spectrale pendant l’ERD chez les NI (A) et les SCI (B) est présentée en haut avec la carte 
topographique présentant la différence ERD entre les SCI et les NI (E). La topographie de la puissance 
spectrale pendant l’ERS chez les NI (C) et les SCI (D) est présentée en haut avec la carte 
topographique présentant la différence ERD entre les SCI et les NI (F). (empruntée et modifiée de 
Gourab et Schmit, 2010). 

 

  

Figure 18. Corrélation du pic d’amplitude ERS avec le score MMT moteur. (A) ERD et ERS 
enregistrés au-dessus de l’électrode Cz chez un patient traumatisé médullaire (complétude du 
traumatisme médullaire : D). (B) Corrélation entre le score MMT moteur et le pic d’amplitude ERS 
chez l’ensemble des sujets traumatisés médullaires. (empruntée et modifiée de Gourab et Schmit, 
2010). 
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D’une manière générale, la conservation de l’ERD suggère que cette activation corticale est 

essentiellement d’origine corticale et est nécessaire à la réalisation d’une action motrice. La 

diminution de l’ERS suite à un traumatisme médullaire et sa relation avec les scores MMT 

suggèrent une sensibilité de l’ERS aux afférences sensorielles (Cassim et al., 2001). Ces 

études sont toutefois limitées par la tâche expérimentale n’incluant pas de contractions 

réellement réalisées. L’ERD et l’ERS sont-elles modulées différemment lors de contractions 

n’incluant pas de muscles altérés par le traumatisme médullaire ? Par ailleurs et bien que 

certaines précautions aient été prises, la tâche expérimentale ne permet pas de mesurer le 

niveau de force tenté par la personne traumatisée médullaire. Sachant que la modulation du 

niveau de force influence l’ERD et l’ERS, il est possible que certaines différences 

d’activations corticales aient été masquées. 

Certaines études électrophysiologiques impliquant des contractions intactes ont toutefois été 

réalisées chez des patients traumatisés médullaires (Mattia et al., 2006, 2009). Bien que ces 

études n’investiguent pas directement l’ERD et l’ERS, les résultats suggèrent que l’activation 

corticale du M1 dédiée au contrôle moteur n’est pas altérée lors de contractions intactes. A 

notre connaissance, aucune étude n’a pris en considération l’influence du niveau de force sur 

l’ERD et l’ERS au cours de contractions volontaires réalisées par des patients traumatisées 

médullaires, qu’elles soient intactes ou altérées par le traumatisme médullaire. 
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Le contrôle et la régulation des activations musculaires agonistes et antagonistes sont 

principalement effectués par les structures spinales et corticales. Au niveau spinal, les 

motoneurones alpha et les interneurones inhibiteurs permettent de moduler rapidement les 

activations musculaires en stimulant la contraction des muscles agonistes et en inhibant la 

contraction des muscles antagonistes (Pierrot-Deseilligny et Burke, 2005). Au niveau cortical, 

le M1 contrôle et régule le niveau de stimulation et d’inhibition des motoneurones alpha et 

des interneurones inhibiteurs (Crone et al., 1994). Lors d’une contraction musculaire, 

l’activité électroencéphalographique du M1 est modulée lors d’une contraction musculaire 

volontaire dans les fréquences autour de 20 Hz (Pfurtscheller et Lopes Da Silva, 1999). Deux 

phénomènes ont été principalement identifiés, à savoir l’ERD et l’ERS. L’ERD apparaît lors 

de la réalisation du mouvement et est sensée refléter l’état actif du cortex moteur 

(Pfurtscheller et al., 1996). L’ERS apparaît à la fin du mouvement mais sa signification est 

encore l’objet de débat. Il est supposé que l’ERS reflète soit une inhibition active du M1, soit 

l’intégration des informations sensorielles par le M1 (Cassim et coll, 2001). 

A la suite d’un traumatisme médullaire, la diminution du contrôle cortical des mécanismes 

inhibiteurs spinaux entraîne une augmentation des activations musculaires antagonistes 

(Knikou et Mummidisetty, 2011 ; Knikou, 2012). Malgré une réorganisation corticale 

importante (Green et al., 1998, 1999 ; Jurkiewicz et al., 2007, 2010), l’activité 

électroencéphalographique de sujets traumatisés médullaires reste inchangée lors de la 

réalisation ou la tentative de réalisation de contractions musculaires (Mattia et al., 2009 ; 

Gourab et Schmit, 2010). Ces résultats permettent de supposer que l’efficience de la 

commande corticale est préservée. Ainsi, l’augmentation des activations musculaires chez la 

personne traumatisée médullaire pourrait être directement liée à une modification des 

interactions cortico-musculaires, c.-à-d., de la communication entre le M1 et les muscles 

sollicités par l’action motrice. 
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4 INTERACTIONS CORTICO-MUSCULAIRES 
 

Les chapitres précédents indiquent que la régulation du moment de force produit, des 

activations musculaires et de la co-activation musculaire est issue d’adaptations au niveau 

cortical et suggère l’existence d’interactions importantes entre les structures périphérique et 

centrale. D’un point de vue physiologique, les neurones pyramidaux de M1 et le pool de 

motoneurones alpha, innervant les muscles, sont principalement reliés par la voie 

corticospinale (Lemon, 2008). D’un point de vue électrophysiologique, l’activité de M1 et des 

muscles sont synchrones lors de contractions musculaires (Hari et Salenius, 1999). Cette 

synchronie peut être mesurée par la cohérence cortico-musculaire, correspondant à la 

corrélation entre le signal EEG enregistré au dessus du M1 et le signal EMG du muscle 

sollicité (Mima et Hallett, 1999). Lors d’une contraction musculaire volontaire, la cohérence 

cortico-musculaire apparaît dans la bande de fréquence autour de 20 Hz. Elle est considérée 

comme le reflet de la communication établie entre le M1 et les muscles impliqués dans la 

production d'un moment de force. L’analyse de la cohérence cortico-musculaire pourrait 

contribuer significativement à la compréhension des mécanismes de contrôle et de régulation 

de l’action motrice. La première partie de ce chapitre présente les voies de la motricité 

volontaire, en particulier, la voie corticospinale. La seconde partie présente les méthodes 

permettant d’estimer les interactions cortico-musculaires et comment les interactions cortico-

musculaires sont modulées par des facteurs expérimentaux. 
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4.1 Voies de la motricité volontaire 

D’un point de vue anatomique, les structures corticale et spinale sont principalement reliées 

soit directement par la voie corticospinale, soit indirectement par la voie rubrospinale (Purves 

et Coquery, 2005 ; Lemon, 2008). La figure 19, empruntée à Lemon (2008), présente 

l’ensemble des voies reliant les structures corticales et spinales. Dans un souci de clarté, les 

voies réticulospinales, tectospinales et vestibulospinales ne sont pas présentées dans le 

manuscrit. La voie corticospinale est composée à 30% des axones des neurones provenant du 

M1, à 30% des axones des neurones provenant du CxPM et de l’aire motrice supplémentaire 

et à 40% du S1 (Guyton, 1991). Ces axones se projettent vers les neurones de la moelle 

épinière en traversant le tronc cérébral. A l’extrémité du tronc cérébral, la majorité des fibres 

composant la voie corticospinale décussent, c.-à-d. qu’elles croisent la ligne médiane pour 

innerver les neurones du côté ipsilatéral de la moelle épinière (Wiesendanger, 1981). Les 

structures corticales contrôlent le mouvement par les fibres corticospinales, soit en innervant 

directement les motoneurones alpha, soit en innervant les circuits réflexes de la moelle 

épinière (Lemon, 2008). Notons toutefois que la voie corticospinale n’est pas uniquement 

dédiée aux fonctions motrices. Ainsi, certaines afférences sensorielles remontent la voie 

corticospinale vers S1 (Lemon et Griffiths, 2005). Comprendre la communication entre les 

groupes de neurones composants ces structures constitue actuellement le sujet de nombreuses 

recherches. 
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Figure 19. Représentation schématique de la distribution des fibres corticospinales et des fibres 
issues du tronc cérébral appartenant au groupe A (ventromédial) et B (dorsolatéral), selon le schéma 
proposé par Kuypers (1981). Sur la droite, les fibres du groupe A (voies réticulospinale, tectospinale 
et vestibulospinale) sont représentées en vert, provenant de la formation réticulaire du tronc cérébral, 
du colliculus supérieur et du complexe vestibulaire. Ces fibres se terminent bilatéralement sur la 
partie ventromédiale de la zone intermédiaire (IZ) représentées par l’aire verte sur les sections 
spinales, avec des projections directes sur les motoneurones innervant les muscles du tronc et des 
ceintures (lignes pointillées vertes). Les fibres du groupe B (voie rubrospinale) sont représentées en 
rouge et proviennent du noyau rouge. Ces fibres se terminent controlatéralement dans la région 
dorsolatérale de IZ (représentée en rouge sur les sections spinales). Ces voies issues du tronc cérébral 
reçoivent des projections corticales (lignes noires). Sur la gauche, les projections corticospinales 
sont représentées en bleu : certaines sont parallèles aux fibres du groupe A et terminent 
bilatéralement sur la partie ventromédiale de IZ (aire verte). Cependant la majorité sont parallèle aux 
fibres du groupe B, terminent controlatéralement dans la partie dorsolatérale de IZ (aire rouge) et 
innervent directement les motoneurones contrôlant les muscles des mains et des bras (aire bleue et 
petits cercles noirs). (empruntée à Lemon, 2008). 
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4.2 Estimation des interactions cortico-musculaires lors d’effort musculaire 

volontaire 

Les premières études investissant la diffusion du message nerveux au sein de la voie 

corticospinale et les similarités entre les activités corticale et musculaire remontent aux 

années 1930 (Jasper et Andrews, 1938 ; Adrian et Moruzzi, 1939). Il faut pourtant attendre les 

années 1990 et la formalisation du calcul de la cohérence cortico-musculaire pour que les 

recherches sur le sujet connaissent un essor important (Hari et Salenius, 1999, Mima et Hallett, 

1999 ; Salenius et Hari, 2003). Le calcul de la cohérence cortico-musculaire permet l’analyse 

des interactions entre l’activité corticale, enregistrée par EEG ou par 

MagnétoEncéphaloGraphie (MEG), et l’activité musculaire, enregistrée par EMG (Conway et 

al., 1995 ; Halliday et al., 1995). Brièvement, ce calcul consiste à normaliser le spectre 

fréquentiel commun aux signaux EEG (ou MEG) et EMG, connu sous le nom de cross-

spectrum, par le spectre fréquentiel de chaque signal, connu sous le nom d’auto-spectrum. Ce 

calcul se formalise de la façon suivante :  

Cohc1,c 2 ( f ) =
Sc1c 2 ( f )

2

Sc1c1( f ) ⋅ Sc 2c 2 ( f )  

 

où Sc1c2(f) est le cross-spectrum des signaux c1 et c2 pour chaque fréquence (f) et où Sc1c1(f) et 

Sc2c2(f) sont les auto-spectra des signaux c1 et c2 pour chaque fréquence (f). Chaque spectre 

fréquentiel est déterminé à partir d’une transformée de Fourier des signaux. La cohérence est 

une valeur normalisée entre 0 et 1; une valeur nulle ou proche de 0 indique une absence de 

corrélation entre les signaux c1 et c2 et une valeur proche de 1 indique une forte corrélation 

entre les deux signaux. 
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La significativité statistique des valeurs de cohérence cortico-musculaire est évaluée par la 

méthode proposée par Rosenberg et al. (1989) définissant le seuil de significativité de la façon 

suivante : 

CLγ =1− 1−
γ
100

"

#
$

%

&
'

1
n−1

 

 

où γ est le niveau de significativité, généralement fixé à 5%, n représente le nombre d’essais 

utilisés pour les estimations spectrales et CL est le seuil de significativité au-dessus duquel les 

valeurs de cohérence sont considérées comme significatives. 

L’estimation de la cohérence cortico-musculaire telle que formulée par Halliday et al. (1995) 

souffre pourtant de nombreuses imperfections donnant lieu à des discussions engagées. Entre 

autres choses, l’influence du prétraitement des signaux électrophysiologiques sur la valeur de 

cohérence cortico-musculaire obtenue (Mima et Hallett ; 1999 ; Myers et al., 2003a ; Yao et 

al., 2007 ; Bayraktaroglu et al., 2011 ; McClelland et al., 2012) et la négligence de l’aspect 

non-stationnaire des signaux électrophysiologiques (Brittain et al., 2007 ; Allen et 

MacKinnon, 2010 ; Cohen et Walden, 2010 ; Bigot et al., 2011 ; Mehrkranoon et al., 2011). 

Afin de dépasser ces limites méthodologiques, Bigot et al. (2011) ont proposé une analyse par 

décomposition temps-fréquence basée directement sur le cross-spectrum des signaux EEG et 

EMG. Cette analyse surpasse certaines limitations liées à l’analyse statistique de la cohérence 

cortico-musculaire en estimant un seuil statistique dépendant de la valeur propre de chaque 

signal. Dans le cadre de cette thèse, nous utiliserons l’analyse statistique proposée par Bigot et 

al. (2011) pour déterminer la significativité des interactions cortico-musculaires à chaque 

instant et à chaque fréquence. 
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4.3 Modulation des interactions cortico-musculaires  

L’étude princeps menée par Conway et al. (1995) montre que, lors d’une contraction 

musculaire volontaire en condition isométrique, l’activité corticale est significativement 

corrélée avec l’activité musculaire dans la bande de fréquence autour de 20 Hz. Fait 

intéressant, cette corrélation n’apparaît qu’entre le M1 et les muscles controlatéraux (figure 

20). De ces résultats, Conway et al. suggèrent que la cohérence cortico-musculaire pourrait 

être le reflet de l’implication des neurones pyramidaux dans la génération de la contraction 

musculaire. Dès lors, de nombreuses études ont cherché à comprendre comment la cohérence 

cortico-musculaire peut être modulée par des facteurs internes, externes, ou par certaines 

pathologies (Hari et Salenius, 1999, MacKay, 2005). 

Certaines de ces études se sont intéressées à la modulation du niveau d’interaction cortico-

musculaire en fonction du niveau de force produit (Mima et al., 1999 ; Witte et al., 2007 ; 

Ushiyama et al., 2012). Pour des niveaux de force faibles à modérés, le niveau d’interaction 

cortico-musculaire augmente dans la même bande de fréquence, c.-à-d. autour de 20 Hz 

(Witte et al., 2007). Pour des contractions plus importantes, les interactions cortico-

musculaires significatives « glissent » vers des fréquences plus élevées, c.-à-d. autour de 

40 Hz, et le niveau d’interaction cortico-musculaire autour de 20 Hz décroît. Comme le 

montre la figure 21 cette modulation dépend toutefois du muscle sollicité (Ushiyama et al., 

2010 ; 2012). Certaines études suggèrent qu’un niveau de force plus important peut entraîner 

une augmentation de la complexité de la tâche (Omlor et al., 2011 ; Mendez-Balbuena et al., 

2012). Cette complexité accrue pourrait être à l’origine des interactions cortico-musculaires 

retrouvées dans la bande de fréquence autour de 40 Hz. Une autre hypothèse serait qu’un 

niveau de force plus important nécessite une communication plus rapide entre les différentes 

structures sollicitées, c.-à-d. le cortex moteur et les muscles sollicités mais également les 

afférences sensorielles (Andrykiewicz  et al., 2007 ; Tuncel et al., 2010). 
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Figure 20. A. Autospectrum de l’activité MEG enregistrée au dessus du M1. B et C. Autospectrum de 
l’activité EMG du 1er muscle interosseux distal du côté ipsilatéral (B) et controlatéral (C). D et E. 
Cohérence cortico-musculaire entre l’activité MEG et l’activité EMG ipsilatérale (D) et controlatérale 
(E). (empruntée et adaptée de Conway et al., 1995). 
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Figure 21. Exemple typique du spectre de fréquence de la cohérence cortico-musculaire entre l’EEG 
et l’EMG rectifié à tous les niveaux de contractions pour le muscle Tibialis Anterior (TA, à gauche) et 
le muscle Soleus (SOL, à droite). Le glissement des interactions cortico-musculaires vers des 
fréquences plus élevées en fonction du niveau de force développé est retrouvé pour le muscle Tibialis 
Anterior mais pas pour le muscle Soleus (empruntée et adaptée de Ushiyama et al., 2012). 
 

De nombreuses études ont en effet mis en avant l’impact des afférences sensorielles dans la 

modulation des interactions cortico-musculaires (Hansen et Nielsen, 2004 ; Riddle et Baker, 

2005 ; 2006 ; McClelland et al., 2012). Certaines études supposent également la présence 

d’interactions cortico-musculaires dans la bande de fréquence autour de 10 Hz (Gross et al., 

2002 ; Raethjen et al., 2002 ; Hansen et al., 2005 ; Vecchio et al., 2008 ; Williams et Baker, 

2009). Bien que peu étudiées, ces interactions cortico-musculaires pourraient refléter le 

contrôle de la circuiterie spinale par les structures corticales et sous-corticales (Raethjen et al., 

2002 ; Hansen et al., 2005 ; Norton et al., 2006 ; Semmler et al., 2013). Enfin, il est à noter 

que la fatigue (Yang et al., 2009 ; Tuncel et al., 2010) et les tâches impliquant des 

contractions non-isométriques tendent à diminuer le niveau des interactions cortico-

musculaires (Gwin et Ferris, 2012 ; Petersen et al., 2012). Ainsi, les interactions cortico-

musculaires sont dépendantes de nombreux facteurs, internes et externes, évoluant rapidement 

dans le temps (Witham et al., 2011). De ce fait, une analyse en temps-fréquence, telle que 



 44 

proposée par Bigot et al. (2011), est nécessaire pour distinguer l’ensemble des modulations 

des interactions cortico-musculaires. 

A notre connaissance, aucune étude n’a été réalisée sur les interactions cortico-musculaires 

chez la personne traumatisée médullaire et très peu de pathologies ont été investiguées, p.ex., 

l’épilepsie (Raethjen et al., 2002), la maladie de Parkinson (Caviness et al., 2003, 2006a, 

2006b), l’accident vasculaire cérébral (Mima et al., 2001 ; Yao et Dewald, 2006 ; Fang et al., 

2009). Cependant les différences étiologiques entre les différentes pathologies énoncées 

précédemment et le traumatisme médullaire ne permettent pas d’émettre d’hypothèses fortes 

sur la modulation de la cohérence cortico-musculaire suite à un traumatisme médullaire. Ces 

études sont pourtant indispensables pour comprendre l’état de dégradation de la 

communication entre les structures corticales et musculaires lors d’une contraction musculaire 

volontaire. Ceci permettrait de contribuer à l'élaboration et à l'optimisation de nouvelles 

thérapies cliniques mais également d'évaluer leurs efficacités sans recourir à des techniques 

invasives (Lou et al., 2013). 

Nous recensons toutefois une étude menée sur les interactions cortico-musculaires chez le 

singe spinalisé (Nishimura et al., 2009). Cette étude longitudinale investigue les interactions 

cortico-musculaires durant la période post-lésionnelle. Les résultats de cette étude montrent 

que les interactions cortico-musculaires observées dans la bande de fréquence autour de 

20 Hz avant la lésion médullaire sont abolies après la lésion médullaire. Pourtant, bien 

qu’aucune nouvelle interaction cortico-musculaire n’apparaisse après la lésion médullaire, les 

singes récupèrent certaines capacités fonctionnelles. Nishimura et al. supposent donc qu’une 

réorganisation des voies reliant les structures corticales et spinales, sans doute par le 

recrutement des voies réticulospinale et/ou propriospinale, permet la récupération de certaines 

capacités fonctionnelles. 
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D’un point de vue physiologique, les neurones pyramidaux du M1, les motoneurones alpha et 

les interneurones spinaux sont directement reliés par la voie corticospinale (Lemon, 2008). 

D’un point de vue électrophysiologique, ce lien peut être estimé par l’analyse des interactions 

cortico-musculaires, c.-à-d. par l’analyse de la corrélation entre l’activité 

électroencéphalographique enregistrée au dessus du M1 et l’activité électromyographique 

des muscles sollicités par la tâche (Conway et al., 1995 ; Halliday et al., 1995). De nombreux 

auteurs ont alors mis en évidence un couplage fonctionnel entre l’activité corticale et 

musculaire et la modulation de ce couplage par différents facteurs externes (Mima et al., 

1999b ; Witte et al., 2007 ; Ushiyama et al., 2012) ou internes (Riddle et Baker, 2005 ; 2006 ; 

Ushiyama et al., 2010, 2012). Actuellement, les méthodes utilisées pour estimer les 

interactions cortico-musculaires permettent de s’affranchir des biais méthodologiques induits 

par les précédentes méthodes et permettent de déterminer les interactions dans l’espace 

temporel et fréquentiel (Bigot et al., 2011). Ces méthodes pourraient être utiles dans un cadre 

clinique pour estimer l’état de dégradation de la communication cortico-musculaire suite à 

un traumatisme médullaire et permettraient d’optimiser l’efficacité des thérapies actuelles 

sans recourir à des techniques invasives (Lou et al., 2013). 
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PROBLEMATIQUE 

♫ Í Gær – Hvarf/Heim (Sigur Rós, 2007) 
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La compréhension des mécanismes de contrôle et de régulation des activations musculaires 

lors d’un acte moteur est un objet de recherche central en Neurosciences et en Biomécaniques. 

Si de très nombreuses études ont été réalisées chez la personne saine, ce n’est pas le cas pour 

la personne traumatisée médullaire. Il reste encore de très nombreuses études à faire pour 

comprendre les adaptations musculaires et la réorganisation de l’activité corticale chez la 

personne traumatisée médullaire mais également pour comprendre les adaptations cortico-

musculaires permettant le contrôle et la régulation des actions motrices. 

Pour contribuer à ce questionnement, ce travail de thèse s’est intéressé à la modulation des 

activations musculaires et corticales chez un groupe de participants traumatisé médullaire 

cervical comparativement à celles d’un groupe contrôle. La tâche expérimentale, détaillée 

dans le chapitre suivant, consistait en une série de contractions musculaires autour de 

l’articulation du coude, en flexion et en extension, à différents niveaux de force. Dans le cas 

d’un traumatisme médullaire cervical, les capacités fonctionnelles autour de l’articulation du 

coude permettent de déterminer le niveau neurologique du traumatisme. Une altération au-

dessus de la vertèbre cervicale C7 entraîne une diminution ou une interruption des capacités 

d’extension de l’articulation du coude, c.-à-d. une diminution ou une interruption de 

l’innervation des muscles extenseurs de l’articulation du coude (Maynard et al., 1997 ; Hislop 

et Montgomery, 2007). Une altération au-dessus de la vertèbre cervicale C5 entraîne une 

diminution ou une interruption des capacités de flexion de l’articulation du coude, c.-à-d. une 

diminution ou une interruption de l’innervation des muscles fléchisseurs de l’articulation du 

coude. Lors d’un acte moteur autour de l’articulation du coude les muscles fléchisseurs et 

extenseurs s’activent simultanément et agissent comme muscles agonistes ou antagonistes en 

fonction de la direction du mouvement. L’articulation du coude est alors particulièrement 

pertinente pour étudier les mécanismes de contrôle des activations musculaires intactes ou 

altérées par un traumatisme médullaire cervical (Wierzbicka et Wiegner, 1992, 1996). 
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Dans un cadre clinique, l’évaluation manuelle des capacités de force et des activations 

musculaires suffisent à établir le niveau d’atteinte neurologique. Ces données sont cependant 

insuffisantes pour quantifier le moment de force réellement développé et les activations 

musculaires associées (Aitkens et al., 1989 ; Needham-Shropshire et al., 1997 ; Vargas-

Ferreira et al., 2012). Certains auteurs ont mis en évidence une altération des activations 

musculaires suite à un traumatisme médullaire (Wierzbicka et Wiegner, 1992, 1996 ; Thomas 

et al., 1997a, 1997b, 1998). Notamment, les activations musculaires agonistes et antagonistes 

se retrouvent modifiées ce qui entraîne une perte d’efficience motrice chez la personne 

traumatisée médullaire (Wierzbicka et Wiegner, 1992, 1996 ; Thomas et al., 1998). Nous 

supposons que l’altération des activations musculaires suite à un traumatisme médullaire est 

liée à l’atrophie des muscles due à l’incapacité de les contracter maximalement lors de 

contractions volontaires (Thomas et al., 1997a ; Thomas et Grumbles, 2005). Cependant la 

diminution du contrôle supra-spinal des activations musculaires et des interneurones 

inhibiteurs spinaux doit également impacter le niveau d’activation musculaire (Knikou et al., 

2006; Knikou et Mummidisetty, 2011; Dietz, 2012). Précisément, l’activation musculaire 

antagoniste des participants traumatisés médullaires cervicaux devrait être plus importante 

comparativement à celles de participants contrôles. Nos premières études se sont alors 

intéressées à l’altération des activations musculaires lors de contractions isométriques autour 

de l’articulation du coude. Notre hypothèse était que l’activation des muscles extenseurs et sa 

modulation en fonction du niveau de force chez les participants traumatisés médullaires 

devraient être différentes de celles des participants contrôles quelle que soit la direction du 

mouvement ou le niveau de force développé. Nous avons également supposé que, quelle que 

soit la direction du mouvement, l’altération des mécanismes inhibiteurs spinaux devrait se 

manifester par une augmentation de l’activation des muscles antagonistes, c.-à-d. des muscles 
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fléchisseurs lors de contractions réalisées en extension et des muscles extenseurs lors de 

contractions réalisées en flexion. 

Le contrôle et la modulation des activations musculaires antagonistes sont supposés être 

réalisés principalement par les structures spinales (Crone et Nielsen, 1994 ; Pierrot-

Deseilligny, 2005). Toutefois des travaux récents ont montré un lien entre l’activation 

corticale et l’activation des muscles antagonistes (Dal Maso et al., 2012). L’activation du M1 

est alors distinctement modulée avant, pendant et après l’action motrice, dans les bandes de 

fréquence autour de 10 Hz et 20 Hz (Pfurtscheller, 1977; 1981; Pfurtscheller et Aranibar, 

1977, 1979; Pfurtscheller et al., 1997; Pfurtscheller et Lopes da Silva, 1999). Le niveau 

d’activation corticale évolue avec la tâche motrice réalisée et le niveau de force développé 

(Stancak et al., 1997; Pfurtscheller et Lopes da Silva, 1999 ; Dal Maso et al., 2012). Ainsi 

plus la force développée est importante, plus l’activation corticale est importante. Lors d’un 

mouvement tenté ou réalisé par des participants traumatisés médullaires, l’activation corticale 

est équivalente à celle de participants contrôles effectuant le mouvement (Gourab et Schmit, 

2010 ; Mattia et al., 2006, 2009). Cependant, ces études ne quantifient pas le niveau de force 

tenté ou réalisé, ce qui peut remettre en question une partie des conclusions qui ont été 

établies. Nous avons alors étudié la modulation des activations corticales en fonction du 

niveau de force développé. Après la tentative de mouvement, ces études ont relevé que 

l’activation corticale des participants traumatisés médullaires est différente de celles de 

participants contrôles (Muller-Putz et al., 2007 ; Gourab et Schmit, 2010). La différence 

d’activation corticale a alors été associée à une moins bonne intégration des retours sensoriels 

par le cortex moteur primaire (Gourab et Schmit, 2010). Il est toutefois possible que 

l’activation corticale post-mouvement reflète un déficit d’inhibition de la contraction 

musculaire par le cortex moteur primaire (Pfurtscheller, 1992; Pfurtscheller et al., 1996, 1997, 
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1998). Dans ce cas, la mise au repos de l’activation musculaire serait alors différée 

comparativement à celles de participants contrôles. 

La modulation de l’activation corticale ne peut pas être directement associée à la modulation 

de l’activation musculaire. L’activation corticale pouvant être modulée par l’imagination 

d’une tâche motrice (Pfurtscheller et Solis-Escalante, 2009). La quantification des interactions 

cortico-musculaires, c.-à-d. du niveau de synchronie entre l’activité corticale et l’activité 

musculaire, nous paraît être une analyse pertinente pour évaluer la modulation de l’activation 

corticale en lien avec l’activation musculaire (Bigot et al., 2011). Cette méthode permettrait 

d’estimer l’état de dégradation de la voie corticospinale après un traumatisme médullaire 

cervical (Lou et al., 2013). Les études précédentes mettent en évidence des interactions 

cortico-musculaires dans les bandes de fréquence autour de 10 Hz et autour de 20 Hz et ont 

respectivement associé ces interactions cortico-musculaires au contrôle cortical des 

mécanismes inhibiteurs spinaux et à l’implication des neurones pyramidaux dans la 

génération de la contraction musculaire (Conway et al., 1995 ; Mima et al., 2000 ; 2002). 

Nous avons alors supposé que la modulation des interactions cortico-musculaires autour de 

20 Hz devrait être dégradée chez les participants traumatisés médullaires cervicaux. La 

circuiterie spinale permettant la modulation des activations musculaires antagonistes, nous 

avons alors supposé que les interactions cortico-musculaires autour de 10 Hz devraient être 

plus importantes pour les muscles antagonistes comparativement aux muscles agonistes. 
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Les chapitres suivants présentent la méthodologie générale mise en œuvre et les contributions 

expérimentales de ce travail de thèse. Le protocole expérimental combine l’acquisition du 

moment de force net développé, l’activité EMG et EEG lors de contractions isométriques 

autour de l’articulation du coude, en flexion et en extension, à différents niveaux de force. Les 

deux premières études investiguent les modifications d’activations musculaires suite à un 

traumatisme médullaire cervical. Les deux études suivantes présentent la modulation des 

activations corticales suite à un traumatisme médullaire cervical. La dernière étude concerne 

l’estimation des interactions cortico-musculaires chez le participant traumatisé médullaire 

cervical. 
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METHODOLOGIE 

♫ Dangervisit – Controlling Crowds (Archive, 2009) 
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5 METHODOLOGIE GENERALE 
 

5.1 Participants 

Le protocole expérimental réalisé dans le cadre de ce travail de thèse a été mené sur un total 

de 18 participants volontaires, regroupant 16 hommes et deux femmes (29.44 ± 5.67 ans ; 

66 ± 11.14 kg ; 175.06 ± 7.05 cm). Tous les participants avaient une prévalence latérale droite 

mesurée par la « Handedness Inventory Scale » (Oldfield, 1971 ; quotient de latéralité 

moyen : 69.30 ± 23.80 %). Un questionnaire personnel a permis de s’assurer de l’état de santé 

général des participants, de leur état de santé physique le jour de l’expérimentation ainsi que 

de leurs pratiques hebdomadaires d’activités physiques. Avant de débuter le protocole 

expérimental, les participants ont signé un formulaire de consentement en accord avec la 

convention d’Helsinki concernant l’éthique dans les expérimentations humaines – 

l’expérimentation ayant été préalablement validée par le comité d’éthique local de l’université 

Paul Sabatier, Toulouse 3. 

Deux groupes de participants ont été distingués. Le groupe « SCI » était composé de sept 

participants tétraplégiques et d’un participant tétraparésique (32.50 ± 6.16 ans ; 

61.50 ± 13.30 kg ; 174.75 ± 9.71 cm) ayant une lésion de la moelle épinière au niveau 

cervical (de C5-C6 à C8-D1). Les participants composant le groupe SCI ont réalisé un test 

musculaire (MMT) des membres supérieurs afin de classifier cliniquement leurs capacités à 

réaliser un mouvement de flexion et d’extension du coude (Maynard et al., 1997 ; Hislop et 

Montgomery, 2007). Les autres caractéristiques cliniques des participants composant le 

groupe SCI ont été obtenues en examinant le dossier du dernier examen clinique (réalisé 

depuis 4.00 ± 1.67 ans). Le groupe contrôle, ou groupe« AB », était composé de dix 

participants valides, appariés en âge, sexe et masse (27 ± 4.03 ans ; 69.60 ± 8.03 kg ; 
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175.30 ± 4.52 cm) et ne présentant aucun trouble neuro-musculosquelettique ou sensoriel. Les 

principales caractéristiques des participants sont présentées dans le tableau 1. 

L’étude présentée dans la chapitre 6 est une étude de cas préliminaire d’un patient 

tétraplégique (participant n°12) en comparaison au groupe AB (participants n° 1 à 8). Les 

études présentées dans les chapitres 8 et 9 incluent 14 participants (participants n° 1 à  8 pour 

le groupe AB et participants n° 10 à 16 pour le groupe SCI). Les études présentées dans les 

chapitres 7 et 10 ont été réalisées sur l’ensemble des participants. 

 

5.2 Matériels 

Le moment de force net, représentant la somme des moments de force individuels par les 

muscles autour d’une articulation (Zajac et al., 2002), a été enregistré à l’aide d’un ergomètre 

isocinétique préalablement calibré (System 4 Pro, Biodex Medical Systems, Shirley, NY, 

USA) à une fréquence d’échantillonnage de 1000 Hz. 

Tableau 1 : Caractéristiques générales de l’ensemble des participants et caractéristiques cliniques 
des participants tétraplégiques. 
 
Part. 
n° 

Gp Caractéristiques générales  Caractéristiques cliniques 
Sexe Age Masse Taille Latéralité 

(%) 
 Lésion 

depuis 
AIS Niveau 

neuro-
logique 

Score 
MMT 
flex. 

Score 
MMT 
ext. 

1 AB M 28 59 173 80.00       
2 AB M 25 69 169 81.82       
3 AB M 26 83 180 50.00       
4 AB M 33 70 175 100.00       
5 AB M 30 65 172 100.00       
6 AB M 22 82 180 63.64       
7 AB M 32 70 181 80.00       
8 AB M 29 62 171 66.67       
9 AB M 24 69 177 100.00       
10 AB F 22 63 172 80.00       
11 SCI M 28 52 167 40.00  12 D C5 5 5 
12 SCI M 28 65 183 42.86  10 A C5 5 0 
13 SCI M 39 76 189 60.00  17 A C7 5 5 
14 SCI M 30 60 180 60.00  9 A C5 5 2 
15 SCI M 31 55 169 81.82  9 A C5 5 5 
16 SCI M 30 54 180 33.33  6 A C6 5 1 
17 SCI F 29 45 160 100.00  11 A C5 5 2 
18 SCI M 45 85 170 27.27  3 A C6 5 5 
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L’activité électrique des muscles fléchisseurs et extenseurs du coude a été enregistrée par le 

système EMG BIOPAC (Biopac Systems Inc., Goleta, USA) à une fréquence 

d’échantillonnage de 1000 Hz. La fixation des électrodes EMG a été effectuée dans le respect 

des recommandations SENIAM (Hermens et al., 2000). Après un nettoyage de la peau à 

l’aide d’un rasoir et d’une solution d’alcool et d’éther, les paires d’électrodes EMG ont été 

fixées parallèlement aux fuseaux musculaires avec un écart inter-électrodes de 2 cm. Le 

biceps brachial (BB) et le brachoradialis (BR) ont été choisis pour représenter l’activité 

électrique des muscles fléchisseurs ; le chef long et latéral du triceps brachial (TBlh et TBlt 

respectivement) ont été choisis pour représenter l’activité électrique des muscles extenseurs 

(Bouisset et al., 1976 ; Buchanan et al., 1989). L’électrode de référence était placée sur la tête 

ulnaire du bras gauche. Dans la perspective d’étendre ce travail à l’étude des contractions 

involontaires des muscles homologues controlatéraux, des électrodes EMG ont été placées de 

la même manière sur le bras gauche (données non exploitées dans le cadre de ce travail de 

thèse). 

L’activité électrique du cortex a été enregistré par un système EEG 64 voies (Active II, 

Biosemi Inc., Amsterdam, The Netherlands) à une fréquence d’échantillonnage de 1024 Hz. 

Le placement du bonnet EEG a été effectué selon les recommandations du système 

international 10-20 (Jasper, 1958). La distance entre le nasion et le bord du bonnet 

représentait 10% de la distance entre le nasion et l’inion. L’électrode Cz était placée à mi-

distance entre les points péri-auriculaires droit et gauche. Le site de fixation de chacune des 

électrodes EEG a été préalablement rempli d’un hydrogel afin d’améliorer la conductivité du 

signal et les câbles d’électrodes ont été fixés afin de limiter l’apparition d’éventuels artéfacts. 

L’activité électrique des muscles oculaires a également été enregistrée par électro-

oculographie (EOG) afin de démarquer les portions de signal artéfactées par des mouvements 

ou clignements des yeux. 
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5.3 Dispositif experimental 

L’expérimentation s’est déroulée dans une salle expérimentale faiblement éclairée. Lors de 

l’expérimentation, les participants étaient assis et sanglés au fauteuil de l’ergomètre pour 

éviter tout mouvement indésirable. L’inclinaison du dossier était adaptée de manière à ce que 

la position soit la plus confortable pour chacun des participants. Pour tous les participants, 

l’avant-bras droit formait un angle de 90° avec le bras, angle favorable pour la production 

d’un moment de force maximal en flexion et en extension dans des conditions isométriques 

(Singh et Karpovitch, 1966 ; Doheny et al., 2008). L’avant-bras droit était sanglé au niveau du 

poignet en supination. Cette position permettait de considérer le biceps brachial comme 

principal fléchisseur de l’avant-bras et le triceps brachial comme principal extenseur de 

l’avant-bras (Buchanan et al., 1989). Le bras gauche était posé sur la cuisse gauche (figure 22). 

Un écran d’ordinateur, positionné 1 m en face des participants, présentait les différents 

feedback visuels nécessaires à la réalisation de chaque tâche expérimentale. 

 

 

 
Figure 22 : Illustration du dispositif expérimental 
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5.4 Protocole expérimental 

5.4.1 Session pré-expérimentale  

! Enregistrement de l’activité EEG au repos : 

Ce pré-test consistait en l’enregistrement de l’activité corticale de chaque participant dans 

deux conditions expérimentales, à savoir les yeux ouverts et les yeux fermés. Chaque 

condition expérimentale durait une minute. Les consignes « Fermez les yeux » et « Ouvrez les 

yeux » étaient annoncées oralement. Les participants devaient rester immobiles et fixer leur 

regard sur une croix de fixation apparaissant sur l’écran d’ordinateur. Ce pré-test est un 

prérequis nécessaire pour s’assurer de la qualité globale de l’enregistrement des données EEG. 

Il consiste à vérifier, sans traitement préalable des enregistrements EEG, qu’apparaît une 

modulation de l’activité corticale dans la bande de fréquence autour de 10 Hz associée au 

niveau attentionnel (Barry et al., 2007). 

 

! Enregistrement de l’activité EEG lors de contractions anisométriques volontaires : 

Ce pré-test consistait en l’enregistrement de l’activité EEG lors d’une série de 50 

mouvements de flexion-extension de l’avant-bras droit autour de l’articulation du coude selon 

un rythme imposé par un métronome auditif. Ce pré-test a été réalisé afin de localiser 

l’électrode EEG la plus réactive aux contractions des muscles extenseurs et fléchisseurs du 

coude droit. Après un traitement préalable des données enregistrées, la distribution 

topographique de l’activité corticale dans la bande de fréquence 13-31 Hz était visualisée. La 

partie haute des figures 23 et 24 présente la distribution topographique de l’activité corticale 

dans la bande de fréquence 13-31 Hz pour le groupe AB et le groupe SCI respectivement. La 

désynchronisation corticale (représentée en bleu) se répartit sur l’ensemble de l’aire 

sensorimotrice controlatérale de la même manière pour le groupe AB et pour le groupe SCI. 

Selon les cartes temps-fréquences présentées dans la partie basse de la figure 23 et de la figure 
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24, il apparaît que l’électrode EEG C3 est l’électrode la plus représentative de l’activité 

corticale associée aux contractions des muscles extenseurs et fléchisseurs du coude droit. Ce 

résultat est en accord avec les résultats de la littérature ayant étudié l’activité corticale lors de 

contractions des muscles du membre supérieur droit (Siemionow et al., 2000 ; Caviness et al., 

2006b ; Tuncel et al., 2010). 

 
Figure 23. Activité corticale enregistrée lors d’une série de 50 mouvements de flexion-extension de 
l’avant-bras droit autour de l’articulation du coude chez le groupe AB. Partie haute: Distribution 
topographique de la puissance spectrale EEG dans la bande de fréquence 13-31 Hz. Les électrodes 
marquées par les étoiles rouges ont leurs puissances spectrales présentées en fonction du temps et de la 
fréquence dans la partie basse de la figure 4.2. Partie basse: Carte temps-fréquence de la puissance 
spectrale enregistrée par les électrodes FC3, C1, C3, C5 et CP3. La barre de couleur en légende est la 
même utilisée pour la distribution corticale et les cartes temps-fréquence. 
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Figure 24. Activité corticale enregistrée lors d’une série de 50 mouvements de flexion-extension de 
l’avant-bras droit autour de l’articulation du coude chez le groupe SCI. Partie haute: Distribution 
topographique de la puissance spectrale EEG dans la bande de fréquence 13-31 Hz. Les électrodes 
marquées par les étoiles rouges ont leurs puissances spectrales présentées en fonction du temps et de la 
fréquence dans la partie basse de la figure 4.2. Partie basse: Carte temps-fréquence de la puissance 
spectrale enregistrée par les électrodes FC3, C1, C3, C5 et CP3. La barre de couleur en légende est la 
même utilisée pour la distribution corticale et les cartes temps-fréquence. 
 

 

! Enregistrements des capacités de production d’un moment de force net maximal : 

Ces pré-tests consistaient en l’enregistrement du moment de force net maximal dans deux 

conditions expérimentales distinctes. La première condition expérimentale consistait en 

l’enregistrement du moment de force net lors de contractions maximales volontaires absolues 
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(MVC). La seconde condition expérimentale consistait en l’enregistrement du moment de 

force net lors de contractions maximales volontaires relatives (rMVC). 

Le pré-test MVC se composait d’une série de trois contractions isométriques des muscles du 

coude en flexion et en extension, pendant lesquelles les participants étaient encouragés à 

développer un moment de force maximal. Ce pré-test permettait de déterminer les valeurs de 

contraction maximale absolue développée volontairement en flexion et en extension. Chaque 

contraction durait 4 secondes et était séparée de la contraction suivante par une période de 

repos d’au moins une minute. Le début et la fin de la contraction étaient indiqués par un 

signal auditif. La valeur la plus élevée de chaque série a été retenue comme étant la MVC 

maximale en flexion et en extension. L’enregistrement de la MVC a été également réalisé 

après la session expérimentale. La comparaison des MVC pré- vs. post- expérimentation a 

permis d’évaluer l’effet de fatigue éventuellement induit par la session expérimentale. 

Le pré-test rMVC était composé d’une série de trois contractions isométriques des muscles du 

coude en flexion et en extension. Sans encouragement, les participants devaient développer le 

moment de force le plus élevé tout en gardant au repos les muscles non-sollicités par la tâche, 

ceci afin de ne pas créer d’artéfacts musculaires dans les enregistrements EEG. Chaque 

contraction durait 6 secondes et était séparée de la contraction suivante par une période de 

repos d’au moins une minute. Le début et la fin de la contraction étaient indiqués par un 

signal auditif. La figure 25 présente les enregistrements typiques du moment de force net, 

après traitement, lors de contractions maximales volontaires et de contractions maximales 

volontaires relatives en flexion et en extension chez deux participants traumatisés médullaires 

et un sujet contrôle. 
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Figure 25. Enregistrements typiques du moment de force net produit lors de contractions maximales 
volontaires en flexion (ligne supérieure) et en extension (ligne inférieure) chez deux sujets 
traumatisés médullaire (participant n°15 et 16) et chez un sujet contrôle (participant n°8). 
 

 

5.4.2 Session expérimentale 

L’expérimentation comprenait sept blocs de contractions isométriques autour de l’articulation 

du coude selon 3 niveaux de force, à savoir 25%, 50% et 75% de la rMVC, et une condition 

repos, soit 0% rMVC. Chaque bloc comprenait 3 contractions isométriques pour chaque 

niveau de force en flexion et en extension, soit un total de 21 contractions par bloc. Chaque 

contraction durait 6 secondes et était séparée de la suivante par une période de repos de 6 

secondes. Une période de repos de 3 minutes était respectée entre chaque bloc. Le niveau de 

force requis était présenté de façon aléatoire par un feedback visuel apparaissant sur l’écran 

d’ordinateur situé en face des participants. 
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Le feedback visuel était généré par le logiciel Presentation (Presentation Software, 

Neurobehavioral System Inc. Albany, CA, USA). Il s’agissait, par l’intermédiaire de la 

contraction musculaire, de déplacer un pointeur sur un axe vertical pour l’amener sur une 

cible fixe placée au centre de l’écran. Le pointeur était représenté par un point blanc 

(Ø : 7 mm) et la cible correspondait à un cercle grisé (Ø : 9 mm). Le pointeur apparaissait en 

dessous de la cible pour les contractions réalisées en flexion, ou au-dessus de la cible pour les 

contractions réalisées en extension. Le pointeur apparaissait plus ou moins éloigné de la cible 

en fonction de la contraction (un déplacement de 1 cm correspondant à une augmentation de 

10% rMVC). Plus le pointeur était éloigné et plus la force à produire pour amener le curseur 

sur la cible était grande. La figure 26 présente l’interface graphique telle qu’elle était 

présentée aux participants. Le logiciel Presentation générait également des impulsions TTL 

envoyées aux ordinateurs d’acquisition de données pour permettre une synchronisation hors-

ligne de l’ensemble des données recueillies. 

La durée totale de l’expérimentation était en moyenne de 2.63 ± 0.33 heures. 

 

5.5 Traitement des données 

Préalablement au calcul des différentes variables dépendantes présentées séparément dans 

chaque étude expérimentale, les données recueillies ont subi un ensemble de prétraitements 

destiné à regrouper les données acquises avec différents ordinateurs et nettoyer les données 

par l’application de divers traitements en accord avec les recommandations les plus récentes 

dans la littérature. Ces traitements ont été réalisés avec le logiciel de calcul numérique Matlab 

(Math Works Inc., Natick, MA, USA). Les données EEG ont été importées dans le logiciel 

Matlab à l’aide de la toolbox EEGLAB (Delorme et Makeig, 2004). L’ensemble des 

traitements réalisés à l’aide de cette méthodologie générale ont été réalisées sous Matlab. Le 
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détail des traitements sera présenté de manière subséquente dans chacune des études de la 

partie contribution expérimentale. 

 

 

 

 
Figure 26. Représentation schématique de la succession des informations au cours d’un essai. (A) le 
pointeur est absent de l’écran, ce qui indique au participant qu’il doit rester au repos. (B) Dès 
l’apparition du pointeur, le participant doit commencer une contraction musculaire, en extension si le 
curseur apparaît au dessus de la cible ; en flexion si le curseur apparaît en dessous de la cible. (C) Le 
niveau de force requis est atteint quand le pointeur est superposé sur la cible. (D) Disparition du 
pointeur à la fin de la contraction, le participant doit se relâcher en attendant le prochain essai 
(empruntée et adaptée de Dal Maso, 2012). 
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CONTRIBUTIONS EXPERIMENTALES 

♫ Music Has The Right To Children (Boards of Canada, 1998) 
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6 RESUME DES ETUDES 
 

Ce chapitre présente cinq études dont trois ont fait l’objet de publication (un résumé publié 

dans Computer Methods in Biomechanics and Biomedical Engineering, deux articles publiés 

dans Clinical Neurophysiology et Brain Research), 1 publication en instance de soumission et 

une étude en préparation. Dans un souci d’homogénéité de ce manuscrit de thèse, les articles 

publiés ont été reformatés afin de correspondre au format général du manuscrit de thèse. La 

numération des figures et des tableaux présentés dans la partie contribution expérimentale 

poursuit la numération utilisée précédemment et les références bibliographiques 

n’apparaissent qu’à la fin du manuscrit de thèse afin d’en faciliter la lecture. 

 

Etude 1 (Chapitre 6): Atypical EMG activation patterns of the elbow extensors after 

complete C6 tetraplegia during isometric contractions: a case report (Cremoux et al., (2012). 

Computer Methods in Biomechanics and Biomedical Engineering, 15 suppl 1, 266-268.) 

Cette étude compare le moment de force net et les activations musculaires des muscles 

fléchisseurs et extenseurs de l’articulation du coude d’un sujet traumatisé médullaire cervical 

complet (C6, ASIA : A) à ceux d’un groupe contrôle. En extension, le moment de force net et 

l’activation des muscles extenseurs du sujet traumatisé médullaire sont plus faibles 

comparativement au groupe contrôle. En flexion, le moment de force net est équivalent et les 

activations musculaires des muscles fléchisseurs et des muscles extenseurs du sujet 

traumatisé médullaire sont plus importantes comparativement au groupe contrôle. Cette 

étude de cas suggère une altération des mécanismes de contrôle et de régulation des 

activations musculaires suite à un traumatisme médullaire. 
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Etude 2 (Chapitre 7) : Modulation of agonist and antagonist muscle activations in SCI 

participants : Evidence of reciprocal facilitation during submaximal voluntary elbow 

contractions (Cremoux et al. to be submitted to Journal of neurophysiology) 

Cette étude investigue les modulations d’activations musculaires, agonistes et antagonistes, 

lors de contractions musculaires en flexion et en extension à différents niveaux de force chez 

un groupe de sujets traumatisés médullaires cervicaux comparativement à un groupe contrôle. 

En extension, le moment de force net est plus faible chez les sujets traumatisés médullaires 

bien que les activations musculaires soient équivalentes. En flexion, le moment de force net 

est identique entre les groupes et les activations musculaires agonistes et antagonistes sont 

plus importantes pour les sujets traumatisés médullaires. Ces résultats suggèrent que, après 

un traumatisme médullaire, la diminution du contrôle cortical des mécanismes inhibiteurs 

spinaux entraine une augmentation des activations musculaires. 

 

Etude 3 (Chapitre 8) : Does the force level modulate the cortical activity during isometric 

contractions after a cervical spinal cord injury ? (Cremoux et al., (2013). Clinical 

Neurophysiology, 124, 1005-1012) 

Cette étude investigue les effets d’un traumatisme médullaire cervical sur la modulation des 

activations corticales lors de contractions isométriques, intactes ou altérées par le 

traumatisme médullaire cervical, autour de l’articulation du coude à différents niveaux de 

force, en flexion et en extension. En flexion, c.-à-d. lors de contractions intactes, les 

activations corticales sont modulées avec le niveau de force. En extension, bien que la 

production de force soit altérée par le traumatisme médullaire, les activations corticales sont 

modulées avec le niveau de force. Ces résultats suggèrent que les activations corticales sont 

modulées par l’intention de moduler le niveau de force produit plutôt que par la modulation 

réelle du niveau de force. 
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Etude 4. (Chapitre 9). Motor-related cortical activity after cervical spinal cord injury : 

multifaceted-EEG analysis of actual isometric contractions (Cremoux et al., (2013). Brain 

Research, 1533, 44-51.) 

Cette étude analyse les activations corticales apparaissant pendant et après une contraction 

musculaire à différents niveaux de force chez un groupe de sujets traumatisés médullaires. 

L’analyse décompose les activations corticales en temps, fréquence et amplitude. Une 

modulation fréquentielle des activations corticales en fonction du niveau de force développée 

est révélée. Une diminution de l’amplitude de l’activation corticale post-mouvement chez les 

sujets traumatisés médullaires pourrait être liée à une difficulté d’inhibition de la contraction 

musculaire. Dans l’ensemble, cette étude suggère que la modulation en fréquence et en 

amplitude pourrait refléter deux types distincts de communication nerveuse. 

 

Etude 5 (Chapitre 10). Alteration of the corticomuscular interactions after a spinal cord 

injury ? (Cremoux et al., in preparation) 

Cette analyse préliminaire compare les interactions cortico-musculaires avec les muscles 

agonistes et antagonistes d’un groupe de participants traumatisés médullaires cervicaux à 

celles d’un groupe contrôle lors de contractions musculaires intactes et altérées par le 

traumatisme médullaire cervical. Quel que soit le type de contraction musculaire, les 

interactions cortico-musculaires agonistes et antagonistes paraissent être modulées en 

fréquence. Lors de contractions altérées, les interactions cortico-musculaires ~10 Hz sont 

diminuées chez les participants traumatisés médullaires cervicaux. Ces résultats pourraient 

suggérer qu’une altération des interactions cortico-musculaires ~10 Hz. 
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7 ATYPICAL EMG ACTIVATION PATTERNS OF THE ELBOW 
EXTENSORS AFTER COMPLETE C6 TETRAPLEGIA DURING 
ISOMETRIC CONTRACTIONS: A CASE REPORT 

 

7.1 Introduction 

The realization of a motor task as simple as voluntary isometric contraction does not result 

from the activation of a single muscle or synergic muscles group. Instead, the production of a 

muscular effort around a joint is the result of the simultaneous activity of agonist muscles, 

which act in the direction of the net moment, and antagonist muscles, which act in the 

opposite direction (Winter, 2005). Following a complete spinal cord injury (SCI) at the level 

of C6, elbow flexors are still intact while elbow extensors totally loose their force production 

capacities (Maynard et al., 1997). Previous studies have shown an increased coactivation in 

flexion (Thomas et al., 1997a; 1998) but it remains to investigate to which extent the elbow 

extensors are activated when they are used as antagonists compared to when used as agonists. 

In this case report, we compared the net moment and the EMG activation patterns of the 

elbow flexors and extensors of a C6 tetraplegic patient performing elbow isometric 

contractions in flexion and in extension at different force levels. 

 

7.2 Methods 

“AC” was a 28 years old right-handed (laterality quotient (lq): 42.85 %) man with a chronic, 

sensorimotor complete, SCI at the level of C6 (ASIA A) following a diving fall 10 years 

before. The control group was composed of 8 right-handed able-bodied men (lq: 

77.76 ± 17.36 %; age: 28.14 ± 3.98 years old). The net joint moment and the EMG signals of 

the elbow flexors (biceps brachii (BB) and brachoradialis (BR)) and extensors (lateral (TBlt) 

and long head (TBlh) of the triceps brachii) were recorded at 1kHz over the right elbow joint 

with a BIODEX S4 Pro dynamometer and an EMG BIOPAC system respectively. During the 
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experimentation, participants sat on the chair of the dynamometer, the forearm supinated and 

90° flexed. The experimental task consisted of 7 sets of elbow isometric contractions at 20, 35 

and 50 % of the maximal voluntary contraction (MVC). One set included 3 contractions at 

each force level, in flexion and in extension for a total of 18 contractions per set. Each 

contraction lasted 6 s and was followed by 6 s rest period. A 3 min rest period was observed 

between each set to avoid appearance of fatigue. EMG signals were pre-processed in order to 

obtain the linear envelopes (Shiavi et al., 1998). The EMG activation was obtained by 

averaging the linear envelopes of BB and BR for the elbow flexors and TBlt and TBlh for the 

elbow extensors, foremost normalized to their respective maximal linear envelope obtained 

from MVC. The net moment and the EMG activations were averaged upon all trials for each 

force level. For the control group, an ANOVA Type (2) × Force Level (3) with repeated 

measures was realized on the absolute values of the net moment and the EMG activation of 

the elbow flexors and extensors of the control group (p<0.05). A t-test with Bonferroni 

correction for multiple comparisons was performed at each force level to determine if the net 

moment and the EMG activation of the elbow flexors and extensors of “AC” significantly 

differed from the control group (p<0.007). 

 

7.3 Results 

The ANOVA revealed only a main Force Level effect on the net moment produced by the 

control group (F2, 14 = 348.35). In comparison to the control group, the t-tests revealed that 

“AC” produced lower net moment during submaximal contractions in extension (all t7 > 8.64), 

while no difference was revealed during submaximal contractions in flexion (Fig. 27).  
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The ANOVA revealed a Type effect (F1, 7 = 85.35), a Force Level effect (F2, 14 = 101.37) and a 

Type × Force Level interaction (F2, 14 = 90.82) on the EMG activation of the elbow flexors for 

the control group. In comparison to the control group, the t-tests revealed that “AC” had 

higher EMG activation of the elbow flexors during submaximal contractions in flexion (all 

t7 < -4.36) while no difference was revealed during submaximal contractions in extension 

(Fig. 28.a). 

The ANOVA revealed a Type effect (F1, 7 = 65.23), a Force Level effect (F2, 14 = 108.98) and a 

Type × Force Level interaction (F2, 14 = 74.51) on the EMG activation of the elbow extensors 

for the control group. In comparison to the control group, the t-tests revealed that “AC” had 

higher EMG activation of the elbow extensors during submaximal contractions in flexion (all 

t7 < -13.18) and lower EMG activation of the elbow extensors during submaximal 

 
Figure 27. Mean net moment recorded at 20, 35 and 50% MVC for 
“AC” and the control group. 
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contractions in extension (all t7 > 5.10). The EMG activation of the elbow extensors was 

higher in flexion (7.43 ± 5.32%) than in extension (21.47 ± 13.09%) for “AC” (Fig. 28.b). 

 

7.4 Discussion and Conclusions 

For the control group, the statistical analyses realized on the net moment and the EMG 

activation of the elbow flexors and extensors revealed that i) the net moment and the EMG 

activation of the elbow flexors and extensors increased with the force level, whatever the type 

of contractions, ii) the EMG activation of the elbow flexors and extensors increased 

 
Figure 28. Mean EMG activation of the elbow flexors (a) and the 
elbow extensors (b) recorded at 20, 35 and 50% MVC for “AC” and 
the control group. 
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differently with the force level when used as agonists or antagonists. More precisely, the 

increase of the EMG activation was greater when the muscles were used as agonists than 

when the muscles were used as antagonists, whatever the type of contraction. 

In extension, “AC” produced a lower net moment compared to the control group, whatever 

the force level. This loss of force production was associated to a lower EMG activation of the 

elbow extensors, i.e. the agonist muscles, while the EMG activation of the elbow flexors 

acting as antagonist muscles was similar to that of the control group, whatever the force level. 

These results confirm those from a previous study suggesting that the level of activation of 

the elbow extensors is associated to the net moment production in extension (Vargas-Ferreira 

et al., 2012). 

In flexion, “AC” produced a net moment that was comparable to the net moment produced by 

the control group. In addition, “AC” had higher EMG activation of both elbow flexors and 

extensors, whatever the force level. These results suggest that “AC” has to activate more 

strongly his elbow flexors to counteract the atypical activation of his elbow extensors in order 

to produce a net moment comparable to the control group. 

Surprisingly, the comparison between the EMG activation of the elbow extensors in flexion 

and in extension showed that elbow extensors of “AC” were more activated when acting as 

antagonists that when voluntary activated as agonists. This finding may indicate a reduced 

involvement of the inhibitory spinal mechanisms in the control of antagonist muscles in this 

case of tetraplegia. 

Although complementary results will be necessary to clarify the mechanisms leading to these 

atypical EMG patterns of activity, this could find potential application in rehabilitation. In 

particular, exercises involving flexion contractions could limit the atrophy of the extensor 

muscles after tetraplegia. 
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8 MODULATION OF AGONIST AND ANTAGONIST MUSCLE 
ACTIVATIONS IN SCI PARTICIPANTS: EVIDENCE OF RECIPROCAL 
FACILITATION DURING SUBMAXIMAL VOLUNTARY ELBOW 
CONTRACTIONS 

 

8.1 Introduction 

During human voluntary contractions occurs a simultaneous activation of agonist and 

antagonist muscles, respectively acting for and against the direction of the net joint moment 

of force (Winter, 2005). This simultaneous muscular activation is acknowledged for the 

stability and the protection of the solicited articulation, but also for the accuracy of the 

movement realized (Lestienne, 1979; Solomonow et al., 1988; Kellis and Batzopoulos, 1999; 

Remaud et al., 2007). The level of muscular activations is modulated with the type of 

contraction, the force level, the presence of fatigue (Basmajian, 1977; Buchanan et al., 1986; 

Psek and Cafarelli, 1993; Rao et al., 2009) and pathological states such as spinal cord injury 

(Thomas et al., 1998; Knikou, 2012; Cremoux et al., 2012). For example, Thomas et al. 

(1998) revealed that the co-activation index, i.e., the ratio of antagonist to agonist muscular 

activations, is exacerbated in participants with a cervical spinal cord injury (SCI) in 

comparison to healthy participants when performing isometric elbow extension contractions 

at a similar force level. Noteworthy is that the level of injury of the SCI participants who 

contributed to these experiments was C7 or higher. Injuries above C7 vertebra lead, among 

other, to a partial paralysis of elbow extensors while elbow flexors are still fully functional 

(Maynard et al., 1997). The increased level of co-activation found by Thomas et al. (1998) 

may be caused by an increase of elbow extensors activation when used as antagonists that 

could reflect the elbow extensors atrophy occurring after the cervical SCI (Thomas et al., 

1997a). These atypical muscular activations lead to a decrease of the accuracy of the 

movement realized (Wierzbicka and Wiegner, 1992, 1996). However, SCI also alters the 

mechanisms that control and modulate the level of the muscular activations (Knikou, 2012). 
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Thus, the increased level of co-activation found in participants with a cervical SCI could be 

the result of a decrease in the control the muscular activations. 

The control and the modulation of the muscular activations are mainly provided by spinal and 

supra-spinal structures. These structures strongly interact with each other in order to produce 

the appropriate muscular activations (De Luca and Mambrito, 1987; Levenez et al., 2007). At 

a cortical level, the primary motor cortex is the main structure regulating the muscular 

contraction (Pfurtscheller and Lopes Da Silva, 1999; Rizzolatti and Luppino, 2001). After a 

SCI, the activation of the primary motor cortex remains comparable to that of healthy 

participants and is still modulated with the modulation of the force level whether the net joint 

torque is actually produced or not (Mattia et al., 2006; Gourab and Schmit, 2010; Cremoux et 

al., 2013a; 2013b). These results suggest that the primary motor cortex of people with a SCI is 

still operational to control and modulate the muscular contraction even if the spinal neurons 

do not receive the information sent by the primary motor cortex. At a spinal level, the 

reciprocal inhibition is one of the most relevant spinal mechanisms regulating the agonist and 

antagonist muscular activations. Basically, the reciprocal inhibition has been studied during 

contractions evoked by electrical stimulation and consists in an inhibition of the activation of 

the antagonist muscles when the agonist muscles are activated (Crone et al., 1987; Pierrot-

Deseilligny, 2005). Supra-spinal structures modulate the reciprocal inhibition by exciting the 

neurons involved in the reciprocal inhibition (Crone and Nielsen, 1994). After a SCI, studies 

revealed that the reciprocal inhibition evoked by electrical stimulation is reduced or even 

replaced by reciprocal facilitation because of the interruption of the descending pathways 

exciting the neurons involved in the reciprocal inhibition (Boorman et al., 1996; Xia and Zev 

Rymer, 2005; Knikou and Mummidisetty, 2011). The alteration of the reciprocal inhibition 

results in an increase of the antagonists activation after a SCI (Knikou and Mummidisetty, 

2011). Even if the links between the results obtained by electrical stimulation and those 



 75 

obtained by voluntary contraction need to be made with caution, these results suggest that the 

increased muscular activations observed during voluntary contractions performed by SCI 

participants could be due to an alteration of the spinal mechanisms, in particular reciprocal 

inhibition. 

In this study we investigated the modulation of elbow flexors and extensors activations during 

voluntary isometric elbow contractions, in flexion and in extension, actually realized at 

different force levels by participants with a SCI above the C7 vertebrae in comparison to 

healthy participants. In flexion, that is, during intact contractions for all participants, we 

hypothesized that the atrophy of elbow extensors and the alteration of the descending 

pathways controlling the spinal inhibitory mechanisms after the SCI will increase the 

extensors activation, acting as antagonists, for the SCI participants. In extension, that is, 

during altered contractions for the SCI participants, we hypothesized that the atrophy of 

elbow extensors occurring after the SCI will increase the extensors activation. We also 

hypothesized that the alteration of the descending pathways controlling the spinal inhibitory 

mechanisms after the SCI will increase the activation of the antagonists. However, studying 

the mechanisms of muscular control can be though during altered contractions in SCI 

participants (Boorman et al., 1996): the force level can be similar between able-bodied (AB) 

and SCI participants with different produced net joint torque and vice-versa. To avoid this 

issue, we compared the muscular activations at both similar force levels and similar produced 

net joint torque. 

 

8.2 Methods 

8.2.1 Participants 

Eighteen participants gave written consent, in accordance with the Helsinki convention, to 

contribute to this experiment. All participants were right-handed as assessed by the Edinburgh 
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handedness inventory scale (Oldfield, 1971; mean laterality quotient: 69.30 ± 23.80 %) and 

had not suffered from a brain lesion. They were assigned to two groups matched for gender, 

age, weight and height. The SCI group was composed of eight chronic SCI participants (1 

female) with a neurological level of injury between the C5 and C7 vertebrae and a grade of 

completeness ranging from A to D on the ASIA impairment scale (see Table 2 for details of 

the general and clinical characteristics of each SCI participant). The AB group was composed 

of ten full able-bodied and healthy participants (1 female) without any neuromusculoskeletal 

or sensory disorder (see Table 2 for the general characteristics of the AB group). 

Prior the experiment, the local ethics committee of Paul Sabatier Toulouse 3 University 

approved the experimental procedure. 

 

 

Table 2: General and clinical characteristics of SCI participants. Last line: average general 
characteristics of AB participants. 
 
Part. 
n° 

Group General characteristics   Clinical characteristics 

Sex Age 
(years) 

Weight 
(kg) 

Height 
(cm) 

Lat. (%)   Time since 
SCI (years) 

AIS Level 
of SCI 

MMTS 
flexors 

MMTS 
extensors 

1 SCI M 28 52 167 40   12 D C5 5 5 
2 SCI M 28 65 183 42.86   10 A C5 5 0 
3 SCI M 39 76 189 60   17 A C7 5 5 
4 SCI M 30 60 180 60   9 A C5 5 2 
5 SCI M 31 55 169 81.82   9 A C5 5 5 
6 SCI M 30 54 180 33.33   6 A C6 5 1 
7 SCI F 29 45 160 100   11 A C5 5 2 
8 SCI M 45 85 170 27.27   3 A C6 5 5 
                       
Mean (± sd) 
AB 

9M
/1F 

27.44 
± 4.03 

69.60 
± 8.03 

175.30 
± 4.52 

80.21 
± 16.83 

           

 

 

 

 



 77 

8.2.2 Materials 

The net joint torque was recorded at 1kHz around the right elbow joint using a calibrated 

dynamometer (System 4 Pro, Biodex Medical Systems, Shirley, NY, USA). The net joint 

torque represents the sum of the individual torque created from the forces developed by the 

muscles and other structures crossing a joint (Zajac et al., 2002). 

After suitable skin preparation (Hermens et al., 2000), the electromyographic signal (EMG) of 

the right upper limb was recorded at 1 kHz using Ag–AgCl bipolar surface electrodes with a 

MP 150 system (Biopac Systems Inc., Goleta, USA). The biceps brachii (BB) and the 

brachioradialis (BR) were chosen to represent the elbow flexors, while the long head and the 

lateral head of the triceps brachii (TBlh and TBlt, respectively) were chosen to represent the 

elbow extensors (Bouisset et al., 1976; Buchanan et al., 1989). The reference electrode was 

placed on the head of the ulna of the left arm. 

 

8.2.3 Experimental setup 

Participants comfortably sat on the chair of the dynamometer with their trunk and their right 

upper limb firmly strapped. The right arm was positioned along the trunk. The forearm was 

supinated and 90° flexed, that is, in a favorable configuration to produce maximal isometric 

net joint torque in flexion and in extension (Singh and Karpovich, 1966; Del Valle and 

Thomas, 2004; Doheny et al., 2008). 

 

8.2.4 Protocol 

Before the experiment, participants were asked to perform 3 isometric maximal voluntary 

contractions (MVC) around the right elbow joint in flexion and in extension during 4 s. The 

beginning and the ending of the contraction were indicated by an auditory cue. Verbal 

encouragement was given to ensure the production of a maximal effort. Each contraction was 
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separated from the following by 1-min rest. Similar MVC recording was performed at the end 

of the experiment to assess a possible effect of fatigue that can be measured as a decrease in 

the net joint torque production as compared to the MVC obtained at the beginning of the 

experiment. The MVC was determined as the maximal mean of a 2 s sliding window run over 

the net joint torque produced during the whole contraction in flexion and in extension. 

The experimental task consisted of 7 sets of elbow isometric contractions at 20%, 35% and 

50% MVC. One set included 3 contractions at each force level in flexion and in extension for 

a total of 18 contractions per set. Each contraction lasted 6 s and was followed by a 6-s rest; a 

3-min rest period was observed between each set. The required force level was presented 

randomly by a visual feedback on a computer screen located 1 m in front of the participants 

(Presentation software, Neurobehavioral System Inc., Albany, CA, USA). Through muscle 

contraction, participants had to move a pointer (7 mm diameter white dot) on the vertical axis 

and bring it on a fixed target (9 mm diameter grey circle) located in the middle of the screen 

as accurately and quickly as possible. The pointer appeared below the target for flexion and 

above the target for extension. The initial distance between the pointer and the target 

increased depending on the required force level (1 cm pointer displacement corresponded to 

6% MVC increase). Appearance and disappearance of the pointer respectively indicated the 

beginning and the ending of the contraction. 

 

8.2.5 Data Analysis 

The net joint torque was low-pass filtered at 10 Hz. EMG data were [10-400 Hz] band-pass 

filtered, full-wave rectified and low pass at 9 Hz to obtain the linear envelope (Shiavi et al., 

1998). All filters were fourth-order, zero-lag Butterworth type filters. 

The period of interest was a 3-s stable period of contraction starting 3 s after the apparition of 

the pointer and ending when the pointer disappeared. The force production was obtained by 



 79 

averaging the mean net joint torque over the period of interest. The muscular activation was 

obtained by averaging the EMG linear envelopes of BB and BR for the elbow flexors and 

TBlt and TBlh for the elbow extensors. The EMG linear envelopes of BB, BR, TBlt and TBlh 

were foremost normalized to their respective maximal EMG linear envelope obtained from 

the MVC, whatever the direction of the contraction. 

 

8.2.6 Statistical analysis 

Statistical analyses were performed independently on flexion and extension data.  

For MVC recordings, a repeated measures ANOVA Group (SCI vs. AB) × Fatigue 

(before vs. after the experiment) was conducted on the net joint torque. For submaximal 

contractions, a repeated measures ANOVA Group (SCI vs. AB) × Force Level (20% MVC vs. 

35% MVC vs. 50% MVC) was performed on the mean net joint torque and on the muscular 

activation of the elbow flexors and of the elbow extensors.  

As mentioned previously, studying the control mechanisms underlying altered muscular 

activations needs special considerations (Boorman et al., 1996). In order to compare the 

elbow flexors and extensors activations under equivalent net joint torque production in 

extension, a t-test was carried out to compare the elbow flexors and extensors activations of 

when the net joint torque produced by the SCI group and the AB group were considered as 

equivalent. The significance level was set at p < 0.05 for all statistical analyses. 

 

8.3 Results 

8.3.1 Maximal Voluntary Contractions 

In extension, the statistical analysis realized on the net joint torque revealed a Group effect 

only (F1, 16 = 8.62; p = 0.01; η2 = 0.35). The net joint torque averaged -24.10 ± 25.42 Nm for 

the SCI group and -54.77 ± 17.75 Nm for the AB group. In flexion, the statistical analysis  



 80 

 

Table 3: Net joint torque production during Maximal Voluntary Contraction (MVC) in flexion and in 
extension for each SCI participants. Last line: average MVC of the AB participants 
 
Part. n° MVC Flexion (Nm) MVC Extension (Nm) 
1 45.98 -55.70 
2 49.95 -1.84 
3 79.96 -54.06 
4 56.16 -3.59 
5 53.34 -45.27 
6 66.02 0.77† 
7 12.74 -1.13† 
8 32.94 -31.71 
   

Mean (± sd) AB 
59.98 -55.1 
± 13.00 ± 16.38 

†Values within the margin of error of the dynamometer used for net joint torque measurement ([-1.35 
1.35] Nm). 
 

 

realized on the net joint torque did not revealed any significant effect. The net joint torque 

averaged 51.73 ± 16.23 Nm for all the participants. The table 3 details the MVC of each SCI 

participants and the mean MVC of the AB group in extension and in flexion. 

 

8.3.2 Submaximal Flexion Contractions 

In flexion, the ANOVA conducted on the net joint torque revealed a Force Level effect only 

(F2, 32 = 208.77; p < 0.01; η2 = 0.93). The net joint torque increased from 10.63 ± 3.25 Nm at 

20% MVC to 29.68 ± 8.59 Nm at 50% MVC for all participants (Fig. 29A). The ANOVA 

conducted on the elbow flexors activation revealed a Force Level effect only (F2, 32 = 281.61; 

p < 0.01; η2 = 0.95). For all participants, the elbow flexors activation increased from 

7.61 ± 3.28 % at 20% MVC to 40.88 ± 10.40 % at 50% (Fig. 29B). The ANOVA conducted 

on the elbow extensors activation revealed a Force Level effect (F2, 32 = 4.12; p = 0.03; 

η2 = 0.20) and a Force Level × Group interaction (F2, 32 = 3.50; p = 0.04; η2 = 0.18). For the 
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SCI group, the elbow extensors activation increased from 25.26 ± 43.83 % at 20% MVC to 

136.55 ± 224.24 % at 50% MVC. For the AB group the elbow extensors activation increased 

from 1.77 ± 1.54 % at 20% MVC to 6.38 ± 5.26 % at 50% MVC (Fig. 29C). 
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Figure 29. Mean net joint torque (A) and muscular activations of the elbow flexors (B) and extensors 
(C) during elbow flexion contractions at 20, 35 and 50% MVC performed by SCI (white bars) and 
AB (black bars) participants. 
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8.3.3 Submaximal Extension Contractions 

During submaximal extension contractions, the ANOVA conducted on the net joint torque 

revealed a Group effect (F1, 16 = 6.22; p = 0.02; η2 = 0.28), a Force Level effect (F2, 32 = 10.80; 

p < 0.01; η2 = 0.35) and a Group × Force Level interaction (F2, 32 = 6.52; p < 0.01; η2 = 0.29). 

The net joint torque increased from -4.03 ± 5.32 Nm at 20% MVC to -12.05 ± 14.90 Nm at 

50% MVC for the SCI group, while it increased from -8.67 ± 2.81 Nm at 20% MVC to -

25.62 ± 7.46 Nm at 50% MVC for the AB group (Fig. 30A). Concerning the muscular 

activations, the ANOVA conducted on the elbow extensors activation revealed a Group effect 

(F1, 16 = 11.14; p < 0.01; η2 = 0.41) and a Force Level effect (F2, 32 = 32.44; p < 0.01; 

η2 = 0.67) and the ANOVA conducted on the elbow flexors activation revealed a Force Level 

effect only (F2, 32 = 19.86; p < 0.01; η2 = 0.55). The figure 30B and 30C show the modulation 

of the elbow extensors and flexors activations with the force level for each group. 

In order to compare the muscular activations of SCI and AB groups under equivalent net joint 

torque production, we focused on the conditions shown as non-statistically different by the t-

test comparisons. The t-test revealed that the net joint torque produced by the SCI group at 

35% MVC was non-statistically different to that of the AB group at 20 % MVC (t16 = 0.16; 

p > 0.05). The t-test also revealed that the net joint torque produced by the SCI group at 

50% MVC was non-statistically different to that of the AB group at 20% MVC and 

35% MVC (|t16| < 1.06; p > 0.05). Under equivalent net joint torque production, the elbow 

extensors and flexors activations at 35% MVC for the SCI group were significantly different 

to that of the AB group at 20% MVC (t16 = 4.88 and t16 = 2.33 respectively; p < 0.05).  
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Figure 30. Mean net joint torque (A) and muscular activations of the elbow extensors (B) and flexors 
(C) during elbow extension contractions at 20, 35 and 50% MVC performed by SCI (white bars) and 
AB (black bars) participants. 
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The elbow extensors and flexors activations at 50% MVC for the SCI group were 

significantly different to that of the AB group at 20% MVC and 35% MVC (t16 = 3.13 and 

t16 = 2.83 respectively; p < 0.05). Only the elbow extensors activation of at 50% MVC for the 

SCI group was significantly different to that of the AB group at and 35% MVC (t16 = 5.31; 

p < 0.05). The table 4 summarized the differences of the elbow extensors and flexors 

activations at equivalent net joint torque production. 

 

8.4 Discussion 

After a cervical SCI, elbow extensors are atrophied and the spinal and supra-spinal 

mechanisms controlling their activations are altered (Thomas et al., 1997a; Knikou, 2012). 

This leads to an increase elbow extensors activation whether used as agonists or antagonists 

(Thomas et al., 1998; Cremoux et al., 2012). In this study, we supposed that impaired 

inhibition mechanisms would also result in an increase of antagonists activation, i.e., an 

increase of the elbow extensors activation during flexion contractions and an increase of the 

elbow flexors activation during extension contractions. For this purpose, the net joint torque 

and the elbow flexors and extensors activations were compared between AB and SCI 

participants for equivalent force levels and for equivalent produced net joint torque. 

Considering that MVC before and after the experiment were similar, we consider that 

neurophysiological changes have not been contaminated by fatigue (Abdul-Latif et al., 2004). 
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In flexion, maximal net joint torque production (MVC) and the increase of the net joint torque 

during submaximal contractions were similar between SCI and AB groups. At a muscular 

level, the activation of the elbow flexors and its increase with the required force level were 

similar between the two groups of participants. The activation of the elbow extensors, acting 

as antagonists, was increasing with the requested force level more strongly for the SCI group 

in comparison to the AB group. Interestingly, a closer look to individual data of the SCI group 

revealed that the extensors activation was significantly log-correlated with MMT score, i.e. 

the functional ability of the muscles (figure S1; Maynard et al., 1997; Hislop and 

Montgomery, 2007). As soon as the muscles were not marked as fully functional, an atypical 

extensors activity was detected, i.e. the extensors activity was above its maximal voluntary 

activation level. This result indicates that as soon as altered muscles are involuntarily solicited, 

i.e., when solicited as antagonist muscles, their activations are greater than those that can be 

developed voluntarily. This atypical extensors activity was even more increased that the 

MMT score was low. Even though the mechanisms underlying the activation and the 

modulation of the antagonist muscles are still under debate (De Luca and Mambrito, 1987; 

Lévénez et al., 2008), previous studies have shown that spinal mechanisms such as reciprocal 

inhibition play a role in the antagonist activation (Crone and Nielsen, 1994). In our study, 

results revealed that antagonists activation is increased in SCI participants performing 

voluntary contractions at a force level similar to healthy participants; and that this antagonists 

activation is even more increased that the functional ability are low. These results might 

indicate a deficit of reciprocal inhibition because of a reduction or an interruption of the 

supra-spinal influence (Boorman et al., 1996; Xia and Zev Rymer, 2005; Knikou and 

Mummidisetty, 2011). However the increase of the extensors activity may also be due to the 

muscular atrophy of the elbow extensors occurring after a SCI above the C7 vertebrae.  
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Figure S1: Log-correlation of the extensors activation with the MMT score of the SCI participants, all 
force levels combined (r2 = 0.40; p < 0.05). SCI participants with a MMT score of 5 only had normal 
elbow extensors activation for all the requested force levels. The lower the MMT score was, the more 
frequently atypical elbow extensors activation was, i.e., elbow extensors activation > 100%. 
 

 

In extension, i.e. when flexors act as antagonist, the net joint torque increased with the 

requested force level. The increase of the net joint torque was lower for the SCI group in 

comparison to that of the AB group. These results are in accordance with the clinical literature 

showing that an injury located above the C7 vertebrae results in a motor impairment of the 

elbow extensors (Maynard et al., 1997; Hislop and Montgomery, 2007; Wierzbicka et Wiener, 

1992, 1996). When participants performed contractions at a similar force level, the elbow 

extensors activation was increasing with the force level and its increase was higher for the 

SCI group in comparison to that of the AB group whereas the elbow flexors activation was 

increasing with the force level similarly for both groups. Again, this result agrees with 

previous results from Thomas et al. (1997a) showing that the elbow extensors activation is 

altered after a SCI. However, we did not observe an increase of the elbow flexors activation, 

acting as antagonists during extension contractions, for the SCI group in comparison to the 
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AB group. When participants produced equivalent net joint torque, the elbow extensors and 

flexors activations were higher for the SCI group in comparison to that of the AB. These 

results were revealed when SCI participants performed contractions at 35% and 50% of their 

MVC group while AB participants performed contractions at 20% MVC. These results 

suggest that the control and the modulation of both agonist and antagonist activations are 

altered after a SCI. The higher elbow extensors activation can be associated with the muscular 

atrophy that follows SCI (Thomas et al., 1997a). However, this cannot be the case for the 

increased elbow flexors activation found when SCI and AB participants were producing 

similar net joint torque. Indeed, elbow flexors of the SCI participants were all graded 5 on the 

MMT and the net joint torque produced during MVC in flexion was similar between groups. 

It is worthy to mention that elbow flexors were acting as antagonists during extension 

contractions. The increased elbow flexors activation may thus reveal a deficit of reciprocal 

inhibition because of a reduction or an interruption of the supra-spinal influence (Boorman et 

al., 1996; Xia and Zev Rymer, 2005; Knikou and Mummidisetty, 2011). Overall, these results 

suggested that spinal inhibitory mechanisms are more sensitive to the modulation of the force 

actually produced rather than to the modulation of a requested force level. 

 

8.5 Conclusion 

In this experiment, SCI and AB participants realized voluntary contractions around the elbow 

joint, in flexion and in extension, at different force levels. Extensors activation was increased 

for the SCI group during flexion contractions. This result might be a consequence of the 

muscular atrophy following the SCI and/or a lack of antagonist inhibition because of the 

alteration of the descending pathways exciting the neurons involved in the inhibition of 

antagonist contraction. In extension, extensors activation was increased when SCI participants 

performed contractions at a similar force level while the activation of both elbow flexors and 
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extensors were increased when SCI participants performed contractions with a similar net 

joint torque. The increased elbow extensors activation may reflect the atrophy of the extensors 

after a cervical SCI (Thomas et al., 1997a). The increased elbow flexors activation, acting as 

antagonist muscles, may be caused by the alteration of descending pathways controlling the 

inhibition of antagonist contractions (Knikou, 2012). Overall, these results suggest that spinal 

mechanisms underlying muscular contractions are more sensitive to the modulation of force 

actually produced rather than to the modulation of a requested force level. 
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9 DOES THE FORCE LEVEL MODULATE THE CORTICAL ACTIVITY 
DURING ISOMETRIC CONTRACTIONS AFTER A CERVICAL SPINAL 
CORD INJURY? 

 

9.1 Introduction 

Following a spinal cord injury (SCI), the preservation or reorganization of the cortical activity 

involved in motor control is still an active debate (for a review, see Kokotilo et al., 2009). 

Many electroencephalographic (EEG) studies have focused on the level of cortical activity 

during attempted muscle contractions (Halder et al., 2006; Gourab and Schmit, 2010) but few 

studies have investigated the level of cortical activity during actually realized voluntary 

muscle contractions (Mattia et al., 2006). Further investigations are especially needed to 

improve understanding of influence of the force level during actual muscle contractions, 

whether intact or altered by the SCI. 

In healthy participants producing a motor task, the level of cortical activity can be 

characterized by the cortical desynchronization, that is, a decrease of the ~20 Hz spectral 

amplitude of the oscillatory EEG activity recorded over the primary motor cortex (Salmelin 

and Hari, 1994; Salmelin et al., 1995; Crone et al., 1998; Pfurtscheller and Lopes Da Silva, 

1999). Previous EEG studies have also shown that the level of cortical desynchronization is 

influenced by the magnitude of the produced force (Pfurtscheller and Lopes Da Silva, 1999). 

More precisely, the cortical desynchronization increases as force increases (Stančák et al., 

1997; Mima et al., 1999; Siemionow et al., 2000; Chakarov et al., 2009). 

In SCI participants, recent EEG studies have revealed distinct patterns of cortical activity 

associated to motor tasks. On one hand, studies showed that, in comparison to healthy 

participants, the modulation of the spatiotemporal pattern of cortical activity was preserved in 

SCI participants during attempts to move paralyzed foot/toes (Halder et al., 2006; Castro et 

al., 2007; Hotz-Boendermaker et al., 2008) or during realized intact movements of the lips 
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(Mattia et al., 2006). On the other hand, studies revealed no pronounced or exacerbated 

cortical desynchronization during attempts to move paralyzed foot/toes (Müller-Putz et al., 

2007; Gourab and Schmit, 2010). However, to our knowledge, no study has taken into 

consideration the influence of the force level on the cortical desynchronization during 

voluntary muscular contractions, whether intact or altered by the SCI. 

This study was designed to investigate the modulation of cortical desynchronization 

associated to intact and altered voluntary isometric contractions at different force levels in 

SCI participants compared with healthy participants. First, our aim was to confirm whether 

the modulation of cortical desynchronization is associated to increasing force level in SCI 

participants performing intact muscle contractions. Second, we investigated the modulation of 

cortical desynchronization during altered muscle contractions, hypothesizing that the integrity 

of force production capacity would be associated to the modulation of cortical activity. Based 

on the clinical literature, we considered that isometric contractions around the elbow joint in 

flexion and in extension are particularly appropriate for this purpose. Indeed, the 

musculotaneous nerve innervates the elbow flexors with fibers originating from the C5 and 

C6 spinal nerves, while the radial nerve innervates the elbow extensors with fibers originating 

from the C6, C7 and C8 spinal nerves (Hislop and Montgomery, 2007). It follows that an 

injury localized above the C8 spinal nerves does not affect the ability to contract the elbow 

flexors while it affects the ability to contract the elbow extensors (Maynard et al., 1999). 

 

9.2 Methods 

9.2.1 Participants 

Fourteen men volunteered in this experiment. All participants were right-handed as assessed 

by the Edinburgh handedness inventory scale (Oldfield, 1971; mean laterality quotient: 

0.67 ± 0.21). None of the participants had suffered from a brain lesion. They were assigned to 
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two groups matched for age, weight and height (Student’s t-tests, all t12 < |2.03|; p > 0.05). 

The AB group was composed of 8 able-bodied and healthy participants without any 

neuromusculoskeletal or sensory disorder (age: 28.14 ± 3.98 years, mass: 71.57 ± 8.02 kg, 

height: 1.75 ± 0.05 m). The SCI group was composed of 6 participants with chronic SCI (age: 

31.00 ± 4.10 years, mass: 60.33 ± 9.00 kg, height: 1.78 ± 0.08 m, time since injury: 

10.50 ± 3.73 years, physical activity: 6.17 ± 1.32 hours/week). A manual muscle testing 

(MMT) was carried out on the right arm to clinically assess the performance of elbow flexors 

and extensors (Hislop and Montgomery, 2007). For each SCI participant, the MMT score 

from the elbow flexors was 5, whereas it ranged from 0 to 5 for the elbow extensors. As 

shown in Table 1, SCI and AB participants had homogeneous force production capacity in 

flexion and heterogeneous force production capacity in extension. Other characteristics of the 

SCI participants were obtained from a chart review (time since latest exam: 4.00 ± 1.67 years) 

(Table 5). 

The experimental procedure was approved by the local ethics committee of Paul Sabatier 

Toulouse 3 University, and all participants gave informed consent in accordance with the 

Helsinki convention for the investigation with human participants. 

 

9.2.2 Materials 

The net moment (i.e., the sum of the individual moments created from the forces developed 

by muscles and other structures crossing a joint, Zajac et al., 2002) was recorded around the 

right elbow joint at 1 kHz using a calibrated dynamometer (System 4 Pro, Biodex Medical 

Systems, Shirley, NY, USA). 
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After suitable skin preparation (Hermens et al., 2000), electromyographic signal (EMG) was 

recorded on the right upper limb with a MP 150 system (Biopac Systems Inc., Goleta, USA) 

at 1 kHz using Ag-AgCl bipolar surface electrodes (EL503, Biopac Systems Inc., Goleta, 

USA) with a 2 cm inter-electrodes distance. The biceps brachii (BB) and the brachoradialis 

(BR) were chosen to represent the elbow flexors, while the long head and the lateral head of 

the triceps brachii (TBlh and TBlt, respectively) were chosen to represent the elbow extensors 

(Bouisset et al., 1976; Buchanan et al., 1989). The reference electrode was placed on the head 

of the ulna of the left arm. 

EEG was recorded at 1024 Hz from 64 active electrodes mounted on a cap using the 

international 10-20 system (Active II, Biosemi Inc., Amsterdam, The Netherlands). 

The electro-oculogram was recorded from the left eye to locate movements or blinks. 

Time synchronization of data acquisitions was achieved offline using a TTL pulse. 

 

 

Table 5. Clinical characteristics and performance during MVC for the SCI participants 
Participant 
n° 

Years 
since 
injury 

AISa Right Motor 
neurological level of 
injury 

Flexion   Extension 
MMTSb MVC 

(Nm) 
  MMTSb MVC 

(Nm) 
1 13 D C5 5 45.98  5 -55.70 

2 11 A C5 5 51.39  0 0.15 †, *  

3 19 A C7 5 79.96  5 -54.49 

4 10 A C5 5 57.28  2 -3.58 * 

5 10 A C7 5 53.34  5 -45.27 

6 7 A C6 5 66.01   1 0.77 †, * 
a AIS: ASIA Impairment Scale 
b Muscles were graded on a six-point ordinal scale and a score upper or equal to 3 indicated that a 
muscle can contract in the full range of motion, at least, against the resistance gravity (Hislop and 
Montgomery, 2007). 

† Values within the margin of error of the dynamometer used for net joint moment measurement ([-
1.35 1.35 Nm]). 
* Values significantly different from the AB group (p<0.05). 
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9.2.3 Experimental setup 

In a dimly lit room, participants comfortably sat on the chair of the dynamometer with their 

trunk and their right upper limb firmly strapped. The right arm was positioned along the trunk. 

The forearm was supinated and 90° flexed, that is, in a favorable configuration to produce 

maximal isometric net moment in flexion and in extension (Singh and Karpovich, 1966; 

Doheny et al., 2008). Participants were asked to place the left arm at rest on the left thigh. 

 

9.2.4 Protocol 

Before the experiment, participants were asked to perform 3 isometric maximal voluntary 

contractions (MVC) around the right elbow joint in flexion and in extension during 4 s. The 

beginning and the ending of the contraction were indicated by an auditory cue. Verbal 

encouragement was given to ensure the production of a maximal effort. Each contraction was 

separated from the following by one-minute rest. Similar MVC recording was performed at 

the end of the experiment to assess a possible effect of fatigue that can be measured as a 

decrease in the net moment production as compared to the MVC obtained at the beginning of 

the experiment. 

Due to the sensitivity of EEG measurement to muscle contractions nearby the head, 

participants were asked to perform 3 relative MVC (rMVC) which consisted in the production 

of the highest isometric net moment around the right elbow joint in flexion and in extension 

for 6 s without encouragement, while keeping at rest the muscles not involved in the task, 

especially the shoulders, neck and face muscles. Similarly to MVC contractions, the 

beginning and the ending of the contraction were indicated by an auditory cue. Each 

contraction was separated from the following by one-minute rest. rMVC contraction was 

considered acceptable when no artifact was revealed by the online visual inspection of the 

EEG data. 



 95 

The MVC and rMVC were determined as the maximal mean of a 2 s sliding window run over 

the net moment produced during the whole contraction in flexion and in extension. The 

rMVC were used to establish the required force levels of the experiment. For the SCI 

participants with rMVC close to zero, a default value of three times the detection threshold of 

the dynamometer was used. 

The experimental task consisted of 7 sets of elbow isometric contractions at 25, 50 and 75% 

rMVC. One set included 3 contractions at each force level in flexion and in extension for a 

total of 18 contractions per set. Each contraction lasted 6 s and was followed by a 6-s rest; a 

3-min rest period was observed between each set. The required force level was presented 

randomly by a visual feedback on a computer screen located 1 m in front of the participants 

(Presentation software, Neurobehavioral System Inc., Albany, CA). Through muscle 

contraction, participants had to move a pointer (7 mm diameter white dot) on a vertical axis 

and bring it on a fixed target (9 mm diameter grey circle) located in the middle of the screen 

as accurately and quickly as possible. The pointer appeared below the target for flexion and 

above the target for extension. The initial distance between the pointer and the target 

increased depending on the required force level (1 cm pointer displacement corresponded to 

10% rMVC increase). Appearance and disappearance of the pointer respectively indicated the 

beginning and the ending of the contraction. During each set of contractions, participants 

were asked to keep at rest all muscles not directly involved in the task and to avoid eye 

movements or blinks to minimize EEG artifacts. 

 

9.2.5 Data Analysis 

! Experimental data preprocessing 

The net moment was low-pass filtered at 10 Hz. EMG data were [10-400 Hz] band-pass 

filtered, full-wave rectified and low-pass filtered at 9 Hz to obtain the linear envelope (Shiavi 
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et al., 1998). EEG data were high-pass filtered at 0.5 Hz and referenced to the vertex (Cz) 

electrode. All filters were fourth-order, zero-lag Butterworth type filters. 

An independent component analysis was applied on EEG data to correct blink artifact 

(Delorme et al., 2007) with EEGLAB (Delorme and Makeig, 2004). 

For each contraction, the experimental dataset was selected on a [-1 +8 s] window from the 

beginning of the contraction and the trials with residual EEG artifacts were visually removed. 

The upper row of figure 31 shows typical C3 electrode recordings after the experimental data 

preprocessing for one representative AB and SCI6. 

 

!Experimental data processing 

For each contraction, the period of interest was a 3-s window during which the sum of 

absolute error and variability of the net moment were minimal. The start time of the selected 

time window followed the beginning of the contraction by 2.24 ± 0.28 s, the end time of the 

selected time window preceded the ending of the contraction by 0.76 ± 0.28 s. 

In order to ensure that the contractions were actually performed, the muscular activation, 

which represents the level of muscular activity, was controlled. To make sure that the task 

difficulty was similar for all participants, the variability (standard deviation) of the net 

moment was calculated. The force performance was represented by the mean net moment and 

the level of cortical activity was represented by the cortical desynchronization (ERD). 
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Over the period of interest, the muscular activation was obtained by averaging the linear 

envelopes of BB and BR for the elbow flexors and TBlt and TBlh for the elbow extensors, 

foremost normalized to their respective maximal linear envelop EMG obtained from MVC. 

The C3 electrode showed the largest cortical desynchronization during a separate pre-test 

consisting of 50 cue-paced flexion/extension movements of the right upper limb. Thus, the C3 

electrode was chosen as representative of the right upper limb muscle contractions, in 

agreement with previous EEG studies (Siemionow et al., 2000; Caviness et al., 2006; Tuncel 

et al., 2010). The power spectrum from the C3 electrode was obtained in the time-frequency 

domain with continuous Morlet's wavelet transform (wavenumber: 7 (Tallon-Baudry et al., 

1996); frequency range: 0.12-75.02 Hz; step: 0.42 Hz). The lower row of figure 31 shows 
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Figure 31. Typical C3 electrode recordings after the experimental data preprocessing (upper row) 
and time-frequency maps of the spectral power of the C3 electrode (lower row) for a representative 
AB participant (left) and SCI6 (right) at 25% rMVC in flexion. The same color bar was used for 
both time-frequency maps. The grey bars represent the baseline length. The dashed lines represent 
the beginning and the ending of the contraction. 
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typical time frequency maps from the C3 electrode obtain after the continuous Morlet’s 

wavelet transform. 

The ERD was calculated in the 13-31 Hz frequency band (Mima et al., 1999) from the power 

spectrum from the C3 electrode according to the method proposed by Pfurtscheller and Lopes 

Da Silva (1999), with baseline value being the mean of the power spectrum from the C3 

electrode calculated for a [-400 -100 ms] window from the beginning of each contraction. 

Each variable was averaged upon all contractions for each forcel level. 

 

9.2.6 Statistical Analysis 

Statistical analyses were performed separetely on flexion and extension data. 

In flexion, the force production capacity of the SCI participants was homogenenous (MMT 

score = 5 for all SCI participants) hence allowing a group comparison (ANOVA). First, an 

ANOVA Group (2) × Fatigue (2) with repeated measures on Fatigue was carried out on MVC 

produced before and after the experiment. Second, the effect of Group on the rMVC was 

assessed by a t-test. An ANOVA Group (2) × Force Level (3) with repeated measures on 

Force Level was realized on the mean and the variability of the net moment and the ERD. 

Third, a t-test was performed to control that the muscular activation and the ERD significantly 

differed from 0. 

In extension, given that the SCI participants had heterogeneous force production capacity 

(MMT score ranging from 0 to 5, see Tab. 1 for details), data were analyzed with adapted t-

tests, as done in previous EEG studies examining the cortical differences between healthy and 

paralyzed participants (Hesselmann et al., 2012; Piccione et al., 2006). First, the data of the 

AB group were examined. A t-test was carried out on the MVC to assess any Fatigue effect. 

An ANOVA with repeated measures on Force Level (3) was conducted on the mean and the 

variability of the net moment and the ERD. A t-test was performed to control that the 
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muscular activation and the ERD significantly differed from 0. Afterward, the data of each 

SCI participant were compared to the AB group using a one-tailed modified t-test specifically 

developed to compare single data to small sample group (Crawford et al., 1998; Crawford and 

Garthwaite, 2002). The modified t-values were calculated with: 

 

where  is the value of the corresponding variable for the SCI participant,  and  are the 

mean and standard deviation of the values of the AB group, respectively, and  is the size of 

the AB group. 

Finally, in order to evaluate the effect of the force level on the mean and the variability of the 

net moment and the ERD for each SCI participant in comparison to the AB group, the 

modified t-test was carried out on the difference between each force level (75% vs. 50%, 50% 

vs. 25% and 75% vs. 25%) for each variable. 

For all statistical analyses, the significance level was set at p < 0.05 and a Bonferonni-Dunn 

correction was applied to the p-value when multiple comparisons were made. 

 

9.3 Results 

9.3.1 Flexion 

Regarding the force production during maximal flexion contractions, the ANOVA revealed 

no Group effect, no Fatigue effect and no interaction on the MVC (mean ± sd: 59.31 ± 9.90 

Nm; all F1, 12 < 1.06; p > 0.05). The t-test performed on the rMVC revealed no Group effect 

(mean ± sd: 45.75 ± 8.61 Nm; t12 = 0.21; p > 0.05). 

During submaximal flexion contractions, the ANOVA Group (2) × Force Level (3) performed 

on the mean net moment revealed only a main Force Level effect (F2, 24 = 343.61; p < 0.05) 

(Figure 32.a). For all participants, the mean net moment increased from 11.57 ± 2.23 Nm at 
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25% rMVC to 32.41 ± 6.08 Nm at 75% rMVC. The ANOVA Group (2) × Force Level (3) 

performed on the variability of the net moment revealed only a main effect Force Level 

(F2, 24 = 49.25; p < 0.05). For all participants, the variability of the net moment increased from 

0.29 ± 0.08 Nm at 25% rMVC to 0.80 ± 0.23 Nm at 75% rMVC. 

Concerning the level of muscular activity during submaximal flexion contractions, the t-test 

revealed that the muscular activation was significantly different from 0 at each force level 

(Student’s t-test, all t13 > 8.82; p < 0.05). For all participants, the muscular activation averaged 

8.69 ± 3.69 %, 23.17 ± 7.41 % and 45.68 ± 10.32 % respectively at 25, 50 and 75% rMVC. 

The first, third and fifth column of the figure 33 show typical recordings of the net moment 

and of the EMG of BB and BR at 25% rMVC in flexion respectively for a representative AB, 

SCI3 and SCI6. 

As regard to the level of cortical activity during submaximal flexion contractions, the 

ANOVA Group (2) × Force Level (3) performed on the ERD revealed a Force Level effect 

(F2, 24 = 11.94; p < 0.05) but no Group effect (F1, 12 = 0.27; p > 0.05) and no interaction 

(F2, 24 = 2.06; p > 0.05) (Figure 32.b). For all participants, the ERD was significantly different 

from 0 at each force level (Student’s t-tests, all t13 > |4.42|; p < 0.05) and the mean ERD 

increased from -18.85 ± 15.97 % at 25% rMVC to -33.09 ± 20.50 % at 75% rMVC. 
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Figure 32. Mean net moment (a) and ERD (b) recorded at 25, 50 and 75% rMVC for the AB and SCI 
participants during flexion isometric contractions. The net moment was positive for elbow flexion. 
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9.3.2. Extension 

Regarding the force production during maximal extension contractions, the t-test performed 

on the MVC of the AB group did not reveal any Fatigue effect (t14 = -0.08; p > 0.05). The 

modified t-tests revealed that SCI2, SCI4 and SCI6 had significantly lower MVC in 

comparison to the AB group (all t7 > 3.60; p < 0.05) (see Tab. 1 for details). The modified t-

tests performed on the difference of the MVC produced before and after the experiment did 

not reveal any significant effect between the SCI participants and the AB group (all t7 < |0.70|; 

p > 0.05). The modified t-tests performed on the rMVC revealed that SCI2, SCI4 and SCI6 

had significantly lower rMVC in comparison to the AB group (all t7 > 3.34; p < 0.05). 

 

 

 

Fig. 34. Mean net moment (a) and ERD (b) recorded at 25, 50 and 75% rMVC for the AB and SCI 
(non-different from the AB group) participants during extension isometric contractions. Markers 
represent individual values of the SCI participants that are significantly different. The net moment 
was negative for elbow extension. 
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During submaximal extension contractions, the ANOVA performed on the mean net moment 

produced by the AB participants revealed a Force Level effect (F2, 14 = 137.61; p < 0.05). The 

mean net moment produced by the AB participants increased with the required force level 

from -9.20 ± 2.65 Nm at 25% rMVC to -27.14 ± 6.84 Nm at 75% rMVC (figure 34.a). The 

modified t-tests revealed that the mean net moment produced by SCI2 was significantly lower 

at 25% rMVC (t7 = 2.88; p < 0.016) in comparison to the AB group, and that the mean net 

moment produced by SCI2, SCI4 and SCI6 was significantly lower at 50% and 75% rMVC 

(all t7 > 3.02; p < 0.016) in comparison to the AB group (Table 6). The modified t-tests 

performed on the difference of the mean net moment between the different force levels 

revealed that SCI2, SCI4 and SCI6 significantly differed to the AB group for each of the three 

performed comparisons (all t7 > 3.65; p < 0.016). During submaximal extension contractions, 

the ANOVA performed on the variability of the net moment produced by the AB participants 

revealed a main Force Level effect (F2, 14 = 22.59; p < 0.05). The variability of the net moment 

produced by the AB participants increased with the required force level from 0.27 ± 0.07 Nm 

at 25% rMVC to 0.75 ± 0.28 Nm at 75% rMVC. The modified t-tests revealed that the 

variability of the net moment produced by SCI1 was significantly higher at 50% rMVC 

(t7 = 2.70; p < 0.016) in comparison to the AB group (Table 6). The modified t-tests 

performed on the difference of the variability of the net moment between the different force 

levels did not reveal any significant effect between the SCI participants and the AB group (all 

t7 < 2.82; p > 0.016). 
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Concerning the level of muscular activity during submaximal extension contractions, the 

muscular activation of the AB group was significantly different from 0 at each force level 

(Student’s t-test, all t7 > 8.12; p < 0.05). The muscular activation of the AB participants 

averaged 8.98 ± 3.12 %, 24.38 ± 5.82 % and 45.18 ± 8.73 % respectively at 25, 50 and 75% 

rMVC. The modified t-tests revealed that, in comparison to the AB group, the muscular 

activation was higher at 25% rMVC for SCI3, SCI4 and SCI6 (all t7 > 3.78; p < 0.016), at 

50% rMVC for SCI1 and SCI4 (all t7 > 4.07; p < 0.016) and at 75% rMVC (t7 = 3.88; 

p < 0.016) for SCI4 (Table 6). The second, fourth and sixth column of the figure 33 show 

typical recordings of the net moment and of the EMG of TBlt and TBlh at 25% rMVC in 

extension respectively for a representative AB, SCI3, who had force production capacity 

similar to the AB group and SCI6, who had almost null force production capacity. 

As regard to the level of cortical activity during submaximal extension contractions, the 

ANOVA realized on the ERD of the AB group revealed a Force Level effect (F2, 14 = 5.64; 

p > 0.05). For all AB participants, the ERD was significantly different from 0 at each force 

level (Student’s t-test, all t7 > |4.51|; p < 0.05). The ERD of the AB group increased from -

21.86 ± 13.73 % at 25% rMVC to -31.31 ± 16.70 % at 75% rMVC (figure 34.b). The 

modified t-tests performed on the ERD did not reveal any statistical effect between the SCI 

participants and the AB group (all t7 < |2.31|; p > 0.016) (Table 6). The modified t-tests 

performed on the difference of the ERD between the different force levels revealed that SCI1 

significantly differed to the AB group for the 75% vs. 50% comparison (t7 = 2.90; p < 0.016). 

 

9.4 Discussion 

This study aimed to assess the modulation of the cortical desynchronization associated with 

voluntary force production during intact or altered muscular contractions. For this purpose, 

the net moment and the cortical desynchronization were compared between AB and SCI 
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participants during flexion and extension isometric contractions around the elbow joint at 

different force levels. Considering the absence of difference between MVC net moment 

before and after the experiment, we consider unlikely that neurophysiological changes would 

be contaminated by fatigue (Abdul-Latif et al., 2004). 

In flexion, all participants had equivalent force production capacity. This finding was 

clinically assessed by the MMT and experimentally confirmed by the absence of difference 

on the MVC and on the rMVC between groups. These results were consistent with the clinical 

literature as the neurological level of all SCI participants was below the innervation level of 

the elbow flexors (Hislop and Montgomery, 2007). Likewise, it attested that all participants 

actually performed the required experimental conditions in flexion, that is, intact muscle 

contractions. 

During submaximal contractions in flexion, the mean and the variability of the net moment 

were similar between groups and increased with the required force level for both groups. 

Regarding the level of cortical activity, our results indicated that the ERD was significantly 

different from 0, similar between groups and increased with the required force level for both 

groups. In the absence of a group effect on task difficulty, this result was consistent with 

previous results that suggested i) a modulation of the cortical desynchronization depending on 

the force level for the AB participants (Stančák et al., 1997; Mima et al., 1999) and ii) a 

preservation of the level of cortical activity observed during brief intact muscle contractions 

realized by SCI participants (Mattia et al., 2006). 

Taken together, our results revealed a preserved modulation of the cortical desynchronization 

depending on the force production for the SCI participants able to perform intact sustained 

muscle contractions in flexion. This finding extends to sustained contractions previous results 

showing that a cervical SCI does not imply changes on the level of cortical activity to produce 

intact brief muscle contractions at different force levels. 
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In extension, the results for the net moment during both MVC and rMVC showed that the SCI 

participants had heterogeneous force production capacity, in accordance with the MMT score. 

SCI1, SCI3 and SCI5 had equivalent force production capacity compared to the AB group 

whereas SCI2, SCI4 and SCI6 produced almost null force. 

During submaximal contractions in extension, the results obtained from a multiple case study 

revealed that the net moment and the ERD were similar between the AB group and SCI1, 

SCI3 and SCI5, and increased with the required force level. As regard to the variability of the 

net moment, only SCI1 in the 50% rMVC was different from the AB group. This difference 

in the variability was associated with a higher difference in ERD between 75% and the 50% 

rMVC when compared to the AB group. On one hand, these results were consistent with 

those obtained in flexion and confirmed that the cortical desynchronization was modulated 

depending on the force level for the participants able to modulate their force production. On 

the other hand, the results from SCI1 confirmed that increased task difficulty involved a 

higher level of cortical desynchronization (Kristeva et al., 2007). 

Another pattern of results was revealed for SCI2, SCI4 and SCI6. Their net moment was 

almost zero and did not increase with the required force level. However, the variability of the 

net moment and the ERD of these three SCI participants were similar to the AB group and 

increased with the required force level. Despite this loss of force production capacity, our 

results showed that SCI2, SCI4 and SCI6 had equivalent or greater muscular activation in 

comparison to the AB group. This finding is consistent with the results of Moss et al. (2011) 

who recorded voluntary EMG activity over the muscles controlled by nerves located below 

the level of the injury. These results suggested that, despite a dramatic loss of force 

production capacity, the cortical desynchronization was modulated by the intent to modulate 

force in participants enable to perform intact contractions. Our findings with sustained muscle 

contractions are consistent with previous EEG studies showing a preserved level of cortical 
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activity when SCI participants intend to produce a brief contraction at different force levels 

(Halder et al., 2006; Castro et al., 2007). 

 

9.5 Conclusion 

Our study suggests an increase in cortical desynchronization associated to increased force 

level for the SCI participants even during altered contractions, i.e. when they did not actually 

produce the force but only intended to modulate their force production. It follows that the 

level of cortical activity involved in a force production task may be associated to the intent to 

produce a required force rather than the force actually produced. 

Our results may contribute to improve the parameterization of effective brain-computer 

interfaces (BCI) based on the detection of the cortical desynchronization (Wolpaw et al., 

2002; Müller-Putz et al. 2011). In particular, a suggestion for future studies is to investigate 

how the modulation of the cortical desynchronization may be efficiently extracted from 

cortical recording to successfully implement this force-related modulation in BCI systems. 
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10 MOTOR-RELATED CORTICAL ACTIVITY AFTER CERVICAL SPINAL 
CORD INJURY: MULTIFACETED EEG ANALYSIS OF ISOMETRIC 
ELBOW FLEXION CONTRACTIONS 

 

10.1 Introduction 

One open question in sensorimotor control is the significance of ~20 Hz modulation of 

electroencephalographic (EEG) activity recorded over the motor cortex (M1) during and after 

the completion of motor tasks (Houdayer et al., 2012; Muthuraman et al., 2012). These 

modulations are known as event-related desynchronization (ERD) and event-related 

synchronization (ERS), respectively (Pfurtscheller and Lopes Da Silva, 1999). ERD is a 

decrease of cortical spectral power in the ~20 Hz frequency range relative to baseline resting 

state. ERD occurs during contraction and increases as force level or task difficulty is 

amplified (Stancak et al., 1997, Mima et al., 1999; Dal Maso et al., 2012). It is well-

established that ERD reflects M1 activation, sending information to recruited muscles 

(Pfurtscheller and Lopes Da Silva, 1999). ERS is an increase of cortical spectral power in the 

~20 Hz frequency range relative to baseline resting state. It occurs at the end of contraction 

and increases with force level and task difficulty (Stancak et al., 1997). On the one hand, 

given that ERS appears when no further information is sent from the M1 to the recruited 

muscles, it has been associated with cortical idling or active M1 inhibition (Salmelin et al., 

1995; Stancak and Pfurtscheller, 1995; Pfurtscheller et al., 1996; Pfurtscheller and Neuper, 

1997). On the other hand, ERS also appears after passive movement in healthy people and is 

decreased in patients presenting sensory deafferentation, indicating that ERS could reflect 

somatosensory processing from the M1 (Cassim et al., 2001; Houdayer et al., 2006; Reyns et 

al., 2008). 

EEG studies of spinal cord injury (SCI) individuals have provided interesting results 

concerning the processes underlying ERD and ERS. For example, Gourab and Schmit (2010) 
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observed unchanged ERD in participants with SCI who attempted, but failed to attain, 

muscular contractions. Furthermore, participants with cervical SCI show ERD modulation 

with force level comparable to that of healthy controls whether they succeeded or failed to 

produce contraction at a required force level (Cremoux et al., 2013). This suggests that ERD 

is more likely to be associated with the intention of undertaking a motor task rather than with 

its actual realization. At the end of contraction, SCI participants do not manifest any ERS 

after attempted motor tasks or passive movement (Muller-Putz et al., 2007; Gourab and 

Schmit, 2010). This absence of ERS in people with SCI is thus attributed to loss of sensory 

inputs (Gourab and Schmit, 2010). However, these results cannot rule out the possibility of a 

lack of active inhibition since contractions were only attempted and not actually performed. 

The objective of this study was 2-fold. First, we aimed to assess ERD and ERS modulation 

during isometric elbow flexion contractions actually achieved at different force levels by 

cervical SCI participants and healthy controls. We hypothesized that ERD and ERS would 

evolve differently with force level in both groups. ERD modulation would be preserved and 

ERS modulation would be reduced – or even canceled – in cervical SCI participants 

compared to controls (Gourab and Schmit, 2010). Second, we postulated that, if decreased 

ERS reflects lack of active inhibition, cervical SCI participants would present longer time to 

contraction inhibition (Pfurtscheller et al., 2002). 

From a methodological point of view, ERD and ERS are usually quantified by their 

modulation in amplitude, but some studies have also highlighted modulation in frequency and 

duration (Clochon et al., 1996; Foffani et al., 2004; Gwin and Ferris, 2012; Hsu et al., 2012). 

Investigation of modulation in amplitude, frequency range and duration would help us to gain 

knowledge about changes in cortical activities during and after muscular contractions at 

different force levels actually achieved by SCI and healthy study participants. 
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10.2 Results 

10.2.1 Force production 

Regarding force production, analysis of variance (ANOVA) of Group (SCI vs. controls) × 

Force Level (25% relative maximal voluntary contraction (rMVC), 50% rMVC vs. 

75% rMVC) disclosed a Group effect on net torque variability (F1, 12=4.95; p<0.05; partial 

eta-squared (ηp
2)=0.29) and a Force Level effect on mean net torque (F2, 24=203.15; p<0.05; 

Ɛ̃=0.70; ηp
2=0.94) and its variability (F2, 24=11.20; p<0.05; Ɛ̃=0.61; ηp

2=0.48). For all 

participants, mean net torque was 11.74±2.28 Nm, 21.02±3.64 Nm and 32.35±6.09 Nm at 

25%, 50% and 75% rMVC, respectively (figure 35A). Figure 35B shows that net torque 

variability increased from 0.85±0.53 Nm at 25% rMVC to 1.49±0.98 Nm at 75% rMVC in 

the SCI group while it rose from 0.46±0.18 Nm at 25% rMVC to 0.79±0.19 Nm at 75% 

rMVC in the controls group. 

ANOVA of Group (SCI vs. controls) × Force Level (25% rMVC, 50% rMVC vs. 

75% rMVC), conducted on contraction duration, revealed a Force Level effect (F2, 24=66.20; 

p<0.05; Ɛ̃=0.69; ηp
2=0.85). For all participants, contraction duration decreased from 

5.46±0.28 s at 25% rMVC to 4.74±0.40 s at 75% rMVC. ANOVA of time to contraction 

inhibition revealed a Group effect (F1, 12=21.01; p<0.05; ηp
2=0.64) and a Force Level effect 

(F2, 24=10.37; p<0.05; Ɛ̃=0.88; ηp
2=0.46). In the SCI group, mean time to contraction 

inhibition decreased from 0.51±0.05 s at 25% rMVC to 0.45±0.11 s at 75% rMVC. In the 

control group, mean time to contraction inhibition declined from 0.41±0.04 s at 25% rMVC to 

0.33±0.03 s at 75% rMVC. 
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Figure 35. Mean net torque (A) and variability (B) recorded at 25%, 50% and 75% rMVC in SCI 
participants (grey) and controls (black). Arrows represent a significant Force Level effect. Error bars 
represent standard error in each group. 



 114 

10.2.2 Mean ERD and ERS amplitude  

ANOVA of Group (SCI vs. controls) × Force Level (25% rMVC, 50% rMVC vs. 

75% rMVC) × Epoch (during vs. after contraction), conducted on mean ERD and ERS 

amplitude, revealed a Group effect (F1, 12=5.42; p<0.05; ηp
2=0.31), an Epoch effect 

(F1, 12=91.85; p<0.05; ηp
2=0.88) and Epoch × Group interaction (F1, 12=5.10; p<0.05; 

ηp
2=0.30). In the control group, mean ERD and ERS amplitude was -46.45±5.35% and 

129.40±57.77%, respectively. In the SCI group, mean ERD amplitude was similar to that in 

the control group, averaging -47.26±7.69%, while mean ERS amplitude was lower than in the 

control group, averaging 61.52±71.60%. Figures 36A and 36D illustrate mean ERD and ERS 

amplitude in both groups at each force level. 

 

10.2.3 Mean ERD and ERS frequency range 

Concerning frequency range, ANOVA disclosed a Force Level effect (F2, 24=5.29; p<0.05; 

Ɛ̃=0.73; ηp
2=0.31) and an Epoch effect (F1, 12=18.33; p<0.05; ηp

2=0.60). In both groups, ERD 

and ERS frequency ranges averaged 8.31±3.07 Hz and 3.15±3.56 Hz at 25% rMVC, and 

10.73±4.69 Hz and 3.99±3.40 Hz at 75% rMVC. Figures 36B and 36E report the mean ERD 

and ERS frequency ranges in both groups at each force level. ERD and ERS frequency ranges 

were centered on similar mean values (21.15±1.49 Hz for ERD and 21.48±3.30 Hz for ERS). 
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Figure 36. Mean amplitude (A, D), frequency range (B, E) and duration (C, F) of ERD (top figures) 
and ERS (bottom figures) recorded at 25%, 50% and 75% rMVC in SCI participants (grey) and 
controls (black). Arrows indicate a significant Force Level effect. The unequal (≠) sign denotes a 
significant Epoch effect. Error bars indicate standard error in each group. 
 

 

 

10.2.4 ERD and ERS duration 

Concerning duration, ANOVA revealed only a main Epoch effect (F1, 12=278.28; p<0.05; 

ηp
2=0.96). At all force levels combined, ERD duration averaged 4.43±0.98 s and ERS 

duration averaged 0.43±0.36 s in participants presenting significant ERS. Figures 36C and 

36F depict ERD and ERS duration in both groups at each force level. 
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10.3 Discussion 

This study aimed to assess ERD and ERS modulation with force level during isometric 

contractions actually performed by cervical SCI participants in comparison to a control group. 

We hypothesized that (1) ERD modulation would be preserved and ERS modulation would be 

reduced in cervical SCI participants, and (2) if decreased ERS reflects a lack of active 

inhibition, cervical SCI participants would present longer time to contraction inhibition. For 

this purpose, multifaceted EEG analysis was introduced to decompose cortical activation 

according to frequency range, amplitude and duration throughout and after muscular 

contractions actually produced at different force levels. Considering that ERD and ERS differ 

in frequency range, amplitude and duration, we think that both cortical activities reflect 

distinct cortical processes (Pfurtscheller et al., 2003). 

Whatever the group, net torque mean and variability increased significantly while contraction 

duration and time to contraction inhibition decreased with the required force level. At the 

cortical level, ERD and ERS modulation by force level was only noted on ERD and ERS 

frequency range, which increased with the required force level. It is noteworthy that mean 

ERD and ERS frequency (~20 Hz) did not shift to upper values with the required force level. 

Altogether, these results are consistent with previous findings showing that increased force 

production is associated with high-level cortical activation (Kristeva et al., 2007; De Morree 

et al., 2012). To the best of our knowledge, only Foffani et al. (2004, 2005) directly 

investigated frequency modulation within the ~20 Hz frequency band. They demonstrated 

frequency modulation of subthalamic nucleus activity during finger extension contractions in 

patients with Parkinson’s disease, suggesting that it may play a role in information processing 

and communication during motor tasks. Our findings strengthen this assumption by revealing 

modulation of frequency range by force level over the M1. Concerning ERS modulation, 

Stancak et al. (1997) supposed that early ERS was not altered by force level. Actually, we 
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provide evidence that early ERS is modulated in its frequency range by force level. Although 

the detection technique in the present study may influence the range of dependent variables, 

these findings point out that the frequency range of cortical activity is specifically reactive to 

the modulation of force production in all participants and suggest that the frequency 

modulation of cortical activity by force level is preserved after SCI. 

Maintaining stable contractions at a required force level was more difficult in SCI participants, 

and time to contraction inhibition was longer in comparison to healthy controls. At the 

cortical level, ERD amplitude was similar in all participants whatever the force level. This 

suggests that the difference observed in torque variability was not related to modulation of 

cortical activity in SCI participants. ERS amplitude was lower in SCI participants compared 

to healthy participants. Previous studies also revealed decreased ERS amplitude in SCI 

participants attempting to or passively performing motor tasks and attributed these results to 

loss of sensory inputs (Müller-Putz et al., 2007; Gourab and Schmit, 2010). However, other 

EEG investigations of healthy participants determined that ERS also appeared during 

imagined movement, i.e., without sensory inputs (Pfurtscheller and Neuper, 1997; Schnitzler 

et al., 1997; Solis-Escalante et al., 2012). Taken together, these results indicate that sensory 

inputs are not a pre-requisite but may enhance ERS emergence by active participation in 

cortical idling of the M1 (Szurhaj et al., 2003). Considering that ERS amplitude could reflect 

an idling state when no further motor commands are sent to recruited muscles and no more 

sensory inputs are processed by the M1 (Pfurtscheller et al., 1996), the decreased ERS 

amplitude associated with longer time to contraction inhibition suggests that communication 

between the brain and muscles has been delayed. This hypothesis would be in accordance 

with recent results that highlighted higher conduction time of both sensory and motor signals 

between the brain and muscles in SCI individuals (Calancie et al., 1999; Labruyère et al., 

2013). Another hypothesis refers to the reorganization of M1 activity previously seen in SCI 
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individuals, especially higher 13-30 Hz EEG activity at rest (Herbert et al., 2007). 

Reorganization of M1 activity occurring after SCI may partly explain the decreased ERS 

amplitude observed in our study. In any event, these 2 hypotheses remain to be investigated, 

e.g., by looking at corticospinal excitability after movement offset (Chen et al., 1998). 

Notwithstanding the limitation of inherent small sample size, our findings showed that ERD 

amplitude was similar between participants and that ERS amplitude was decreased in SCI 

participants. The latter result was associated with longer time to contraction inhibition of 

recruited muscles and suggests that the ability to inhibit contraction of recruited muscles is 

altered in SCI participants. 

 

10.4 Methods 

10.4.1 Participants 

Fourteen male subjects volunteered for participation in this study. Six of them had suffered 

chronic SCI between the C5 and C7 vertebrae (age: 31.00±4.10 years, mass: 60.33±9.00 kg, 

height: 1.78±0.08 m, time since injury: 10.50±3.73 years, physical activity: 

6.17±1.32 hours/week). Clinical assessment revealed that 5 SCI participants were graded as A, 

and 1 was graded as D on the ASIA impairment scale (Maynard et al., 1997; American Spinal 

Injury Association, 2006). Manual muscle testing assigned a score of 5 for elbow flexors and 

scores ranging from 0 to 5 for elbow extensors of all SCI participants (Hislop and 

Montgomery, 2007). The 8 other participants served as controls matched for age, weight and 

height with SCI participants (age: 28.14±3.98 years, mass: 71.57±8.02 kg, height: 

1.75±0.05 m), without any neuromusculoskeletal or sensory disorders. 

All study participants were right-handed, as assessed by the Edinburgh Handedness Inventory 

(Oldfield, 1971). They gave written consent prior to the experiment in accordance with the 
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Helsinki convention, and the experimental procedure was approved by the local ethics 

committee of Université Paul Sabatier Toulouse 3. 

 

10.4.2 Materials 

Net torque, i.e., the sum of individual moments created by forces developed in muscles and 

other structures crossing joints (Zajac et al., 2002), was recorded around the right elbow at 

1,000 Hz with a calibrated dynamometer (System 4 Pro, Biodex Medical Systems, Shirley, 

NY, USA). 

EEG was recorded at 1,024 Hz from 64 active electrodes mounted on a cap (Active II, 

Biosemi Inc., Amsterdam, The Netherlands). Electrodes were positioned based on the 

International 10-20 System (Jasper, 1958). Impedance at all electrodes was kept below 5 kΩ. 

Time synchronization of data acquisition was achieved offline with TTL pulse. 

 

10.4.3 Experimental set-up 

Participants sat on the dynamometer chair in a dimly-lit room, with their trunk, right upper 

limb and right wrist firmly strapped. The right arm was positioned along the trunk. The right 

forearm was supinated and flexed 90° relative to the arm, i.e., in a favorable configuration to 

produce maximal isometric net torque in flexion (Singh and Karpovich, 1966; Doheny et al., 

2008). Participants were asked to place their left arm at rest on the left thigh. 

 

10.4.4 Protocol 

Details of the experimental protocol have been provided previously (Cremoux et al., 2013). 

The experimental task consisted of 21 elbow isometric flexion contractions at 25%, 50% and 

75% of rMVC, i.e., production of the highest isometric net torque while keeping muscles not 

involved in the task at rest to avoid muscular artifacts in EEG recordings. Each contraction 



 120 

lasted 6 s and was followed by 6-s rest; a 3-min rest period was respect between sets. The 

required force level was presented randomly by visual feedback on a computer screen located 

1 m in front of the participants (Presentation program, NeuroBehavioral Systems Inc., Albany, 

CA, USA). A separate pre-test consisting of 50 cue-paced movements around the right elbow 

confirmed that the C3 EEG electrode was at an optimal location for studying cortical activity 

dedicated to right elbow muscle contractions, in accordance with previous investigations 

(Siemionow et al., 2000; Caviness et al., 2006; Tuncel et al., 2010). 

 

10.4.5 Data analysis 

! Experimental data preprocessing 

All processing steps were undertaken with MATLAB software. Net torque was low-pass 

filtered at 10 Hz (Nordez et al., 2008). EEG data were first 3-100 Hz band-pass filtered, then 

a 45-55 Hz notch filter was applied (Sabri and Campbell, 2002; Baker and Baker, 2012). All 

filters were fourth-order, zero-lag Butterworth type. Subsequently, the data were down-

sampled to 256 Hz to reduce computation time (Yao and Dewald, 2006; Grandchamp and 

Delorme, 2011). 

Before referencing the C3 EEG electrode to an average reference, visual inspection of EEG 

data allowed bad channels to be removed from the average reference with EEGLAB toolbox 

(Delorme and Makeig, 2004). The C3 EEG electrode has never been identified as a bad 

channel during this procedure. The number of retained EEG electrodes for average reference 

was 62.43±1.91 for all participants. The continuous dataset was reduced to [-1 +8]-s trials 

from the appearance of feedback, indicating contraction onset, whatever the required force 

level. A logistic InfoMax Independent Component Analysis algorithm implemented with 

EEGLAB toolbox (Bell and Sejnoski, 1995; Makeig et al., 1997) was applied to the signals of 

all retained EEG electrodes to accurately detect and correct blink artifacts (Delorme et al., 
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2007). Finally, the continuous dataset was separated into trials according to force levels. For 

each force level, trials with residual EEG artifacts were removed visually. The final number 

of trials was 17.81±2.66 for all participants and all force levels combined, with no significant 

difference between groups or force levels (all p>0.05). 

 

! Experimental data processing 

For each trial, the power spectrum from the C3 electrode was obtained in the time-frequency 

domain with continuous Morlet’s wavelet transform, since this method provides the best 

compromise between time and frequency resolution (Sinkkonen et al., 1995; Najmi and 

Sadowsky, 1997). Wavelet transform was performed with the MATLAB package developed 

by Aslak Grindsted (Grindsted et al., 2004): it gave effective results for time-frequency 

analysis of neurophysiological data (Bigot et al., 2011). Wave-number was fixed at 7 (Tallon-

Baudry et al., 1996) with frequency ranging from 0.12 Hz to 75.30 Hz in 0.42-Hz steps. At 

13.14 Hz, this leads to wavelet duration of 169.57 ms and to spectral bandwidth of 3.75 Hz; at 

30.78 Hz, wavelet duration is 72.39 ms, and spectral bandwidth is 8.79 Hz. We calculated 

baseline at each frequency, as the power spectrum mean of all contractions over a [-400 -100] 

ms window from the beginning of contractions. This baseline was subtracted, then divided to 

the power spectrum of each trial to obtain a time frequency map showing the percentage of 

power decrease or increase (Pfurtscheller and Lopes Da Silva, 1999; Stepień et al., 2011; Dal 

Maso et al., 2012; Cremoux et al., 2013). A t-test (p < 0.05) was performed to calculate that 

the average percentage of power decrease or increase significantly differed from 0. This t-test 

was applied on the time-frequency maps of each participant and each condition. Over all trials, 

means and standard deviations were calculated for each value of the time frequency maps. 

Positive and negative values that did not reach significance were set to 0. Afterward, the time 

frequency maps were averaged over all trials, to obtain average time frequency maps showing 
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the percentage of power decrease or increase by participant and condition. Figure 37 is a 

typical time-frequency map of power decrease or increase percentage before (figure 37A) and 

after (figure 37B) t-test application. Based on significant values of the event-related power 

spectrum, ERD and ERS were analyzed in the 13-31 Hz frequency band. This frequency 

range can be considered appropriate to explore processes associated with motor activities 

(Mima et al., 1999; Dal Maso et al., 2012; Cremoux et al., 2013). 

In the contraction period, net torque mean and variability (standard deviation), the duration of 

contraction and ERD were calculated at a required force level. The period of interest started 

when mean net torque lay above a threshold equal to mean net torque ± standard deviation 

over a [3 6] s window from all trials at the required force level and ended when mean net 

torque was below the threshold (figure 37C). For ERS, the period of interest began when 

mean net torque switched under the threshold and ended 2 s after the disappearance of visual 

feedback. Time between the disappearance of visual feedback and when mean net torque 

switched under the threshold defined time to contraction inhibition. 

Windows of interest for multifaceted EEG analysis were delineated by the period and 

frequency band of interest (represented by dashed boxes in figure 37B). Mean ERD and ERS 

amplitude was obtained by averaging all significant values within the windows of interest, 

either negative for ERD (centered dashed box in figure 37B) or positive for ERS (left dashed 

box in figure 37B). To determine the mean frequency range of ERD and ERS, we first tried to 

find the lower and upper frequency limits of significant values at every time point within the 

windows of interest. Then, we averaged the differences between upper and lower frequency 

limits. To obtain the mean duration of ERD and ERS, we first attempted to find the lower and 

upper time bounds of significant values at each frequency within the windows of interest. 

Then, we averaged the differences between upper and lower time bounds. 
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10.4.6 Statistical analysis 

Each data sample was found to be normally distributed with the Kolmogorov-Smirnov test, 

ranging from d=0.11 to 0.91, p>0.05. Repeated-measures ANOVA of Group (SCI vs. 

controls) × Force Level (25% rMVC vs. 50% rMVC vs. 75% rMVC) was performed on mean 

net torque and its variability, duration of contraction and time to contraction inhibition. 

Repeated-measures ANOVA of Group (SCI vs. controls) × Force Level (25% rMVC vs. 

50% rMVC vs. 75% rMVC) × Epoch (during vs. after contraction) was undertaken separately 

on frequency range, amplitude and duration of ERD and ERS with ηp
2 reported to represent 

effect size. Huynh-Feldt correction for degrees of freedom was used where applicable (Huynh 

and Feldt, 1976), and Ɛ̃ values are reported. The significance level was set at p<0.05. 
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Figure 37. Typical net joint torque production (A) and time-frequency maps prior to (B) and after (C) 
t-test completion for 1 SCI participant at 75% rMVC. Vertical dashed lines represent the appearance 
and disappearance of visual feedback. In (A), grey color represents standard deviation across all trials 
performed at 75% rMVC, and thick vertical dashed lines indicate the beginning and end of the 
contraction period. In (B) and (C), the thick dashed boxes denote the frequency and time limits 
implemented for the processing of different ERD and ERS dimensions. The same scale (ratio of 
desynchronization and synchronization relative to resting baseline) was applied for both time-
frequency color bars. It is noteworthy that only significant negative values were considered for the 
calculation of different ERD dimensions while only significant positive values were analyzed for the 
calculation of different ERS dimensions. 
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10.5 Conclusion 

Taken together, our results revealed that SCI participants were able to generate and modulate 

their force production similarly to healthy controls during elbow flexion contractions. At the 

cortical level, amplified force production induced similar increases in the ERD and ERS 

frequency range for all participants. This suggests that modulation of cortical activity by force 

level is preserved after SCI. However, SCI participants presented longer time to contraction 

inhibition and decreased ERS amplitude, whatever the required force level. These results 

could be related to difficulty in contraction inhibition of recruited muscles in SCI participants 

and suggest a deficit of active inhibition in SCI. From a methodological point of view, 

multifaceted EEG analysis introduced in this paper enhances the utility of decomposing 

cortical activities according to frequency range and amplitude. It reinforces the assumption 

that frequency and amplitude changes may reflect 2 different kinds of modulation (Foffani et 

al., 2005). 
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11 ALTERATION DES INTERACTIONS CORTICO-MUSCULAIRES APRES 
UN TRAUMATISME MEDULLAIRE 

 

11.1 Introduction 

L’analyse des interactions cortico-musculaires (ICM) est un objet d’étude actuel dans le 

domaine des Neurosciences (Petersen et al., 2012 ; Ushiyama et al., 2012 ; Campfens et al., 

2013). Avec des perspectives à la fois fondamentale et  clinique, cette analyse permet 

d’étudier la communication résiduelle entre le cortex et les muscles suite à un traumatisme 

médullaire et d’adapter les protocoles de rééducation (Hummel et al., 2005 ; Lou et al., 2013). 

L’analyse des ICM consiste en l’analyse du niveau de synchronie entre l’activité corticale 

enregistrée par magnétoencéphalographie ou électroencéphalographie (EEG) et l’activité 

musculaire enregistrée par électromyographie (EMG) (Halliday et al., 1995 ; Bigot et al., 

2011). Lors d’une action motrice, les ICM sont précisément localisées au-dessus du cortex 

moteur primaire (M1) et sont principalement visibles dans la bande de fréquence autour de 

20 Hz (Conway et al., 1995 ; Mima et al., 2000 ; Mima et al., 2002). Il est alors supposé que 

les ICM ~ 20 Hz reflètent l’implication des neurones pyramidaux, localisés dans M1, dans la 

génération de la contraction musculaire (Conway et al., 1995 ; Mima et al., 2000 ; Mima et al., 

2002). D’autres études corroborent ces résultats et montrent une modulation des ICM ~ 20 Hz 

avec le muscle sollicité (Ushiyama et al., 2010), le niveau de force développé (Mima et al., 

1999b ; Ushiyama et al., 2012) ou encore avec l’expertise motrice (Ushiyama et al., 2010 ; 

Dal Maso, 2012). Par exemple, Mima et al. (1999) montrent que, plus la force développée est 

importante, plus les ICM ~ 20 Hz sont importantes. Certaines études recensent également des 

ICM dans la bande de fréquence autour de 10 Hz (Gross et al., 2002 ; Raethjen et al., 2002 ; 

Hansen et al., 2005 ; Williams et Baker, 2009). Les mécanismes neurophysiologiques à 

l’origine des ICM ~ 10 Hz restent encore méconnus. Bien que certains auteurs suggèrent que 

les ICM ~ 10 Hz reflèteraient l’intégration des informations sensorielles, des travaux récents 
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suggérent que les ICM ~10 Hz pourraient refleter le contrôle des mécanismes spinaux par les 

structures corticales et sous-corticales (Raethjen et al., 2002 ; Hansen et al., 2005 ; Norton et 

al., 2006 ; Vecchio et al., 2008 ; Semmler et al., 2013). 

A la suite d’un traumatisme médullaire, la détérioration d’éléments nerveux dans le canal 

rachidien de la moelle épinière entraîne une abolition ou une réduction du contrôle supra-

spinal des activations musculaires (Maynard et al., 1997). Par exemple, suite à un 

traumatisme médullaire au-dessus de la vertèbre C7, l’innervation des muscles extenseurs de 

l’articulation du coude est partiellement ou totalement altérée alors que l’innervation des 

muscles fléchisseurs de l’articulation du coude reste intacte (Hislop et Montgomery, 2007). Il 

est toutefois probable qu’une communication résiduelle existe entre le M1 et les muscles 

altérés par le traumatisme médullaire (Edward et al., 2013). Cette communication pourrait 

notamment résulter d’une réorganisation des ICM et impliquer la circuiterie spinale. 

L’analyse des ICM ~ 10 Hz et 20 Hz chez les participants traumatisées médullaires cervicaux 

permettrait alors de mesurer l’étendue de la réorganisation des ICM. Cette étude a pour 

principal objectif de quantifier les ICM lors de contractions isométriques en flexion et en 

extension autour de l’articulation du coude chez un groupe de participants traumatisés 

médullaires cervicaux comparativement à celles d’un groupe contrôle. Nous supposons que le 

traumatisme médullaire cervical altèrera les ICM avec les muscles extenseurs du coude dans 

la bande de fréquence ~ 20 Hz, reflétant le contrôle cortical direct des muscles par le M1. Les 

ICM ~ 10 Hz, supposées refléter le contrôle indirect des muscles par le M1 via la circuiterie 

spinale, pourrait être renforcées chez les participants traumatisés médullaires. 

En outre, il est important de noter que d’un point de vue biomécanique, une contraction 

musculaire implique l’activation de nombreux muscles autour de l’articulation sollicitée. 

Certains muscles sont considérés comme agonistes, c.-à-d. agissant dans le sens de l’effort 

musculaire résultant ; les autres muscles sont considérés comme antagonistes, c.-à-d. agissant 
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dans le sens opposé au sens de l’effort musculaire résultant (Zajac et al., 2002 ; Winter, 2005). 

Les muscles antagonistes ont un rôle fonctionnel important dans le contrôle et la précision du 

mouvement réalisé (Wierzbicka et al., 1986 ; Griblle et al., 2003). La perte ou la diminution 

de l’activation des muscles antagonistes suite à un traumatisme médullaire entraine 

notamment une perte de précision du mouvement et augmente le temps de réalisation du 

mouvement (Wierzbicka et Wiegner, 1992 ; 1996). Par ailleurs, Dal Maso et al. (2012) 

suggèrent que l’activité des muscles antagonistes pourrait être contrôlée par le M1. L’analyse 

des ICM entre l’activité du M1 et celles des muscles antagonistes permettrait alors de 

déterminer la part du contrôle cortical des activités musculaires antagonistes par le M1 (Ethier 

et al., 2007 ; Dal Maso, 2012). Cette étude a pour second objectif d’évaluer les ICM avec les 

principaux muscles sollicités par la contraction musculaire. Les ICM ont été évaluées 

séparément pour chaque muscle. Nous supposons toutefois que les ICM seront modulées en 

fonction de la sollicitation musculaire, agoniste ou antagoniste (Dal Maso, 2012). 

 

11.2 Méthodes 

11.2.1 Participants 

Dix-huit sujets volontaires ont participé à cette étude (29.44 ± 5.67 ans ; 66 ± 11.14 kg ; 

175.06 ± 7.05 cm) après avoir donné leur accord écrit de consentement. L’évaluation de la 

latéralité a révélée que l’ensemble des participants avait une dominance latérale droite 

(quotient de latéralité moyen : 69.30 ± 23.80 %; Oldfield, 1971). Deux groupes de 

participants ont été distingués. Le groupe « SCI » était composé de 7 participants 

tétraplégiques complets et 1 participant tétraparésique (32.50 ± 6.16 ans ; 61.50 ± 13.30 kg ; 

174.75 ± 9.71 cm ; traumatisme de C5-C6 à C8-D1 ; AIS : A-D). Les participants SCI ont 

réalisé un test musculaire manuel afin de classifier cliniquement leur capacité à réaliser un 

mouvement de flexion et d’extension autour du coude (Maynard et al., 1997 ; Hislop et 
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Montgomery, 2007). Le groupe contrôle (AB) était composé de 10 participants valides, 

appariés en sexe, en âge, en masse et en taille (27 ± 4.03 ans ; 69.60 ± 8.03 kg ; 

175.30 ± 4.52 cm) et ne présentant aucun trouble neuro-musculosquelettique ou sensoriel. 

 

11.2.2 Matériels 

Le moment de force net, représentant la somme algébrique des moments de force des groupes 

musculaires agonistes et antagonistes, a été enregistré à l’aide d’un ergomètre isocinétique 

calibré (System 4 Pro, Biodex Medical Systems, Shirley, NY, ISA) à une fréquence 

d’échantillonnage de 1000 Hz. 

L’activité électrique des muscles fléchisseurs et extenseurs du coude a été enregistrée grâce 

au système BIOPAC (AcqKnowledge, Biopac Systems, Santa Barbara, USA) à une fréquence 

d’échantillonnage de 1000 Hz. La fixation des électrodes EMG a été effectuée selon les 

recommandations SENIAM (Hermens et al., 2000) : après un nettoyage de la peau à l’aide 

d’un rasoir et une solution d’alcool et d’éther, les paires d’électrodes ont été fixées 

parallèlement aux fuseaux neuromusculaires avec un écart inter-électrodes de 2 cm. Sur le 

bras droit, les paires d’électrodes étaient fixées sur les muscles représentatifs des groupes 

musculaires extenseurs et fléchisseurs du coude (Buchanan et al., 1989) : respectivement le 

biceps brachial (BB) et le brachioradialis (BR), le chef long (TBlh) et le chef latéral (TBlt) du 

triceps brachial. L’électrode de référence était placée sur la tête du cubitus du bras gauche.  

L’activité électrique du cortex a été enregistrée grâce à un système EEG 64 voies (Biosemi 

Inc., Active II, Amsterdam, The NetherLands) à une fréquence d’échantillonnage de 1024 Hz. 

La pose du bonnet EEG a été effectuée selon les recommandations du système international 

10-20 (Jasper, 1958). La distance entre le nasion et le bord du bonnet représentait 10% de la 

distance entre le nasion et l’inion. L’électrode Cz était placée à mi-distance entre les points 

péri-auriculaires droit et gauche. Le site de fixation de chacune des électrodes EEG a été 
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préalablement rempli d’un hydrogel afin d’améliorer la conductivité du signal et les câbles 

d’électrodes étaient fixés afin de limiter l’apparition d’éventuels artéfacts. 

L’activité musculaire oculaire a également été enregistrée par électrooculographie (EOG) 

dans le but de visualiser les portions de signal artéfactées par des mouvements ou clignements 

des yeux. 

 

11.2.3 Dispositif expérimental 

Les participants étaient assis et sanglés au fauteuil de l’ergomètre pour éviter tout mouvement 

indésirable. Le bras droit suivait l’alignement du tronc et était sanglé au niveau du coude. 

L’avant-bras droit formait un angle de 90° avec le bras, angle favorable pour la production 

d’un moment de force maximal en flexion et en extension dans des conditions isométriques 

(Singh et Karpovich, 1966 ; Doheny et al., 2008). L’avant-bras droit était sanglé au niveau du 

poignet en supination. Cette position permettait de considérer le BB comme principal 

fléchisseur de l’avant-bras et le TB comme principal extenseur de l’avant-bras (Buchanan et 

al., 1989). 

 

11.2.4 Tâche expérimentale 

La tâche expérimentale consistait en 7 séries de 21 contractions isométriques des muscles de 

l’articulation du coude en flexion et en extension selon 3 niveaux de force. Le niveau de force 

requis était indiqué par un feedback visuel apparaissant sur un écran situé 1 m en face des 

participants. Il s’agissait, par l’intermédiaire de la contraction musculaire, de déplacer un 

pointeur sur un axe vertical pour l’amener sur une cible fixe au centre de l’écran. Le pointeur 

était représenté par un point blanc (Ø : 7 mm) et la cible correspondait à un cercle grisé (Ø : 

9 mm). Le pointeur apparaissait en dessous de la cible pour les contractions en flexion et au-

dessus de la cible pour les contractions en extension. 
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Les participants avaient pour consignes d’atteindre le niveau de force requis le plus 

précisément et le plus rapidement possible, puis maintenir ce niveau de force pendant 6 

secondes. Afin de minimiser les artefacts d’origine musculaire dans l’enregistrement du 

signal EEG, il était également demandé aux participants de garder au repos l’ensemble des 

muscles non-impliqués directement dans la tâche et d’éviter les mouvements oculaires ou les 

clignements des yeux. Les différentes consignes étaient régulièrement répétées aux 

participants. 

 

11.2.5 Protocole expérimental 

Afin de déterminer le niveau de force requis par la tâche, les participants avaient à réaliser 

deux enregistrements de contractions maximales volontaires absolues et relatives, 

respectivement MVC et rMVC. L’enregistrement de la MVC consistait en une série de 3 

contractions isométriques des muscles du coude en flexion et en extension, pendant lesquelles 

les participants étaient encouragés à développer un moment de force net maximal. Ce pré-test 

permettait de déterminer les valeurs de MVC développées volontairement en flexion et en 

extension. Chaque contraction durait 4 secondes et était séparée de la contraction suivante par 

une période de repos d’une minute. Le début et la fin de la contraction étaient indiqués par un 

signal auditif. La valeur la plus élevée de chaque série a été retenue comme étant la MVC 

maximale en flexion et en extension. L’enregistrement de la rMVC consistait en une série de 

3 contractions isométriques des muscles du coude en flexion et en extension. Sans 

encouragement, le sujet devait produire le moment de force net le plus élevé tout en gardant 

relâchés les muscles non-impliqués par la tâche (p. ex., muscles du cou, des épaules, du 

visage) afin d’éviter l’apparition d’artéfact dans le signal EEG. Chaque contraction durait 6 

secondes et était séparée de la contraction suivant par une période de repos d’une minute. Le 

début et la fin de la contraction étaient indiqués par un signal auditif. La valeur la plus élevée 
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de chaque série a été retenue comme étant la rMVC maximale en flexion et en extension. Ces 

valeurs ont été utilisées pour paramétrer les trois niveaux de force utilisés durant la phase 

d’expérimentation (Dal Maso et al., 2012 ; Cremoux et al., 2013a ; 2013b). 

La tâche expérimentale consistait en 21 contractions musculaires de l’avant-bras à 25%, 50% 

et 75% de la rMVC en flexion et en extension. Chaque période de contraction durait 6 

secondes et était suivie d’une période de repos de 6 secondes. 

  

11.2.6 Analyse des données expérimentales 

! Prétraitements 

Le moment de force a été filtré par un filtre passe-bas avec une fréquence de coupure de 

10 Hz (Nordez et al., 2008). Les données EEG et EMG ont été filtrées par un filtre passe-

bande [3 100] Hz et un filtre coupe-bande [45 55] Hz (Sabri et Campbell, 2002 ; Baker et 

Baker, 2012 ; Dal Maso, 2012 ; Dal Maso et al., 2012). L’ensemble des filtres utilisés était 

des filtres Butterworth d’ordre 4 sans déphase temporel. 

Les signaux EEG étaient ensuite inspectés visuellement grâce à la boite à outil EEGLAB 

(Delorme et Makeig, 2004) sous MATLAB (Math Works Inc., Natick, MA, USA), les 

signaux des électrodes artéfactées étaient retirés et une référence moyenne a été appliquée 

(Delorme et al., 2007). Au cours de cette procédure, l’électrode EEG C3 n’a jamais été 

identifiée comme électrode artéfactée. Pour chaque contraction, l’ensemble de données EEG 

et EMG a été sélectionné sur une fenêtre temporelle de [-0.5 +8] s par rapport au marqueur 

indiquant le début de chaque contraction. Chaque contraction était inspectée visuellement afin 

d’enlever les fenêtres artéfactées par des contractions musculaires. Quelque soit le niveau de 

force ou le type de contraction, le nombre d’essai final était similaire pour tous les 

participants (17.81 ± 2.66 essais ; p > 0.05). 
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! Traitements 

Pour l’ensemble des signaux étudiées, c.-à-d., le signal de l’électrode EEG C3 et les signaux 

EMG des muscles BB, BR, TBlt et TBlh, l’auto-spectrum de chaque signal a été obtenu par 

transformation en ondelettes de Morlet entre 0.13 et 114.39 Hz par pas de 1.07 Hz (nombre de 

cycle : 7 (Tallon-Baudry et al., 1996)), puis moyenné pour l’ensemble des essais. Le cross-

spectrum a été calculé entre l’auto-spectrum moyen de l’électrode EEG C3 et de chaque 

électrode EMG. La figure 38 représente le signal et l’auto-spectrum moyen de l’électrode 

EEG C3 et de l’EMG du BR lors d’une flexion du coude à 25% rMVC. Le seuil statistique 

(p < 0.05) a été déterminé selon la méthode proposée par Bigot et al. (2011) sur une période 

d’intérêt allant de +3 à +6 secondes par rapport au marqueur indiquant le début de chaque 

contraction. Enfin la carte temps-fréquences des valeurs significatives de dépendance entre les 

deux signaux a été calculée. Chaque pixel rouge indique une valeur de cross-spectrum 

supérieure à la valeur du seuil de significativité indiquée.  Le cross spectrum et la carte temps-

fréquences des valeurs significatives sont représentés sur la figure 39. 

Dans le cadre de cette étude, les ICM ont été quantifiées en dénombrant le nombre de pixels 

significatifs de la carte temps-fréquence de significativité du cross-spectrum. 

Comparativement aux études antérieures prenant en compte l’amplitude du cross-spectrum 

normalisée par les auto-spectrums de chaque signal (Halliday et al., 1995 ; Zhan et al., 2006), 

cette méthode de quantification permet de s’affranchir des désavantages de la normalisation 

(Bigot et al., 2011). Les ICM représentent alors l’étendue de la dépendance entre les signaux 

EEG et EMG dans un intervalle temps-fréquence défini. Les ICM8-13 correspondent à la 

quantité de pixels significatifs sur la période d’intérêt dans la bande de fréquence [8 13] Hz. 

Les ICM13-31 correspondent à la quantité de pixels significatifs sur la période d’intérêt dans la 

bande de fréquence [13 31] Hz. 
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Figure 38. Illustration des données d’un participant AB au cours d’une flexion à 25% de la rMVC. La 
première ligne représente les signaux EEG C3 (à gauche) et EMG du muscle agoniste BR (à droite) à 
partir desquels a été calculé les auto-spectrums. Le trait horizontal noir représente l’estimation du 
niveau du bruit de chacun des signaux. La deuxième ligne présente les auto-spectrums des signaux 
EEG C3 et EMG BR. 
 

11.2.7 Analyse statistique 

Dans le cadre de cette étude, les ICM8-13 et les ICM13-31 ont été analysées séparément en 

flexion et en extension lors des contractions à 25% rMVC. Une analyse de la variance 

(ANOVA) à mesures répétées Groupe (SCI vs. AB) × Muscles (BB vs. BR vs. TBlt vs. TBlh) 

a été réalisée séparément en flexion et en extension sur les ICM8-13 et les ICM13-31. Le seuil de 

significativité a été fixé à p = 0.05. Dans le cas d’un effet Muscles significatif, un test post-

hoc (LSD de Fisher) a été réalisé afin d’identifier entre quel muscle se trouve une différence 

significative de cohérence avec le signal EEG C3. 
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Figure 39. Illustration du calcul du niveau de significativité du cross-spectrum à partir des auto-spectrums 
EEG C3 et EMG BR présentés figure 38 (participant AB réalisant une flexion à 25% rMVC). La première 
ligne présente la carte temps/fréquences du cross-spectrum des signaux EEG C3 et EMG BR. La seconde 
ligne présente la significativité du cross-spectrum. Les valeurs en rouge sont supérieures au seuil de 
significativité (THR indiquée au dessus de la carte temps/fréquences). Les valeurs en bleu sont inférieures 
au THR. Le THR est calculé à partir de l’estimation du niveau de bruit des signaux (i.e., le trait horizontal 
noir sur la première ligne de la figure 38). 

 

 

11.3 Résultats 

En extension, l’ANOVA a révélé un effet Groupe (F1, 16 = 9.49 ; p < 0.05) et un effet Muscles 

(F3, 48 = 2.85 ; p < 0.05) sur les ICM8-13. Pour l’ensemble des muscles, les ICM8-13 étaient de 

3568.13 ± 2607.33 pour le groupe SCI et 7078.15 ± 3597.58 pour le groupe AB (figure 40A). 

Quel que soit le groupe, les ICM8-13 étaient de 6351.78 ± 4472.54 pour le BB, 

6440.83 ± 3506.25 pour le BR, 4808.23 ± 3065.36 pour le TBlt et 4597.82 ± 3193.06 pour le 
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TBlh (figure 40B). Le test post-hoc révèle une différence significative entre les ICM8-13 des 

muscles agonistes (TBlt et TBlh) et les ICM8-13 des muscles antagonistes (BB et BR). En 

extension, l’ANOVA réalisée sur les ICM13-31 a révélé un effet Muscles (F3, 48 = 8.80 ; 

p < 0.05). Quel que soit le groupe, les ICM13-31 étaient de 10215.33 ± 7829.29 pour le BB, 

11459.67 ± 6961.20 pour le BR, 16973.89 ± 5973.18 pour le TBlt et 17847.78 ± 8709.18 pour 

le TBlh (fig. 41). Le test post-hoc révèle une différence significative entre les ICM13-31 des 

muscles agonistes (TBlt et TBlh) et les ICM8-13 des muscles antagonistes (BB et BR). 
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Figure 40. Moyenne des ICM8-13 pour le groupe SCI et pour le groupe AB lors d’une contraction à 
25% rMVC en extension, quel que soit le muscle (A). Moyenne des ICM8-13 pour chaque muscle 
sollicité par la contraction musculaire, quel que soit le groupe (B). 
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Figure 41. ICM13-31 lors d’une contraction à 25% rMVC en extension. Moyenne pour chaque muscle 
sollicité par la contraction musculaire, quel que soit le groupe. 
 

 

En flexion, l’ANOVA a révélé un effet Muscles (F3, 48 = 11.21 ; p < 0.05) sur les ICM8-13. 

Quel que soit le groupe, les ICM8-13 étaient de 5370.67 ± 3243.79 pour le BB, 

4788.89 ± 2930.01 pour le BR, 7618 ± 3349.49 pour le TBlt et 9288.12 ± 3705.28 pour le 

TBlh (figure 42). Le test post-hoc révèle une différence significative entre les ICM8-13 des 

muscles agoniste (BB et BR), les ICM8-13 du muscle antagoniste TBlt et les ICM8-13 du 

muscle antagoniste TBlh. L’ANOVA réalisée sur les ICM13-31 n’a révélé aucune différence 

significative. Les ICM13-31 étaient de 19161.76 ± 7662.95, quel que soit le groupe ou le 

muscle étudié. 
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Figure 42. ICM8-13 lors d’une contraction à 25% rMVC en flexion. Moyenne pour chaque muscle 
sollicité par la contraction musculaire, quel que soit le groupe. 
 

 

11.4 Discussion 

Cette étude avait pour principal objectif de quantifier les ICM lors de contractions 

isométriques en flexion et en extension autour de l’articulation du coude chez un groupe de 

personnes traumatisées médullaires. Les ICM ont été évaluées dans la bande de fréquence 

[13-31] Hz, supposée refléter le contrôle cortical direct des muscles par le M1 (Conway et al., 

1995 ; Mima et al., 2000 ; Mima et al., 2002), et dans la bande de fréquence [8-13] Hz, 

supposée refléter le contrôle indirect des muscles par le M1 via la circuiterie spinale (Norton 

et al., 2006 ; Semmler et al., 2013). Cette étude avait pour second objectif d’évaluer les ICM 

pour l’ensemble des muscles sollicités par la contraction musculaire. Les ICM ont alors été 

évaluées pour deux muscles agonistes, agissant dans le sens de l’effort résultant, et deux 

muscles antagonistes, agissant dans le sens opposé, à titre préliminaire pour un seul niveau de 

force maximal volontaire à 25% de la rMVC. 
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En extension, c.-à-d. lors de contractions altérées pour les participants SCI, les résultats 

indiquent une diminution globale des ICM8-13 chez les participants SCI comparativement aux 

participants AB. Les résultats mettent également en évidence un effet Muscles, à savoir, les 

ICM8-13 des deux muscles antagonistes étaient plus importantes comparativement aux ICM8-13 

des deux muscles agonistes. Rappelons ici que les ICM8-13 peuvent être associées au contrôle 

de la circuiterie spinale par les structures corticales et sous-corticales (Norton et al., 2006 ; 

Semmler et al., 2013). Les différences observées entre les participants SCI et les participants 

AB pourraient alors refléter la diminution du contrôle cortical de la circuiterie spinale chez les 

participants SCI, comme le suggèrent déjà certaines études (Boorman et al., 1996 ; Xia et Zev 

Rymer, 2005 ; Raethjen et al., 2002). La circuiterie spinale permet une régulation rapide de 

l’activité musculaire antagoniste par rapport à l’activité musculaire agoniste (Pierrot-

Deseilligny, 2005). Notamment, le réflexe d’inhibition réciproque permet d’inhiber l’activité 

des muscles antagonistes (Crone et Nielsen, 1994). Après un traumatisme médullaire, la perte 

du contrôle cortical du réflexe d’inhibition réciproque entraîne une augmentation de l’activité 

musculaire antagoniste pouvant être observée lors de contractions musculaires évoquées par 

stimulation électrique (Boorman et al., 1996 ; Xia et Zev Rymer, 2005 ; Knikou, 2012) et lors 

de contractions musculaires volontaires (Cremoux et al., 2012 ; Cremoux et al., to be 

submitted). Nos résultats suggèrent un déficit de la commande corticale dans le contrôle des 

mécanismes inhibiteurs spinaux suite à un traumatisme médullaire cervical. En extension, les 

ICM13-31 avec les deux muscles agonistes étaient plus importantes comparativement aux 

ICM13-31 des deux muscles antagonistes et ce quel que soit le groupe. Ces résultats 

corroborent les résultats obtenus par Dal Maso (2012) montrant des ICM ~ 20 Hz inférieures 

pour les muscles antagonistes comparativement aux muscles agonistes. En considérant que les 

ICM13-31 reflètent directement l’implication du M1 dans l’activation musculaire (Conway et 

al., 1995 ; Mima et al., 1998 ; Ushiyama et al., 2012), nos résultats suggèrent alors un 
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contrôle cortical plus important pour les muscles agonistes comparativement aux muscles 

antagonistes. A la suite d’un traumatisme médullaire, Cremoux et al. (2012 ; to be submitted) 

ont mis en évidence une augmentation de l’activation des muscles extenseurs, agissant 

comme muscles agonistes. L’absence de différence entre les ICM13-31 des participants SCI et 

AB suggère que l’augmentation de l’activation des muscles extenseurs pourrait être alors 

uniquement liée à l’atrophie des muscles extenseurs (Thomas et al., 1997a ; Thomas et 

Grumbles, 2005).  

En flexion, c.-à-d. lors de contractions intactes pour l’ensemble des participants, les ICM8-13 

sont plus faibles pour les deux muscles agonistes comparativement à celles des deux muscles 

antagonistes et ce quel que soit le groupe de participants. Ce résultat semble conforter ceux 

présentés en extension, à savoir une distinction de la fonction musculaire en terme de groupes 

agonistes et antagonistes, plutôt qu’une distinction par muscle. Toutefois le fait que les ICM8-

13 du muscle TBlt étaient inférieures à celles du muscle TBlh questionne les mécanismes 

sous-jacents amenant à cette distinction. Il est également intéressant de noter une absence de 

différence entre les ICM8-13 des participants SCI comparativement à celles des participants 

AB. La littérature suggère pourtant une modification de l’activité des muscles extenseurs, 

agissant comme antagonistes, chez les participants SCI réalisant des contractions en flexion 

autour de l’articulation du coude (Thomas et al., 1998; Cremoux et al., 2012). Concernant les 

ICM13-31, aucune différence n’a été révélée par l’analyse statistique. Cette absence de 

différence pourrait suggérer que le M1 contrôle plus directement les muscles agonistes et les 

muscles antagonistes en flexion. Les résultats obtenus en flexion suggère alors que les ICM 

reflèteraient la communication entre le M1 et les muscles plutôt que l’état fonctionnel de cette 

communication. 

Dans l’ensemble ces résultats suggèrent que les ICM permettent d’identifier l’altération du 

contrôle cortical des mécanismes spinaux lors de contraction en extension chez des 
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participants traumatisés médullaires cervicaux. La littérature suggère une réorganisation du 

contrôle des activités musculaires agonistes et antagonistes après un traumatisme médullaire 

cervical (Wierzbicka et al., 1992 ; 1996 ; Thomas et al., 1998). Dans cette étude, la 

réorganisation du contrôle des activités musculaires a été révélée uniquement par un effet 

Groupe. Une analyse plus détaillée des ICM, p.ex., en fonction de leur amplitude, étendue 

fréquentielle et durée (Cremoux et al., 2013), pourrait préciser la provenance de l’altération 

des ICM suite à un traumatisme médullaire. Nos résultats suggèrent également une distinction 

des ICM en fonction du groupe musculaire, à savoir agonistes vs. antagoniste, plutôt qu’une 

distinction par muscle, sans qu’il soit possible de généraliser ce constat au vu des résultats 

obtenus en flexion. Dans cette dernière condition, l’absence de différences entre les 

participants SCI et les participants AB sur les ICM calculées avec les muscles extenseurs 

pourrait suggérer (i) que les ICM reflètent uniquement la possibilité de communication entre 

M1 et les muscles plutôt que l’état fonctionnel de la communication ou (ii) un contrôle 

cortical plus important pour les muscles extenseurs lors d’une flexion du coude. L’inclusion 

de différentes conditions, p. ex., différents niveaux de force dans notre étude, permettrait de 

mieux investir les ICM en fonction du groupe musculaire. En effet, l’activité musculaire des 

muscles agonistes et antagonistes est modulée différemment en fonction du niveau de force et 

suite à un traumatisme médullaire (Thomas et al., 1998 ; Rao et al., 2009 ; Cremoux et al., 

2012, to be submitted). Nous devrions alors retrouver une différence entre les participants SCI 

et AB en fonction du groupe musculaire si les ICM reflète un contrôle par groupes 

musculaires. 

 

11.5 Conclusion 

Même si l’analyse présentée dans cette étude est préliminaire au sens qu’elle se limite à un 

seul niveau de force (25% de la rMVC), nos résultats mettent en évidence une diminution des 
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ICM ~ 10 Hz chez les participants SCI lors d’une extension du coude. Cette diminution 

pourrait refléter une altération du contrôle cortical des mécanismes inhibiteurs spinaux de la 

contraction musculaire. Nos résultats mettent également en évidence une distinction des 

interactions cortico-musculaires en fonction des groupes musculaires agonistes/antagonistes 

plutôt qu’une distinction par muscle. Notamment, les ICM ~ 10 Hz sont plus importantes avec 

les muscles antagonistes et les ICM ~ 20 Hz sont plus importantes avec les muscles agonistes. 

Ces résultats corroborent les résultats de la littérature associant les fréquences ~ 10 Hz au 

contrôle spinal et sous-cortical des activations musculaires et les fréquences ~ 20Hz au 

contrôle cortical direct des activations musculaires. Cette distinction fréquentielle des 

activations musculaires pourrait être utile dans le cadre des interfaces cerveau-machine afin 

de contrôler le niveau d’activation de différents groupes musculaires (Collinger et al., 2012). 

Pour être conforté, ces résultats nécessitent une analyse statistique plus détaillée. Les 

dernières avancées en analyse statistique (Pernet et al., 2009 ; Pernet et al., 2012 ; Wilcox, 

2012) permettront notamment d’identifier directement dans l’espace temps-fréquence les 

différences entre les participants traumatisés médullaires cervicaux et les participants 

contrôles. 
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CONCLUSIONS 

♫ Atlas Air – Heligoland (Massive Attack, 2010) 
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12 DISCUSSION DES PRINCIPAUX RESULTATS 
 

L’objet central de ce travail de thèse était d’évaluer les mécanismes de contrôle de la 

contraction musculaire volontaire après un traumatisme médullaire cervical. Pour ce faire, les 

activations musculaires et corticales de participants traumatisés médullaires cervicaux étaient 

comparées aux activations musculaires et corticales de participants contrôles. Le protocole 

expérimental impliquait des contractions musculaires isométriques autour de l’articulation du 

coude, en flexion et en extension, à différents niveaux de force. Suite à un traumatisme 

médullaire cervical au dessus de la vertèbre C7, l’activation des muscles extenseurs de 

l’articulation du coude est altérée et l’activation des muscles fléchisseurs de l’articulation du 

coude reste intacte (Maynard et al., 1997). Ce décalage entre l’innervation des muscles 

fléchisseurs et l’innervation des muscles extenseurs rend l’articulation du coude 

particulièrement pertinente pour étudier les mécanismes de contrôle sous-jacents l’activation 

simultanée des muscles agonistes et antagonistes, intacts ou altérés par le traumatisme 

médullaire cervical (Wierzbicka et Wiegner, 1992, 1996). Dans le cadre de ce travail de thèse, 

cinq études ont été menées. Les deux premières études consistaient à évaluer les adaptations 

musculaires agonistes et antagonistes suite à un traumatisme médullaire cervical. Les deux 

études suivantes consistaient à évaluer la modulation des activations corticales suite à un 

traumatisme médullaire cervical. Enfin, une étude investiguait les interactions cortico-

musculaires chez la personne traumatisée médullaire cervicale et estimait le lien entre les 

activités corticale et musculaire suite à un traumatisme médullaire cervical. 

Concernant la production de force, les participants traumatisées médullaires cervicaux 

produisaient un moment de force maximal équivalent à celui des participants contrôles en 

flexion et un moment de force maximal inférieur à celui des participants contrôles en 

extension. En conséquence, l’augmentation du moment de force développé lors des 
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contractions sous-maximales en extension était inférieur pour les participants traumatisés 

médullaire cervicaux comparativement à celle des participants contrôles. 

Au niveau musculaire, nos résultats indiquent une augmentation de l’activation des muscles 

extenseurs chez les participants traumatisés médullaires cervicaux, quel que soit le niveau de 

force développé ou la direction de la contraction réalisé. Lors d’extensions du coude à 

moment de force net identique, les participants traumatisés médullaires cervicaux ont 

également une activation des muscles fléchisseurs, agissant comme muscles antagonistes, 

plus importantes que celles des participants contrôles. La littérature suggère que les 

mécanismes inhibiteurs spinaux sont altérés après un traumatisme médullaire, ce qui entraine 

une augmentation des activations musculaires antagonistes (Knikou et al., 2006; Knikou et 

Mummidisetty, 2011; Dietz, 2012). Nos résultats étendent les résultats obtenus par 

stimulation électrique aux contractions musculaires volontaires. Nos résultats suggèrent 

également que les mécanismes inhibiteurs spinaux sont plus sensibles au moment de force 

réellement développé plutôt qu’au niveau de force développé. Cette interprétation pourrait 

alors expliquer l’activation atypique des muscles extenseurs de « AC », révélées dans l’étude 

de cas. Les muscles extenseurs de « AC » étaient gradées 0 par le test musculaire manuel. 

Cette cotation était confirmée par un moment de force nul lors de MVC en extension. 

L’activation des muscles extenseurs était pourtant modulée en fonction du niveau de force, en 

flexion comme en extension. L’activation des muscles extenseurs était plus importante en 

flexion qu’en extension, c.-à-d., lorsque ils agissaient comme antagonistes. 

Au niveau cortical, l’activation du M1 pendant la contraction musculaire augmentait avec 

l’augmentation du niveau de force pour l’ensemble des participants. Ce résultat a été retrouvé 

que la contraction soit intacte, c.-à-d. lors de flexions du coude réalisées par les participants 

traumatisés médullaires cervicaux, ou altérée, c.-à-d. lors d’extensions du coude réalisées par 

les participants traumatisés médullaires cervicaux. Ce résultat suggère que l’activation du M1 
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est toujours fonctionnelle après un traumatisme médullaire cervical lors d’une contraction 

musculaire volontaire,. Ce résultat indique également que l’activation du M1 est plus sensible 

à la modulation du niveau de force plutôt qu’au moment de force réellement développé. Nous 

avons réalisé une étude complémentaire lors de contractions en flexion. Les résultats obtenus 

précisent que l’activation du M1 avec le niveau de force est principalement modulée dans ses 

composantes fréquentielles plutôt que dans son amplitude ou sa durée d’apparition. Cette 

étude complémentaire a révélé que l’amplitude de l’activation du M1 post-contraction est 

inférieure chez les participants traumatisés médullaires cervicaux comparativement à celles 

des participants contrôles. Bien que la signification de l’activation du M1 post-contraction est 

toujours en débat, certaines études suggèrent que l’activation du M1 post-contraction 

reflèterait la désactivation du M1 (Pfurtscheller et al., 1998). D’autres études suggèrent que 

l’activation du M1 post-contraction reflèterait le traitement des informations sensorielles liées 

au mouvement réalisé (Cassim et al., 2001). Notre étude a également révélé un délai plus 

important pour inhiber la contraction musculaire chez les participants traumatisés médullaires 

cervicaux. La diminution de l’amplitude d’activation du M1 post-contraction pourrait alors 

être associée à une difficulté d’inhibition de la contraction musculaire chez les participants 

traumatisés médullaires cervicaux. 

Dans le cadre de ce travail de thèse, nous avons réalisé une analyse préliminaire des 

interactions cortico-musculaires entre les participants traumatisés médullaires cervicaux et les 

participants contrôles pour un niveau de force en flexion et en extension. Les interactions 

cortico-musculaires étaient étudiées dans deux bandes de fréquences pour l’ensemble des 

muscles sollicités par la tâche. Les résultats obtenus mettent en évidence une diminution des 

interactions cortico-musculaires autour de 10 Hz chez les participants traumatisés médullaires 

cervicaux réalisants des contractions musculaires en extension. Les résultats mettent 

également en évidence une distinction des interacations cortico-musculaires par fonction 
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musculaire, à savoir muscles agonistes vs. muscles antagonistes, plutôt qu’une distinction des 

interactions cortico-musculaires par muscle. Les interactions cortico-musculaires autour de 

10 Hz étaient plus importantes avec les muscles antagonistes et les interactions cortico-

musculaires autour de 20 Hz étaient plus importantes avec les muscles agonistes. Dans la 

littérature, il est supposé que les fréquences autour de 20 Hz pourraient refléter le contrôle 

cortical direct des activations musculaires (Conway et al., 1995 ; Williams et Baker, 2009a, 

2009b). Bien que les études traitant des fréquences autour de 10 Hz soient plus rares, ces 

études supposent que les interactions cortico-musculaires autour de 10 Hz pourraient refléter 

le contrôle cortical des mécanismes spinaux permettant la modulation des activations 

musculaires (Raethjen et al., 2013; Semmler et al., 2013). Dans notre étude, la diminution des 

interactions cortico-musculaires autour de 10 Hz révélée chez les participants traumatisés 

médullaires cervicaux pourrait alors refléter l’altération du contrôle des mécanismes 

inhibiteurs spinaux de la contraction musculaire.  
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13 LIMITES ET PERSPECTIVES 
 

Les résultats de ce travail de thèse constatent de façon encourageante les capacités 

d’activation et de modulation des activités musculaires et corticales malgré un traumatisme 

médullaire cervical. Ces travaux font cependant ressortir certaines limites méthodologiques 

inhérentes aux techniques d’électromyographie et d’électroencéphalographie. Certaines 

perspectives de travail sont toutefois envisageables afin de limiter les contraintes liées au 

matériel expérimental. Par la suite, nous détaillons les perspectives immédiates et à long 

terme de ce travail de thèse. Ces travaux s’intéresseront notamment à préciser la 

réorganisation des interactions cortico-musculaires chez les participants traumatisés 

médullaires cervicaux et prendront en compte l’influence du niveau de force sur la 

modulation des interactions cortico-musculaires. 

En premier lieu, nous souhaitons mentionner qu’il est difficile de comparer les niveaux 

d’activation musculaire entre un groupe de participants traumatisés médullaires et un groupe 

de participants contrôles (Boorman et al., 1996). Pour des personnes saines, la comparaison 

des niveaux d’activations musculaires est généralement effectuée à niveaux de force 

identiques. Cette procédure est légitime dans une expérimentation avec des personnes saines 

mais crée une différence lors d’expérimentation impliquant une population pathologique. 

Dans le cadre de ce travail de thèse, nous avons comparé les activations musculaires à 

niveaux de force et à moments de force équivalents. Il semble nécessaire de rendre 

systématique ce type d’analyse dès lors que les capacités de production de force de la 

population pathologique étudiée sont altérées. 

La première limite méthodologique concerne la normalisation de l’activité EMG par la valeur 

EMG maximale atteinte lors des contractions maximales volontaires. Cette étape de 

normalisation est indispensable pour comparer les activations musculaires entre les 
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participants et les conditions expérimentales (Bouisset et Maton, 1996 ; Shiavi et al., 1998 ; 

Amarantini et Martin, 2004 ; Reaz et al., 2006). Cependant, la normalisation de l’activité 

EMG des muscles extenseurs atrophiés à la suite d’un traumatisme médullaire cervical 

entraine une augmentation de leurs activations musculaires. Il existe différentes méthodes de 

normalisation de l’activité EMG, cependant aucun consensus n’a permis de déterminer la 

« meilleure » méthode pour normaliser l’activité EMG (Halaki et Ginn, 2010). Dans le cadre 

de notre protocole expérimental, il semblerait pertinent de normaliser l’activité EMG par 

l’amplitude pic-à-pic de l’onde M maximale (Pucci et al., 2006). Cette méthode permettrait 

alors de s’affranchir du côté volontaire de la méthode de normalisation utilisée dans notre 

protocole expérimental. 

La seconde limite méthodologique concerne la faible résolution spatiale du système EEG. 

Bien que l’électrode EEG C3 soit idéalement positionnée au dessus du M1 dédié au membre 

supérieur, il est possible qu’elle enregistre des activations corticales autres que celles 

provenant du M1 (Makeig et al., 2004). Afin de séparer et de localiser les sources 

d’activations corticales, il est possible d’appliquer certaines méthodes neuroscientifiques telle 

qu’une ICA couplée à une analyse de localisation de source (Makeig et al., 2004 ; Delorme et 

al., 2011). L’application de l’ICA permet de séparer les activations corticales enregistrées au 

niveau des électrodes en des sources d’activations corticales maximalement indépendantes les 

unes des autres. Dans un second temps, l’analyse de localisation de source permet de localiser 

les sources d’activations déterminées par l’ICA (Pascual-Marqui et al., 2007 ; Delorme et al., 

2011). L’utilisation de cette technique de décomposition et de localisation permet alors 

d’améliorer la qualité du signal EEG provenant du cortex moteur. Dans le cadre d’une analyse 

des interactions cortico-musculaires, cette procédure permet alors d’augmenter l’amplitude 

des interactions cortico-musculaires (Mc Keown et al., 2005). 
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La première perspective de ce travail de thèse concerne l’analyse des interactions cortico-

musculaires. L’analyse préliminaire réalisée dans le cadre de ce travail de thèse établit 

certaines différences entre les interactions cortico-musculaires des participants traumatisées 

médullaires cervicaux et celles des participants contrôles. Toutefois, cette analyse ne permet 

pas de préciser exactement les différences dans l’espace temps-fréquences. Afin de corriger 

cette lacune, nous avons adapté une méthode utilisée en IRM (Pernet et al. 2009) reposant sur 

les dernières avancées en analyse statistique (pour une revue complète voir Wilcox, 2012). 

Cette méthode est déjà utilisée dans le cadre de l’analyse des signaux EEG (p. ex., Rousselet 

et al., 2009 ; 2010 ; Pernet et al., 2011 ; 2012). Cette méthode permet d’évaluer les différences 

d’interactions cortico-musculaires entre les groupes directement depuis les cartes temps-

fréquences. Cette méthode se déroule en quatre étapes. Après avoir estimé les zones 

d’interactions cortico-musculaires significatives (Bigot et al., 2011), nous pouvons estimer 

l’intervalle de confiance des cartes temps-fréquences du groupe contrôle. La troisième étape 

consiste à comparer les cartes temps-fréquences de chaque participant traumatisés médullaire 

cervical aux intervalles de confiance définie pendant la seconde étape afin d’établir les 

différences d’interactions cortico-musculaires directement dans l’espace temps-fréquence. 

Enfin, une randomisation des groupes permet d’établir les différences obtenues par chance et 

de tester la significativité des différences révélées par la troisième étape. 

A court terme, nous envisageons d’analyser les activations musculaires controlatérales. Il 

apparaît qu’au cours de contractions musculaires volontaires, certaines activations 

musculaires involontaires apparaissent sur le membre opposé et sont connus sous le nom de 

syncinésies motrices ou mouvements miroirs (Addamo et al., 2007 ; 2011). Lors des 

expérimentations effectuées dans le cadre de ce travail de thèse, nous avons recueilli les 

activités électromyographiques des muscles du membre controlatéral au membre sollicité. Il 

serait alors intéressant d’étudier l’effet d’un traumatisme médullaire cervical sur l’apparition 
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des syncinésies motrices. Les acquisitions électroencéphalographiques réalisées dans le cadre 

ce travail de thèse permettraient également d’étudier les mécanismes sous-jacents aux 

activations musculaires controlatérales, notamment l’implication du M1 dans l’apparition des 

syncinésies motrices. 

A moyen terme, nous envisageons l’analyse de la causalité des interactions cortico-

musculaires, c.-à-d., l’analyse de la direction des interactions cortico-musculaires. En effet, 

bien que l’analyse des interactions cortico-musculaires permette de déterminer un niveau de 

synchronie entre les activités corticales et musculaires, cette méthode ne permet pas de 

déterminer quel est le signal «émetteur » et quel est le signal « récepteur ». Il est d’ailleurs 

probable que les interactions cortico-musculaires reflètent simultanément les afférences 

sensorielles et les efférences motrices (Vecchio et al., 2008). Afin de distinguer les afférences 

sensorielles des efférences motrices, nous proposons d’étudier la causalité cortico-musculaire 

(Bressler et Seth, 2010 ; Seth, 2010 ; Delorme et al., 2011). L’étude de la causalité cortico-

musculaire permettrait alors d’identifier la (les) direction(s) des interactions cortico-

musculaires et, au regarde de dans notre problématique, l’influence du M1 sur l’activité 

musculaire. Cette analyse permettrait également de déterminer l’existence d’autres sources 

corticales influençant l’activité musculaire (Meng et al., 2008 ; Schelter et al., 2009 ; Micheli 

et Braun, 2012). 

A plus long terme, il serait également intéressant de lier les résultats obtenus par l’analyse des 

interactions cortico-musculaires à une analyse de la préservation des voies corticospinales 

chez les participants traumatisés médullaires (Edward et al., 2013). Cette perspective 

permettrait alors de justifier l’utilité des interactions cortico-musculaires dans la détection de 

la préservation des voies corticospinales. Dans un cadre clinique, cette perspective permettrait 

alors d’axer certains protocoles de rééducation vers les voies motrices potentiellement 

activables. Dans le cadre de cette perspective, un protocole expérimental permettant 
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l’acquisition de données EEG et EMG lors de contractions musculaires volontaires et 

évoquées par stimulation magnétique transcranienne (TMS) devra être développé. L’un des 

défis méthodologiques sera alors de pouvoir utiliser simultanément TMS, EEG et EMG, tout 

en réduisant les artéfacts induits par la TMS dans l’acquisition des signaux EEG (Grosse et al., 

2003 ; Schulz et al., 2013).  
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14 CONCLUSION GENERALE 
 

La réalisation d’une action motrice implique de nombreuses activations musculaires, 

contrôlées par le système nerveux central. Après un traumatisme médullaire, la réalisation de 

cette même action motrice implique parfois des muscles non activables volontairement ce qui 

entraine une adaptation des activations musculaires et de leur contrôle cortical. Bien que de 

nombreuses études se soient intéressées séparément aux adaptations musculaires et à la 

réorganisation corticale suite à un traumatisme médullaire, peu d’études établissent un lien 

entre les adaptations musculaires et la réorganisation corticale. 

Les résultats présentés dans ce travail de thèse mettent en évidence une relation complexe 

entre les activations musculaires et corticales. En flexion comme en extension, la modulation 

de l’activation du M1 des participants traumatisés médullaires cervicaux est similaire à celles 

des participants contrôles, renforçant l’idée que l’activation du M1 est modulée par la volonté 

d’atteindre un niveau de force plutôt que par la production réelle d’un moment de force. En 

flexion comme en extension, nous avons révélé des interactions cortico-musculaires dans les 

bandes de fréquence autour de 10 et 20 Hz, indiquant respectivement le contrôle par M1 de 

l’activation des mécanismes inhibiteurs spinaux et des activations musculaires. Lors de 

contractions en flexion, l’amplitude d’activation du M1 post-contraction est diminuée chez les 

participants traumatisés médullaires cervicaux entraine une difficulté à inhiber la contraction 

musculaire. Cette altération de l’amplitude d’activation du M1 post-contraction pourrait être 

due à une communication différée entre le M1 et les muscles. L’analyse globale des 

interactions cortico-musculaires en flexion n’a pourtant révélé aucune différence entre 

participants traumatisés médullaires cervicaux et participants contrôles. Il serait nécessaire 

d’affiner l’analyse des interactions cortico-musculaires en fonction de ses composantes 

d’amplitude, de fréquence et de temps. Lors de contractions en extension, nous notons une 
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diminution de la force développée et une augmentation des activations musculaires 

antagonistes par les participants traumatisés médullaires cervicaux. Ces résultats rendent 

compte de l’importance des stimulations d’origine corticale dans l’activation des mécanismes 

inhibiteurs spinaux. Rappelons toutefois que les afférences sensorielles Ia et Ib provenant des 

fuseaux neuromusculaires et des organes tendineux de Golgi sont également sources de 

stimulation des mécanismes inhibiteurs spinaux (Crone et Nielsen, 1994). Ces afférences 

sensorielles sont localisées dans ou à l’extrémité des muscles sollicités ce qui conforte l’idée 

que l’activation des mécanismes inhibiteurs spinaux est modulée par le moment de force 

réellement développé par les muscles. La diminution du contrôle cortical des mécanismes 

inhibiteurs spionaux pourrait etre reflété par la diminution des interactions cortico-

musculaires autour de 10 Hz chez les participants traumatisés médullaires cervicaux. 

Dans l’ensemble, ces résultats suggèrent donc une implication du cortex moteur dans le 

contrôle de l’ensemble des activations musculaires, différenciée en fonction des activations 

musculaires agonistes et antagonistes. Cette différenciation pourrait être utile dans le 

développement de neuroprothèses pour contrôler simultanément le niveau d’activation de 

différents groupes musculaires (Collinger et al., 2012). 
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Contrôle de la contraction musculaire volontaire après un traumatisme médullaire 
cervical : Etude de la réorganisation des activations musculaires et corticales 

Résumé : La réalisation d’une action motrice implique l’activation simultanée des muscles agonistes 
et antagonistes contrôlés par le système nerveux central. Suite à un traumatisme médullaire, la 
détérioration de la moelle épinière entraine à la fois une perte d’efficience motrice et des modifications 
du contrôle des activations musculaires. Dans le cadre de ce travail de thèse, nous avons étudié la 
réorganisation des activations musculaires, des activations corticales et des interactions cortico-
musculaires (ICM) d’un groupe traumatisé médullaire cervical (SCI) et d’un groupe contrôle (AB) lors 
de contractions isométriques volontaires en flexion et en extension autour de l’articulation du coude. 
En extension, nos résultats ont mis en évidence une altération des capacités de force maximale chez 
les participants SCI, associée à une augmentation des activations musculaires, une activation corticale 
identique au groupe AB et une diminution de l’implication du M1 dans le contrôle des activations 
musculaires. En flexion, la force développée, les activations corticales et les ICM étaient similaires 
chez les participants SCI et AB, mais l’activation des muscles antagonistes et la difficulté à inhiber la 
contraction étaient plus importantes chez les participants SCI. Pour l’ensemble des participants, les 
ICM en flexion étaient différentes selon la fonction des groupes musculaires. L’ensemble de ces 
résultats suggèrent une altération du contrôle cortical des mécanismes inhibiteurs spinaux de la 
contraction musculaire suite à une lésion médullaire mais indiquent que le cortex moteur est toujours 
activable et fonctionnel pour contrôler un acte moteur malgré l’atrophie des muscles extenseurs. Ces 
résultats pourraient trouver des applications cliniques pour l’élaboration de neuroprothèses nécessitant 
un contrôle simultané de différents groupes musculaires. 

Mots clés : Contractions isométriques, électroencéphalographie, électromyographie, moment de forces, 
interactions cortico-musculaires, tétraplégie. 
 
 
Control of voluntary muscle contraction after a spinal cord injury: neuro-biomechanical 

study of the reorganization of muscular and cortical activations 

Abstract: The realization of a motor action involves simultaneous activation of both agonist and 
antagonist muscles controlled by the central nervous system. Following spinal cord injury, damage to 
the spinal cord causes both a loss of motor efficiency and changes in the control of muscle activations. 
In the present work, we studied the reorganization of muscle activations, cortical activations and 
corticomuscular interactions (ICM) in spinal cord injured (SCI) and able-bodied (AB) participants 
during voluntary isometric contractions in flexion and extension around the elbow joint. In extension, 
our results showed altered capacity of maximum force production in SCI participants, associated with 
increased muscle activations, similar cortical activation and decreased involvement of M1 in the 
control of muscle activations when compared to AB participants. In flexion, the force capacities, 
cortical activations and ICM were similar between SCI and AB participants, but the activation of 
antagonistic muscles and the difficulty to inhibit the contraction were greater in SCI participants. For 
all participants in flexion, ICM were different depending on the function of the muscle groups. Taken 
together, these results suggest an alteration of the cortical control of spinal inhibitory mechanisms 
following a spinal cord injury, but suggest that the motor cortex remain functional to control a motor 
act despite the atrophy of the extensor muscles. These results could find clinical applications for the 
development of neuroprotheses involving simultaneous control of different muscle groups. 

Keywords: Isometric contractions; electroencephalography; electromyography; net joint torque; 
cortico-muscular, tetraplegia. 


