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Glossaire
TMS = Stimulation Magnétique Transcrânienne

nTMS = Stimulation Magnétique Transcrânienne naviguée

rTMS = Stimulation Magnétique Transcrânienne répétée

EMG = Electromyographie

EEG = Electroencéphalographie

ECOG = Electrocorticographie

MEG =Magnétoencéphalographie

IRM(f ) = Imagerie par Résonance Magnétique (fonctionnelle)

BOLD = Blood-Oxygen-Level Dependent

DTI = IRM de diffusion (Diffusion Tensor Imaging)

PEM = Potentiel Évoqué Moteur

PEA = Potentiel Évoqué Auditif

TEP = Potentiel Évoqué par la TMS

CCEP = Potentiel Évoqué Cortico-Cortical

EC = Excitabilité Corticale

CSP = Période de Silence Cortical

HS = Point chaud moteur (Hotspot)

FDI = Premier muscle interosseux de la main (First Dorsal Interosseous)

LCR = Liquide Céphalo-Rachidien

M1 = cortex Moteur Primaire

S1 = cortex Sensoriel Primaire

DLPFC = Cortex PréFrontal Dorso-Latéral

AVC = Accident Vasculaire Cérébral
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1 Problématique et plan de la thèse

1.1 Problématique générale

La stimulation magnétique transcrânienne (TMS) a connu un développement tech-

nologique majeur ces dernières années, avec par exemple l’apparition des systèmes

de neuronavigation dédiés à cette technique, ou le développement de son interfaçage

avec les modalités de neuroimagerie fonctionnelle cérébrale que sont l’imagerie

par résonance magnétique (IRM) et l’électroencéphalographie (EEG). Cette évo-

lution technologique a eu pour effets, entre autres, la meilleure compréhension

des principes d’action de la TMS, l’amélioration de la précision spatiale de la tech-

nique, l’augmentation de la reproductibilité des protocoles et la diminution de la

variabilité des effets induits. Dernière avancée en date, l’apparition des systèmes

robotisés ouvre de nouvelles perspectives pour le domaine, en permettant des déve-

loppements tant méthodologiques pour le domaine de la TMS en particulier, que

fondamentaux pour celui des neurosciences en général.

L’objectif de ce travail de doctorat est d’étudier les apports méthodologiques et

fondamentaux de la robotisation de la TMS, en proposant deux exemples concrets

d’application. D’une part, l’automatisation des protocoles de TMS permet de s’af-

franchir des derniers facteurs humains subsistant dans les chaînes d’acquisition et

de traitement des données, afin d’améliorer toujours plus la reproductibilité des pro-
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Chapitre 1. Problématique et plan de la thèse

tocoles de TMS. D’autre part, le couplage entre la TMS robotisée et l’électroencépha-

lographie (EEG) permet l’élaboration de nouvelles méthodologies d’exploration

fonctionnelle du cortex chez l’Homme. Se basant sur la cartographie des propriétés

dynamiques des microcircuits corticaux, la cytoarchitectonie fonctionnelle propo-

sée ici ouvre la voie à une nouvelle méthode non-invasive de parcellisation in vivo

du néocortex chez l’Homme.

1.2 Plan de la thèse

Cette thèse résume l’ensemble des travaux menés pendant ce doctorat, et est struc-

turé en 3 parties.

La première partie introduit les notions fondamentales nécessaires à la bonne com-

préhension de l’ensemble des études réalisées. Un premier chapitre décrit le cadre

neurophysiologique dans lequel s’inscrit cette thèse, des modèles de cytoarchi-

tectonie du cortex utilisés jusqu’aux techniques d’électrophysiologie employées :

l’électro-myographie (EMG) et l’électroencéphalographie (EEG). La technique de la

TMS y est ensuite présentée, de ses mécanismes bio-physiques à ses applications

tant cliniques que fondamentales en neurosciences cognitives. L’accent est par la

suite mis sur l’aspect technologique de cette approche, en détaillant les principes

et apports des différentes évolutions technologiques qu’a connues le domaine ces

dernières années, jusqu’à l’apparition des systèmes robotisés.

La suite de cette thèse suit la logique de la problématique générale en abordant pre-

mièrement les apports méthodologiques de la TMS robotisée. Un chapitre introductif

rappelle l’état de l’art concernant le déroulement des protocoles et le traitement

des données d’excitabilité corticale (EC) motrice en TMS. La boîte à outils d’analyse

des signaux EMG CortExTool, dont le développement constitue la première étude

de cette thèse, est décrite dans le deuxième chapitre. Le dernier chapitre présente

la deuxième étude de ce doctorat, étude portant sur l’automatisation de l’étape

de paramétrage des protocoles de TMS. Les principes généraux des modèles bayé-
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1.2. Plan de la thèse

siens, sur lesquels se base la méthode automatisée développé ici, sont introduits

préalablement à la présentation des travaux.

Les apports fondamentaux en neurosciences de la TMS robotisée sont présentés

dans un deuxième temps dans la troisième partie de cette thèse. Un premier chapitre

présente en détail les principes et les applications de la technique d’imagerie bimo-

dale que constitue le couplage TMS-EEG. Un deuxième chapitre introduit ensuite le

concept de cytoarchitectonie fonctionnelle, nouvelle méthode d’exploration fonc-

tionnelle couplant la TMS robotisée à l’EEG développée dans le cadre de la troisième

et dernière étude de ce travail.

Enfin, la dernière partie de cette thèse discute des apports et des limites de l’ensemble

des résultats obtenus durant ce doctorat. Les potentielles applications, ainsi que les

nouvelles perspectives d’études apportées par ces travaux y sont examinées.
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2 Neurophysiologie

La neurophysiologie est une discipline au carrefour de la physiologie et des neuros-

ciences, qui vise à étudier le fonctionnement du système nerveux. Celui-ci possède

une place singulière dans le monde animal, et plus particulièrement chez l’Homme,

car c’est sur lui que s’appuie notre capacité à percevoir, comprendre et interagir avec

le monde extérieur. Il est en effet responsable de l’intégration des informations sen-

sorielles venant de l’environnement extérieur, de l’exécution des actions motrices,

de la régulation des organes internes, et est le siège de la régulation émotionnelle et

des processus cognitifs. Ce premier chapitre vise à définir le cadre conceptuel utilisé

dans ce travail quant au système nerveux humain, en détaillant les bases théoriques

nécessaires à la compréhension des effets de la stimulation corticale et à son évalua-

tion par les techniques d’électrophysiologie. À la suite de la présentation de notions

introductives concernant le système nerveux chez l’Homme, la cytoarchitectonie de

l’un de ses principaux éléments, le néocortex, est étudiée. Enfin, les deux techniques

d’électrophysiologie utilisées durant cette thèse, l’EEG et l’EMG, sont présentées

en détail, en mettant un accent particulier sur l’aspect traitement de leurs signaux

associés.
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2.1 Système nerveux

2.1.1 Organisation générale

Au niveau macroscopique, le système nerveux se décompose en deux grands en-

sembles : le système nerveux central et le système nerveux périphérique (Figure 2.1)

(Augustine et al., 2015). Le système nerveux central est principalement constitué de
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2.1. Système nerveux

FIGURE 2.1 – Anatomie du système nerveux. a : anatomie générale du système nerveux chez
l’Homme. Celui-ci est principalement composé du système nerveux central (encéphale,
moelle épinière), et des systèmes périphériques somatique et autonome, d’après Augustine
et al. (2015). b : cytoarchitectonie du néocortex chez l’Homme. Les populations neuronales
sont organisées en 6 couches au sein de la matière grise. Chaque couche possède des carac-
téristiques anatomiques et fonctionnelles propres, d’après thebrain.mcgill.ca. c : schéma
simplifié du neurone. Son rôle est de transporter le signal nerveux le long de son axone. Il se
connecte aux autres neurones et structures via ses terminaisons et son arbre dendritique.

l’encéphale et de la moelle épinière. Son rôle est d’intégrer et de traiter les informa-

tions provenant du système nerveux périphérique, et de contrôler le fonctionnement

des différents organes et muscles du corps. Le système nerveux périphérique est

composé des nerfs sensitifs et moteurs, connectés aux différents organes et muscles.

Son rôle est alors de transmettre les messages nerveux, ou signaux nerveux, entre les

structures périphériques et le système central de manière bi-directionnelle. On peut

distinguer deux entités constituant le système périphérique : le système nerveux

somatique, relié aux sensations et mouvements conscients, et le système nerveux

autonome, impliqué dans les fonctions inconscientes de régulation du corps (et

notamment des organes vitaux).
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2.1.2 Échelle cellulaire

Au niveau microscopique, le fonctionnement du système nerveux s’appuie sur deux

types fondamentaux de cellules propres à celui-ci : les neurones et les cellules gliales

(Augustine et al., 2015). Les neurones constituent les principaux composants de base

du système nerveux, car ils ont pour but de transmettre, de traiter et de produire

les signaux nerveux (Figure 2.1c). Parmi les différents types de neurones existants,

les neurones pyramidaux et les cellules étoilées à épines ou lisses (constituant les

interneurones) sont les plus représentés au niveau du cortex. Les cellules gliales

assurent quant à elles principalement un rôle de support pour le bon fonctionnement

des neurones et du passage des signaux nerveux par transmission synaptique (Auld

and Robitaille, 2003). Même si de récents travaux semblent montrer une influence

non négligeable de celles-ci quant à l’explication des mécanismes d’action de la TMS

(Cullen and Young, 2016), ce travail de thèse se concentrera au niveau microscopique

uniquement sur le rôle des neurones.

2.1.3 Signaux nerveux

Les signaux nerveux (ou encore messages, ou influx nerveux) sont de nature électro-

chimiques et permettent la communication entre les différents éléments du système

nerveux (Augustine et al., 2015). Ils prennent la forme de potentiels d’action qui se

propagent le long des axones neuronaux grâce au phénomène de dépolarisation

membranaire. En effet, la membrane d’un axone neuronal présente au repos une

hyperpolarisation, son potentiel électrique de repos se situant typiquement entre

-40 et -90 mV (Figure 2.2). Une dépolarisation de la membrane peut alors engendrer

l’ouverture et la fermeture rapide des canaux ioniques présents le long de l’axone,

permettant ainsi le passage d’une onde électrique brève (1 ms) d’un potentiel envi-

ron égal à +30 mV. La dépolarisation doit cependant être suffisante pour dépasser le

seuil d’excitabilité de la membrane et ainsi déclencher un potentiel d’action.
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2.1.4 Transmission synaptique

La communication entre deux neurones s’effectue via le mécanisme de transmission

synaptique (Figure 2.2) (Augustine et al., 2015). L’arrivée d’un potentiel d’action

au niveau des terminaisons axonales d’un premier neurone A porteur du message,

dit neurone pré-synaptique, va déclencher l’ouverture de vésicules synaptiques

contenant des neurotransmetteurs. Ceux-ci vont alors se fixer sur les récepteurs sy-

naptiques correspondant à la molécule transmise présents sur le deuxième neurone

B receveur du message, dit neurone postsynaptique. La réception de ces molécules

va alors modifier l’activité électrochimique interne de ce neurone et générer un po-

tentiel dit postsynaptique. Selon la nature du neurotransmetteur délivré, inhibiteur

comme l’acide γ-aminobutyrique (GABA), ou excitateur comme le glutamate, ce

potentiel postsynaptique est dit inhibiteur (IPSP) ou excitateur (EPSP). Les IPSP

ont pour conséquence une hyperpolarisation de la membrane du neurone postsy-

naptique qui limite la probabilité d’émission d’un potentiel d’action, le potentiel

membranaire s’éloignant du seuil d’excitabilité. A contrario, les EPSP induisent une

dépolarisation de la membrane qui augmente cette même probabilité. Il est néces-

saire que plusieurs EPSP, provenant ou non de la même synapse, soient sommés

afin d’atteindre le seuil d’excitabilité membranaire et déclencher ainsi un potentiel

d’action.

2.1.5 Plasticité synaptique

Enfin, la fréquence et la qualité de cette communication synaptique peut abou-

tir à des phénomènes de plasticité. La notion de plasticité synaptique englobe les

mécanismes adaptatifs électro-chimique et biologique amenant à une modifica-

tion à long terme de l’efficacité de la transmission synaptique entre deux neurones

(Ito, 1989 ; Teyler and DiScenna, 1987). De façon simplifiée, un dialogue fréquent

entre neurones augmente la quantité de neurotransmetteurs délivrés par le neurone

pré-synaptique et par conséquent la quantité de récepteurs synaptiques sur le neu-

rone post-synaptique. À l’inverse, une absence de communication entre ces mêmes
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FIGURE 2.2 – Transmission synaptique du signal nerveux. Le signal nerveux, composé de
potentiels d’action, se transmet entre deux neurones par l’intermédiaire d’une communi-
cation synaptique basée sur la libération de neurotransmetteurs. Selon le type de ceux-ci,
un potentiel post-synaptique inhibiteur (IPSP) ou excitateur (EPSP) sera évoqué au niveau
du neurone postsynaptique B, pouvant éventuellement déclencher un nouveau potentiel
d’action. V repos et V seuil représentent respectivement le potentiel membranaire de repos et
le seuil d’excitabilité membranaire.

neurones conduit à une diminution de ces quantités. Ces mécanismes, appelés

respectivement potentialisation et dépression à long terme (LTP et LTD), peuvent

être induits et étudiés par l’utilisation de stimulations électriques cadencées (Bliss

and Lømo, 1973 ; Bramham and Srebro, 1987 ; Dunwiddie and Lynch, 1978). Ils se-

raient particulièrement importants lors du développement cérébral, afin de modeler

de façon adaptative les réseaux corticaux en vue de la réalisation de traitements

cognitifs (Trachtenberg et al., 2002).
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2.2 Cytoarchitectonie du néocortex

2.2.1 Néocortex

Le cerveau est l’un des organes les plus importants du système nerveux central. Il

est composé entre autres de deux hémisphères cérébraux, divisés en quatre lobes

(frontal, pariétal, occipital et temporal). Le néocortex, étant situé sur la périphérie

externe des hémisphères cérébraux, constitue le principal objet d’étude de cette

thèse. Par définition, c’est en effet sur lui que s’appliqueront les techniques de sti-

mulation corticale dont fait partie la TMS (Wassermann and Epstein, 2012). Plus

précisément, le néocortex désigne la substance grise qui regroupe les corps cel-

lulaires ainsi que les arbres dendritiques des neurones permettant le traitement

et la génération de signaux nerveux. Son complémentaire est la matière blanche,

constituée des axones (ou fibres nerveuses) transportant les messages nerveux. L’or-

ganisation spatiale du néocortex est complexe à l’échelle macroscopique, celui-ci

dessinant des circonvolutions (gyri) délimitées par de profonds sillons (sulci).

2.2.2 Couches corticales

L’observation du néocortex à l’échelle mircroscopique fait apparaître une histologie

particulière, où les neurones sont organisés en six couches superposées (Figure 2.1b)

(Brodmann, 1909 ; von Economo and Koskinas, 1925). On les désigne par ordre

croissant, de la couche la plus superficielle à la couche la plus profonde.

Couche I : couche moléculaire. Elle contient quelques neurones dispersés et est

principalement composée de dendrites de neurones pyramidaux et d’axones

orientés horizontalement.

Couche II : couche granulaire externe. Elle contient majoritairement des popula-

tions d’interneurones inhibiteurs et excitateurs, ainsi que de petits neurones

pyramidaux. Les couches I à III reçoivent et traitent les signaux nerveux pro-

venant d’autres aires corticales inter-hémisphériques, dites afférentes.
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Couche III : couche pyramidale externe. Elle est composée de neurones pyra-

midaux de taille moyenne, ainsi que d’interneurones. C’est de cette couche

principalement que partent les communications vers d’autres aires corticales,

dites efférentes.

Couche IV : couche granulaire interne. Cette couche est majoritairement consti-

tuée d’interneurones. C’est elle qui reçoit et traite les messages nerveux pro-

venant de structures non corticales comme le thalamus, mais également

d’afférences corticales intra-hémisphériques.

Couche V : couche pyramidale interne. Elle est composée de neurones pyrami-

daux de grande taille. Ceux-ci transmettent les messages nerveux aux struc-

tures sous-corticales (ganglions de la base, moelle épinière, etc.).

Couche VI : couche polymorphe. Composée de quelques neurones pyramidaux,

elle est à l’origine d’axones projetant sur le thalamus et permettant une com-

munication bi-directionnelle avec celui-ci.

2.2.3 Colonnes corticales

Le néocortex peut être considéré comme une bande composée de minicolonnes

corticales disposées perpendiculairement à la surface corticale de façon parallèle

entre elles (Figure 2.3a) (Jones, 2000 ; Mountcastle, 1978). Chaque minicolonne com-

prend l’intégralité des six couches corticales décrites ci-dessus et constituerait ainsi

la plus petite unité verticale de traitement du signal nerveux (Mountcastle, 1997). En

augmentant légèrement l’échelle spatiale, il est possible de définir une autre struc-

ture appelée macrocolonne, regroupant de quelques dizaines à quelques centaines

de minicolonnes interconnectées par des liaisons courtes distances horizontales

(Buxhoeveden and Casanova, 2002). Les circuits neuronaux regroupés au sein d’une

même macrocolonne partagent alors des caractéristiques physiologiques statiques

et dynamiques communes (Mountcastle, 1997). Au niveau macroscopique, on défi-

nit tout d’abord une aire corticale comme étant une portion du cortex regroupant un

ensemble de macrocolonnes partageant des propriétés cytoarchitectoniques sem-

blables et des rôles fonctionnels proches (Brodmann, 1909). Enfin, les microcircuits
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corticaux désignent les populations neuronales des macrocolonnes composant une

aire corticale. Cette notion souligne les inter-connexions locales de ces populations,

qui forment les circuits de traitement de l’influx nerveux.

Si l’idée d’une organisation homogène du néocortex basée sur des colonnes cor-

ticales aux propriétés structurelles précises est attirante (Rockel et al., 1980), les

travaux menés depuis la découverte de Mountcastle (1957) ne semblent cependant

pas aller dans ce sens (Horton and Adams, 2005). Il apparaît en effet que la taille des

colonnes corticales, ainsi que le nombre de neurones qu’elles contiennent, varient

en fonction des espèces, des individus, et de la portion du cortex étudié (Horton

and Adams, 2005). De plus, le concept de colonne corticale reste encore aujour-

d’hui assez flou car sa définition précise varie grandement d’une étude à l’autre,

et peut être basée sur différents indices tant structurels que fonctionnels (Rakic,

2008). Néanmoins, l’intérêt d’une telle classification permet de définir des unités

fonctionnelles de traitement à différentes échelles.

Le rôle fonctionnel des colonnes corticales a historiquement été démontré grâce

à l’étude des cortex sensoriels chez l’animal (Figure 2.3b) (Hubel et al., 1977 ; Kaas

et al., 1981 ; Merzenich and Brugge, 1973 ; Mountcastle, 1957). Au niveau du cortex

somatosensoriel, on a par exemple pu constater l’hyper-spécialisation des macroco-

lonnes dans le traitement de l’influx nerveux afférent à un unique muscle (Kaas et al.,

1981). De même, certaines colonnes du cortex visuel sont spécialisées dans le traite-

ment des informations provenant d’une zone spécifique du champ visuel, ou encore

dans le traitement d’une direction de mouvement particulière (Figure 2.3b) (Albright

et al., 1984). Néanmoins, le rôle fonctionnel des colonnes corticales fait encore débat.

Celui-ci présente en effet une grande variabilité intra et inter-individuelle, et son

étude n’a pas permis de justifier des différences de qualité de traitement sensoriel

inter-espèces, et de l’avantage d’une telle organisation d’un point de vue évolutif

(Horton and Adams, 2005).
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FIGURE 2.3 – Colonnes corticales. a : organisation anatomique des colonnes corticales. Le
néocortex est composé de minicolonnes, qui peuvent être regroupées au sein de macro-
colonnes plus larges, d’après Mountcastle (1997) et Jones (2000). b : rôle fonctionnel des
macrocolonnes (exemples). Au niveau du cortex somatosensoriel, le signal nerveux prove-
nant de chaque muscle est délivré à une macrocolonne indépendante (gauche). Au niveau
du cortex visuel, lors d’une tâche d’observation du mouvement, chaque direction et sens de
mouvement est traité au niveau de macrocolonnes spécifiques (droite), d’après Mountcastle
(1997).
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2.2.4 Réseau hiérarchique distribué

Si certains traitements de bas niveau peuvent être assurés localement au niveau

de quelques colonnes corticales hyper-spécialisées, les processus cognitifs plus

complexes nécessitent la participation de nombreuses d’entre elles, organisées au

sein de réseaux hiérarchiques distribués (van den Heuvel and Sporns, 2013). Pour

cela, les colonnes possèdent des connexions courte et longue distance les reliant

entre elles (connectivité cortico-corticale), ainsi que des connexions avec d’autre

structures sous-corticales (connectivité cortico-sous-corticale). Il a été proposé que

le niveau hiérarchique de ces connexions puisse être évalué par l’analyse des motifs

laminaires de celles-ci (Crick and Koch, 1998 ; Felleman and Essen, 1991). On peut

ainsi distinguer des connexions de types ascendantes, latérales, ou descendantes

entre deux colonnes A et B selon que A projette respectivement au niveau de la

couche granulaire (IV), de l’intégralité de la colonne, ou des couches supra ou infra

granulaires de B (Figure 2.4a).

À un niveau macroscopique, les réseaux d’aires corticales ainsi formés peuvent

être analysés selon la théorie mathématique des graphes (Meunier et al., 2010). Les

graphes sont des ensembles de nœuds (ici, les aires corticales) reliés entre eux par

différentes arrêtes (les connexions). L’organisation générale du néocortex apparaît

être de type "petit monde", où la plupart des nœuds sont voisins, proches les uns

des autres (Figure 2.4b) (Fallani et al., 2014). De plus, on remarque une organisation

hiérarchisée, avec la constitution de plusieurs sous-réseaux interconnectés, appelés

modules (Bullmore and Sporns, 2012 ; Meunier et al., 2010). Certaines aires corticales

possèdent un grand nombre de connexions, au sein d’un même module ou entre

différents modules, et constituent respectivement des centres (hubs) dits provinciaux

ou de connexions. A contrario, certaines aires apparaissent isolées au sein d’un

unique module (Figure 2.4c). D’un point de vue fonctionnel, les centres se retrouvent

plutôt au niveaux d’aires associatives multimodales responsable du traitement et de

l’intégration d’informations multiples et complexes, alors que les aires isolées sont

en général spécialisées dans des processus bas niveau (Bullmore and Sporns, 2012 ;

van den Heuvel and Sporns, 2013).
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FIGURE 2.4 – Réseaux corticaux hiérarchiques distribués. a : connexion entre colonnes cor-
ticales. La connexion entre deux colonnes corticales distantes peut s’établir vers différentes
couches, définissant ainsi le lien hiérarchique entre celles-ci (ascendant, latéral ou descen-
dant), d’après Felleman and Essen (1991). b : schéma simplifié de l’organisation hiérarchisée
et modulaire du cortex, d’après Meunier et al. (2010). c : cartographie des centres (hubs) les
plus importants du cortex, d’après Bullmore and Sporns (2012).
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2.3 Électroencéphalographie

L’électroencéphalographie (EEG) est l’une des techniques d’électrophysiologie privi-

légiées pour l’étude du fonctionnement du système nerveux central. L’EEG permet

en effet d’enregistrer l’activité électrique générée par l’un de ses principaux acteurs :

le cerveau.

2.3.1 Principe général

L’EEG est une technique visant à évaluer l’activité du cerveau, par l’enregistrement

du champ électrique généré par celui-ci durant son fonctionnement, qu’il soit nor-

mal ou pathologique (Nunez and Srinivasan, 2006 ; Pernier, 2007). Le signal EEG est

enregistré grâce à un ensemble d’électrodes (pouvant aller jusqu’à 256) placées au

niveau du scalp, recouvrant ainsi l’ensemble du cerveau. Les électrodes sont répar-

ties sur un bonnet selon un système de placement standard, appelé système 10-20

(Figure 2.5a) (Sharbrough et al., 1991). Ce système définit l’emplacement des élec-

trodes selon leur distance relative à divers points anatomiques présents sur le crâne :

inion (occiput), nasion, tragus gauche et droit. Il permet de s’assurer d’un position-

nement relativement constant entre les sujets, en s’adaptant aux caractéristiques

anatomiques individuelles.

Chaque électrode mesure un potentiel électrique au niveau d’un point du scalp. Il

est nécessaire de s’assurer que l’impédance électrique mesurée au niveau de l’en-

semble électrode-scalp soit la plus basse possible (en général inférieure à 5 kΩ), afin

de maximiser le passage de courant entre les deux éléments, et de minimiser les

perturbations induites par des champs électromagnétiques externes. Pour cela, on

dépose une solution ionique conductrice au niveau du scalp sous chaque électrode.

La tension résultant de la différence entre ce potentiel et un potentiel de référence,

mesuré par une électrode placée sur le scalp ou sur un point extérieur (nez, mas-

toïde), constitue alors le signal EEG (Figure 2.5b). Les électrodes sont reliées à un

système d’amplificateurs différentiels ayant pour rôle l’amplification, le filtrage et la
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FIGURE 2.5 – Instrumentation en EEG. a : positionnement des électrodes EEG sur le scalp
selon le standard 10-20. Les électrodes sont placées à un certain pourcentage (10 %, 20 %,
selon le nombre total d’électrodes) de distance de lignes définies grâce à l’inion, au nasion et
aux deux tragus, d’après Sharbrough et al. (1991). b : schéma électrique de base d’un système
EEG. Les signaux EEG sont obtenus grâce à l’amplification des tensions entre les électrodes
d’intérêt (orange) et une électrode de référence (bleue). Ces signaux peuvent être représentés
par leur décours temporel (pour chaque électrode), ou par leur topographie spatiale (pour
chaque échantillon temporel).

numérisation (échantillonnage par un convertisseur analogue-numérique) de cette

tension. Afin de préserver la bonne résolution temporelle de cette technique (de

l’ordre de quelques ms), les fréquences d’échantillonnage classiquement utilisées

sont élevées (de 512 Hz à 5 kHz).

22



2.3. Électroencéphalographie

FIGURE 2.6 – Origine biophysique des signaux EEG. Les signaux EEG sont principalement
sensibles aux courants extracellulaires (orange) générés par les potentiels post-synaptiques
d’un nombre critique de colonnes corticales activées de manière simultanée. Celles-ci
peuvent alors être assimilées à des dipôles de courant (rouge).

2.3.2 Origines biophysiques

Le signal EEG est la résultante de la sommation complexe de l’ensemble des activités

électriques générées au niveau cérébral. Ces activités sont constituées des différents

signaux nerveux transmis par et entre les différentes structures et neurones com-

posant le cerveau. Néanmoins, étant donné l’éloignement conséquent à l’échelle

cellulaire de l’électrode de mesure par rapport aux populations neuronales, le signal

EEG reste insensible aux potentiels d’action unitaires mesurés au niveau des axones

(Nunez and Srinivasan, 2006 ; Pernier, 2007). Les potentiels d’action émettent en

effet un champ électrique externe trop faible et s’atténuant trop rapidement avec la

distance (équivalant à des quadrupôles de courant). Les courants extracellulaires gé-

nérés lors d’une transmission synaptique sont quant à eux de plus grande amplitude,

et sont en outre assimilables à des dipôles de courant dans le cas où les neurones

postsynaptiques impliqués sont de type pyramidal. De plus, ces dipôles sont som-

mables entre eux, lorsque plusieurs colonnes corticales voisines et possédant une

orientation parallèle sont excitées de manière simultanée (Lopes da Silva, 2013). Le

dipôle résultant génère alors un champ électrique suffisamment puissant pour être

mesurable à la surface du scalp.
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Le champ électrique généré est cependant grandement modulé par son passage à

travers les différentes couches rencontrées avant son arrivée au niveau du scalp :

dure-mère, liquide céphalo-rachidien, crâne, etc. Ces couches possèdent en effet des

valeurs de conductivité et de résistivité électrique différentes, qui ont pour consé-

quence de perturber la distribution spatiale des lignes de champ (Lopes da Silva,

2013). De plus, le champ électrique mesuré au niveau du scalp est la résultante de la

sommation instantanée de tous les dipôles formés par les populations neuronales

actives. Cette sommation est complexe, car elle dépend du nombre de dipôles ac-

tifs, de leur position, de leur orientation, etc. Pour toutes ces raisons, il s’avère que

l’EEG possède une résolution spatiale assez faible, se situant à l’échelle d’une région

corticale (Walsh and Cowey, 2000). De même, étant donné que l’influence d’un

dipôle s’atténue avec la distance, il est communément admis que l’EEG ne serait

sensible qu’aux sources corticales peu profondes. Cette hypothèse reste cependant

à nuancer, l’activité de sources sous corticales pouvant être observée dans certains

cas de manière directe, comme celle du tronc cérébral lors de potentiels évoqués

auditifs (Pernier, 2007), ou indirecte, par l’observation d’oscillations neuronales

d’origine cortico-souscorticale.

2.3.3 Dynamiques cérébrales

Les rythmes cérébraux sont parmi les phénomènes liés à l’activité neuronale les plus

intéressants et les plus étudiés. En effet, les populations neuronales s’activent et

communiquent entre elles en suivant des oscillations précises (Buzsaki, 2004 ; Fries,

2005 ; Schnitzler and Gross, 2005 ; Thut et al., 2012). Elles témoignent de l’activation

synchrone et cyclique des populations neuronales (Figure 2.7a). Ces oscillations sont

classées selon leurs fréquences dominantes. Chacun de ces rythmes possède des

origines et des rôles fonctionnels différents, ceux-ci faisant encore à l’heure actuelle

l’objet de nombreuses recherches, et ce, via l’utilisation de nombreuses techniques

d’électrophysiologie (EEG de scalp, EEG intracrânien, ECOG pour électrocortico-

gramme, enregistrement unitaire, etc.). On distingue principalement :
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δ : le rythme delta (<3 Hz). Ces oscillations sont les plus puissantes observables

et trouvent leur origine au niveau d’une structure sous-corticale : le thalamus.

Elles sont impliquées dans divers stades du sommeil, notamment lors de

l’inhibition (GABA) des circuits thalamocorticaux, empêchant la transmission

d’information de la part du cortex sensoriel (Hobson and Pace-Schott, 2002).

θ : le rythme thêta (4-7 Hz). Ces ondes ont principalement été observées au

niveau de structures profondes comme l’hippocampe ou l’insula, mais égale-

ment à un niveau cortical au niveau des aires frontales. Elles semblent avoir

pour origine des interactions cortico-souscorticales (hypothalamus). Elles

sont impliquées dans divers processus, comme la mémoire de travail (Buzsáki

and Moser, 2013 ; Hsieh and Ranganath, 2014), la navigation dans l’espace

(Ekstrom et al., 2005 ; Vanderwolf, 1969), ou encore la régulation émotionnelle

(Cristofori et al., 2012).

α : le rythme alpha (8-13 Hz). Il s’agit historiquement des premières ondes

enregistrées en EEG par Hans Berger au début du siècle dernier (Berger, 1929),

étant aisément observables au niveau pariétal et occipital lors de la fermeture

des yeux. Cette oscillation est fortement liée aux processus de perception et

d’attention visuelle (Capilla et al., 2014 ; VanRullen et al., 2011, 2006). Plus

généralement, elle serait impliquée dans les mécanismes inhibiteurs locaux

nécessaires à la réalisation de certains processus cognitifs (Palva and Palva,

2007).

β : le rythme bêta (15-30 Hz). Ces oscillations ont comme principale source

les aires corticales du système sensorimoteur. Elles sont en particulier géné-

rées lors de l’imagination ou de l’exécution de commandes motrices (Baker,

2007). Une récente étude propose qu’elles seraient le reflet des boucles senso-

rimotrices nécessaires au maintien des représentations musculaires sur M1

(Aumann and Prut, 2015). Leur apparition est concourante avec la diminution

d’ondes basse fréquence (9-11 Hz). La combinaison de ces deux phénomènes

oscillatoires est nommée rythme µ.

γ : le rythme gamma (> 30 Hz). Ce rythme est observable au niveau cortical. Tra-

ditionnellement associé aux processus cognitifs liés à la perception consciente
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ou à l’attention visuelle, le rythme gamma serait révélateur du traitement

intensif de signaux nerveux au niveau local (Buzsaki, 2004 ; von Stein et al.,

2000).

Un nombre croissant de travaux tendent à montrer que ces rythmes ne seraient

pas générés de façon indépendante, mais interagiraient entre eux de manière com-

plexe pour permettre la communication neuronale entre aires corticales distantes

(Schnitzler and Gross, 2005 ; Thut et al., 2012). Celle-ci pourrait passer par la syn-

chronisation des oscillations au sein d’une même bande de fréquence, ou entre

plusieurs bandes différentes. Les ondes basses fréquences permettraient ainsi la syn-

chronisation à distance de processus de traitement local à haute fréquence (Florin

and Baillet, 2015 ; Fries, 2005) (Figure 2.7c). Cette interaction entre rythmes corti-

caux pourrait également permettre des phénomènes de multiplexage, où différents

niveaux d’informations seraient encodés au sein d’oscillations distinctes générées

simultanément (Figure 2.7b) (Thut et al., 2011).

2.3.4 Signal EEG

L’interprétation correcte des données d’EEG recueillies au niveau du scalp demande

l’application de méthodes de traitement du signal variées et adaptées à chaque

problématique. Les principaux pré-traitements et méthodes d’analyse utilisés sont

présentés dans cette section.

Pré-traitement

Le signal EEG possède une faible dynamique d’amplitude, de l’ordre de quelques µV

(Nunez and Srinivasan, 2006 ; Pernier, 2007). Le rapport signal-sur-bruit constaté

lors d’un enregistrement est également très faible, la dynamique des différents bruits

pouvant être de l’ordre du mV, soit mille fois supérieure. Ces bruits peuvent avoir dif-

férentes origines : mouvements oculaires générant de forts courants électriques au

niveau frontal, mouvements des muscles faciaux et de la nuque générant des pertur-

bations haute fréquence au niveau temporal principalement, bruit électronique dû à
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FIGURE 2.7 – Dynamiques cérébrales. a : origine des oscillations corticales. Les rythmes corti-
caux proviennent de la synchronisation périodique des activités des populations neuronales,
d’après Thut et al. (2012). b : multiplexage des oscillations. Différentes oscillations générées
simultanément (ici les oscillations basse fréquence 1a et haute fréquence 1b) peuvent être
porteuses d’informations distinctes concernant un même processus, d’après (Thut et al.,
2012). c : communication neuronale par synchronisation. Deux aires corticales distantes
(bleue et rouge) communiquent entre elles via la synchronisation basse fréquence de leur
traitement local haute fréquence. Cette communication est impossible lorsque deux aires ne
présentent pas d’activité basse fréquence synchrone (aire verte), ou lorsque leurs activités
locales à haute fréquence ne sont pas cohérentes (aire noire), d’après Florin and Baillet
(2015).

un défaut au niveau des électrodes, ou enfin perturbations électro-magnétiques (ali-

mentation secteur) au niveau des câbles. Deux grands leviers sont disponibles pour

diminuer l’influence de ces artefacts : la suppression des périodes de signal ou des

électrodes contaminées, et l’application de traitements spécifiques permettant l’éli-

mination du bruit, comme le filtrage ou l’analyse par composantes indépendantes

(ICA).
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Le filtrage est efficace pour l’élimination de bruits possédant un spectre confiné :

alimentation secteur (filtrage coupe-bande autour de la fréquence secteur et ses

harmoniques), activité musculaire (passe-bas autour de 40-50 Hz) en cas de désin-

térêt pour les hautes fréquences neuronales (γ). Un autre traitement efficace pour

la réduction de bruit est l’ICA (Hérault and Ans, 1984 ; Makeig et al., 1996). Cette

analyse permet de décomposer le signal EEG en un certain nombre de composantes

statistiquement indépendantes entre elles. Cette décomposition permet alors d’iso-

ler les sources de bruits, en se basant sur l’hypothèse que ceux-ci sont indépendants

des activités neuronales.

Cette méthode considère en effet le signal EEG x comme étant un mélange linéaire

de sources indépendantes s :

x = As , (2.1)

ou A correspond à la matrice de pondération des sources s . L’objectif de la méthode

est d’estimer la matrice inverse W = A−1 permettant l’observation des sources s

telles que s = W x . L’estimation de la matrice W repose sur diverses méthodes

d’optimisation (poursuite de projection, infomax, maximum de vraisemblance) dé-

finissant ainsi les différentes familles d’ICA existantes. Dans cet espace, les sources

représentant les bruits sont aisément repérables car elles possèdent des caractéris-

tiques topographiques et dynamiques très particulières. Une fois identifiées, ces

sources peuvent être éliminées par la reconstruction de x à l’aide de la matrice A′.

Cette matrice est équivalente à A, à l’exception de la mise à zéro des poids corres-

pondants aux sources des bruits. Si cette technique est effective, il est cependant

difficile d’évaluer les distorsions induites par son application (filtrage d’une partie

du signal neuronal, bruit résiduel, etc.), l’hypothèse d’indépendance des sources

n’étant jamais parfaitement vérifiée.
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Potentiels évoqués

L’une des méthodes les plus utilisées en analyse du signal EEG est le calcul des po-

tentiels évoqués (Nunez and Srinivasan, 2006 ; Pernier, 2007). Cette méthode vise

en effet à étudier l’activité neuronale évoquée par un événement précis, prenant

généralement la forme d’une stimulation des organes sensoriels périphériques. Pour

cela, l’EEG est enregistré durant N répétitions de ce stimulus. Le signal xi , avec

i ∈ [1, N ], est alors découpé en N essais selon une fenêtre temporelle basée sur

l’apparition du stimulus. On calcule enfin la moyenne des essais x̄ = 1
N

∑N

i=1 xi , à

laquelle on retire l’activité moyenne mesurée sur une période précédant le stimulus,

appelée ligne de base. Ainsi, la moyenne permet de faire émerger l’activité neuronale

synchronisée avec le stimulus, tout en éliminant le bruit neurophysiologique. Ce

bruit de fond, représentant l’activité électrique spontanée du cortex, s’apparente en

effet à un signal stochastique d’espérance nulle. L’analyse de ces potentiels permet

donc d’inférer sur la temporalité précise des activations neuronales liées à un pro-

cessus cognitif, et ses éventuelles modulations par une pathologie neurologique ou

psychiatrique.

La nomenclature utilisée pour décrire ces potentiels comporte une lettre suivie d’un

nombre. La lettre, N ou P, indique si le potentiel est respectivement négatif ou positif,

et le nombre précise la latence de son apparition, en ms. La P100 indique ainsi un

potentiel évoqué positif à 100 ms de latence par rapport au stimulus.

Diagrammes temps-fréquences

Le calcul des diagrammes temps-fréquences est la méthode permettant d’observer

et d’analyser les rythmes cérébraux, que ceux-ci soient générés au repos ou durant

une tâche cognitive. Elle se base sur des transformées temps-fréquence largement

utilisées en traitement numérique des signaux (Fourier, Hilbert, Wigner-Ville etc.)

(Kunt, 1980). Celles-ci reposent sur la décomposition du signal en une somme d’os-

cillations primaires possédant chacune une amplitude (spectre du signal) et une

phase spécifiques. Il est de plus possible d’observer l’évolution du spectre et de
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FIGURE 2.8 – Exemples des principaux traitements des signaux EEG. a : potentiels évoqués.
Durant une tâche cognitive (Stroop émotionnel), un potentiel négatif (N170) est observé
au niveau des électrodes temporo-occipitales 170 ms après la présentation de visages (au
temps 0 indiqué par les pointillés), d’après Kibleur et al. (2016). b : reconstruction de sources.
Les cartes représentent les sources significativement activées durant la période 140-210 ms,
induisant la N170 observée au niveau du scalp, d’après Kibleur et al. (2016). c : diagramme
temps-fréquence. Exemple d’oscillations thêta observées au niveau frontal, durant une tâche
de mémoire de travail, d’après Hsieh and Ranganath (2014).

la phase en fonction du temps. Pour cela, on calcule le spectre du signal sur des

fenêtres temporelles adjacentes de durée fixe. On obtient alors le diagramme temps-

fréquence de l’amplitude ou de la phase des rythmes cérébraux. Il existe plusieurs

fonctions mathématiques permettant cette décomposition : transformée de Fourier

en fenêtre glissante, ondelettes, banques de filtres, etc. (cf. Al-Fahoum and Al-Fraihat

(2014) pour une comparaison récente de ces méthodes).
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Parmi celles-ci, la transformée en ondelettes possède l’avantage de proposer un

bon compromis entre les résolutions fréquentielle et temporelle du diagramme

résultant (Tallon-Baudry and Bertrand, 1999). En effet, plus la fenêtre temporelle

utilisée lors du calcul de la transformée sera long, induisant ainsi une mauvaise

résolution temporelle, plus la résolution fréquentielle sera bonne, car celle-ci est

directement modulée par la quantité d’échantillons analysés. A contrario, une bonne

résolution temporelle induira une mauvaise résolution fréquentielle. Pour palier ce

problème, la transformée en ondelettes propose d’adapter homothétiquement la

fenêtre temporelle d’analyse à chaque fréquence. En effet, il apparaît que les basses

fréquences ont besoin de fenêtres temporelles plus longues (leur période étant

plus longue) que les hautes fréquences pour obtenir une résolution fréquentielle

suffisante.

Cette transformation s’appuie sur la convolution entre le signal EEG x (t ) et une

base d’ondelettes w (t , f0) chacune centrée sur une fréquence unique f0, et dont la

définition mathématique peut varier. L’une des plus utilisées dans le domaine de

l’EEG est la transformation en ondelettes de Morlet (Kronland-Martinet et al., 1987),

qui s’exprime de la manière suivante :

w (t , f0) = A exp

�

− t 2

2σ2
t

�

�

cos 2π f0t + i . sin 2π f0t
�

, (2.2)

avec σt = 1 / 2πσ f l’écart-type de son enveloppe gaussienne dans le domaine

temporel et A son facteur de normalisation. Un bon compromis entre résolution tem-

porelle et fréquentielle peut être obtenu en choisissant de fixer le rapportσ f = f0 / 7,

qui induit une durée d’ondelette égale à deux périodes d’oscillation pour chaque f0

(Pernier, 2007). On obtient ainsi une résolution temporelle croissante et une résolu-

tion fréquentielle décroissante avec la fréquence. L’évolution temporelle de l’énergie

X (t , f0) de la bande de fréquence centrée autour de f0 du signal x (t ) est alors égale

au module de la convolution des deux signaux :

X (t , f0) = | w (t , f0) ∗ x (t ) |2. (2.3)
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Une fois le diagramme calculé, il est nécessaire de le normaliser par rapport à une

période représentant l’état basal des oscillations cérébrales. De la même manière

que pour les potentiels évoqués, on définira généralement celle-ci comme étant la

période précédant l’arrivée du stimulus externe (Tallon-Baudry and Bertrand, 1999).

La normalisation peut se calculer de diverses manières : différence, log du rapport

(dB), z-score, etc. Ainsi, il est possible d’inférer sur les rythmes cérébraux évoqués,

induits, ou supprimés par un processus cognitif, et ses éventuelles modulations

reliées à une pathologie. Enfin, la synchronisation d’aires distantes (cf. 2.3.3) peut

être évaluée par différentes méthodes : cohérence d’amplitude et de phase (Fries,

2005), phase-locking value (Lachaux et al., 1999), causalité de Granger (Hesse et al.,

2003), etc.

Reconstruction de sources

Si la résolution spatiale de l’EEG reste grossière au niveau du scalp (cf. 2.3.2), il

reste néanmoins possible d’inférer sur la localisation des sources au niveau cortical.

Pour cela, les méthodes de reconstruction de sources se basent premièrement sur

la génération d’un modèle biophysique de la tête et du cerveau de l’individu (dit

modèle direct), et deuxièmement sur des algorithmes permettant de calculer la

localisation des sources (dite estimation inverse) (Baillet et al., 2001).

Le modèle direct a pour but de modéliser le plus justement possible le milieu conduc-

teur dans lequel se trouve les dipôles neuronaux. Ils existent différents modèles

classés par leur niveau de complexité, selon que ceux-ci prennent en compte i. les

caractéristiques des sources corticales (dipôles, quadripôles, positions, orientations,

etc.), ii. l’inhomogénéité et l’anisotropie des tissus traversés (cortex, LCR, crâne,

peau) quant à la résistivité et la conductivité électrique, ou iii. l’anatomie propre

à chaque individu (géométrie de la tête, du cortex, etc.). Les modèles prenant en

compte ce dernier point, appelés modèles de tête réaliste, se basent sur la segmenta-

tion des différentes couches traversées. La segmentation est une méthode d’imagerie

permettant l’obtention des maillages en trois dimensions de chacune de ces couches

d’après l’imagerie anatomique (IRM T1) de chaque individu (Fischl, 2012). Il est
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alors possible de calculer analytiquement, ou d’estimer numériquement la fonction

de passage f entre l’espace des paramètres des sources J et les signaux mesurés au

niveau des électrodes Y :

Y = f (J ) + ε, (2.4)

avec ε représentant le bruit de mesure. Les travaux en EEG de cette thèse s’appuient

sur des modèles de tête réaliste résolus à l’aide de la méthode des éléments finis de

frontière (BEM pour boundary element method) (Gramfort et al., 2010). Les dipôles

de courant sont positionnés au niveau de chaque cellule (triangle) du maillage, et

orientés orthogonalement à la surface de celles-ci.

Si la fonction de passage f est facilement calculable, il n’en va pas de même pour

la fonction inverse g qui permet d’estimer les sources Ĵ à partir des signaux de

scalp Y : Ĵ = g (Y ). Contrairement au modèle direct, ce problème est dit "mal

posé", car il n’admet pas de solution unique au sens mathématiques (Pernier, 2007).

En effet, il existe une quasi infinité de combinaisons de paramètres des sources J

(nombre, orientations, amplitudes, etc.) permettant l’observation d’un nombre fini

de signaux EEG au niveau du scalp (nombre d’électrodes). Il est donc nécessaire

d’utiliser des méthodes d’estimation, définies par différentes hypothèses a priori et

par différents critères à optimiser. La famille de méthodes utilisée dans le cadre de ce

travail est celle de l’estimation de la norme L2 minimale (L2-MNE pour minimum-

norm estimation), qui se base sur l’hypothèse que l’énergie dépensée par les sources

de courant doit être minimale (Matsuura and Okabe, 1995).

2.4 Électromyographie

L’électromyographie (EMG) est une technique d’électrophysiologie permettant d’étu-

dier l’activité des muscles par l’enregistrement des variations du champ électrique

mesuré à leur proximité. À l’instar de l’EEG pour le système nerveux central, l’EMG

est l’un des outils les plus utilisés pour l’exploration du système nerveux périphé-

rique et plus particulièrement du système périphérique somatique.
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2.4.1 Principe général

On distingue deux grandes familles d’EMG : l’EMG intramusculaire, et l’EMG de sur-

face (Bouisset and Maton, 1972). L’EMG intramusculaire est une technique invasive

nécessitant par définition la pose d’électrodes aiguilles sous la peau, directement

insérées au niveau du muscle ciblé. L’EMG de surface est quant à lui non invasif, le

signal EMG étant enregistré à l’aide d’électrodes placées sur la peau à proximité du

muscle ciblé. Nous nous intéresserons ici uniquement à l’EMG de surface, qui est la

technique la plus utilisée dans le domaine de la TMS en général, et la seule utilisée

dans le cadre de cette thèse en particulier.

L’EMG de surface est enregistré à l’aide d’un montage bipolaire, placé en regard du

muscle ciblé, nécessitant trois électrodes : une cathode (+), une anode (-) et une

référence. Il a pour but de mesurer l’activité électrique produite par le muscle, qui est

directement corrélée avec son niveau de contraction. Le montage bipolaire permet

l’enregistrement d’une tension électrique (en V) qui est égale à la différence des

potentiels électriques mesurés au niveau de la cathode et de l’anode. La tension

résultante est alors amplifiée (amplificateur différentiel), filtrée et numérisée. Les

fréquences d’échantillonnage utilisées sont généralement élevées (> 10 kHz) afin de

préserver la bonne résolution temporelle de cette technique (de l’ordre de la ms).

2.4.2 Origines biophysiques

Les contractions musculaires sont le résultat de l’activation de la chaîne cortico-

spinale, par la transmission de signaux nerveux depuis le cortex jusqu’aux muscles.

Lors d’une contraction musculaire volontaire, les neurones pyramidaux de la couche

V du cortex moteur primaire, appartenant aux colonnes spécifiques au muscle

contracté, délivrent un signal nerveux le long de la moelle épinière jusqu’aux moto-

neurones (Augustine et al., 2015). Le motoneurone est un type de neurone particulier,

dont les terminaisons communiquent directement avec une fibre musculaire. Le

passage du signal nerveux au niveau de la fibre se traduit alors par l’émission d’un

potentiel d’action d’unité motrice (MUAPs, pour motor unit action potentials) provo-
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FIGURE 2.9 – Instrumentation et origine biophysique des signaux EMG surfacique. a : ins-
trumentation en EMG de surface. Le signal EMG est obtenu par l’amplification de la tension
mesurée par un montage bipolaire d’électrodes de surface. b : origine biophysique des si-
gnaux EMG. Le signal EMG surfacique (haut) est le résultat de la sommation de MUAPs non
synchrones (bas), enregistrés au niveau des fibres musculaires, d’après Luca et al. (2006).

quant la contraction de celle-ci (Luca et al., 2006, 2014). Au niveau macroscopique,

la contraction musculaire observée est le résultat de la contraction non-synchrone

de la population de fibres constituant le muscle. Le champ électrique mesuré par

les électrodes d’EMG est alors le résultat de la sommation complexe de l’ensemble

des MUAPs émis par les fibres musculaires durant la contraction.

2.4.3 Signaux EMG

La dynamique d’amplitude du signal EMG peut aller de quelques µV à plusieurs cen-

taines de mV, selon le muscle enregistré et son niveau de contraction. Pour chaque

muscle, cette dynamique ne peut dépasser un certain plafond, atteint lors de la

contraction volontaire maximale de celui-ci. Lors d’une contraction musculaire,

le signal EMG apparaît comme un signal alternatif stochastique dans la bande de

fréquence 5-600 Hz (De Luca et al., 2010 ; Komi and Tesch, 1979). Diverses tech-

niques de traitement du signal sont classiquement employées pour extraire des

indices pertinents de ces enregistrements. Le calcul de la puissance instantanée,

ou l’extraction de l’enveloppe du signal (redressement, puis filtrage) permettent

par exemple d’étudier les périodes et niveaux de contraction du muscle enregistrés
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au cours du temps. Le spectre de ce signal, obtenu par le calcul de transformées

temps-fréquence (Fourier, ondelettes, etc.), renseigne quant à lui sur la dynamique

des contractions musculaires (Christensen et al., 1995).
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3 Stimulation magnétique transcrâ-

nienne

Apparue dans le milieu des années 1980, la TMS repose sur les principes fonda-

mentaux de l’électro-magnétisme unifiés par Maxwell plus d’un siècle auparavant.

Elle permet de stimuler le cortex de façon non-invasive par l’intermédiaire d’une

bobine électro-magnétique posée sur le scalp du sujet. La génération d’un champ

magnétique par la bobine de stimulation permet alors l’activation des populations

neuronales sous-jacentes et de leurs réseaux efférents. Ses applications sont aujour-

d’hui nombreuses, de l’exploration fonctionnelle dans le domaine des neurosciences

cognitives, à l’élaboration de nouvelles techniques de diagnostic et de thérapeu-

tiques en neurologie et psychiatrie. Enfin, cette technique a récemment connu

un développement méthodologique conséquent, améliorant de fait sa précision

spatiale ainsi que sa reproductibilité. Dernière avancée en date, l’apparition des

systèmes robotisés ouvre la voie à de nouveaux développements méthodologiques

et fondamentaux, qui sont au cœur même de la problématique de ce travail.
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3.1 Principes physiques

Si de nos jours les techniques permettant la stimulation corticale sont nombreuses

et variées (stimulation électrique directe, stimulation électrique ou magnétique

transcrânienne, etc.), toutes reposent cependant sur un même principe simple :

l’application d’un champ électrique sur une population neuronale va provoquer ou

faciliter l’activation de celle-ci. Ce principe est une généralisation de la stimulation

neuronale unitaire, où l’application d’un courant électrique d’intensité suffisante sur

l’axone d’un neurone provoque l’émergence d’un potentiel d’action. Pour la majorité

des techniques de stimulation corticale, l’application de ce champ électrique est
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effectuée de manière invasive, nécessitant la mise en place temporaire ou définitive

d’électrodes de stimulation lors d’une opération neurochirurgicale. Le principal

avantage de la TMS réside dans son aspect non-invasif, le champ électrique étant

induit par la variation du champ magnétique émis par d’une bobine de stimulation

placée à la surface du scalp.

3.1.1 Induction électromagnétique

C’est grâce au principe d’induction électromagnétique que la TMS va permettre l’ap-

plication d’un champ électrique à la surface du cortex de manière non-invasive (Was-

sermann and Epstein, 2012). Découvert par Faraday au début du XIXème siècle, ce

principe sera formalisé dans un cadre mathématique par Maxwell quelques années

plus tard, constituant ainsi l’une des lois fondamentales de l’électromagnétisme.

Ce principe stipule que la variation d’un champ magnétique induit un champ élec-

trique dans tout milieu conducteur situé à proximité de celui-ci. L’induction magné-

tique est traduite mathématiquement par l’équation de Maxwell-Faraday :

~∇× ~E = −∂
~B

∂ t
, (3.1)

liant le rotationnel du champ électrique ~∇× ~E , c’est-à-dire la distribution spatiale des

lignes du champ électrique ~E induit, à la variation temporelle d’un flux magnétique

~B . Ce phénomène est de nos jours très utilisé et se retrouve dans un grand nombre

d’applications industrielles. Dans le cas de la TMS, le champ magnétique sera généré

à l’aide d’une bobine de stimulation tandis que le tissu cortical jouera le rôle de

conducteur électrique.

Le principe général de fonctionnement de la TMS est résumé dans la Figure 3.1.

Une bobine de stimulation est tout d’abord positionnée à la surface du scalp d’un

sujet. Cette bobine génère un champ magnétique traversant les diverses couches

la séparant du tissu cortical (scalp, crâne, LCR, etc.). Les variations de ce champ
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FIGURE 3.1 – Principe général de la TMS, d’après Ridding and Rothwell (2007).

magnétique induisent alors un champ électrique à la surface du cortex. Cette sur-

face étant électriquement conductrice, le champ électrique génère des courants

électriques conduisant finalement à l’excitation des populations neuronales locales.

3.1.2 Caractéristiques du champ magnétique généré ~B

En TMS, le champ magnétique ~B est produit à l’aide d’une bobine, dite « de stimula-

tion », constituée de fils électriques. De la même manière que pour un électroaimant,

le champ magnétique est alors généré par le passage d’un courant électrique dans

la bobine. Ce phénomène est issu de l’un des autres grands principes de l’électro-

magnétisme : un courant électrique constant génère un champ magnétique à sa

proximité. Il est exprimé mathématiquement par l’équation de Biot et Savart :

~B (~r ) =
µ0

4π

∮

C

I d~l ∧ (~r − ~r ′)
|~r − ~r ′|3

, (3.2)
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où l’on note que le champ magnétique ~B généré dans le vide par un circuit filiforme

C dépend directement de l’intensité du courant continu I parcourant C , ainsi que

de la distance entre le point de mesure ~r extérieur à C et le point ~r ′ appartenant

à C . d~l est le vecteur de déplacement élémentaire tangent à C , et µ0 est l’une des

constantes fondamentales de l’électromagnétisme : la perméabilité magnétique du

vide.

Le champ magnétique est généré de façon pulsatile ; on parle d’impulsions TMS

(Figure 3.2). Son intensité croît et décroît en forme de cloche très rapidement dans

une fenêtre de 500 µs. La dynamique temporelle de cette intensité peut prendre plu-

sieurs formes, les plus classiquement utilisées étant les impulsions monophasique

et biphasique. L’intensité maximale du champ magnétique dépend directement de

l’intensité du courant électrique qui traverse la bobine. Celle-ci est réglable via le

stimulateur TMS et se situe typiquement entre 1 et 2.5 T. La distribution spatiale

du champ magnétique dépend quant à elle de la forme de la bobine utilisée. Il est à

noter que seules ces impulsions très brèves permettent d’obtenir un champ élec-

trique suffisamment fort pour activer les populations neuronales ciblées. Comme

la puissance de celui-ci dépend directement de la variation du champ magnétique,

une impulsion plus longue nécessiterait une puissance de champ magnétique plus

forte. Les caractéristiques du champ magnétique décrites ici sont en fait le résultat

d’un compromis entre plusieurs facteurs : conception des équipements (bobine,

stimulateur), focalisation et profondeur du champ magnétique créé, etc. Il serait

par exemple impossible d’un point de vue pratique de générer des stimulations

magnétiques sinusoïdales induisant des courants alternatifs dont la fréquence serait

réglée sur les rythmes cérébraux, ceux-ci ayant des périodes bien trop longues (de

10 ms à 250 ms environ). Le seul moyen possible pour mimer de telles oscillations

est de délivrer des impulsions brèves à un rythme régulier.

En effet, les impulsions peuvent être générées de façon isolées temporellement,

on parle alors de TMS simple impulsion, ou délivrées à intervalle régulier au sein

de motifs fréquentiels précis. L’application d’un grand nombre d’impulsions TMS

(> 500) suivant ces motifs fréquentiels (> 1 Hz) constitue alors la TMS dite répétée
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FIGURE 3.2 – Dynamiques temporelles du champ magnétique généré et du champ élec-
trique induit par la TMS, pour une impulsion monophasique, d’après Hallett (2000) et Walsh
and Cowey (2000).

(rTMS), qui a pour but de modifier à long terme l’activité de l’aire ciblée (cf. 3.2).

L’espace des paramètres définissant ces motifs est large : nombre d’impulsions,

fréquence des impulsions, présence de trains d’impulsions, fréquences des trains, etc.

Quatre grandes familles se distinguent néanmoins : rTMS basse et haute fréquence,

continuous et intermittent theta burst stimulation (cTBS et iTBS respectivement).

Les motifs les définissant sont représentés sur la Figure 3.3.

3.1.3 Caractéristiques du champ électrique induit ~E

Les caractéristiques du champ électrique ~E induit à la surface corticale dépendent

directement de la variation du champ magnétique générée par la bobine. De la

même façon, le champ électrique induit se compose d’un unique pic très bref d’une

durée inférieure à 300 μs (Figure 3.2), et d’intensité proportionnelle à la variation du

champ magnétique, se situant typiquement entre 100 et 300 V.m-1.

La distribution spatiale du champ électrique sur la surface corticale dépend de

plusieurs facteurs interagissant entre eux de manière complexe. En général, il est

admis que la surface significativement stimulée recouvre quelques cm2 de tissu
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FIGURE 3.3 – Motifs fréquentiels des séquences de rTMS les plus utilisées. Chaque trait
représente une impulsion de TMS délivrée en fonction du temps. Les protocoles de rTMS se
divisent en deux grandes familles : protocoles conventionnels (à gauche), cadencés de 1 Hz
(basse fréquence) à 20 Hz (haute fréquence), et protocoles à motifs (à droite), incluant les
protocoles à bouffées thêta (TBS) et à quadruple impulsion (QPS), d’après Rossi et al. (2009).

cortical, à une profondeur maximale de 3 cm. L’aire de la surface stimulée et la

profondeur atteignable dépendent tout d’abord principalement de la forme de la

bobine utilisée (Figure 3.4). Si la bobine circulaire génère un champ électrique de

même intensité en deçà de son pourtour, la bobine en forme de huit (butterfly coil)

se montre plus focale et concentre l’énergie sous son centre.

L’anatomie du sujet constitue le deuxième facteur majeur modulant la distribution

spatiale du champ électrique (Bijsterbosch et al., 2012 ; Bungert et al., 2016 ; Janssen

et al., 2015). En effet, les distributions spatiales théoriques (Figure 3.4) sont grande-

ment modulées par les formes géométriques complexes rencontrées à la surface du

cortex (gyri et sulci). Celles-ci engendrent des inhomogénéités spatiales quant à la

distribution de la conductivité électrique des tissus. De cela il résulte que la forme

du champ électrique induit sera complexe, et dépendra pour une même bobine
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FIGURE 3.4 – Distribution spatiale du champ électrique induit pour une bobine circulaire
et en huit, sur une surface plane homogène, d’après Ilmoniemi et al. (1999).

utilisée i. de l’anatomie propre au sujet, ii. du site stimulé et iii. du positionnement

précis (angles) de la bobine en regard de ce site (Figure 3.5). Le premier point d’une

part, et les deuxième et troisième points d’autre part, induiront respectivement

une variabilité inter-individuelle et intra-individuelle au niveau de la distribution

spatiale du champ électrique induit.

Si la modélisation du champ électrique théoriquement induit (i.e. sur une sphère,

dans le vide) par un type de bobine est aisée et généralement fournie par les construc-

teurs, il n’en va pas de même pour la modélisation des perturbations amenées par

l’anatomie. Celle-ci reste complexe et computationnellement lourde, basée sur des

méthodes d’analyse numérique, comme celles des éléments finis, et sur la segmenta-

tion 3D des différentes couches du cerveau (scalp, crâne, LCR, matière grise, matière

blanche) reconstituées à partir des données d’imagerie par résonance magnétique

(IRM) anatomique. Les outils de simulation et de visualisation du champ électrique

réellement induit développés par les équipes de recherche mentionnées (Thielscher

et al., 2015) ouvrent la voie à une meilleure prise en compte des spécificités neuroana-

tomiques de chaque sujet, permettant in fine une meilleure explication a posteriori

de la variabilité observée des effets des stimulations (Bungert et al., 2016). Cepen-

dant, il n’existe pas à l’heure actuelle de fonctionnalités permettant la planification

automatisée a priori de la position de la bobine et de son optimisation en regard de

l’anatomie du sujet.
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FIGURE 3.5 – Exemples de modélisation de la distribution spatiale réelle du champ élec-
trique induit à la surface corticale pour une bobine en huit. a : influence du site de stimu-
lation (de gauche à droite : cortex moteur droit, cortex prémoteur gauche, et aires motrices
supplémentaires bilatérales), d’après Janssen et al. (2015). b : influence de l’angle de stimu-
lation sur le cortex moteur, d’après Thielscher et al. (2011).

3.2 Mécanismes d’action

Si l’on regarde les caractéristiques du champ électrique induit, la TMS offre une réso-

lution spatiale dont l’échelle se situe entre la colonne et l’aire corticale (Siebner et al.,

2009 ; Walsh and Cowey, 2000). Le champ magnétique, en traversant les différentes

couches corticales rencontrées, va en effet activer l’aire corticale ciblée dans son

intégralité. Les mécanismes d’action de la TMS se révèlent donc complexes, car ils

englobent l’activation parallèle de nombreuses populations neuronales présentes

dans les différentes couches du cortex, engendrant dès lors des communications

cortico-corticales ou cortico-sous-corticales avec les aires et structures efférentes à

l’aire ciblée (Bortoletto et al., 2015 ; Strafella et al., 2004). Les mécanismes d’action de

la TMS, et ceux plus largement des autres techniques de stimulation corticale directe,

font encore aujourd’hui l’objet d’études intensives chez l’animal et chez l’Homme,

concernant principalement le cortex moteur (Chervyakov et al., 2015 ; Chung et al.,
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2015 ; Desmurget et al., 2013 ; Tang et al., 2015). Les techniques d’exploration em-

ployées pour comprendre ces mécanismes sont diverses, allant de l’enregistrement

unitaire à l’échelle neuronale (animaux) aux simulations numériques basées sur des

modèles bio-physiques.

Effets à court et long terme

Il est nécessaire de distinguer ici deux grandes catégories d’effets neurologiques

induits par la TMS. On parle d’effets à court terme, mis en œuvre dans les quelques

centaines de ms suivant une impulsion unitaire, et d’effets à long termes, observés

de quelques secondes à quelques minutes après un protocole de rTMS (Bergmann

et al., 2016). Ces derniers sont l’expression de phénomènes de plasticité synaptique

(potentialisation ou dépression à long terme), permettant ainsi l’induction de neuro-

modulations excitatrices ou inhibitrices, selon la fréquence et le motif du protocole

de rTMS utilisé (Wassermann and Epstein, 2012). Ces types de mécanismes ne seront

cependant pas explicités ici, les travaux de cette thèse ne s’appuyant que sur les

effets à court terme de la TMS. Ceux-ci sont explicités ci-après selon une échelle

spatiale croissante, du neurone jusqu’aux réseaux corticaux.

3.2.1 Échelle neuronale

Les études chez l’animal permettent d’observer les effets de la TMS au niveau neu-

ronal, grâce aux techniques d’enregistrements électrophysiologiques invasifs (Tang

et al., 2015). Une récente étude chez le primate a permis l’enregistrement à l’échelle

neuronale des potentiels d’actions induits par la TMS sur diverses couches du cortex

frontal (Mueller et al., 2014). Ces enregistrements ont été rendus possibles par le

développement de bobines TMS de taille adaptée ainsi que d’électrodes dont les

caractéristiques permettent d’atténuer fortement l’artefact de stimulation. Ces en-

registrements unitaires confirment que la TMS induit directement des potentiels

d’actions sur différents types de neurones (neurones pyramidaux excitateurs, neu-

rones inhibiteurs) à des latences allant de 1 à 7 ms après l’impulsion magnétique
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(Figure 3.6a). De plus, le taux de décharge des populations neuronales ciblées aug-

mente significativement durant les 200 ms suivant la stimulation, révélant ainsi

l’influence excitatrice des impulsions TMS (Figure 3.6b). L’activation directe de cir-

cuits inhibiteurs par la TMS a également été récemment mise en évidence chez le rat

grâce à l’imagerie optique. Murphy et al. (2016) ont en effet enregistré la libération

des ions calcium Ca2+ au sein des arbres dendritiques des neurones pyramidaux

du cortex sensoriel. Alors que la stimulation des pattes arrières de l’animal génère

une libération significative de Ca2+ au niveau des arbres dendritiques, l’application

simultanée d’une impulsion TMS inhiberait fortement cette réaction. La TMS active-

rait alors les axones de neurones inhibiteurs des couches superficielles, provoquant

ainsi un relâchement des neurotransmetteurs GABA au niveau des synapses dendri-

tiques, engendrant finalement l’inhibition des neurones pyramidaux de la couche V

(Figure 3.6c).

3.2.2 Échelle corticale

Chez l’Homme, le premier effet physiologique observé en TMS fut sa capacité à acti-

ver l’intégralité de la chaîne cortico-spinale motrice suite à la stimulation du cortex

moteur primaire (M1) (Barker et al., 1985). La stimulation va en effet engendrer l’ac-

tivation des neurones pyramidaux de la couche V, générant ainsi un signal nerveux

se propageant le long de la moelle épinière. Ceci conduit à l’activation des motoneu-

rones permettant finalement la contraction d’un muscle cible. Cette contraction

est stéréotypée et constitue ce qu’on appelle un potentiel évoqué moteur (PEM),

résultant de la synchronisation extrême de la contraction des fibres musculaires

(Säisänen et al., 2008) (Figure 3.7). Il est ainsi possible de stimuler différents muscles

selon les colonnes corticales ciblées, en suivant l’organisation somatotopique de

M1 découverte en début du siècle dernier grâce aux célèbres travaux de Penfield

and Boldrey (1937).

Ce phénomène d’apparence assez simple met en réalité en œuvre des mécanismes

d’action complexes au niveau de M1 (Di Lazzaro, 2013 ; Di Lazzaro and Rothwell,
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FIGURE 3.6 – Mécanismes d’action de la TMS à l’échelle neuronale. a : enregistrements
unitaires de divers neurones suivant une impulsion TMS (temps 0) chez le singe, d’après
Mueller et al. (2014). b : cadence de décharge des populations neuronales du frontal eye field
après stimulation TMS (temps 0) à haute et basse intensité chez le singe, d’après Mueller et al.
(2014). c : inhibition par la TMS de la libération d’ions Ca2+ au niveau de l’arbre dendritique
des neurones pyramidaux de la couche V du cortex sensoriel suite à la stimulation des pattes
arrière (HS) chez le rat, d’après Murphy et al. (2016).

2014 ; Ziemann and Rothwell, 2000). Des enregistrements épiduraux montrent en

effet que le signal nerveux généré est constitué de volées descendantes de poten-

tiels d’action à très haute fréquence (600 Hz environ) (Figure 3.8a). L’activité la plus

précoce, observable après stimulation corticale électrique et TMS à haute intensité,

est issue de l’activation directe des neurones cortico-spinaux de la couche V, et est

alors noté "D wave" pour "onde Directe". Contrairement à d’autres techniques de

stimulation, la TMS évoque par la suite d’autres potentiels plus tardifs, et ce même

à basse intensité. Ces activités, notés "I waves" pour "ondes Indirectes", reflètent

l’activation indirecte des neurones cortico-spinaux. De façon plus spécifique, les
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FIGURE 3.7 – Schématisation de la propagation du signal nerveux suite à la stimulation de
M1, des neurones corticaux jusqu’aux motoneurones, induisant une contraction musculaire
sous forme de potentiel évoqué moteur, d’après Verhagen (2013).

D waves seraient le résultat de la dépolarisation directe des axones des neurones

cortico-spinaux, en particulier au niveau du coude formé par ceux-ci à l’entrée

de la matière blanche (Maccabee et al., 1993 ; Opitz et al., 2011) (Figure 3.8b). La

génération des I waves serait quant à elle due à l’activation de populations d’inter-

neurones des couches supérieures (II et III), projetant de façon excitatrice sur l’arbre

dendritique des neurones cortico-spinaux (Figure 3.8c). Plusieurs modélisations

numériques différentes de ce phénomène ont permis de simuler les enregistrements

épiduraux avec une grande précision (Esser, 2005 ; Rusu et al., 2014). Il est enfin

possible d’évaluer indépendamment les circuits inhibiteurs et excitateurs activés

simultanément par la TMS via la technique des doubles impulsions (Di Lazzaro

and Ziemann, 2013 ; Wassermann and Epstein, 2012). La période d’expression des

principaux neurotransmetteurs excitateurs (glutamate, environ 15 ms) et inhibiteurs

(GABAa et GABAb, environ 2 et 100 ms respectivement) étant différente, la variation
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FIGURE 3.8 – Mécanismes d’action de la TMS à l’échelle corticale. a : volées descendantes
de potentiels d’action mesurées à l’aide d’électrodes épidurales implantées au niveau de la
moelle épinière, données électrophysiologiques réelles, d’après Di Lazzaro and Rothwell
(2014). b : génération des D waves par dépolarisation directe des axones des neurones
cortico-spinaux, données simulées, d’après Opitz et al. (2011). c : génération des I waves par
activation des inter neurones excitateurs, données simulées, d’après Rusu et al. (2014).

de l’intervalle temporel entre les deux impulsions TMS permet alors de révéler leurs

différents effets grâce à l’observation de la modulation des amplitudes des PEMs

induits.

3.2.3 Échelle cérébrale

Chez l’Homme, le récent interfaçage entre la TMS et les techniques de neuroimagerie

a permis l’apport de nouvelles connaissances quant aux effets à court terme de la

TMS (Bergmann et al., 2016 ; Siebner et al., 2009). Le dénominateur commun de
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ces résultats établit que la stimulation induit également des effets longue distance à

l’échelle cérébrale. Loin de rester purement locale, la perturbation induite par la TMS

va en effet se propager et activer les réseaux corticaux et sous-corticaux efférents

auxquels est connectée l’aire ciblée. Le couplage de la TMS avec l’IRM fonctionnelle

(IRMf) permet en effet d’observer les modulations du signal BOLD (Blood-oxygen-

level dependent) induites par l’impulsion TMS au niveau du cerveau entier (Baudewig

et al., 2001 ; Bestmann et al., 2004 ; Hanakawa et al., 2009). La stimulation de M1 met

en évidence l’activation d’un réseau moteur bilatéral complexe, englobant entre

autre M1, le cortex sensoriel primaire (S1), le cortex prémoteur dorsal (PMd), et l’aire

motrice supplémentaire (SMA) de façon bilatérale (Figure 3.9a). Le couplage TMS-

EEG permet également de révéler cet effet de façon précise dans le temps. De la même

façon, il s’avère que la TMS active des réseaux corticaux de façon complexe dans

le temps (Chung et al., 2015 ; Rogasch and Fitzgerald, 2013). La Figure 3.9b montre

un exemple de cet effet, avec l’activité cérébrale engendrée par la stimulation du

cortex préfrontal dorso-latéral (DLPFC) gauche. Les apports spécifiques du couplage

TMS-EEG quant à la compréhension des mécanismes d’action de la stimulation

seront discutés plus largement dans le chapitre 7 de cette thèse.

3.3 Applications

Les applications de la TMS sont aujourd’hui nombreuses, dans les domaines de

recherche tant fondamentale que clinique.

3.3.1 Neurosciences cognitives

En théorie du signal, l’observation de la réponse d’un système suite à sa stimulation

reste le meilleur moyen d’identifier les propriétés de celui-ci. Les neurosciences

cognitives transposent depuis longtemps ce principe fondamental sur le vivant en

stimulant le cerveau humain de manière indirecte via les différents organes péri-

phériques sensoriels. La stimulation de ces organes induit alors des perturbations

au niveau de l’activité cérébrale. Celles-ci sont évaluées comportementalement
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FIGURE 3.9 – Effets longue distance de la TMS. a : carte des activations BOLD (jaune-rouge)
suite à la stimulation de M1 gauche (couplage TMS-IRMf), d’après Bestmann et al. (2004).
b : réponse EEG induite par la stimulation du DLPFC gauche (couplage TMS-EEG), d’après
Chung et al. (2015).

ou par les techniques de neuroimagerie que sont l’IRMf, l’EEG, ou la magnéto-

encéphalographie (MEG). Il est ainsi possible d’inférer de manière corrélationnelle

sur le rôle fonctionnel d’une aire ou d’un réseau cortical. La TMS reste aujourd’hui la

seule technique non invasive permettant d’étudier de manière causale les relations

« fonction-cerveau » par la stimulation directe de régions corticales chez l’Homme.

La TMS simple impulsion permet en effet l’exploration fonctionnelle du cortex hu-

main (Bailey et al., 2001 ; Sandrini et al., 2011 ; Walsh and Cowey, 2000). Le principe

de base repose sur le lien de cause à effet entre la stimulation d’une aire corticale

et la perturbation (amélioration ou détérioration) d’un marqueur de performances

d’une tâche cognitive. Il est toutefois nécessaire de nuancer ce lien, car les pertur-

bations induites par la stimulation se propagent également au niveau des réseaux

corticaux dont l’aire ciblée fait partie. De plus, grâce à sa haute résolution temporelle,

il est également possible d’étudier la latence du recrutement de l’aire ciblée lors de

l’exécution de la tâche, en testant plusieurs délais de stimulation. Ce principe a été
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largement utilisé et employé pour l’étude de systèmes aussi divers que la mémoire,

l’apprentissage, le langage, ou encore les systèmes perceptifs et sensoriels. Cette

inférence peut également s’établir grâce à l’étude des effets offline de la rTMS. Cette

fois-ci, la tâche cognitive est effectuée deux fois, en amont et en aval temporellement

d’un protocole de neuromodulation rTMS excitatrice ou inhibitrice sur l’aire corti-

cale testée. De la même manière, l’implication de l’aire corticale sera évaluée d’après

les modulations des performances de l’exécution de la tâche, avant et après la neu-

romodulation. Si ces protocoles sont plus aisés à mettre en place, car ne demandant

pas la synchronisation fine entre les systèmes de stimulation et de présentation des

stimuli, on perd en revanche la possibilité de pouvoir tester la temporalité précise du

recrutement des aires testées. De plus, il apparaît qu’il existe une grande variabilité

quant aux post-effets des protocoles de rTMS, et il est parfois difficile d’évaluer le

caractère excitateur ou inhibiteur des neuromodulations induites.

3.3.2 Applications cliniques

Diagnostic et biomarqueur

La TMS s’impose peu à peu comme un outil de diagnostic et un biomarqueur promet-

teur pour un certain nombre de pathologies neurologiques et psychiatriques. Elle

permet premièrement d’évaluer les troubles et/ou la réorganisation fonctionnelle

suite à un accident vasculaire cérébrale (AVC), à une amputation, ou à une lésion

de la moelle épinière (Lüdemann-Podubecká and Nowak, 2016 ; Major et al., 2015 ;

Mercier et al., 2006 ; Nardone et al., 2014). Cette évaluation se base sur l’observa-

tion de l’évolution des amplitudes des PEMs renseignant sur l’intégrité de la chaîne

cortico-spinale, ou de l’étendue spatiale de la représentation motrice du muscle

reflétant le phénomène de plasticité cérébrale. Ainsi, si l’on prend l’exemple d’un

AVC latéralisé au niveau du cortex moteur, ayant pour conséquence une déficience

motrice au niveau du membre supérieur contra-lésionnel, la représentation motrice

des muscles impactés sera fortement réduite. Grâce au phénomène de plasticité

cérébrale, celle-ci reprendra sa taille et son positionnement originels au fur et à

53



Chapitre 3. Stimulation magnétique transcrânienne

mesure du rétablissement moteur. Cette réorganisation permet alors de quantifier

le rétablissement observé, et de comparer objectivement diverses méthodes de ré-

éducation. Employée comme technique de cartographie fonctionnelle, la TMS peut

également permettre la planification préopératoire des procédures neurochirurgi-

cales (exérèse de tumeurs cérébrales, de foyers épileptiques, etc.), ceci afin de limiter

les déficits fonctionnels post chirurgicaux (Ille et al., 2015 ; Lefaucheur and Picht,

2016 ; Tarapore et al., 2012). Enfin, la TMS apparaît comme un outil pour développer

des biomarqueurs potentiels de certains troubles psychiatriques comme la dépres-

sion sévère ou les troubles obsessionnels compulsifs (TOC) (Radhu et al., 2013). Les

patients atteints de ces pathologies présentent en effet un déficit d’inhibition, qui

peut alors s’évaluer sur le cortex moteur via la technique des doubles impulsions

(cf. 3.2.2). De la même manière, cette évaluation peut servir d’outil diagnostic ou de

suivi de l’évolution de l’état du patient. Il existe néanmoins une grande variabilité

inter-études (Radhu et al., 2013) et inter-individuelle (Beynel et al., 2014 ; Malsert

et al., 2012) quant aux performances de ce type d’évaluation qui peut être influen-

cée par de nombreux facteurs tels que l’âge ou encore l’état cognitif du patient au

moment de la mesure (Beynel et al., 2014 ; McGinley et al., 2010).

Thérapeutiques

Les neuromodulations induites par la rTMS sont à la base de nouvelles thérapeu-

tiques, nommées "cures rTMS", actuellement testées sur un grand nombre de pa-

thologies psychiatriques et neurologiques. Ces cures rTMS sont construites sur la

répétition quotidienne de neuromodulations excitatrices ou inhibitrices sur une

même cible corticale, identifiée au préalable comme présentant une anomalie d’acti-

vation (hyper ou hypo-activation) liée aux pathologies. Celles-ci comprennent entre

autres les TOCs, la schizophrénie, la dépression sévère, les troubles bipolaires, le

syndrome de Tourette, la dystonie, les déficits liés à l’AVC, les maladies neurodégéné-

ratives, l’épilepsie, ou encore le traitement de la douleur neuropathique (Berlim et al.,

2013 ; Chung and Mak, 2016 ; Daskalakis et al., 2008 ; Rossi et al., 2009). Selon une

récente méta-analyse menée par un groupe d’experts européens (Lefaucheur et al.,
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2014a), il apparaît que seuls les traitements de la dépression sévère (rTMS haute

fréquence sur le cortex préfrontal dorso-latéral - DLPFC - gauche) et des douleurs

neuropathiques (rTMS haute fréquence sur M1) aient atteint un niveau de recom-

mandation A (efficacité définitivement prouvée). L’agence américaine de la federal

drug administration (FDA) avait par ailleurs validé le traitement de la dépression

majeure par rTMS dès 2008. Les études présentent cependant des résultats parfois

variables entre elles. Cette variabilité inter-études peut premièrement s’expliquer par

la grande variabilité quant aux paramètres utilisés durant les cures rTMS : nombre

de séances de rTMS par jour, durée des cures, intensité de la stimulation, aire corti-

cale ciblée, motif fréquentiel testé, etc. Une partie des recherches dans ce domaine

s’attache désormais à définir les paramètres les plus efficaces par rapport à la qualité

de la réponse clinique. De plus, il semblerait que l’état cognitif et émotionnel du

patient lors des séances de rTMS joue un rôle non négligeable dans la variabilité des

effets de la stimulation. Cette notion de "state dependency" fait également l’objet

de nombreuses recherches visant à mieux comprendre son influence et à mieux

la contrôler (Beynel et al., 2014 ; Dayan et al., 2013 ; Silvanto and Pascual-Leone,

2008). Une autre source de cette variabilité inter-études réside dans l’emploi de

méthodologies diverses, souvent influencées par des facteurs humains. Ceux-ci sont

présents à plusieurs niveaux : du choix de la méthode de définition des cibles (avec

ou sans IRM anatomique), à la pratique de la TMS en elle-même (maintien et suivi

de la bobine, angles utilisés, etc.). Aussi, l’évolution technologique qu’a connue le

domaine ces dix dernières années a eu comme principal objectif la standardisation

des protocoles de stimulation, aboutissant à l’amélioration de la précision spatiale

de la technique et de la reproductibilité des protocoles de TMS.

3.4 Dispositif expérimental

L’exécution des protocoles TMS nécessite l’utilisation d’équipements spécifiques au

domaine, ou spécialement adaptés pour celui-ci (Wassermann and Epstein, 2012).

La configuration matérielle utilisée originellement par Barker et al. (1985) lors de

ses premières expériences a grandement évolué depuis. La Figure 3.10 montre un
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FIGURE 3.10 – Dispositif expérimental classiquement utilisé en TMS. Celui-ci comprend
une bobine de stimulation branchée à son stimulateur, un appareil d’acquisition EMG
externe, ainsi qu’un système de neuronavigation composé d’une caméra 3D et d’un système
de visualisation.

exemple de configuration matérielle actuelle. Celle-ci comprend désormais des

stimulateurs capables de générer de grandes variétés d’impulsions magnétiques,

des bobines de différentes formes permettant l’induction de champs électriques

aux caractéristiques variées, des systèmes d’acquisition EMG afin de paramétrer

correctement le protocole (cf. chapitre 4) et des systèmes de neuronavigation basés

sur l’imagerie anatomique de chaque sujet. Plus rarement, des systèmes robotisés

permettent le positionnement automatique de la bobine de stimulation, celle-ci

étant maintenue sur le scalp du sujet par un bras fixe, ou manuellement par un

praticien expérimenté dans la grande majorité des cas.
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3.4.1 Stimulateurs

À la base de toute stimulation TMS se trouvent le stimulateur et la bobine TMS,

cette dernière étant branchée directement sur le stimulateur. Le circuit électrique

formant ce couple est relativement simple et peut se schématiser sous la forme

d’un circuit RLC parallèle (Wassermann and Epstein, 2012) (Figure 3.11). Le courant

électrique délivré dans la bobine de stimulation est généré par un condensateur

de grande capacité. Celui-ci accumule une grande quantité de courant, déchargée

lors de la stimulation par un interrupteur électronique permettant de fermer le

circuit formé par le stimulateur et la bobine. Typiquement, le courant mesuré au

sein de la bobine passe de 0 à 5000 A en moins de 100 µs (Koponen et al., 2015). Par

conséquent, seuls les composants issus de l’électronique de puissance sont utilisés

dans la construction des stimulateurs. Si les premiers stimulateurs présentaient des

temps de charge relativement longs, l’amélioration des composants électroniques a

rapidement permis de raccourcir le temps entre deux impulsions consécutives, ren-

dant ainsi possible l’apparition des premières rTMS basses, puis hautes fréquences

(1-10 Hz). La latence entre deux impulsions a par la suite encore été réduite par l’as-

sociation parallèle de deux stimulateurs connectés à la même bobine de stimulation.

Grâce à ces systèmes associant plusieurs condensateurs, il est désormais possible

de générer deux impulsions TMS à moins d’une ms d’écart, et de concevoir des

motifs de rTMS complexes composés de trains d’impulsions très haute fréquence

(50 Hz, pour les protocoles de TBS). Les circuits électroniques présents dans les

stimulateurs se sont également étoffés au cours du temps, et permettent aujourd’hui

la génération d’impulsions de durée et de formes diverses : mono et biphasique,

onde gaussienne, onde carrée, etc.

3.4.2 Bobines de stimulation

Comme mentionné plus haut, les bobines de stimulation utilisées jouent un rôle

très important quant à la distribution spatiale du champ électrique induit (cf. Fi-

gure 3.4), certaines permettant par exemple de stimuler de manière plus focale ou
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FIGURE 3.11 – Schéma électrique simplifié des systèmes de TMS. Le stimulateur et la bo-
bine forment un circuit RLC parallèle classique. Un condensateur (C) est chargé grâce au
courant venant du réseau électrique (secteur, V). Une fois chargé, l’interrupteur S s’ouvre afin
d’isoler le circuit RLC du secteur. Pour délivrer une impulsion TMS, le praticien ferme l’in-
terrupteur électronique (thyristor, T) afin que le condensateur puisse décharger le courant
accumulé dans la bobine (L). D’autres composants électroniques, comme des diodes (D),
peuvent compléter le circuit pour contrôler la forme de l’impulsion générée (monophasique,
biphasique, etc.), d’après Farzan et al. (2016).

plus profonde, ceci afin de répondre à différentes problématiques (Deng et al., 2013)

(Figure 3.12). Premier type de bobine développé, la bobine circulaire permet de

stimuler une région corticale étendue. La largeur de celle-ci dépend directement

du diamètre de la bobine (de 60 à 120 mm). Le manque de précision spatiale de

cette bobine a causé l’arrêt progressif de son utilisation au profit des bobines en

huit. La bobine en huit est, comme son nom l’indique, composée de deux petites

bobines circulaires collées l’une à l’autre. Ce montage permet à la stimulation d’être

beaucoup plus focale, et concentrée en dessous de son centre (on parle du hot-spot

de la bobine). Le diamètre de ces bobines va de 30 à 100 mm : plus ce dernier est petit,

plus la bobine devient focale, au détriment d’une bonne pénétration. D’autres types

de bobines ont été développés par la suite par les constructeurs pour permettre la

stimulation de cibles plus profondes. Premier exemple, la bobine en huit coudée
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FIGURE 3.12 – Principaux types de bobines utilisées en TMS, proposés par les différents
constructeurs (MagVenture, MagStim, Neurosoft et Brainsway). a : bobines circulaires. b :
bobines en huit. c : bobines en 8 coudées. d : bobine en H. e : bobines refroidies pour rTMS
haute fréquence. f : bobines placebo

présente la particularité d’introduire un angle (entre 100 et 150 ˚) entre les deux

bobines circulaires la constituant. Deuxième exemple développé uniquement par la

société Brainsway (Jerusalem, Israël), la bobine en H se présente sous la forme d’un

casque entourant entièrement la tête du sujet. Elle permettrait une stimulation plus

large et profonde (« deep TMS ») (Roth et al., 2002). Enfin, des bobines placebo (ou

"sham") ont été conçues afin de pouvoir tester de façon plus rigoureuse les effets des

nouvelles thérapeutiques testées en rTMS. Plusieurs variantes existent, allant de bo-

bines n’imitant seulement que le son généré par des impulsions magnétiques réelles,

jusqu’à des systèmes plus complexes permettant la mise en place de protocoles en

double aveugle.
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3.5 Apports des évolutions technologiques

Si l’optimisation de l’électronique des stimulateurs et de la forme des bobines ont

ouvert la voie à des protocoles de stimulation de plus en plus complexes, les autres

évolutions technologiques qu’a connues le domaine de la TMS ont permis une

meilleure compréhension de ses principes d’action, l’amélioration de la précision

spatiale de la technique, de l’adaptabilité et de la reproductibilité des protocoles

de TMS, et la diminution de la variabilité des effets induits. La fin de ce chapitre se

concentre sur les apports méthodologiques et fondamentaux de la TMS neuronavi-

guée, et les perspectives ouvertes par la robotisation. Les apports fondamentaux de

l’interfaçage entre la TMS et l’EEG sont décrits au chapitre 7.

3.5.1 Neuronavigation

L’apparition des systèmes de neuronavigation dans la pratique de la TMS a permis

des avancées majeures au niveau de la précision spatiale, la répétabilité et la repro-

ductibilité du ciblage et du guidage de la stimulation (Ruohonen and Karhu, 2010).

Ces systèmes, équivalant à ceux rencontrés en neurochirurgie, se composent d’une

caméra 3D permettant de repérer dans l’espace différents marqueurs apposés sur

le sujet et la bobine de stimulation, et d’un ordinateur dédié à la visualisation en

temps réel de la position de ceux-ci en regard de l’anatomie du sujet (Figure 3.13). Le

système de repérage des marqueurs peut être conçu d’après différentes technologies,

comme la détection infra-rouge ou la vidéo (Ettinger et al., 1998 ; Nauczyciel et al.,

2011 ; Ruohonen and Karhu, 2010). Les systèmes de neuronavigation permettent de

se baser sur les données neuroanatomiques des sujets acquises lors d’un examen

d’IRM, et ce afin i. de définir a priori la position spécifique des cibles corticales à

stimuler en regard de repères neuroanatomiques, assurant ainsi un positionnement

adapté à l’anatomie de chaque sujet, et ii. de guider et contrôler en temps réel la

position de la bobine par rapport à ces cibles durant la stimulation. Ainsi, grâce

à l’utilisation de ces systèmes, il est possible d’atteindre une précision de guidage

inférieure à 3 mm (Nauczyciel et al., 2011 ; Ruohonen and Karhu, 2010). Cette erreur
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FIGURE 3.13 – Principe général de fonctionnement des systèmes de neuronavigation dé-
diée à la TMS. Des marqueurs positionnés sur la tête du sujet ainsi que sur la bobine de
stimulation sont repérés en temps réel à l’aide d’une caméra 3D (1-2). Grâce à l’étape de
recalage effectuée au préalable permettant la conversion des coordonnées 3D de l’espace des
capteurs (repère vert) en coordonnées IRM (repère orange) (3), le système de visualisation
permet de suivre en temps réel le positionnement précis de la bobine en regard de l’anatomie
du sujet (4), d’après Ruohonen and Karhu (2010).

résiduelle est composée de l’erreur introduite par la caméra (1 mm pour les systèmes

infra-rouge) et par l’étape de recalage (que l’on garde inférieure à 2 mm), étape

préliminaire permettant au logiciel de neuronavigation de faire correspondre les

systèmes de coordonnées de l’IRM d’une part, et de l’espace 3D réel des capteurs

d’autre part. Ces systèmes permettent enfin l’intégration de données d’imagerie

fonctionnelle (fMRI, EEG) pouvant servir lors de la définition des cibles corticales,

et ce afin d’adapter encore mieux la stimulation pour chaque sujet selon ses propres

caractéristiques anatomo-fonctionnelles.

Précision spatiale

De nombreuses études se sont intéressées à l’apport des systèmes de neuronavi-

gation quant à la précision spatiale des protocoles de TMS. Avant l’apparition de

tels systèmes, la définition des cibles à stimuler se basait soit sur l’observation des

réponses physiologiques induites (dans le cas des protocoles s’intéressant au sys-

61



Chapitre 3. Stimulation magnétique transcrânienne

tème sensori-moteur principalement), soit sur la localisation des aires d’intérêt par

rapport au système de coordonnées standard 10-20 utilisé en EEG (Ahdab et al.,

2010 ; Sparing et al., 2008). La précision spatiale de la TMS neuronaviguée (nTMS)

fut évaluée dès les premiers travaux publiés au début des années 2000 dans le cadre

de protocoles de cartographie motrice (Boroojerdi et al., 1999 ; Ettinger et al., 1998).

Ces protocoles permettent en effet d’établir la carte corticale précise des réponses

musculaires induites pour un muscle ciblé. Si l’on prend l’exemple des muscles

de la main, il apparaît que le centre de gravité de ces cartes correspond à l’aire de

la main telle que définit classiquement d’un point de vue anatomique, celle-ci se

situant sur la partie en "omega" du gyrus précentral (M1) (Yousry et al., 1997). De

récentes études établissent que la cartographie motrice par nTMS semble désormais

au moins aussi fiable et reproductible que certaines méthodologies faisant réfé-

rences jusqu’alors dans le domaine, comme les techniques invasives de stimulation

électrique directe (DES), utilisant des électrodes de stimulation placées à la surface

du cortex lors d’une opération neurochirurgicale, ou les techniques de neuroima-

gerie fonctionnelle (Coburger et al., 2012 ; Ille et al., 2015 ; Kallioniemi et al., 2016 ;

Ruohonen and Karhu, 2010 ; Weiss et al., 2013). La Figure 3.14a illustre par exemple

la reproductibilité inter-sessions des cartes d’activation obtenues par nTMS et IRMf,

qui s’avère être très proche. La variabilité de la position des centres de gravité des

cartes est semblable entre les deux techniques, se situant entre 4 et 8 mm selon les

muscles ciblés. De même, la précision spatiale des cartographies obtenus par nTMS

et DES est similaire (Figure 3.14b). Au vue du caractère non invasif de la nTMS et de

son coût peu élevé comparé à un examen d’IRMf, son application comme moyen

d’exploration fonctionnelle pré-chirurgicale des aires corticales voisines à une lé-

sion ou une tumeur cérébrale semble de plus en plus pertinente (Ille et al., 2015 ;

Lefaucheur and Picht, 2016). Il a récemment été montré qu’il était encore possible

d’améliorer la sensibilité des cartographies par nTMS en suivant précisément la

géométrie corticale de chaque sujet (Raffin et al., 2015). Une grille de stimulation

adaptée à l’anatomie du sujet permet en effet une meilleure différenciation de la

représentation corticale des muscles ciblés par rapport aux grilles cartésiennes clas-

siquement utilisées (Figure 3.14c). La cartographie des aires composant le réseau du
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langage par nTMS a également été étudiée. Celle-ci apparaît complémentaire aux

cartes d’activation obtenues en IRMf (Ille et al., 2015 ; Könönen et al., 2015). Enfin,

le ciblage du DLPFC pour les cures de rTMS utilisées comme thérapeutiques chez le

patient dépressif sera pris ici comme dernier exemple démontrant le gain apporté

par les systèmes neuronavigués en terme de précision spatiale. En effet, ce ciblage

s’effectuait jusqu’alors en appliquant certaines règles géométriques fixes au niveau

du scalp, et ce pour tous les patients. Le DLPFC était défini comme étant entre 4 et

5 cm plus antérieur que la cible utilisée pour l’exploration motrice, ou comme cor-

respondant à l’électrode F3 selon le système de positionnement EEG standard 10-20.

Il s’est avéré que l’utilisation de ces règles est source d’erreur de localisation, grâce à

la comparaison des positions obtenues par ces méthodes avec la localisation réelle

du DLPFC sur l’IRM anatomique du sujet (Ahdab et al., 2010 ; Sparing et al., 2008).

Ces erreurs sont de plus très variables selon les sujets et peuvent même amener à la

stimulation d’aires corticales différentes de l’aire d’intérêt (Figure 3.14d).

Reproductibilité des protocoles

Le gain en précision spatiale apporté par la nTMS a eu comme effet direct l’améliora-

tion de la reproductibilité de la pratique de la TMS. Avant l’apparition des systèmes

neuronavigués, la position des cibles à stimuler était indiquée à l’aide d’un marqueur

sur un bonnet porté par le sujet. Le praticien devait alors maintenir à vue la bobine

sur ce point durant le protocole de stimulation. Cette pratique expérimentale était

alors source de variabilité intra et inter protocoles, la position de la bobine variant

inévitablement au cours de la stimulation. Grâce au retour visuel en temps réel de la

position de la bobine par rapport à l’anatomie du sujet, les systèmes neuronavigués

ont permis de remédier à cette source de variabilité. Plusieurs études se sont intéres-

sées à comparer la répétabilité du positionnement des stimulations lors de l’emploi

ou non d’une neuronavigation (Bashir et al., 2011 ; Gugino et al., 2001 ; Julkunen

et al., 2009). On constate que la nTMS améliore cette répétabilité, la variabilité du po-

sitionnement passant de 7.1±2.5 mm pour la méthodologie classique à 0.9±0.2 mm

lors de l’utilisation d’une neuronavigation (Figure 3.15a). Cette meilleure répétabi-
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FIGURE 3.14 – Précision spatiale de la TMS neuronaviguée (nTMS). a : comparaison des
cartographies motrices inférées par fMRI et nTMS. La reproductibilité inter-sessions des
cartographies est calculée par un score de corrélation intra-classe (ICC scale), d’après Weiss
et al. (2013). b : comparaison des cartographies motrices inférées par stimulation électrique
directe invasive (DES) et nTMS, d’après Ruohonen and Karhu (2010). c : cartographie adaptée
à la forme du gyrus moteur du sujet. Ce type de cartographie permet une meilleure ségré-
gation spatiale de la représentation corticale des muscles de la main (courbes de droite),
comparée à la cartographie classique par grille cartésienne (courbes de gauche), d’après
Raffin et al. (2015). d : comparaison du ciblage du DLPFC par la règle des 5 cm (cf. texte -
point 1), et par l’utilisation d’une neuronavigation (point 2). Dans le cas exposé ici, l’erreur
amené par la première méthode peut conduire à cibler la mauvaise région corticale (aire de
Brodmann 45 pour le point 1 au lieu de 46 pour le point 2), d’après Ahdab et al. (2010).

lité a également été démontrée en comparant directement la variabilité du champ

électrique induit sur une sonde bipolaire placée à la surface d’une tête en polysty-

rène (Cincotta et al., 2010). Lorsque la bobine est neuronaviguée, l’amplitude des

champs électriques induits par 50 stimulations consécutives apparaît en effet plus

stable, et ce pour 4 praticiens différents (Figure 3.15b). Enfin, Danner et al. (2008) ont

montré que l’utilisation d’une neuronavigation permettait de réduire la variabilité
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FIGURE 3.15 – Répétabilité de la TMS neuronaviguée. a : comparaison entre la répétabilité
des positions des stimulations (points oranges) avec et sans neuronavigation, d’après Bashir
et al. (2011). b : comparaison de la variabilité du champ électrique induit avec et sans
neuronavigation. La variabilité est basée sur le calcul de la déviation standard de l’amplitude
(en V) des champs électriques induits, d’après Cincotta et al. (2010).

des mesures physiques (puissance du champ électrique induit) et physiologiques

(seuils moteurs) entre les différents stimulateurs.

Optimisation des effets

Les conséquences de l’amélioration de la pratique expérimentale par rapport à la

diminution de la variabilité et à l’optimisation des effets des protocoles de TMS et

des mesures physiologiques associées ont été évaluées par plusieurs études dont

les résultats apparaissent parfois contradictoires. Deux de ces travaux se basent

sur l’étude de la variabilité des PEMs induits par la stimulation du cortex moteur

(cf. 3.2.2). Si Julkunen et al. (2009) ont montré une diminution de la variabilité de

l’amplitude et de la latence des PEMs induits par nTMS, Jung et al. (2010) n’ont pas

constaté de différence entre la TMS classique et la nTMS au niveau des caractéris-

tiques des PEMs. Il est en effet possible que la variabilité intrinsèque à cette mesure
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soit trop forte pour pouvoir observer une potentielle différence entre deux métho-

dologies de mesure (Wassermann, 2002). Une récente étude a en revanche constaté

de meilleurs résultats quant à la perturbation de l’aire de Broca par l’utilisation de la

nTMS (Kim et al., 2014). Les auteurs ont en effet observé que la perturbation induite

par la stimulation de cette aire (aphasie temporaire) était plus importante et plus

reproductible lorsque la cible était définie en regard de l’anatomie du sujet (aire de

Broadman 44 et 45), que lorsque celle-ci était définie par rapport à l’électrode F3

du système 10-20. De même, Bashir et al. (2011) ont démontré que la modulation

des effets physiologiques (amplitude des PEMs) et comportementaux (temps de

réaction) induite par une séance de rTMS inhibitrice sur le cortex moteur était plus

importante en cas d’utilisation d’un système neuronavigué, même si l’on constate

que la taille d’effet est plutôt faible. Enfin, l’apport de la nTMS quant à l’efficacité

des cures thérapeutiques de rTMS n’a pas encore été évalué à ce jour, même si une

grande partie des centres cliniques utilisent désormais cette technique.

3.5.2 Systèmes robotisés

La robotisation de la TMS constitue la plus récente des avancées technologiques

que ce domaine ait connue ces dernières années (Finke et al., 2008 ; Lancaster

et al., 2004 ; Zorn et al., 2012). Les systèmes robotisés permettent de placer et de

guider en temps réel la bobine de stimulation de façon pleinement automatique,

grâce à leur couplage avec le système de neuronavigation. Ce couplage peut être

considéré comme une communication en boucle fermée entre deux entités : un

système perceptif visuel (la neuronavigation), et un système moteur (le robot). Ce

couplage permet alors l’adaptation en temps réel de la position de la bobine selon les

mouvements du sujets. Si plusieurs systèmes robotisés ont été développés, ou sont

en cours de développement par différentes équipes, deux constructeurs principaux

émergent dans ce domaine : ANT neuro (Enschede, Pays-Bas) et Axilum Robotics

(Strasbourg, France). Les travaux présentés dans ce doctorat ayant utilisés cette

dernière solution, le paragraphe suivant s’attache à décrire plus précisément son

fonctionnement.
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Principe de fonctionnement

Le principe de fonctionnement du robot TMS développé par Axilum Robotics est

représenté sur la Figure 3.16a. Après l’étape de recalage avec l’IRM anatomique du

sujet, le praticien détermine les cibles corticales à stimuler sur le logiciel de neu-

ronavigation. Plus précisément, il définit pour chacune d’entre elles un ensemble

entrée-cible, l’entrée faisant référence au point de contact de la bobine sur le scalp

du sujet (Figure 3.16b). Les vecteurs entrée-cibles sont toujours définis comme étant

normaux à la surface du scalp du sujet. Le couplage robot-neuronavigation permet

alors le positionnement de la bobine sur le point d’entrée, positionnement qui sera

suivi et corrigé si besoin durant toute la durée du protocole. Pour ce faire, le robot

TMS est composé de trois principaux éléments : le fauteuil, le bras et le capteur

de force. Le fauteuil est motorisé et possède deux degrés de liberté (avant-arrière,

haut-bas), permettant ainsi de placer le vecteur entrée-cible dans la sphère de travail

du robot, c’est-à-dire dans l’espace tri-dimensionnel définissant l’ensemble des po-

sitions atteignables par le bras robotisé. Celui-ci est composé de 7 axes motorisés et a

pour rôle de positionner la bobine sur le point d’entrée en s’assurant de l’alignement

avec le vecteur entrée-cible. Ce mouvement se réalise en trois étapes (Figure 3.16c).

La première étape consiste en l’alignement de la bobine avec le vecteur formé par le

point d’entrée et le centre de la sphère de travail du robot. La deuxième étape permet

de corriger l’angle d’attaque de la bobine pour rendre son orientation parallèle au

vecteur entrée-cible. La dernière étape a finalement pour rôle de translater la bobine

jusqu’à toucher le scalp du sujet au niveau du point d’entrée. C’est à ce moment

qu’intervient le capteur de force placé sur la bobine. Celui-ci mesure en temps réel

la force de pression de la bobine sur le scalp. Dès que la pression atteint une va-

leur seuil, éventuellement modulable selon la force d’appui désiré, le bras arrête

son mouvement de descente. En cas de mouvement du sujet, la neuronavigation

transmet au contrôleur du robot la nouvelle position du vecteur entrée-cible. Le

contrôleur calcule alors le mouvement minimum nécessaire au réajustement de la

position du bras motorisé.
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FIGURE 3.16 – Fonctionnement du robot TMS développé par Axilum Robotics. a : principe
général de fonctionnement du couplage robot-neuronavigation, d’après Zorn et al. (2012).
b : vecteur entrée-cible pointé par le robot, définit comme étant normal au scalp du sujet. c :
phases du mouvement permettant l’alignement de la bobine avec le vecteur entrée-cible,
d’après Zorn et al. (2012).

Apports méthodologiques et applications

Étant donnée l’apparition assez récente de la TMS robotisée, il existe encore peu

d’études sur ses apports méthodologiques et ses potentielles applications dans le

domaine de la TMS. De façon assez évidente, le premier apport est l’amélioration du

confort et la diminution de la fatigue ressenties par le praticien lors de l’exécution

d’un protocole de TMS, le niveau de confort et de stress restant équivalant à une

tenue manuelle de la bobine pour le sujet (Ginhoux et al., 2013). Le deuxième ap-

port essentiel de cette technique est une précision spatiale accrue et une meilleure

répétabilité des stimulations. L’erreur moyenne de positionnement rapportée de
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la TMS robotisée se situe aux alentours de 2 mm, pour un ensemble de cibles cou-

vrant le néocortex (Ginhoux et al., 2013 ; Lancaster et al., 2004). Cette erreur peut

descendre jusqu’à 0,6 mm lorsque le système robotisé est en boucle fermée avec la

neuronavigation, atteignant ainsi la limite théorique de précision de la nTMS (l’in-

certitude sur la position d’un élément suivi par une neuronavigation se situe entre

0,5 et 1 mm environ, hors erreur de recalage avec l’IRM). Par conséquent, l’erreur

moyenne de positionnement est minimisée par rapport à une tenue manuelle ou

utilisant un bras fixe. La première comparaison a été réalisée de manière indirecte,

en évaluant la variabilité de la puissance du champ électrique induit au niveau de

la cible corticale au cours d’une séance de 30 min de rTMS à 1 Hz (Richter et al.,

2013b). Il a été montré que le champ électrique varie jusqu’à cinq fois moins lorsque

la bobine est tenue par le robot, et ce, que les mouvements de tête du sujet soit

libres ou contraints (Figure 3.17a). La comparaison avec une tenue manuelle a quant

à elle été réalisée de manière directe, par l’étude des distributions des erreurs de

positionnement mesurées durant un protocole classique de cartographie motrice

(Ginhoux et al., 2013) (Figure 3.17b). 95% des erreurs mesurées se situent en deçà de

15 mm pour la cartographie manuelle (erreur médiane de 5,5 mm), et de 6,5 mm

pour la cartographie robotisée (erreur médiane de 3 mm). Cette même étude montre

également que la répétabilité du positionnement sur deux sessions est améliorée

d’un facteur 2.

Quelques travaux mentionnant l’utilisation de la TMS robotisée commencent à

émerger. Les applications de cette technologie apparaissent variées, allant de la

conception de nouvelles interfaces “cerveau à cerveau" (Grau et al., 2014), intéres-

sante d’un point de vue technologique mais limitée quant à sa portée scientifique, à

l’automatisation des procédures d’acquisition (Meincke et al., 2016), en passant par

la mise en place de cure rTMS robotisée (Pommier et al., 2016). De même que pour

les systèmes neuronavigués, il serait intéressant de voir le gain réel apporté par la

TMS robotisée quant à la variabilité des effets des protocoles de TMS et des cures

rTMS, par rapport à la TMS classique.
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FIGURE 3.17 – Précision spatiale de la TMS robotisée. a : comparaison entre la variabilité
du champ électrique induit par une tenue robotisée ou fixe. Photographie du dispositif
expérimental utilisé : le robot A simule des mouvements de tête réalistes préalablement
enregistrés, compensés ou non par le robot B (haut). Courbes d’évolution de la variation
de l’amplitude du champ électrique induit par une tenue fixe (courbes noire et bleu foncé)
ou robotisée (courbes rouge et verte), d’après Richter et al. (2013b). b : distributions de la
fréquence des erreurs de positionnement obtenues durant un protocole de cartographie
motrice manuel ou robotisé (haut), et distributions de la répétabilité inter-sessions (bas),
d’après Ginhoux et al. (2013).
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Tout protocole de TMS se doit de répondre à trois questions essentielles lors de sa

conception : où, quand et comment stimuler ? Les questions du où et du quand ne

seront pas abordées dans le cadre de ce travail, car elles sont directement liées aux

problématiques spécifiques à chaque étude. Par exemple, un protocole étudiera le

rôle des lobes pariétaux supérieurs dans le processus cognitif de la lecture par leur

stimulation après la présentation visuelle de mots. Le délai entre la présentation et

la stimulation permettra de plus d’inférer sur leur timing d’activation.

Nous nous intéresserons donc ici uniquement à la question du comment, et en

particulier à la puissance de stimulation à utiliser, question commune à tous les

protocoles de TMS. Celle-ci est définie par l’évaluation de l’excitabilité corticale

motrice propre à chaque sujet, lors d’une phase de paramétrage qui lui est dédiée

en amont de toute séance de stimulation. Cette évaluation, basée sur l’observation

des caractéristiques des potentiels évoqués moteurs, permet notamment de norma-

liser la puissance de stimulation entre les sujets. Ce paramétrage est aujourd’hui

encore réalisé manuellement, et son automatisation permettrait d’augmenter la

reproductibilité des protocoles de TMS tout en facilitant leur exécution.

Les notions relatives à l’évaluation de l’excitabilité motrice et aux potentiels évo-

qués moteurs sont tout d’abord présentées dans un premier chapitre introductif

(chapitre 4). L’automatisation du paramétrage des protocoles de TMS passe par

l’association de la TMS robotisée avec deux outils développés dans le cadre de

cette thèse : CortExTool (chapitre 5), une boîte à outils de traitement des signaux

EMGs, et AutoHS (chapitre 6), un modèle bayésien permettant l’automatisation

d’une des phases essentielles de ce paramétrage.
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4.1 Excitabilité corticale motrice

Toute séance de TMS est précédée d’une étape de paramétrage dont l’objectif prin-

cipal est de définir la puissance de stimulation à utiliser, propre à chaque sujet

(Wassermann and Epstein, 2012). Celle-ci est basée sur l’évaluation de l’excitabilité

corticale (EC), dont le principe s’apparente à celui de l’excitabilité membranaire

du neurone au niveau cellulaire. En effet, si la dépolarisation d’un axone neuronal

engendrant l’émergence d’un potentiel d’action n’est possible qu’à partir d’une

intensité minimale de stimulation, il existe de même au niveau cortical un seuil
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FIGURE 4.1 – Excitabilités membranaire et corticale. a : excitabilité membranaire. Un po-
tentiel d’action n’est induit que si l’intensité de stimulation axonale dépasse le seuil de
dépolarisation, d’après Carlson (1992). b : excitabilité corticale. Les populations neuronales
ne s’activent que si l’intensité de simulation est suffisante. Au niveau du cortex moteur
primaire, cette activation induit alors un signal nerveux se propageant le long de la chaîne
corticospinale jusqu’à l’induction d’un PEM dans un muscle ciblé, d’après Damjanov (2000).

minimum de stimulation permettant l’activation des populations neuronales ciblées

(Figure 4.1). La valeur de ce seuil est variable d’un sujet à l’autre et dépend d’un grand

nombre de facteurs. Les caractéristiques anatomiques et neuro-biologiques propres

à chaque individu s’avèrent être parmi les plus influents (Janssen et al., 2015 ; Stokes

et al., 2005 ; Thielscher et al., 2011). Une fois ce seuil établi, toutes les puissances

utilisées dans le cadre d’un protocole de TMS seront exprimées en pourcentage de

celui-ci. Ce rapport permet de normaliser la puissance de stimulation entre les sujets

et de pouvoir se conformer à certaines limites de sécurité quant à la dose délivrée

durant le protocole (Herbsman et al., 2009).

4.1.1 Seuil moteur

Pour évaluer un tel seuil, il est nécessaire de pouvoir mesurer la modulation d’une

réponse physiologique en fonction de l’intensité de stimulation délivrée. Le domaine
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FIGURE 4.2 – Évaluation du seuil moteur. a : évaluation du seuil moteur en deux étapes. Dé-
tection du point chaud moteur (HS, gauche), défini comme étant la cible corticale induisant
la contraction musculaire maximale sur un muscle ciblé, et estimation du seuil moteur (rMT,
droite), défini comme étant l’intensité nécessaire à l’obtention d’une contraction dans 50%
des cas. b : évaluation biaisée du seuil moteur sur une cible éloignée du HS.

de la TMS se base pour cela sur la stimulation du cortex moteur primaire, qui induit

une contraction musculaire observable et quantifiable. Cette contraction est stéréo-

typée et se traduit sous la forme d’un potentiel évoqué moteur (PEM) (cf. 3.2.2). Il

apparaît que la stimulation du cortex moteur primaire obéit à un effet seuil : il existe

en effet une puissance minimale en dessous de laquelle l’induction de PEMs devient

fortement improbable. On parle alors de seuil moteur actif ou au repos (aMT ou

rMT), selon que le muscle ciblé soit pré-contracté ou au repos.

D’un point de vue expérimental, l’obtention du rMT se déroule en deux étapes

(Figure 4.2a). La première consiste en la recherche de la cible corticale représentant
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le mieux le muscle ciblé, appelée point chaud moteur (HS, pour hotspot en anglais).

Le cortex moteur suit en effet une organisation somatotopique où chaque muscle

est représenté de façon plus ou moins indépendante (Penfield and Boldrey, 1937).

Le HS reflète alors la cible optimale pour un muscle ciblé, dont la stimulation induit

une réponse musculaire maximale, c’est-à-dire des PEMs d’amplitude maximale

(Meincke et al., 2016). Une fois le HS déterminé, on définit le rMT comme étant la

puissance de stimulation permettant l’induction d’un PEM significatif dans 50% des

cas (probabilité de 0,5), un PEM étant considéré comme significatif si son amplitude

excède 50 µV. Le lien entre HS et rMT est très étroit et réside dans la définition même

du premier : le HS est défini comme étant le point induisant le rMT le plus faible

(Rossini et al., 1994). Sa bonne estimation est alors cruciale. En effet, comme le

montre la Figure 4.2b, le rMT sera sur-estimé si le HS n’est pas déterminé au niveau

de la position optimale.

4.1.2 Évaluation fine de l’EC motrice

Certains protocoles s’intéressent spécifiquement à la caractérisation fine de l’EC mo-

trice. La mesure du seuil moteur est alors complétée par d’autres évaluations, sources

d’informations complémentaires. Parmi celles-ci, nous décrirons ici l’analyse des

courbes de recrutement, l’évaluation des circuits inhibiteurs et excitateurs, et enfin

d’autres méthodologies plus complexes mettant en œuvre l’appariement avec des

stimuli périphériques ou avec une deuxième stimulation corticale. Les applications

de ces mesures sont très nombreuses et ne seront pas détaillées ici. Il s’agit dans

la grande majorité des cas d’étudier la variation de certaines caractéristiques des

PEMs induits (amplitude, latence, etc.) selon les paramètres de stimulation utilisés,

révélant ainsi des phénomènes d’interactions cortico-corticale, cortico-spinale ou

encore cortico-souscorticale. L’une des applications directe est alors d’établir des

biomarqueurs de certains processus cognitifs, ou de pathologies neurologiques ou

psychiatriques (Radhu et al., 2013).
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FIGURE 4.3 – Évaluation de l’excitabilité corticale motrice. a : courbes de recrutement.
L’amplitude des PEMs du premier muscle interosseux de la main (FDI) gauche et droite est
évaluée en fonction de l’intensité de stimulation, d’après Pearce et al. (2013). b : évaluation
des circuits inhibiteurs et excitateurs locaux par la technique de double impulsions (ICI
et ICF), et la mesure de la période de silence cortical (CSP), d’après Beynel et al. (2014). c :
dispositifs expérimentaux dans le cadre de stimulations associatives appariées (haut), et
de double stimulations corticales appariées (bas), d’après Koch et al. (2006) et Pearce et al.
(2013).

Courbes de recrutement

L’évaluation des courbes de recrutement (ou courbes stimulus-réponse) permet

d’observer plus finement le niveau d’EC motrice, le rMT n’étant finalement que

l’extraction d’un point unique issu de ces courbes (Carroll et al., 2001 ; Julkunen

et al., 2011b ; Pearce et al., 2013 ; Ridding and Rothwell, 1997). L’objectif de ces

courbes est de mesurer la modulation de l’amplitude des PEMs en fonction de la

puissance de stimulation (Figure 4.3a). Il apparaît que l’on peut modéliser celle-ci par

une fonction sigmoïde, fonction caractérisant d’ailleurs de nombreux phénomènes

en psychophysique. La relation entre l’amplitude des PEMs A et la puissance de

81



Chapitre 4. Paramétrage des protocoles de TMS

stimulation P peut alors s’exprimer ainsi :

A =
1

1 + e −λ(P−P0)
, (4.1)

λ étant le paramètre caractérisant la pente de la sigmoïde, et P0 la puissance indui-

sant une contraction d’amplitude équivalente à la moitié de l’amplitude maximum

observé. L’abscisse de la première inflexion de cette courbe correspond alors approxi-

mativement à la valeur du rMT. De plus, on observe que le niveau de contraction

musculaire atteint un plateau pour les intensités les plus élevées. Ce phénomène de

saturation témoigne qu’il existe une limite au nombre de motoneurones que peut

recruter la TMS.

Double impulsions

Comme mentionné au chapitre précédent (cf. 3.2.2), la caractérisation des circuits

inhibiteurs et excitateurs peut se faire de façon indépendante grâce à la technique

des double impulsions (Kujirai et al., 1993 ; Peurala et al., 2008 ; Rothwell et al., 2009).

Son principe consiste à délivrer une première stimulation (dite conditionnante) dont

l’intensité infraliminaire (typiquement vers 80% rMT) ne permet pas d’induire de

PEM, mais suffit à exciter les populations d’interneurones des couches superficielles.

Ceux-ci délivrent alors des signaux inhibiteurs ou excitateurs aux arbres dendri-

tiques des neurones pyramidaux, utilisant différents neurotransmetteurs comme

le glutamate (synapses excitatrices), ou le GABAa et GABAb (synapses inhibitrices).

Une deuxième stimulation (dite test) est alors délivrée à une intensité supralimi-

naire (typiquement vers 120% rMT). Étant donné que chaque neuromodulateur

possède une période d’expression qui lui est propre, il est alors possible d’observer

leurs effets en délivrant l’impulsion test à la latence correspondante. Les intervalles

temporels moyens de 2, 15 et 100 ms permettent d’évaluer respectivement les cir-

cuits gabaergiques rapides (GABAa), glutaminergique et gabaergiques lents (GABAb)

(Claus et al., 1992 ; McDonnell et al., 2006 ; Ziemann et al., 1998, 1996). On parlera de

short-interval inhibition et facilitation (SICI et SICF), et de long-interval inhibition

(LICI). L’évaluation de ces phénomènes est directement basée sur l’observation des
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4.1. Excitabilité corticale motrice

amplitudes des PEMs induits, selon que celles-ci soient inférieures (SICI et LICI)

ou supérieures (SICF) à un niveau de base déterminé par une stimulation simple

impulsion de même intensité que l’impulsion test utilisée (Figure 4.3b). L’absence

d’inhibition ou de facilitation permet alors de conclure sur un déficit des réseaux

inhibiteurs ou excitateurs moteurs (Radhu et al., 2013).

Période de silence cortical

La mesure de période de silence corticale (CSP) est une autre méthode permettant

d’évaluer les circuits inhibiteurs moteurs. Elle consiste en l’observation du signal

EMG suite à une stimulation supraliminaire lorsque le muscle ciblé est en contrac-

tion volontaire (Calancie et al., 1987). Quelques ms après l’induction du PEM, on

constate une annulation du tonus musculaire durant une centaine de ms, avant la

reprise de l’activité motrice volontaire. Cette chute du tonus musculaire témoigne

de l’activation des circuits inhibiteurs suite à la stimulation, durant la période d’ex-

pression des neurotransmetteurs gabaergiques lents (Siebner et al., 1998). La durée

de la CSP et ses éventuelles modulations renseigne alors sur l’état de ces circuits.

Autres méthodologies

Enfin, il est possible d’étudier l’influence des structures et signaux afférents au

cortex moteur sur celui-ci, par l’utilisation de méthodologies plus complexes. Celles-

ci mettent en œuvre des stimulations appariées avec la stimulation de M1. La Fi-

gure 4.3c montre deux exemples de ces dispositifs expérimentaux. Le premier permet

d’évaluer l’influence d’un signal nerveux sensoriel afférent provenant du muscle

ciblé par la TMS sur l’activation de la chaîne cortico-spinale motrice. On observe

alors une inhibition de la réponse motrice lorsque celle-ci est précédée d’un signal

sensoriel afférent dans un intervalle de 20 à 30 ms environ (short afferent ihnibition,

(Tokimura et al., 2000)), intervalle correspondant au temps nécessaire au signal ner-

veux pour remonter au niveau cortical. De même que pour la rTMS, il est également

possible avec ce type de montage expérimental d’induire des phénomènes de plasti-
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cité au niveau du cortex moteur, en délivrant une centaine de stimulations appariées

(Stefan et al., 2000). Le deuxième montage expérimental décrit ici a pour but de

mesurer l’influence de la stimulation d’une deuxième aire corticale afférente à M1.

Il est nécessaire pour cela d’employer un deuxième ensemble stimulateur-bobine

TMS délivrant l’impulsion conditionnante sur l’aire afférente, à une certaine latence

précédant la stimulation test du cortex moteur. Cette méthodologie permet alors

de tester la connectivité entre les deux aires corticales, et ce encore une fois par

l’observation de la modulation des caractéristiques des PEMs induits.

4.2 Potentiel évoqué moteur

Quelle que soit son application finale — simple paramétrage du protocole à venir

ou mesure principale d’intérêt — l’évaluation de l’EC motrice se base toujours

sur l’analyse des PEMs induits par la stimulation. Il est toutefois à noter ici que

l’estimation du seuil moteur en vue du paramétrage des séances de stimulation

reste possible sans équipement EMG, en se basant sur l’observation visuelle des

mouvements au niveau du muscle ciblé. Si cette méthodologie semble montrer une

bonne reproductibilité (Varnava et al., 2011), sa fiabilité reste encore aujourd’hui

débattue (Balslev et al., 2007 ; Conforto et al., 2004), son manque de sensibilité

pouvant la conduire à surestimer les seuils de stimulation (Conforto et al., 2004 ;

Hanajima et al., 2007).

4.2.1 Origine biophysique

Lors d’une contraction volontaire, l’EMG de surface apparaît typiquement comme

un signal stochastique dans la bande de fréquence 5-600 Hz (De Luca et al., 2010 ;

Komi and Tesch, 1979), les MUAPs n’étant pas générés de manière synchrone pour

maintenir celle-ci (Luca et al., 2006, 2014) (Figure 4.4a). Les PEMs induits par la

TMS, ou par d’autres techniques de stimulation corticale appliquée sur M1, sont au

contraire révélateur de la haute synchronie des MUAPs. La stimulation active en effet

un grand nombre de motoneurones de manière synchrone (cf. 3.2.2), conduisant
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FIGURE 4.4 – Origine biophysique des PEMs. a : signal EMG durant une contraction volon-
taire, résultant de la somme de MUAPs non synchrones, d’après Luca et al. (2006). b : PEMs
induits par stimulation corticale, résultant de la somme de MUAPs synchrones, d’après Yao
et al. (2000).

ainsi à ce type de contraction très particulier. La forme des PEMs induits corrèle

alors grandement avec celle des MUAPs dont elle est issue (Figure 4.4b).

4.2.2 Traitement des PEMs

Les PEMs présentent de manière générale un bon rapport signal-sur-bruit (SNR

pour signal-to-noise ratio). Le SNR, exprimé en décibels, est calculé par la formule

suivante :

SNRdB = 10 log10

�
�

Asignal

Anoise

�2�

= 20 log10

�

Asignal

Anoise

�

. (4.2)

Le SNR observé se situe entre 5 et 60 dB, l’amplitude du signal utile Asignal étant de

quelques dizaines de µV à plusieurs mV, pour une amplitude de bruit physiologique

Anoise aux alentours de quelques µV. Ce type de signal ne demande donc pas de pré-

traitements très poussés, et un filtrage suffit à éliminer la plupart des bruits parasites.

Un filtre passe-bande (de quelques Hz à 400-600 Hz) ne conservant que la bande

fréquentielle d’intérêt peut être complété par un filtrage coupe-bande (50/60 Hz, et

harmoniques si besoin) pour éliminer les bruits dus aux interférences avec le secteur
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FIGURE 4.5 – Principales caractéristiques des PEMs (cf. texte).

électrique. Les convertisseurs analogique-numériques doivent en revanche assurer

un échantillonnage à haute fréquence (> 1 kHz) afin de ne pas couper la partie haute

du spectre des PEMs. Le signal est enfin extrait dans une fenêtre temporelle allant

de -100 ms à 100 voire 200 ms par rapport à l’impulsion TMS.

Plusieurs caractéristiques des PEMs peuvent être extraites, dont l’intérêt dépend

des mesures d’EC utilisées. Les plus fréquentes sont (Figure 4.5) :

• l’amplitude pic à pic (en µV),

• l’amplitude RMS (puissance du PEM, en µV), calculée de la façon suivante,

pour un signal s discrétisé sur N échantillons :

Arms =

√

√

√ 1

N

t=N
∑

t=1

s (t )2 = s̄ 2 + σ2
s
, (4.3)

avecσ correspondant à la déviation standard de s ,

• la latence (en ms), correspondant à l’intervalle temporel entre l’impulsion

TMS et le premier extremum (pic) du PEM,

• la durée (en ms).

Lors de l’évaluation de l’EC motrice, ces valeurs sont généralement comparées à

travers plusieurs conditions expérimentales. Il est alors intéressant de les norma-
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liser par rapport à un niveau de base (baseline), afin d’observer par exemple des

phénomènes inhibiteurs ou facilitateurs, induisant respectivement une baisse ou

une augmentation de l’amplitude des PEMs. Cette normalisation se traduit généra-

lement par le calcul du ratio entre les valeurs obtenues dans la condition d’intérêt

et la moyenne de celles obtenues durant la baseline. On trouve plus rarement une

normalisation par note z, prenant en compte également la variance des valeurs de

baseline.

4.3 Limitations

4.3.1 Paramétrage

La principale limite du paramétrage des protocoles de stimulation sur le plan expé-

rimental est que cette étape est encore aujourd’hui réalisée manuellement. L’autre

limite scientifique d’un tel paramétrage, qui réside dans la validité de l’extrapolation

des caractéristiques de l’EC motrice au reste du néocortex, est abordée plus bas au

cours de la troisième partie de cette thèse.

En effet, si la phase de calcul du seuil moteur a été automatisée d’après les travaux de

Awiszus (2003), il n’existe en revanche aucune méthode proposant une telle automa-

tisation pour la phase de recherche du point chaud moteur. Celle-ci est donc réalisée

manuellement et requiert un praticien expérimenté. La robotisation offre la possibi-

lité d’automatiser cette étape, afin de réduire la variabilité inter-expérimentateur

tout en s’affranchissant du besoin en personnel expérimenté. Développé pour ré-

pondre à cet objectif, l’algorithme décisionnel AutoHS permettant la recherche

automatisée du HS est présenté dans le chapitre 6.

4.3.2 Traitement des PEMs

Le traitement et l’analyse des PEMs enregistrés durant un protocole d’EC motrice

peut s’avérer délicat pour les personnes ne possédant pas un certain bagage en
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traitement du signal. Certains logiciels, dont entre autres Signal/Spike 2 (Cambridge,

UK) ou Labview (National Instrument, Austin, USA), proposent l’automatisation

de ces traitements. Toutefois, ceux-ci sont en général propriétaires ou compatibles

avec un unique équipement EMG, requièrent un certain degré de connaissances en

programmation informatique, et aucun ne propose de module spécifiquement dédié

aux mesures d’EC motrice par TMS. De plus, ces dernières sont variées et demandent

des méthodes propres d’analyses. Ainsi, aucune solution adaptée au traitement des

signaux EMG issus d’un protocole d’EC motrice regroupant l’ensemble des méthodes

d’analyse nécessaires n’est disponible actuellement. La boîte à outils CortExTool

présentée dans le chapitre suivant a été développée dans cette optique.
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5.1 Résumé

L’évaluation de l’EC motrice est une étape nécessaire avant tout protocole de TMS.

Celle-ci permet d’évaluer le seuil moteur et ainsi de définir la puissance de stimula-

tion à utiliser durant le protocole. Les intensités de stimulation sont en effet toujours

exprimées par rapport à ce seuil, afin de respecter certaines limites de sécurité quant

à la dose délivrée, et de normaliser celle-ci entre les sujets. L’estimation du seuil

moteur peut également être complété par d’autres mesures permettant, entre autres,

l’évaluation des circuits inhibiteurs ou excitateurs, mesures se révélant être des bio-

marqueurs pertinents de certains états cognitifs ou de certaines pathologies. Ces

évaluations sont basées sur l’analyse des caractéristiques des PEMs induits par la

stimulation et enregistrés par l’EMG de surface du muscle ciblé. Il n’existe toutefois

pas d’outils automatisés et aisés d’utilisation pour le traitement de tels signaux. Nous

présentons ici CortExTool, une boîte à outils d’accès libre développée pour répondre

à ce besoin. Elle regroupe la majorité des méthodes d’analyses employées par le
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domaine, et permet le traitement aisé et automatisé des signaux EMG issus des éva-

luations d’EC motrice au niveau individuel et de groupe. Son utilisation permettrait

de standardiser et de faciliter le traitement de ce type de signaux.

Ces travaux ont fait l’objet d’une communication écrite à l’occasion du 11ème col-

loque de la Société des Neuroosciences à Lyon en 2013 [1] (Annexe A), ainsi que d’un

article déposé sur la plateforme française de publication d’accès libre HAL [2]. La

toolbox CortExTool ainsi que son manuel d’utilisation sont disponibles librement à

la communauté sur ma page web personnelle. À ce jour, six équipes utilisent CortEx-

Tool (LPNC et GIN à Grenoble, France ; CHU Le Vinatier à Lyon, France ; LAMHESS

à Nice, France ; Neurology Department à Hospital das Clínicas São Paulo Univer-

sity, Brésil ; Centre of Clinical Research Excellence in Spinal Pain, Injury and Health,

Queensland, Australie), ayant donné lieu à 2 publications scientifiques (Beynel et al.,

2014 ; Radel et al., 2016).

[1] Harquel S., Bécu M., Beynel L., Chauvin A., Guyader N., Marendaz C., CortEx-

Tool : a signal processing toolbox for cortical excitability by Transcranial Magnetic

Stimulation, 11eme colloque de la Société des Neurosciences, Lyon 2013.

[2]Harquel, S., Beynel, L., Guyader, N., Marendaz, C., David, O., Chauvin, A., 2016.

CortExTool : a toolbox for processing motor cortical excitability measurements by

transcranial magnetic stimulation, hal-01390016, version 1.
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Abstract

Assessing motor cortical excitability (CE) is essential in transcranial magnetic stim-

ulation (TMS) in order to ensure both safe and normalised stimulation power across

subjects or patients. However, there is still a lack of automatic and easy-to-use tools

for analysing the electromyographic (EMG) signal features that are relevant for CE as-

sessment, such as the amplitude of motor evoked potentials (MEPs) or the duration of

cortical silent periods (CSPs). Here, we describe CortExTool, a signal processing tool-

box we developed to fulfil these needs. The toolbox, developed in the Matlab program-

ming language, is open-source and freely accessible to the TMS community. CortExTool

provides all the standard functionalities required to automatically process EMG signals

recorded during a CE experiment, on both individual and group levels. Its use should

allow to standardize and to facilitate the processing of CE measurements by TMS.
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1. Background

Transcranial magnetic stimulation (TMS) is a noninvasive cortical stimulation tech-

nique, which is now widely used in both fundamental and clinical research (Rossi et al.,

2009; Sandrini et al., 2011; Lefaucheur et al., 2014). Assessing cortical excitability (CE)

on the motor cortex, by estimating the motor threshold (MT), is a mandatory step prior

to any TMS experiment. Stimulation intensities are always expressed as a percentage

of this threshold, in order to conform to safety guidelines and to normalise the stimula-

tion power between subjects (Rossi et al., 2009; Herbsman et al., 2009; Lefaucheur et al.,

2011). Motor CE measurement is based on the feature analysis of motor evoked poten-

tials (MEPs), such as amplitude and latency, recorded on the electromyogram (EMG)

of the targeted muscle (Wassermann, 2002; Säisänen et al., 2008; Littmann et al., 2013).

CE can also be used as a biomarker of various cognitive states (Beynel et al., 2014) and

psychiatric disorders (Malsert et al., 2012; Radhu et al., 2013), when completed with

the evaluation of cortical inhibitory and excitatory circuits through paired pulse stim-

ulations (Roshan et al., 2003; Stagg et al., 2011) and/or with the measurement of the

cortical silent period (CSP) (Fuhr et al., 1991).

Major technical progress has been made in the practice of TMS over the last decade

(Gugino et al., 2001; Kantelhardt et al., 2009; Finke et al., 2008; Grau et al., 2014). How-

ever, there is still a lack of practical and easy-to-use software solution regarding off-line

processing of EMG signals resulting from CE measurements. We therefore developed a

new signal processing toolbox CortExTool, dedicated to CE measurement. This toolbox

allows automatic processing of MEP data in order to quantify standard CE features in a

fast and user-friendly way.

2. Toolbox description and functionalities

2.1. Overview

CortExTool is a free toolbox (under the GNU General Public License v3) implemented

in Matlab (The MathWorks Inc., United States). It is based on a simple graphical user

interface showing all the toolbox functionalities in a single window (Figure 1A). Every

signal processing function (see 2.3, 2.4) is easily accessible via push buttons, lists, check

boxes, and menu entries. Functions can be applied either on experimental conditions

or on individual trials. Whenever necessary, appropriate data or results are automati-

cally displayed. Results can be obtained both at individual and group level.

Chapitre 5. CortExTool
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Figure 1: CortExTool General User Interface (GUI) and its main functionalities. a: CortexTool
GUI. Bottom right grey insert: default FDI template u (t ). b: preprocessing panel. Results of au-
tomatic MEP (top) and CSP (bottom) detection. Markers ts t a r t and te nd are displayed in green,
while t1 and t2 are coloured in red and blue respectively (see 2.3). c: results panel. From top left
to bottom right: means of the selected feature (here, TL index) across conditions, S-R curve, and
surface map. d: group level panel. From top to bottom: GUI, plot of peak-to-peak amplitude
means in percentage of the defined baseline across conditions.

Data are processed as follows. The EMG signals are first loaded into the toolbox, then

preprocessed using band-pass filters, artefact removal, and MEP/CSP automatic detec-

tion. The signal features can finally be viewed and processed in several ways, and/or be

exported for further statistical analysis.
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2.2. Input data

For now, CortExTool is compatible with data coming from Keypoint (Natus Medi-

cal Inc., United States), Spike2 (Cambridge Electronic Design Limited, England) EMG

recording systems, and any data exported in European Data Format (EDF and EDF+).

Data has to be arranged within one folder per unique subject, containing one subfolder

per condition or experimental block (see details in the user-guide documentation).

2.3. Preprocessing

Filtering

Data are automatically filtered when loaded in the toolbox using a 5-600 Hz Butter-

worth band-pass filter, encompassing the frequency range of the EMG activity (Komi

and Tesch, 1979; De Luca et al., 2010).

Automatic artefacts detection

Since the muscular contraction level of the pre stimulation period is highly corre-

lated with some MEP features such as amplitude (Darling et al., 2006), it has to be con-

trolled in protocol involving resting condition. Any trial showing a pre-stimulus con-

traction should then be considered as artefacts. Automatic artefact detection is based

on the analysis of the pre-stimulation period, if available in the data. The root mean

square power (RMS) of the EMG signal R M Sb is computed in the time window pre-

ceding the stimulation onset. Any trial whose corresponding R M Sb exceeds a certain

threshold is then considered as an artefact. This threshold is tunable (500µV by default)

and its optimal value depends on the recorded muscle and the EMG system recording

parameters used (gain, filters, etc.). Trials can also be manually marked as artefact.

Users can finally choose to discard any trial marked as artefact from further analysis.

MEP detection

MEPs are automatically detected and labelled using four markers: beginning (ts t a r t ),

end (te nd ), and local extrema t1 and t2 of the MEP (Figure 1B). A cross-correlation func-

tion s f ∗ u between the filtered signal s f (t ) and an EMG template u (t ) representing a

typical MEP (see below) is computed. Local maxima m1:N and their corresponding time

indices tm1:N
are then extracted from the cross-correlation function s f ∗ u . Each maxi-

mum represents a possible location of the MEP in the EMG signal. Maxima are then

sorted in descending order and sequentially processed according to the following algo-

rithm.
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For the i t h maximum:

1. List first local minima and maxima indexes t1 and t2 of s (t ) surrounding mi

2. Test whether

• |s (t1)˘s (t2)|> Ami n ,

• s t d (s (tmi
±w ))> θs t d ,

• |t1− t2| ∈ [w ±k w ],

with w being the time interval between the corresponding maxima and minima of

u , s t d being the standard deviation operator, and Ami n corresponding to the min-

imum amplitude of the MEP (tunable, 50µV by default). θs t d and k are the mini-

mum standard deviation and sensibility parameters respectively. These parame-

ters prevent false alarm by checking the width and the surrounding EMG activity

level of the detected MEP. Their default values are 20µV and 1(AU ) respectively.

3. If one of those tests is false, iterate i = i +1 and return to step 1, otherwise stop and

set MEP peaks at t1 and t2 respectively.

Temporal boundaries of MEP are then found using the calculation of the surround-

ing standard deviation. Rise and fall of this value (found by thresholding of the first

derivative) correspond to the beginning and the end of the muscle contraction.

By default, the toolbox uses a template of the first dorsal interosseous muscle (FDI).

This EMG template was generated by averaging 1959 baseline MEPs of the FDI muscle

coming from 49 different subjects of our own TMS experiments database (grey insert

in Figure 1A - see 3). The algorithm can also handle other templates coming from any

other muscles. A simple tool is provided within the toolbox to build other templates

from recorded data. As a consequence, the toolbox can be turned into a detector of any

particular signal, as long as it can be defined by a stereotypical shape.

CSP detection

CSPs are automatically delimited using two markers: beginning (ts t a r t ) and end

(te nd ) of the induced muscular atonia (Figure 1B). The automated CSP detection algo-

rithm is based on the thresholding of the first derivative of the epoched signal. The CSP

is then defined as the duration between ts t a r t and te nd , for which the first derivative is
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under this threshold (see Julkunen et al. (2013) for the detailed routine). The thresh-

old value is 22.5µV /m s by default, as proposed by Julkunen et al. (2013), but remains

adjustable by users.

2.4. Analysis function

EMG features

Five features can be extracted from analysed EMGs. The means and standard devia-

tions of the selected features can then be plotted across conditions in the visualisation

window (Figure 1C). The features are:

• latency (in ms), expressing the delay between the stimulation onset and t1 for MEP

or ts t a r t for CSP,

• duration (in ms) being the time between ts t a r t and te nd ,

• amplitude (in µV ) representing the peak to peak amplitude of the signal at t1 and

t2,

• mean RMS (in µV ) calculated as the RMS averaged between markers ts t a r t and

te nd ,

• template likeness (TL) index (in %), defined as:

T L =max(s (tmi n ±
w

2
)′ ∗u )×100 (1)

with u being the MEP template, s ′ the re-sampled MEP signal so that the time

interval between t1 and t2 (see 2.3) equals the one of u , and ∗ the normalized cross-

correlation product.

T L indicates the shape similarity between the analysed MEP and the template.

Since the toolbox allows users to generate their own EMG template (see 2.3), this

indicator can be turned into a likeness index of any other MEP or signal shapes.

For example, this could be useful while trying to detect signal irregularities in a pa-

tients vs controls paradigm. Since the surface EMG results from the summation of

motor unit action potentials (MUAPs), their synchronization generates high am-

plitude EMGs shaped like MUAPs (Yao et al., 2000). If the template’s waveform

stays closed to underlying MUAP shapes, as for our default template (Kleine et al.,

2000; Zhou et al., 2001; Luca et al., 2014), see 2.3 and Figure 2d), T L will be a direct

indicator of the MUAPs synchronisation level.
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Stimulus-Response curve

Stimulus-Response (S-R) curves (Ridding and Rothwell, 1997) can be visualized (Fig-

ure 1C) once having defined the stimulation powers used to obtain the selected MEPs.

A non-linear fitting function (nlinfit matlab function) then estimates the sigmoid curve

linking all the MEP amplitudes, using the following parametric function:

fSR (t ) = |P1|+
P4

1+ e (−P2∗(t−P3))
(2)

where P1, P2, P3 and P4 are the four estimated parameters.

Mapping

The toolbox offers the possibility to plot data coming from motor mapping proto-

cols. The spatial pattern of a particular feature can thus be studied, its mean being

plotted as a function of the stimulation site coordinates. After having entered the size

of the stimulation grid, a 2D image showing the mean selected features according to

each spatial node is displayed (Figure 1C, bottom right). Motor maps can be smoothed

using a tunable bi-cubic 2D interpolation. The center of gravity (COG) of the map is

calculated and displayed through a black cross.

2.5. Group level

Analysis can be conducted on the data of a group of subjects already processed by

CortExTool (Figure 1D). Each of the five EMG features (see 2.4) can be analysed across

conditions and subjects. Users can define a baseline condition in order to normalize

values.

2.6. Output data

All the EMG markers are recorded in Matlab file format in the corresponding analysis

folder. Extracted features of each trial can also be exported in spreadsheets for comple-

mentary statistical analysis using external softwares. At any time, figures displayed in

the toolbox can easily be exported.

3. TMS methods

All the EMGs used for toolbox tests or illustration purposes in this manuscript come

from our local database, recorded from healthy volunteers. None had histories of psy-

chiatric illness or neurological disorders, and all were free of any medical treatment
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likely to modulate cortical excitability. All of them gave a written informed consent.

The ethical committee of Grenoble University Hospital (ID RCB: 2012-A00316-37/1 and

2013-A01734-41) approved the studies covering these data.

The data were all recorded at IRMaGE Neurophysiology facility (Grenoble, France)

following the same methodology. Electrodes were placed over the subject’s first dorsal

interosseous muscle in a belly-tendon montage. The EMG signal was amplified (1–10

K), low-pass filtered (6 kHz), and sampled at 12 kHz using a Dantec Keypoint portable

system (Natus Medical Inc., United States). TMS was delivered using the MC-B65 or the

cool B65-RO butterfly coils plugged in a dual-pulse stimulator (MagProX100 MagOp-

tion, MagVenture, Danemark). The TMS coils were respectively handled by hand or by

a TMS-robot (Axilum Robotics, France). The TMS coil position was continually tracked

using a neuronavigation device (TMS Navigator, Localite, Germany). The “hotspot” was

defined as the optimal coil position to elicit the greatest motor evoked potential (MEP)

in the contralateral muscle. Resting motor threshold (rMT) was then defined using the

“threshold hunting” method (Awiszus, 2003) as the minimal stimulation intensity to

evoke a 50µV MEP in fifty percent of trials. MEPs were finally recorded while subjects

were at rest following various experimental conditions (depending on the study) in-

cluding baseline, paired-pulse protocols, CSP measurements, and motor mapping pro-

cedures.

4. Evaluation of MEP detection and Template likeliness calculation

We evaluated the performance of our automated MEP detection algorithm and the

TL index calculation on simulated data. First, 3000 EMG signals were randomly gen-

erated using six different SNR ratios between the MEP template u and a white noise

colored in the frequency range of typical EMG signals (50−400H z ). Time onset and am-

plitude of the MEPs were identical for all the generated EMGs. Secondly, 5000 random

MEP shapes were computed using a 4-Gaussian mixture model. Several parameters of

the model were constrained in order to simulate realistic MEPs.

Figure 2a shows the results of MEP detection on noisy EMG data. The number of

correct amplitude and latency estimations increases quickly with the SNR ratio, ex-

ceeding 50% between 10 and 15 dB, and 90 % between 20 and 25 dB. Our algorithm

has a good performance, since typical recorded MEPs present SNR ratios high above

20-25 dB. The results of TL estimation on simulated MEPs are shown in Figure 2b. As

expected, MEPs get a higher TL score when their shape is closest to the template’s one.
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Figure 2: Results of automated MEP detection and evaluation of Template likeliness. a.1: per-
centage of trials correctly estimated in terms of amplitude and latency across SNR values. a.2:
examples of simulated MEPs for SNRs of 5, 15, and 25 dB. b: Gaussian mixture models sorted
by TL. Individual boxes show examples of simulated data for TL indexes of 30, 60, and 95%. c:
examples of real MEPs showing TL indexes of 61 and 99%. d: FDI MEP template u (t ) used by
default.

Having more than 2 Gaussians with a non-zero amplitude is penalizing (T L < 80%),

whereas MEPs showing the typical asymmetry between the first and second peaks get

high values (T L > 90%). Figure 2c shows two examples of real MEPs presenting TL in-

dexes of 61 and 99%.

5. Conclusion

CortExTool is an efficient and easy-to-use tool to process and visualize EMG data

coming from CE measurements by TMS. It offers users both fully automated and tun-

able processing pipelines, allowing the detection of MEPs and CSPs, the extraction of

their features, and the display of results on both individual and group levels.

The toolbox is freely available on the corresponding author webpage. User-guides

and regular updates are available on the corresponding author webpage. Ongoing de-

velopments of the toolbox include the handling of more input formats, the integration

of statistical tests, and the software migration to a fully open-source programming lan-

guage.
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6 Paramétrage automatisé

Ce chapitre présente, à notre connaissance, la première méthode permettant le

paramétrage automatisé des protocoles de TMS, associant la TMS robotisée avec des

méthodes automatiques de calcul du seuil moteur et de recherche du HS. Ce dernier

repose sur l’élaboration d’un modèle bayésien, AutoHS. Les notions fondamentales

relatives à la modélisation bayésienne et nécessaires à la compréhension de ce travail

seront tout d’abord explicitées, en amont d’une présentation générale d’AutoHS.

Enfin, la description détaillée du modèle ainsi que les résultats concernant les per-

formances du paramétrage automatisé et leurs comparaisons face au paramétrage

manuel seront présentés et discutés au sein du deuxième article rédigé dans le cadre

de cette thèse.
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6.1 Introduction aux modèles bayésien

6.1.1 Théorème de Bayes

Au milieu du XVIIIème siècle, le Révérend Thomas Bayes donna son nom à l’un des

théorèmes les plus connus du domaine des probabilités : le théorème de Bayes (la

première partie de Kruschke (2014) est une très bonne introduction à ce sujet). Celui-

ci exprime la probabilité d’un événement A sachant l’occurrence d’un événement

B , comme étant liée à la probabilité de ce même événement B sachant l’occurrence

du premier événement A :

P (A | B ) = P (B | A) P (A)

P (B )
. (6.1)

Si ce théorème fut proposé il y a plus de deux siècles, il a fallu attendre la fin du

XXème siècle pour voir son utilisation sortir de la résolution de problèmes simples

ou possédant une solution analytique. En effet, la résolution de problèmes de grande

taille dans le domaine des statistiques ou de la modélisation ne fut rendue possible

que depuis l’élaboration d’algorithmes spécifiques à la résolution numérique de

ce genre d’équations, associée à l’émergence de systèmes informatisés possédant

la puissance de calcul nécessaire pour cela. Ainsi, les modèles dits logiques ont
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laissé petit à petit leur place aux modèles dits probabilistes, ou plus récemment les

statistiques dites fréquentistes aux statistiques dites bayésiennes.

6.1.2 Inférence bayésienne

Afin de mieux comprendre son application dans le domaine de la modélisation

bayésienne, il est préférable de reprendre l’équation (6.1) en substituant les variables

génériques A et B par x , représentant un ensemble de données recueillies, et θ ,

représentant un ensemble de paramètres à estimer. Prenons en exemple le problème

suivant redouté par un grand nombre de nos concitoyens : quelle est la vitesse réelle

θ d’un véhicule roulant sur l’autoroute, sachant une série de mesures x effectuées

par un radar routier ? On reformule alors l’équation (6.1) pour établir le principe de

base de l’inférence bayésienne :

P (θ | x ) ∝ P (x | θ ) P (θ ). (6.2)

On peut décomposer cette équation en plusieurs termes :

P (θ | x ) représente la question posée par le problème. Ce terme constitue la

distribution postérieure (a posteriori), qui va être inférée durant la résolu-

tion du problème. Comment inférer la vitesse réelle du véhicule contrôlé,

sachant les mesures prises par le radar ? Cette question peut sembler ici tri-

viale, mais elle cache en réalité certains principes fondamentaux du domaine

de la modélisation, dont celui de l’incertitude. En effet, le radar possède une

incertitude de mesure liée à sa technologie, qui peut de plus être modulée

par des facteurs extérieurs comme les conditions météorologiques. La force

de l’inférence bayésienne réside en la prise en compte de cette incertitude,

dérivée du problème plus large de l’incomplétude.

P (x | θ ) contient l’information issue de l’expérience, fréquemment appelée vrai-

semblance par abus de langage, ce terme se référant normalement à la fonction

de vraisemblance des paramètres θ (MacKay, 2003). Elle permet de modéliser

ce que seraient les données enregistrées si l’on avait connaissance des para-
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mètres les générant. Pour notre exemple, il s’agirait de la courbe de réponse

du capteur "radar", fournie par le fabriquant de celui-ci. Si un véhicule roule

réellement à 120 km/h, alors notre radar estimera sa vitesse entre 115 et 125

km/h. La forme de cette distribution peut être simple ou complexe, si par

exemple la précision du radar est modulée par la vitesse mesurée (c’est-à-dire

meilleure pour les petites vitesses que pour les grandes, etc.).

P (θ ) représente l’opinion a priori que l’on a sur la valeur des paramètres à esti-

mer. Cette distribution renseigne sur les valeurs plus ou moins plausibles du

paramètre, et ce avant même de débuter toute mesure. Pour notre exemple,

cette distribution nous informerait que les valeurs les plus probables pour la

vitesse des véhicules sur autoroute se situerait entre 100 et 140 km/h. À l’in-

verse, les valeurs extrêmes comme 40 ou 320 km/h sont a priori peu probables,

et représentent sûrement des "bugs" de mesure.

Le modèle de recherche automatique de HS, AutoHS, est basé sur ce principe d’infé-

rence bayésienne. Son objectif est en effet de trouver la position du HS (θ ), sachant

l’amplitude des réponses musculaires (x ) obtenues sur les sites stimulés (P (θ | x )).

Il se base pour cela sur une fonction de vraisemblance, modélisant l’amplitude des

réponses sachant la position du HS (P (x | θ )), et sur une connaissance a priori de

la position du HS (P (θ )), se situant dans la grande majorité des cas sur la partie en

oméga (hand knob) de M1 pour les muscles de la main.

6.1.3 Programmes bayésiens

AutoHS a été développé en suivant la méthodologie de programmation bayésienne,

telle que décrite dans Bessière et al. (2013). Celle-ci définit un programme bayésien

comme étant la combinaison de deux parties : la description, contenant le modèle

probabiliste du phénomène étudié, et la question, décrivant l’inférence bayésienne à

résoudre par l’utilisation du modèle décrit. La description est également constituée

de deux parties : la spécification, qui formalise la connaissance du phénomène, et

l’identification, qui permet l’évaluation de certains paramètres du modèle en se

basant sur des données expérimentales. Enfin, la partie spécification est formée de

106



6.1. Introduction aux modèles bayésien

trois sous-ensembles : la description des variables pertinentes pour le domaine,

la décomposition de la distribution conjointe de ces variables, et enfin les formes

paramétriques (fonctions mathématiques décrivant une distribution probabiliste)

relatives aux termes apparaissant dans la distribution conjointe.

6.1.4 AutoHS

La suite de cette partie décrit le principe général du modèle AutoHS selon la méthodo-

logie des programmes bayésiens, en insistant sur la justification de la décomposition

de la distribution conjointe. Le modèle, ainsi que les hypothèses le soutenant, sont

expliqués en détail dans l’article 2 (cf. 6.3).

Le modèle utilise 5 variables :

• HS, la position du hotspot (xHS, yHS) sur le scalp du sujet,

• Si , la position du i e me site stimulé (xi , yi ) durant la recherche,

• µi , l’amplitude moyenne des contractions musculaires, mesurée à partir de

N PEMs induits par la stimulation de Si ,

• µHS, l’amplitude de contraction musculaire maximale induite par la stimula-

tion du hotspot,

• σs p , la taille de la représentation corticale du muscle ciblé, telle qu’évaluée

par cartographie motrice (cf. 3.5.1).

Après T itérations, c’est-à-dire après T sites stimulés, la distribution conjointe sur

l’ensemble de ces variables s’écrit :

P (HS µHS σs p S1:T µ1:T ). (6.3)

Il est alors nécessaire de bien définir les liens de dépendances et d’indépendances

entre ces variables, afin de pouvoir simplifier la décomposition de la distribution

conjointe, et ainsi de réduire la complexité du calcul de l’inférence par la suite.

Tout d’abord, nous considérerons les stimulations et leurs effets comme étant indé-

pendants d’un site (d’une itération) à l’autre. Ainsi, Si et µi seront indépendants de
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FIGURE 6.1 – Représentation graphique des relations de dépendances d’AutoHS. Les
cercles représentent les variables, les flèches représentent les liens de dépendance entre les
variables.

Si−1, µi−1, Si−2, µi−2, etc. Le modèle écarte ainsi toute hypothèse de plasticité online

durant la recherche de hotspot, chaque site n’étant stimulé qu’un faible nombre de

fois (N se situant typiquement entre 3 et 10) en utilisant une fréquence de stimula-

tion faible et aléatoire dans le temps. Ensuite, le modèle considère que la position du

hotspot HS, l’amplitude des PEMs induits par sa stimulation µHS, ainsi que la taille

de la représentation musculaire du muscle cibléσs p sont indépendantes. En effet,

aucun lien n’a jamais été établi entre ces variables, celles-ci étant influencées par

des phénomènes indépendants (facteurs bio-physiologiques pour µHS, plasticité cé-

rébrale lors du développement pourσs p , etc.). Ainsi, les seuls liens de dépendances

conservés dans le modèle concernent l’amplitude moyenne des PEMs µi observée

sur un site donné, qui dépendra conjointement de HS, Si , µHS et σs p . Les liens de

dépendance décrits ci-dessus sont représentés graphiquement sur la Figure 6.1.

La distribution conjointe peut alors être décomposée de la manière suivante :

P (HSµHSσs p S1:T µ1:T ) = P (HS)P (µHS)P (σs p )

T
∏

i=1

P (Si )

T
∏

i=1

P (µi |HSµHSσs p Si ).

(6.4)
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La distribution P (HS), représentant l’a priori concernant HS, est une distribution

gaussienne 2D centrée sur le hand knob de M1, si l’on prend comme muscle ciblé

l’un des muscles de la main. N’ayant aucune connaissance particulière a priori des

valeurs de l’amplitude maximum des PEMs et de la taille de la représentation mus-

culaire chez le sujet étudié, les distributions P (µHS) et P (σs p ) sont des distributions

uniformes sur le domaine d’expression des variables. Les distributions P (Si ) sont des

distributions de Dirac centrés sur le site de stimulation choisi. Celui-ci maximise le

gain d’entropie du modèle à chaque stimulation afin de pouvoir trouver le HS le plus

rapidement possible (cf. section Smart planning of Si+1 de 6.3). Enfin, la distribution

conditionnelle P (µi |HS µHS σs p Si ) est une distribution gaussienne. Elle repose sur

le lien entre l’amplitude observée µi et le maximum µHS, que le modèle considère

comme suivant une décroissance gaussienne en fonction de la distance entre HS et

Si .

Finalement, la question posée par la recherche du hotspot se formalise par la distri-

bution postérieure P (HS µHS σs p | µ1:T S1:T ). L’inférence bayésienne nous permet de

la calculer de la manière suivante :

P (HS µHS σs p | µ1:T S1:T )

=
P (HS µHS σs p µ1:T S1:T )

P (µ1:T S1:T )
[Théorème de Bayes]

=
1

Z1
P (HS µHS σs p µ1:T S1:T ) [P (µ1:T S1:T ) = Z1 (constante)]

=
1

Z1
P (HS) P (µHS) P (σs p )

T
∏

i=1

P (Si )

T
∏

i=1

P (µi |HS µHS σs p Si ) [voir (6.4)]

=
1

Z1Z2
P (HS)

T
∏

i=1

P (Si )

T
∏

i=1

P (µi |HS µHS σs p Si ) [P (µHS)P (σs p ) = Z2 (uniformes)]

=
1

Z1Z2
P (HS)

T
∏

i=1

P (µi |HS µHS σs p Si ) [P (Si ) = 1 (Dirac)]

∝ P (HS)

T
∏

i=1

P (µi |HS Si µHS σs p ) �

(6.5)
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Le programme bayésien définissant AutoHS est alors le suivant :
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Variables
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Décomposition

P (HS µHS σs p S1:T µ1:T ) =

P (HS) P (µHS) P (σs p )
∏T

i=1 P (Si )
∏T

i=1 P (µi |HS µHS σs p Si )

Formes paramétriques

P (HS)∝ e

−
�

(x − xHK )
2

2σ2
prior

+
(y − yHK )

2

2σ2
prior

�

P (µHS), P (σs p )→U

P (Si )→ δ

P (µi |HS Si µHS σs p )∝ 1
σi

p
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Identification :

σprior : valeur a priori large (1,4 cm)

(xHK , yHK ) : coordonées dertminées a priori sur l’IRM anatomique

Question :

P (HS µHS σs p | µ1:T S1:T ) ∝ P (HS)
∏T

i=1 P (µi |HS Si µHS σs p )
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6.2 Résumé

La TMS s’est peu à peu imposée comme un outil puissant permettant l’investigation

du fonctionnement cérébral ainsi que la modulation et le traitement de celui-ci.

Cette technique a connu des évolutions technologiques majeures, comme l’appari-

tion des neuronavigations et des systèmes robotisés, qui ont permis l’amélioration

de sa précision spatiale ainsi que de sa reproductibilité, en limitant l’influence des

facteurs humains et expérimentaux. Toutefois, il n’existe toujours pas de méthode

de paramétrage efficace permettant la pleine automatisation des protocoles de TMS.

Cette étape de paramétrage, dont l’objectif est de définir la puissance de stimulation

adaptée à chaque sujet, est en effet réalisée manuellement par un praticien expéri-

menté. Elle est basée sur l’évaluation de l’excitabilité corticale motrice au niveau

du point chaud moteur d’un muscle cible. Ce paramétrage est source de variabilité

expérimentale, et demande la mobilisation de personnels formés. Pour répondre à

cette problématique, nous avons développé un modèle bayésien (AutoHS) permet-

tant d’identifier la position du point chaud moteur de façon automatisée. Associé

à la TMS robotisée et aux méthodes automatiques d’estimation du seuil moteur,

il constitue ainsi la première méthode de paramétrage automatisé des protocoles

de TMS. Afin de tester le modèle et d’évaluer ses performances et sa reproductibi-

lité, 19 volontaires sains ont participé à un protocole expérimental étalé sur deux

sessions séparées d’une semaine, comprenant systématiquement un paramétrage

automatisé et un paramétrage manuel, ainsi qu’une cartographie motrice extensive

sur l’une des deux sessions. Le paramétrage manuel fut réalisé par 4 expérimenta-

teurs différents, distribués de façon aléatoire et contre-balancée entre les sujets et

sessions. La fiabilité théorique du modèle fut tout d’abord comparée à celle des mé-

thodologies classiques sur des données virtuelles générées à partir des cartographies

motrices réelles. Dans un deuxième temps, les performances et la reproductibilité

expérimentales des paramétrages automatisé et manuel furent évaluées à partir des

deux sessions. Les résultats montrent que le paramétrage automatisé s’avère plus

reproductible, plus rapide, et au moins aussi fiable que les méthodes manuelles. L’uti-

lisation de cette procédure permettrait de diminuer la variabilité expérimentale, tout
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en facilitant la mise en œuvre des protocoles de TMS. Le modèle développé pourrait

également s’adapter à d’autres types de problématiques en TMS, en devenant une

procédure générique de recherche d’aires fonctionnelles spécifiques.

L’article présenté dans la suite de ce chapitre a été soumis dans sa version actuelle

pour publication au journal NeuroImage, et est actuellement en cours de relecture

(under review). Le code Matlab relatif au modèle bayésien AutoHS développé dans

le cadre de ces travaux a fait l’objet d’un dépôt officiel à l’Agence de Protection des

Programmes.

6.3 Article 2
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Abstract

Transcranial Magnetic Stimulation (TMS) established itself as a powerful technique for

probing and treating the human brain. Major technological evolutions, such as neu-

ronavigation and robotized systems, have continuously increased the spatial reliability

and reproducibility of TMS, by minimizing the influence of human and experimental

factors. However, there is still a lack of efficient set-up procedure, which prevents the

automation of TMS protocols. For example, the set-up procedure for defining the stim-

ulation intensity specific to each subject is classically done manually by experienced

practitioners, by assessing the motor cortical excitability level over the motor hotspot

(HS) of a targeted muscle. This is time-consuming and introduces experimental vari-

ability. Therefore, we developed a probabilistic Bayesian model (AutoHS) that auto-

matically identifies the HS position. Using virtual and real experiments, we compared

the efficacy of the manual and automated procedures. AutoHS appeared to be more

reproducible, faster, and at least as reliable as classical manual procedures. By combin-

ing AutoHS with robotized TMS and automated motor threshold estimation methods,

our approach constitutes the first fully automated set-up procedure for TMS protocols.

The use of this procedure decreases inter-experimenter variability while facilitating the

handling of TMS protocols used for research and clinical routine.

Keywords: robotized TMS, hotspot hunting, cortical excitability, MEP, motor mapping

∗Corresponding author. Laboratoire de Psychologie et de Neurocognition, CNRS UMR 5105. Uni-
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1. Introduction

Transcranial Magnetic Stimulation (TMS) is a non-invasive brain stimulation tech-

nique (Barker et al., 1985 ; Hallett, 2000). Applied alone or coupled with other neu-

roimaging techniques (Bestmann and Feredoes, 2013), its application are now numer-

ous in both fundamental (Rogasch and Fitzgerald, 2013 ; Bortoletto et al., 2015) and

clinical research (Ragazzoni et al., 2013 ; Lefaucheur et al., 2014 ; Lefaucheur and Picht,

2016).

In order to standardize procedures and consequently reduce inter-subject variability

in response to TMS, the field has recently embraced major technological evolutions.

Neuronavigation systems dedicated to TMS (Herwig et al., 2001) significantly improved

its spatial precision and reproducibility (Julkunen et al., 2009 ; Weiss et al., 2013) and

TMS-robotized systems enabled the automation of coil positioning (Finke et al., 2008 ;

Kantelhardt et al., 2009 ; Ginhoux et al., 2013). In addition to improving spatial precision

and reproducibility compared to manual positioning (Ginhoux et al., 2013), robotized

TMS paves the way for new acquisition protocols, such as automated cortical mapping

procedures (Harquel et al., 2016a). It is thus likely that the future of TMS resides in the

full automation of protocols, partly enabled by robotics.

Every TMS protocol begins by a mandatory set-up procedure, which aims at defin-

ing the stimulation intensity to be employed on the cortical target (Rossi et al., 2009 ;

Herbsman et al., 2009 ; Wassermann and Epstein, 2012). This intensity has to be de-

fined specifically for each subject because it depends on individual neuroanatomy. The

procedure consists in assessing the resting (or active) motor threshold (rMT, or aMT) by

measuring the muscular activity evoked by the stimulation of the motor hotspot (HS)

over the primary motor cortex (M1). Stimulation intensities are then most often ex-

pressed as a percentage of this threshold, in order to conform to safety guidances and

to standardize stimulation power between subjects (Herbsman et al., 2009).

Depending on its definitions (Meincke et al., 2016), the HS corresponds to the corti-

cal target over M1 where TMS evokes the lowest MT (Rossini et al., 1994), or the largest

motor evoked potentials (MEPs) on the targeted muscle (van de Ruit et al., 2015). While

efficient automated MT estimation methods have already been developed and are used

since then (Awiszus, 2003 ; Awiszus and Borckardt, 2011), it is not the case for HS hunt-

versité Grenoble Alpes, BSHM. BP47, 38040 Grenoble Cedex 9, France. Tel: +334 76 82 58 91.
Mail: sylvain.harquel@univ-grenoble-alpes.fr. Webpage: http://lpnc.univ-grenoble-alpes.fr/Sylvain-
Harquel?lang=fr
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ing. In practice, the HS position is manually set by experienced practitioners, even

though Meincke et al. (2016) recently developed the first automated HS hunting pro-

cedure using the mapping of MTs. This method appeared to be effective in automati-

cally assessing the HS position, and producing insightful data for motor mapping pro-

tocols. However, its substantial duration (over one hour) prevents its practical use in

clinical settings and in most TMS experiments. Although quicker (about ten minutes),

manual set-up procedures also have limitations: i. they represent an additional source

of inter-experimenter variability (Gugino et al., 2001 ; Cincotta et al., 2010 ; Sollmann

et al., 2013), ii. they require well-trained TMS practitioners, and iii. they rely on the ob-

servation of MEP mean amplitudes which are highly variable (Wassermann, 2002 ; Jung

et al., 2010).

In order to overcome these limitations, we propose here an automated HS hunting

procedure (AutoHS) based on a Bayesian model. AutoHS aims at localizing the HS in

a faster, more reliable and more reproducible way compared to a manual HS hunting

performed by TMS experimenters. The present paper describes how we implemented

HS hunting in a Bayesian model, and how we tested our method on virtual data and

validated it against manual HS hunting performed by four TMS experts on 19 healthy

volunteers. We finally discuss our method and its relevance for progressing towards

fully automated set-up procedures for TMS protocols.

2. Materials & Methods

We describe first the Bayesian model of AutoHS in detail and second the experimen-

tal procedure used to test and compare AutoHS to manual methodology. Throughout

this work, the targeted muscle for the HS hunting procedure is the first interosseous

muscle (FDI).

2.1. Bayesian model of AutoHS

2.1.1. Overview

AutoHS is a probabilistic procedure, as is classical in the domain of multisensor data

fusion in robotics (Bessière and Lebeltel, 2008). Its objective is to estimate the HS posi-

tion, using the history of stimulated sites and recorded MEP amplitudes.

AutoHS is built in two steps, applying the Bayesian programming methodology

(Bessière et al., 2013). The first step consists in defining the joint probability distri-

bution over five variables, including the HS position. From this joint probability distri-

bution, the second step consists in applying Bayesian inference, so as to compute the
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probability distribution over HS positions, conditioned on previous observations. This

procedure is complemented by a “smart” prospective method, that considers the most

promising next cortical position to be stimulated, in terms of information gain (Baek

et al., 2016), in order to find the HS as fast as possible. AutoHS automatically stops and

settles on the HS position once enough information has been gathered.

The method was implemented using Matlab (The Mathworks Inc., USA) and was run

concurrently with the neuronavigation and the EMG recording systems. The default

values of the model variables used in this work are reported throughout this section.

These values have been estimated during pre-tests conducted on real motor mapping

datasets not shown in this report. Their robustness are discussed later (see Discussion).

2.1.2. Model description

The structure of the Bayesian model is defined by specifying the joint probability

distribution over the five following variables.

HS represents the spatial position of the HS. The model makes the assumption that the

3D stimulation space can be projected to a 2D stimulation grid placed on the scalp

surface over the motor cortex (Figure 1a). HS is thus a two dimensional variable

expressed in a Cartesian coordinate system. Its x and y values are continuous over

the stimulation grid area, so that (xHS , yHS) ∈ ([1; Nx ], [1; Ny ]), with Nx and Ny being

the number of discrete points in the stimulation grid. This work uses a square

grid, so that Nx = Ny = 7. The spacing between points is set to 7 mm, leading to

a 4.2 cm sided square. This spacing affords a good spatial resolution regarding

cortical mapping, while still making sure to be twice above navigation precision

(around 3 mm, including camera measurement uncertainty and MRI registration

error).

AutoHS makes the initial assumption that the FDI HS is located on the hand knob

of the precentral gyrus (primary motor cortex, M1). The prior probability distribu-

tion of HS over the stimulation space is thus a 2D-Gaussian distribution centered

on this location:

P (HS)∝ exp

 

−

 

(x − xHK )
2

2σ2
prior

+
(y − yHK )

2

2σ2
prior

!!

, (1)

where xHK and yHK are the coordinates of the hand knob, andσprior is the spatial

spread of the distribution that quantifies the prior precision (Figure 1b). We use
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here σprior = 2 (in grid units), leading to a spatial spread of 1.4 cm.

Si is the position of the coil at the i t h stimulation, i going from 1 to the total number of

stimulated positions T . Si is also a two dimensional variable expressed in a Carte-

sian coordinate system. However, its x and y values are discrete and correspond

to the nodes of the stimulation grid, so that (xi , yi ) ∈ ({1, 2, . . . , Nx },{1, 2, . . . , Ny }).

µi is the mean amplitude observed from N MEPs on Si . µi is a discrete variable

over the domain of possible MEP amplitudes DMEP (in µV). Here, we set

DMEP = {10, 20, . . . , 4000} µV.

µi is meant to follow a Gaussian distribution such that

P (µi )∝
1

σi

p
2π

exp

 

−
�

µ−µi

�2

σ2
i

!

, (2)

whereσi is the standard deviation measured over the N recorded MEP amplitudes

(Figure 1c). This work uses 5 MEP recordings per stimulation point, so that N = 5.

If no MEP was induced after 3 consecutive stimulations, µi was set to 0 and the

model moved to the next iteration.

µHS represents the expected mean amplitude measured on the HS. Here, in accordance

with the HS definition (see 1), AutoHS makes the assumption that µHS represents

the maximal mean MEP amplitude that can be measured over the whole simula-

tion space. µHS is a discrete variable over the domain of possible MEP max ampli-

tudes Dma x (in µV). Here, we set Dma x = {250, 500, . . . , 4000} µV.

Moreover, the model assumes that MEP amplitudes µi decrease as a function of

the distance between the stimulated position Si and the HS position HS (Figure 1d):

µi =µHS exp

�

−
�

(xi − xHS)
2

2σ2
s p

+
(yi − yHS)

2

2σ2
s p

��

. (3)

σs p is the standard deviation parameter of the 2D Gaussian pattern for MEP ampli-

tude modulation (Eq. (3)). It represents the spatial spread of the muscle repre-

sentation on the stimulation grid (Figure 1d). σs p is a discrete variable over the

domain of possible muscle representation sizes Ds p (in grid units). Here, we set

Ds p = {0.2, 0.4, . . . , 2}.
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Figure 1: Main components and hypotheses of the AutoHS model. a: stimulation grid used
for hunting and for expressing point coordinates. b: probabilistic prior concerning HS position,
centered on the hand knob of the primary motor cortex M1 (precentral gyrus). c: probability
distribution of MEP amplitudes, estimated on N EMG recordings. d: MEP mean amplitude (µi )
modulation as a function of the distances d X and d Y between Si and HS along the X and Y-axis
respectively.

The joint probability distribution over the five above variables is then defined as

follows:

P (HS S1:T µ1:T µHS σs p ), (4)

where S1:T and µ1:T denotes the series of variables Si and µi from the first to the last

stimulated position. The joint probability distribution is simplified, by the appropriate

conditional hypotheses assumptions, in order to obtain a product of simpler probabil-
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ity distributions:

P (HS S1:T µ1:T µHS σs p ) = P (HS) P (S1:T ) P (µHS) P (σs p )

T
∏

i=1

P (µi | A), (5)

where A, for notational simplicity, is the conjunction of variables HS, Si , µHS and σs p .

The priors on µHS and σs p are kept uninformative because of high inter-subject vari-

ability regarding these values. P (µHS) and P (σs p ) thus are uniform distributions over

their respective domains. The prior on the stimulation position Si is a Dirac distribu-

tion centered on the position selected during the previous iteration (see 2.1.5). S1 is

initialized on the center of the stimulation grid. Finally, P (µi | A) corresponds to the

probability of measuring the MEP mean amplitude µi given the coordinates of the stim-

ulated site Si and HS, the estimated maximal amplitude µHS and spatial spread σs p of

the muscle representation. We can write our knowledge µi given A in P (µi | A), by merg-

ing Eq. (2) and (3), so that:

P (µi | A) ∝
1

σi

p
2π

exp

 

−
�

µ−µi

�2

σ2
i

!

(6)

∝ 1

σi

p
2π

exp



−

�

µ−µHS exp
�

−
�

(xi−xHS )
2

2σ2
s p
+
(yi−yHS )

2

2σ2
s p

���

σ2
i



 .

2.1.3. Question and inference

The objective of AutoHS is to estimate the position of the HS, given all the MEP mean

amplitudes µ1:T observed after stimulating cortical positions S1:T . However, this is not

possible without jointly inferring µHS and σs p , since these variables are also condition-

ing the probability P (µi | A). Therefore, the joint probability P (HS µHS σs p | µ1:T S1:T )

is computed, which is a four-dimensional probability distribution. Bayesian inference

yields (derivation omitted):

P (HS µHS σs p | µ1:T S1:T )∝ P (HS)
T
∏

i=1

P (µi | A). (7)

Once this distribution is evaluated, we compute its center of gravity, and the estimates

for the HS x and y dimensions are its first two coordinates.

Because P (HS µHS σs p | µ1:T S1:T ) is four dimensional, it is not easily displayed. For
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visualization, we thus compute and show the marginal distributions over each variable,

that can be derived from Eq. (7):

P (HS | µHS σs p µ1:T S1:T )∝ P (HS)
∑

µHS

∑

σs p

T
∏

i=1

P (µi | A)

P (µHS |HS σs p µ1:T S1:T )∝ P (HS)
∑

HS

∑

σs p

T
∏

i=1

P (µi | A)

P (σs p | µHS HS µ1:T S1:T )∝ P (HS)
∑

µHS

∑

HS

T
∏

i=1

P (µi | A)

(8)

2.1.4. Stop criteria

If the inference on HS can be done after each stimulation i , the total number of

stimulations T is a priori unknown, and depends on the information gained during

the whole process. The level of information at the i t h iteration is assessed through the

entropy hi of the joint distribution inferred in Eq. (7):

hi = −
∑

HS

∑

µHS

∑

σs p

P (HS µHS σs p | µ1:i S1:i )l n (P (HS µHS σs p | µ1:i S1:i )). (9)

By definition, the entropy hi starts at its theoretical maximum hma x and decreases throu-

ghout the HS hunting process as the model gains information. An increase of entropy

during the process would incidentally reveal the violation of at least one of the model

hypothesis.

A first stop criterion can then be set up by defining a threshold level to be reached

by hi . This threshold is expressed as a proportion of hma x . The process thus stops after

the i t h iteration whenever:

hi <α hma x , (10)

with α ∈ (0; 1).

However, the situation where hi never reaches this threshold also has to be con-

sidered. The occurrence of this bad-case scenario depends on the match between the

recorded data and the model hypothesis, as well as on the variability of the data (σi ).

The second stop criterion is thus based on the first derivative d hi/d i . The process stops
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whenever the model does not get any further information from the data, i.e.:

d hi

d i
<β , (11)

where β is a real number close to 0. To prevent false-alarms, i.e. temporary decreases

of information gain, the criterion has to be satisfied on two consecutive iterations. The

default values used in this work are α = 0.3 and β = 0.2.

2.1.5. Smart planning of Si+1

AutoHS integrates a smart selection of the next stimulation position Si+1. Although

any procedure of position selection within the stimulation grid would be possible, a

prospective choice of Si+1 allows the model to converge more rapidly to the HS.

To do so, the model estimates future entropy resulting from the virtual stimulation

of each position:

∀Si+1 | (xi+1, yi+1) ∈ ({1, . . . , Nx },{1, . . . , Ny }),

hi+1 = −
∑

HS

∑

µHS

∑

σs p

P (HS µHS σs p | µ1:i+1 S1:i+1)l n (P (HS µHS σs p | µ1:i+1 S1:i+1)), (12)

where µi+1 is directly estimated using Eq. (3) and the current knowledge at iteration i

about HS, µHS and σs p , and σi+1 is equal to σi . AutoHS finally chooses the cortical

position Si+1 inducing the maximal entropy decrease between iterations i and i +1:

Si+1 | max
Si+1

(hi −hi+1). (13)

In order to avoid intensive stimulation over the same cortical positions, each point of

the grid was limited to two non-consecutive iterations during the whole hunting proce-

dure.

2.2. Experimental procedure

2.2.1. Subjects

Nineteen right-handed healthy volunteers (14 males, aged 29.6± 10.1 years old) par-

ticipated in the protocol. They all gave their informed and written consent prior to the

experiment and received payment for their participation. None of them had either his-

tory of psychiatric or neurological disorders, or history of alcohol or substance abuse.
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They were free of any medicinal treatment likely to modulate their motor cortical ex-

citability levels. MRI and TMS acquisitions were performed at IRMaGe MRI and Neuro-

physiology facilities (Grenoble, France). The ethical committee of Grenoble University

Hospital (ID RCB: 2013-A01734-41) approved this study, which has been registered on

ClinicalTrials.gov (number NCT02168413).

2.2.2. Protocol design

Subjects went through two stimulation sessions, separated by a delay of one week.

Each session consisted of the two tested TMS set-up procedures: manual and autom-

atized. The order of the procedures was counterbalanced between subjects and ses-

sions. Each procedure consisted in one hotspot-hunting step followed by a resting mo-

tor threshold (rMT) assessment. Ten baseline MEPs were also recorded using an inten-

sity of 120% rMT, in order to asses the influence of the procedures on its variability. In

one of the two sessions, an extensive motor mapping was done either before, between

or after the two procedures.

2.2.3. Anatomical MRI processing

Prior to the stimulation sessions, a cerebral anatomical T1-weighted MRI was ac-

quired at 3T (Achieva 3.0T TX, Philips, Netherlands) for each subject. The MRI data

were entered in the TMS neuronavigation system (Localite GmbH, Germany) for post-

processing. First, the anatomical hotspot (HSa na t ) for the right FDI muscle was defined

according to its classical location in the hand knob of the left precentral gyrus (primary

motor cortex) (Yousry et al., 1997). Second, a grid of stimulation positions was defined

as a square of seven by seven points centered on HSa na t and oriented with respect to

the central sulcus (Figure 1a). The distance between points was set to 7 mm, resulting

in a 17.64 cm2 stimulation area. The X-axis was in the lateral-median direction, its ori-

gin being at the most lateral point, while the Y-axis ranged from the most anterior point

to the most posterior one. All spatial coordinates reported throughout this manuscript

were expressed in this Cartesian coordinate system.

2.2.4. Manual set-up procedure

The manual set-up procedure (mSUP) was performed by an experienced TMS prac-

titioner. Four local experimenters (three neurophysiologists and one psychiatrist) par-

ticipated in this study. They were randomly distributed and counterbalanced between

subjects and sessions, so that they never processed the same subject twice. The experi-

menters were blind to the other set-up procedures.
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In order to reduce inter-experimenter variability, normalized guidelines were fol-

lowed throughout the experiment. First, the HS hunting session had to start on HSa na t

using an a priori stimulation intensity of 55 % of the maximal stimulator output. A

minimum of three MEPs had to be recorded on each tested stimulation point. The ex-

perimenters were free to increase or decrease the stimulation power during HS hunting.

Finally, they were asked to continuously control the coil angles so that the coil was tan-

gential to the scalp surface and the stimulation angle was perpendicular to the central

sulcus. Once experimenters considered they found the HS position, they were asked

to maintain the coil in its position during rMT and baseline measurements using the

neuronavigation marker.

2.2.5. Automatized set-up procedure

The automatized set-up procedure (aSUP) was completed by the robotized TMS sys-

tem together with AutoHS (Figure 2). The procedure began with an initial threshold

rMT a na t estimated on HSa na t . HS hunting then started on HSa na t , using an exploration

intensity I of 110% of rMT a na t . Since the measured rMT increases while moving away

from the HS, this intensity always ensured a supraliminal stimulation level while pre-

venting from stimulating too much, in the case where HSa na t was too far from the actual

HS position. On each stimulated position, five MEP amplitudes (see 2.1) were recorded

and entered into AutoHS. Upon computation completion, AutoHS provided the next

cortical position to be stimulated. This position was then manually selected in the neu-

ronavigation system (see 2.2.7), in order to put the robotized coil on it. Once over the

HS position defined by AutoHS, the robot maintained the coil on it during rMT and

baseline measurements.

2.2.6. Motor mapping

An extensive motor mapping procedure was done on each subject during one of

the two stimulation sessions. Motor mapping was randomly done before, between or

after the two procedures. It consisted in the recording of ten MEPs on each point of

the 7*7 stimulation grid using the robotized system. If the stimulation failed to evoke a

consistent MEP (> 50 µV ) in three consecutive trials, the coil was moved on to the next

site. The stimulation intensity was set to 120 % of the lowest rMT found (by either mSUP

or aSUP) for the corresponding subject.
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Figure 2: Automatized set-up procedure. The supraliminal stimulation intensity I used for HS
hunting is first derived from an initial rMT estimated on HSa na t . HS hunting is then iteratively
performed by AutoHS, in closed loop with the robotized TMS and the EMG recording systems.
Once one of the stop criteria has been satisfied, the model settles the TMS coil over the esti-
mated HS where the actual rMT is assessed.

2.2.7. TMS parameters

TMS was delivered by a butterfly coil (2*75 mm) MagPro Cool B65-RO (MagVenture

A/S, Denmark) plugged into a MagPro X100 stimulator system (MagVenture A/S, Den-

mark). Biphasic pulses were delivered using a randomized inter-stimuli interval (ISI)

between three and five seconds during mSUP, aSUP and motor mapping. A ten-second

ISI was used during the baseline assessment of mSUP and aSUP. The coil position and

orientation with respect to the individual cortical anatomy were controlled using a neu-

ronavigation system (Localite GmbH, Germany). Every target and entry points were de-

fined to be normal to the scalp surface. A robotized system (Axilum Robotics, France)

was used during aSUP and motor mapping. All rMTs were assessed automatically using

the PEST procedure (Awiszus and Borckardt, 2011) on 30 trials.
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2.2.8. EMG parameters

The electromyographic activity of the first dorsal interosseous muscle of the dom-

inant hand (right) was recorded using EMG electrodes placed in a belly-tendon mon-

tage. EMG data were amplified, band-pass filtered (50-6000 Hz), and finally sampled at

12 KHz using a Dantec Keypoint portable EMG recording system (Natus Medical Inc.,

USA). The EMG activity was recorded in a -200ms to +600ms window surrounding stim-

ulation onset.

2.3. Data processing

2.3.1. Data of interest

The following data were investigated for each procedure:

• the 2D-coordinates of the HS (in x and y ) for each session, reported using a dou-

bled spatial resolution grid (3.5 mm between points instead of 7 mm),

• the HS shift between the first and second session (in mm), defined as the Eu-

clidean distance between the two HS:
q∑

x ,y (HS1−HS2)2,

• the rMT (in % of maximal stimulator output),

• the procedure duration,

• the mean and standard deviation of the measured baseline.

2.3.2. EMG data

EMG data were processed using CortExTool, a Matlab toolbox developed in our lab

and freely available to the community (Harquel et al., 2016b). Data were first band-

pass filtered (50-600 Hz), and trials containing any muscular activity in the pre-stimulus

period were rejected. MEPs were then semi-automatically detected, and their peak to

peak amplitudes were extracted. Motor maps showing the MEP mean amplitudes on

each stimulation point were generated using a spline 2D interpolation between points

(seven iterations).

2.3.3. Virtual data

Virtual data were generated using the real MEP distributions recorded during mo-

tor mapping. For each stimulation position Si , N MEPs were drawn from a Gaussian

distribution N (µSi
,σ2

Si
), where µSi

and σSi
corresponded respectively to the mean and

standard deviation of the 10 MEPs recorded on Si during motor mapping. In order to
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assess the influence of the parametrical form of the real MEP distribution on the HS

hunting performance, amplitudes were multiplied by random values drawn from an

uniform distribution U (1−ε, 1+ε) where ε represented a noise factor. Three noise fac-

tors were tested: 0 (no noise), 0.5, and 0.9 (strong noise). High values modified the mean

and standard deviation, while significantly increasing the skewness and kurtosis of the

distribution. Each MEP amplitude yi was thus calculated as follows:

y ′
i
∼ N (µSi

,σ2
Si
)

ni ∼ U (1−ε, 1+ε)

yi = y ′
i
×ni .

2.3.4. Statistics

The results were analyzed through Bayesian statistics. Data were processed using

JASP software (JASP Team (2016)), as well as modified scripts from Kruschke (2014) us-

ing R language (R Core Team, 2016) together with the rjags library. Three basic and stan-

dard tests were used: the Bayesian tests equivalent to paired t-tests, repeated measures

ANOVAs, and linear regressions. Prior and likelihood functions were modeled using

Gaussian or Cauchy distributions (the normality of processed data was systematically

checked using Shapiro-Wilk tests). Prior distributions for paired comparison between

mSUP and aSUP were kept wide (i.e. uninformative) and centered on 0, as no previ-

ous comparison between aSUP and mSUP was ever done before. Posterior distribu-

tions were computed using a Markov Chain Monte Carlo procedure (10,000 iterations).

The convergence and length of the chains were systematically inspected (following the

method detailed in Kruschke (2014)). The posteriors were reported in the text using

95% highest density intervals (HDI 95). HDI 95 indicates the most probable values for

a tested parameter. Evidence of observed effects was provided using Bayesian factors

(see Mulder and Wagenmakers (2016) for an extensive review on this topic): BF 01, BF 10

(which is the multiplicative inverse of BF 01), and BF i n c l denoted the level of evidence of

the null hypothesis, the alternate hypothesis (non-signed difference), and the inclusion

of a specific parameter in a model (ANOVA) respectively. Bayes factors were interpreted

following the cut-offs proposed by Jeffreys (1998) (values between 1 and 3 denoted ab-

sence of evidence to anecdotal evidence, values between 3 and 10 denoted moderate

evidence, etc.).
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3. Results

All subjects went through the entire experiment without any major problem. The av-

erage MRI co-registration error was 1.97 ± 0.30 mm. Two subjects were excluded from

the experimental comparison, as experimenters did not follow the stimulation angle

constraint. Results regarding the reliability and reproducibility of AutoHS on virtual

data are first described, followed by the experimental comparison between automa-

tized and manual procedures.

3.1. Model validation

AutoHS was tested on virtual data using either 3, 5, 7 or 10 recorded MEPs per stim-

ulation position, and 3 noise factors (ε = 0, 0.2, 0.9). 100 virtual motor maps were gen-

erated for each subject and parameter set, leading to a total of 20,400 maps. Overall, it

appeared that the model found the HS position in a fast and reliable way, while being

more reproducible and less prone to noise than global maximum detection procedures.

Model reliability

The model converged to the HS position for all virtual maps and parameter sets af-

ter 13.5± 3.3 iterations, i.e. stimulation positions (10.7± 1.4 for N = 5 and ε = 0, using

the model’s default value on noiseless data). Figure 3a and 3b show in detail the pro-

ceedings of the model on one representative virtual motor map. As expected, the en-

tropy h rapidly decreased during HS hunting, while the marginal distributions peaked

toward their final estimations of HS position, µHS and σs p values. The motor map-

ping data used in this example is plotted in Figure 3c. The estimated MEP maximum

(µHS = 1, 750 µV ) was close to the recorded maximum (1, 689 µV ), and the spatial spread

of the muscle representation was correctly estimated (σs p = 8.4 mm) by the model.

Spatial reproducibility

A comparison between the spatial reproducibility obtained with AutoHS and with

the classical HS hunting procedure was performed by computing the spatial spread of

HS positioning on 100 virtual motor maps for each subject (Figure 4). The classical

HS hunting procedure is usually based on the observed MEP amplitude, and defines

the HS as the cortical position where maximal muscle contraction is induced. Virtual

data were then analyzed again using a global maximum detection procedure run on

the complete maps (49 points). The spatial spread was defined as the mean standard

deviation of HS positions in both axes. The center of gravity (COG) of the motor maps

6.3. Article 2

127



Figure 3: Inferred probability distributions throughout AutoHS, for one virtual motor map of
a representative subject (S16). a: (top) evolution of the marginal distribution Pm (HS) (as defined
by Eq.(8)) over time. Iteration 0 represents the prior distribution P (HS). (bottom) Entropy as a
function of iterations i . AutoHS settled on the HS position after the 7th stimulation position,
inducing an entropy under the defined threshold αhma x (see text). b: from left to right, evolu-
tion over time of the marginal distributions Pm (σs p ) and Pm (µHS ) respectively. For this example,
AutoHS estimated µHS = 1, 750 µV and σs p = 8.4 mm. c: final motor mapping. The black area
corresponds to the spatial distribution (1 σ ellipse) of the HS positions found during the 100
simulations (N = 5, ε= 0).

was also computed using x =
∑

(xµ)/
∑

µ, and y =
∑

(yµ)/
∑

µ as coordinates, with µ

being the mean MEP amplitude for each point of the grid.

Overall, the HS spatial spread was smaller using AutoHS (2.8 ± 0.8 mm) than the

global maximum detection procedure (3.9±1.6 mm), as stated by the main effect of the

method (BF i n c l = + inf, HDI 95 = [1.0; 1.4] mm). As expected, the number of recorded

MEPs by stimulation points as well as the noise factor modulated the reproducibil-

ity of both methods. HS hunting procedures performed logically better using more
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data (main effect of N , BF i n c l = + inf) and noise-free data (main effect of ε, BF i n c l =

4e +11). It appeared that the global maximum search procedure was more sensitive to the

noise parameter than AutoHS (interaction effect, BF i n c l = 1e +7), whereas both methods

seemed to be equally influenced by the number of MEPs (BF 01 = 5.56). Figure 4a shows

two representative examples of this finding. On the top row, the size of the dispersion

ellipses was modulated by the number of recorded MEPs for both procedures. On the

bottom row, the HSs defined as global MEP maxima tended to spread away from their

original position (i.e. without noise) as the noise factor increased, whereas those in-

ferred by AutoHS remained the same. Figure 4c shows the dispersion of HS positions

found by global maximum detection procedure and AutoHS, together with the COG, for

all subjects using 10 noiseless MEPs per point (N = 10 and ε= 0).

3.2. Experimental comparison between automatized and manual procedures

HS shift

Figure 5a shows all the HS positions inferred by both methods on all subjects and

sessions, superimposed on corresponding motor maps. The mean HS shifts were 10.1±
6.7 mm for mSUP and 8.2±5.4 mm for aSUP (Figure 5b). The paired comparison of these

two distributions failed to draw any conclusion regarding their difference (BF 10 = 0.4,

BF 01 = 2.4).

The average distributions of MEP amplitude surrounding HS were computed for

each procedure by averaging the normalized motor maps (i.e. by dividing each point

of the maps by their maximum) centered on the HS inferred within the same session.

The average maps were consequently scaled between 0, no MEP activity found in any

subject, and 1, maximum MEP activity found in all subjects (Figure 5a). aSUP tended to

define HS in the center of a 2D Gaussian shape peaking at 0.71, whereas the HS map in-

ferred by mSUP was more blurry and spread out towards the anterior direction, leading

to a smaller peak value of 0.55.

rMT

Figure 6a presents the results regarding rMTs assessed from mSUP and aSUP, for all

subjects and sessions. The Bayesian repeated measure ANOVA indicated that rMTs were

moderately similar between procedures (BF 01 = 3.45). The mean observed rMT was

46.4± 7.5% for mSUP and 45.7± 7.1% for aSUP. rMTs were strongly correlated between

the two sessions for both methods (Figure 6c). However, the most probable values of

the correlation and its evidence were higher for aSUP (HDI 95(ρ) = [0.73; 0.97], BF 10 =
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Figure 4: Reproducibility of HS positioning on virtual motor maps, using AutoHS or maximal
mean MEP amplitude (Max). a: results obtained on two representative subjects (S10 and S13).
The black and white areas represent the spatial distribution (1 σ ellipse) of the HS found by Au-
toHS and Max procedures for 100 simulations respectively. The distributions are superimposed
on motor maps showing the mean MEP amplitude on each point. The top and bottom rows
show the influence of N (number of recorded MEPs per stimulation site) and ε (noise factor)
parameters on the generated motor maps respectively. b: group result showing the mean HS
spatial spread (size of the spatial distribution, see text) observed using AutoHS (black bars) and
Max (white bars) procedures for 100 simulations. Data are grouped in X-axis by N and ε param-
eters. c: spatial distribution of the HS found by AutoHS (black) and Max (white) for all subjects,
using 10 noise-free MEPs per point. The center of gravity (COG) is represented by a white cross.

6e 4) than for mSUP (HDI 95(ρ) = [0.43; 0.91], BF 10 = 185). A Bayesian ANOVA on rMTs

assessed during mSUP using experimenters as fixed factor, and subjects and sessions

as noise factors, provided moderate evidence that the experimenters did not influence

rMT (BF 01 = 3.45).

Estimated duration

Figure 6a shows the comparison between the duration of mSUP and aSUP, for all

subjects and sessions. The theoretical duration of aSUP was simulated by considering
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Figure 5: Experimental comparison of mSUP and aSUP regarding the reproducibility of HS
positioning. a: HS positions assessed by mSUP (blue) and aSUP (orange) for all subjects and
sessions. The positions are superimposed on motor maps showing the mean MEP amplitude
on each point. The black stars indicate positions inferred within the same session as motor
mapping (MM session). The two supplementary maps (bottom right) represent the average dis-
tributions of MEP amplitude surrounding HS inferred by aSUP (left) and mSUP (right). b: HS
shift (Euclidean distance between HS found in the two sessions) as a function of procedure.
mSUP and aSUP distributions are colored in blue and orange respectively. Pair-wise compar-
isons are highlighted using segments.

AutoHS as fully implemented in the TMS acquisition loop (Figure 3), using an ISI of

5 seconds and an interval of 3 seconds between stimulation positions, compensating

for the robotized arm movement. Both durations included the rMT assessment time

and thus represented the time of the whole set-up procedures, from the first TMS pulse

to the final rMT outcome. It appeared that aSUP lasted shorter than mSUP (HDI 95 =

[1.6; 4.6] min, BF 10 = 273). On average, mSUP lasted 11.5± 3.7 min while aSUP lasted

8.3± 1.7 min. A Bayesian ANOVA was run on the mSUP duration using experimenters

as fixed factor, and subjects and sessions as random factors. No conclusion could be

drawn regarding the influence of the experimenters on the procedure time (BF i n c l =

0.54,BF 01 = 1.85).
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Figure 6: Experimental comparison of mSUP and aSUP performances based on rMTs and pro-
cedure durations. mSUP and aSUP distributions are colored in blue and orange respectively.
Paired-wise comparisons are highlighted using segments. a: distributions of inferred rMT (top)
and procedure durations (bottom) using mSUP and aSUP, for all subjects and sessions. b: dis-
tributions of mSUP values for each of the four experimenters compared to the aSUP values (top:
rMT, bottom: procedure duration). c: inter session correlation between rMTs for aSUP (top) and
mSUP (bottom), where a sample of credible regression lines are plotted.

Baseline measurements

The baseline means were 999± 848 µV for mSUP and 852± 609 µV for aSUP. There

was a moderate evidence that they did not differ between methods (BF 01 = 3.6 for the

method effect). The average baseline standard deviations were 526± 363 µV for mSUP

and 462±369µV for aSUP, and did not differ between methods (BF 01 = 4.6).

4. Discussion

This work provides the first proof of concept for a practical and fully automatized

set-up procedure dedicated to TMS protocols. The core element of this procedure is

a Bayesian model, AutoHS, which guides the HS hunting. Results of both simulations
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and experimental comparison against classical methodologies are promising. The au-

tomatized procedure appears to be at least as reliable as the manual one, while being

more reproducible and significantly shorter than the necessary processing time of this

step. Moreover, this work challenges the classical hotspot definition, and supports the

need for future developments and optimizations of the model.

4.1. Robustness of the model

The hypothesis regarding the relationship between recorded MEP amplitudes and

distance to the HS may be one of the most influential factor on model performance.

It is based on the assumption that muscle representations are centered symmetrically

around the HS. Even though this hypothesis appeared to be violated with varying de-

grees in most of the subjects, it did not prevent the model to systematically converge

towards reliable and reproducible solutions. However, assuming that targeted muscles

are restricted to uni-modal representations may be erroneous for any kind of HS hunt-

ing procedure. The functional organization of the primary motor cortex is more com-

plex than a successive arrangement of muscle representations along the central sulcus

(Schieber, 2001). While S1 somatotopy has a discrete and segregated layout of body

part representations, M1 in contrast displays a more integrated and overlapping func-

tional organization. Recent invasive stimulation studies on both animals and humans

clearly identified representations of several synergies and multijoint movements over

the motor cortex (Graziano and Aflalo, 2007 ; Desmurget et al., 2014 ; Giszter, 2015).

The conception of M1 as a simple body plan is shifting to a more complex picture that

includes action representations (Graziano, 2016). Our motor mapping data (see S1, S4,

S5, S9 and S10), as well as many examples in the literature, suggest that the FDI rep-

resentation is far from being uni-modal in some subjects (see the motor or MT maps

shown in Gugino et al. (2001) ; Neggers et al. (2004) ; Sparing et al. (2008) ; Meesen et al.

(2011) ; van de Ruit et al. (2015) ; Meincke et al. (2016)). Additionally, significant mus-

cular contractions can also be induced when stimulating pre-motor areas (Ahdab et al.,

2016), which are sometimes included in the most anterior part of the stimulation space,

depending on the gyri configuration (see S3, S6, S11 and S15). Despite the fact that the

spatial spread of the electrical field induced by TMS might be limiting for revealing such

complex multiple representations in most of subjects, choosing multi-modal distribu-

tions for muscle representations may optimize the method for the rest of them.

The assumption of Gaussianity regarding MEP distributions has been extensively

tested on virtual data. The model appeared to be very robust to its violation, i.e. when
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MEP distributions were not Gaussian. As shown in Figure 4a and b, the reproducibility

of the method stayed unaffected by increasing noise factors, contrary to the global max-

imum search procedure. As a trade-off, the convergence speed was however reduced

from 11 (perfect Gaussian distributions) to 17 iterations (noisy distributions) on aver-

age. The prior regarding the HS position had little influence on model performance.

By choosing a large value for σprior (14 mm), the prior was kept uninformative so that

its influence was minimized compared to the iterative exploration process. Recorded

data supported this choice, as only one subject (S14) showed maximal contractions ex-

actly on the anatomical prior for HS position. For these particular cases, choosing a

lower value forσprior could then increase the convergence speed (about 3 iterations for

σprior = 4 mm).

Variable domains should always cover the most probable physiological values re-

garding MEP amplitudes, or spatial spreads of muscle representations. Choosing do-

mains larger than the proposed defaults would enable the model to cover more partic-

ular cases. However, recording maximum MEP amplitudes higher than 4 µV , or spatial

muscle representations larger than 14 mm, are highly improbable using the proposed

stimulation intensity. Choosing more precise domains, i.e. using smaller steps between

values, would theoretically make the probabilistic inference more precise, while con-

sequently increasing computing time significantly. Finally, the values defining the stop

criteria are always representative of the trade-off between procedure precision and du-

ration. Higher values for the entropy thresholds (α and β ) would allow decreasing pro-

cedure time, as they would be reached faster, while lowering the reproducibility of the

calculation (see the example depicted in Figure 3a).

4.2. Redefining the HS

By developing AutoHS, we sightly revisited the interpretation of the most commonly

used HS definition. Theoretically, the HS is the site where TMS induces maximal con-

tractions over a targeted muscle. Most TMS experimenters generally assess HS by find-

ing the position of the global maximum within the stimulation space, by computing the

mean of several trials for each site. In contrast, AutoHS looks for the probabilistic po-

sition of this maximum. By fully taking inter-trial variability into account, probabilistic

methods are more reliable than global maximum search procedures and are less prone

to outliers. This is especially important given the high trial-to-trial variability of MEP

amplitude and our results on virtual data strongly support the beneficial contribution

of the probabilistic approach to HS determination. We found that the average HS shift
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was significantly reduced between virtual sessions with AutoHS, especially when data

were noisy. Interestingly, our procedure led to a good solution between the global maxi-

mum of the motor maps and its center of gravity. Like the COG, it tended to position the

HS in the center of large muscle representations (see for example Figure 4c, subjects S3,

S4, S9, S11), while it rather converged to global maximum position for narrower motor

maps (see S16 and S17).

The optimization in HS positioning had a direct effect regarding the reproducibility

of outcomes during the experimental comparison with manual methods. The autom-

atized set-up procedure showed improved inter-session reproducibility regarding the

measured rMT. Experimental results also confirmed that it was more reliable than the

manual procedure in finding a position inducing maximal contractions. The average

motor maps presented in the bottom right part of Figure 5a are especially meaningful.

Overall, the automatized method sets the HS over the maximum contraction point at

a higher rate than the manual one. However, our work failed to bring strong evidence

for an improvement of the measured outcomes reliability, i.e. smaller rMT and baseline

variability. Two non-exclusive hypotheses can be posited to explain the lack of result

regarding reliability. First, as suggested by the small BF values, further data have to be

acquired in the future in order to accumulate more evidence in favor of one or another

hypothesis. Second, the current neuronavigation system precision, about 3 mm when

adding the registration error and the camera precision (1 mm), and TMS spatial resolu-

tion might not have the ability to detect fine differences in HS shift induced by AutoHS

compared to classical approaches. Using smaller coils and more precise camera might

be two solutions for solving these issues respectively.

4.3. Future developments

This initial study paves the way for future optimizations and developments of Au-

toHS, by reconsidering some of the hypotheses of the model, including angle estima-

tion in its process, and extending its principle to other experimental fields.

First, the subject anatomy and gyral geometry should be better taken into account

in the stimulation space. The model should first include the scalp-to-cortex distance

and adapt the stimulation intensity to it (Stokes et al., 2005), as it may vary within the

stimulation space. Second, even if the square grid used in this work covered most of the

precentral gyrus, the exploration space would be optimized using a non-cartesian stim-

ulation grid exactly following the gyrus shape towards the X-axis. A recent study showed

that TMS could better discriminate between muscles when following the gyral geome-
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try compared to following its main direction (Raffin et al., 2015). Second, the paramet-

rical form of the distribution of MEP amplitudes knowing the positions of HS and the

stimulation point (P (µi | A)) is simplistic and non-optimal for several subjects, espe-

cially for those presenting a bi-modal distribution (see above). Less constrained para-

metrical forms could be tested. For instance, introducing covariance terms in the 2D

Gaussian would allow capturing decrease of MEP amplitudes not geometrically aligned

with the grid; using Gaussian mixtures would allow capturing multi-modality; etc.

Second, the model should estimate the optimized stimulation angle within its pro-

cess. As shown in previous studies, the stimulation angle may have a strong influence

over the inferred rMT on some subjects (Richter et al., 2013). Using a single stimula-

tion angle (perpendicular to the precentral gyrus) might be limiting here, even if it is

theoretically supposed to be the most adapted. Two factors might at least influence the

optimal stimulation angle within an actual experiment: errors in the MRI registration

and complex modulations of the induced electrical field geometry by neuro-anatomical

properties (Thielscher et al., 2011 ; Janssen et al., 2015). In this study, two subjects were

excluded of the experimental comparison as experimenters did not follow the angle

constraint (disparities of 30 and 50◦), inducing a rMT difference of ±10 % between the

two procedures (opposite in direction). It appeared then that the pre-defined stimula-

tion angle was not optimal in at least one case. In future developments of the method,

the stimulation angle should become a variable of the model and be estimated during

HS hunting.

Finally, the core principle of the model could be applied beyond the unique HS

hunting problem. The model is in fact practical for any experimental procedure aim-

ing at finding the probabilstic origin of an a priori known distribution of TMS-induced

outcomes over a stimulation space. The model could for example be applied for the

phosphene tresholding procedure over the occipital cortex (Dugué et al., 2011 ; Her-

ring et al., 2015). It could also be turned into a functional area hunting procedure, by

estimating the stimulated cortical target best able to modulate the performance of a

specific cognitive task.
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Partie IIIApports fondamentaux
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Autre développement technologique majeur de la discipline, le couplage entre la TMS

et l’EEG a permis de considérables avancées pour comprendre les effets de la stimu-

lation corticale en particulier, et pour approfondir les connaissances fondamentales

relatives au fonctionnement cérébral de façon plus générale. Cette technique d’ima-

gerie bi-modale permet en effet d’observer les modulations de l’activité électrique

neuronale induites par la stimulation d’une aire corticale, et ce, de façon précise

dans le temps. Ses applications sont multiples, de l’exploration fonctionnelle du cor-

tex à l’étude de nouveaux biomarqueurs pertinents relatifs à certaines pathologies

neurologiques.

Associé à la TMS robotisée, le couplage TMS-EEG ouvre la voie à de nouvelles mé-

thodologies d’exploration fonctionnelle. S’appuyant sur la cartographie des carac-

téristiques dynamiques des réponses neuronales locales induites par la stimula-

tion, la troisième étude de cette thèse constitue une preuve de concept pour la

cytoarchitectonie fonctionnelle, qui permettrait d’aboutir à une nouvelle méthode

non-invasive de parcellisation fonctionnelle in vivo du cortex chez l’Homme.

Un premier chapitre introductif rappelle le principe et les applications du couplage

TMS-EEG, ainsi que les méthodes de traitement du signal particulières qui s’y rat-

tachent (chapitre 7). La troisième et dernière étude de cette thèse concernant la

cytoarchitectonie fonctionnelle est présentée dans un deuxième chapitre, après l’in-

troduction de certaines notions relatives aux méthodes de parcellisation anatomique

et fonctionnelle du cortex chez l’Homme (chapitre 8).
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7.1 Principe général

Le principe général du couplage TMS-EEG repose sur l’enregistrement du signal EEG

durant un protocole de TMS. L’enregistrement EEG peut se faire simultanément aux

impulsions magnétiques, on parlera alors d’approches online, ou en amont et en aval

d’une séance de neuromodulation par rTMS, on parlera alors d’approches offline

(Bergmann et al., 2016). Si les deux types d’approches nécessitent l’utilisation d’un

même matériel EEG adapté, elles diffèrent premièrement au niveau des traitements

des signaux à appliquer. Contrairement aux approches offline, les approches online
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FIGURE 7.1 – Design expérimental et applications associées en TMS-EEG. Les approches
en NTBS (pour Non-invasive transcranial brain stimulation) associées aux techniques de
neuroimagerie comme l’EEG ou l’IRMf peuvent se classer en deux familles principales :
approches online, où le cortex est imagé à court-terme durant la stimulation, et approches
offline, où le cortex est imagé en amont et en aval d’une séance de neuromodulation, d’après
Bergmann et al. (2016).

requièrent en effet des pré-traitements plus importants au niveau du signal EEG,

afin de pouvoir éliminer les différents bruits induits directement ou indirectement

par les impulsions magnétiques. Les deux approches diffèrent deuxièmement quant

à l’échelle temporelle des mécanismes neuronaux, fonctionnels ou cognitifs qu’elles

étudient. Les approches online permettent d’inférer sur les mécanismes à court

terme des perturbations induites par la stimulation, tandis que les mécanismes à

plus long terme sont évalués par les approches offline (Figure 7.1).

148



7.2. Acquisition et traitement des signaux

7.2 Acquisition et traitement des signaux

Lorsque l’on s’intéresse aux approches online du couplage TMS-EEG, il est nécessaire

de suivre certaines précautions lors de l’acquisition des données, et de procéder à

des étapes de traitement spécifiques à ce type de signaux. En effet, les impulsions

magnétiques vont générer de façon directe et indirecte plusieurs types d’artefacts

durant la fenêtre temporelle d’intérêt, de quelques ms à plusieurs centaines de ms

après l’impulsion, perturbant ainsi l’évaluation des activités neuronales évoquées

ou induites par la stimulation (Rogasch and Fitzgerald, 2013). Plusieurs solutions

existent alors pour prévenir leur apparition durant l’acquisition ou pour éliminer

ceux-ci durant le traitement des données.

7.2.1 Instrumentation

Cette technique d’imagerie bi-modale requiert l’utilisation d’un matériel EEG adapté.

En effet, la variation du champ magnétique crée des courants électriques au niveau

des électrodes EEG, celles-ci constituant par définition un milieu électriquement

conducteur (cf. 3.1.1). Ces courants (dits "de Foucaux") vont alors chauffer les élec-

trodes par effet Joules. Cet effet, recherché dans certaines applications industrielles

comme les plaques de cuisson à induction électromagnétique, est ici probléma-

tique car il risque d’entraîner des brûlures superficielles au niveau du scalp (Farzan

et al., 2016). Ainsi, il a été nécessaire de concevoir des électrodes spécifiquement

adaptées pour minimiser ce risque. Les électrodes compatibles TMS présentent un

diamètre beaucoup plus petit que les électrodes classiques, et sont surélevées afin

de ne pas être en contact direct avec la peau, le gel conducteur assurant la liaison

entre le scalp et l’électrode. De plus, ces courants induits provoquent l’émergence

de potentiels électriques très élevés qui risquent de saturer et d’endommager les

amplificateurs différentiels. Il a donc été également nécessaire de développer des

systèmes d’amplification capables de supporter de telles différences de tensions

(Miniussi and Thut, 2009). Plusieurs solutions existent et varient selon les fabricants,
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avec par exemple l’utilisation de circuits à couplage direct (DC coupling), ou encore

de circuits suspendant brièvement l’acquisition durant les impulsions magnétiques.

7.2.2 Type d’artefacts

On distingue en TMS-EEG trois grands types d’artefacts, variant par leur origine,

leur amplitude ou encore leur latence : les artefacts de stimulation, les artefacts

musculaires, et l’artefact auditif (Figure 7.2).

Artefacts de stimulation

Les artefacts de stimulation regroupent toutes les perturbations induites directement

par le passage du champ magnétique émis par la bobine au niveau des électrodes

d’enregistrement. Ils proviennent de l’apparition et de la dissipation des courants

induits au sein des électrodes par la variation du champ magnétique (Rogasch

et al., 2013b). Ces phénomènes produisent premièrement une onde biphasique

stéréotypée de très forte amplitude (stimulation artifact, on parlera ici d’artefact

d’impulsion), suivie par une période de déclin (decay artifact, on parlera ici d’artefact

de décharge) avant le retour à un niveau de potentiel nul.

Si l’amplitude de l’artefact d’impulsion est très grande, de l’ordre de la dizaine de mV,

sa durée reste courte, allant de 5 à 12 ms selon les études (Figure 7.2a) (Rogasch et al.,

2013b ; Veniero et al., 2009). De façon intéressante, le motif de cet artefact est très

stable et ne varie que peu en fonction des paramètres de stimulation. Son amplitude

est par exemple légèrement modulée par la puissance de stimulation utilisée, le

type d’impulsion (une impulsion monophasique induisant une amplitude plus forte

qu’une impulsion biphasique), mais reste insensible à la fréquence de stimulation

utilisée (Veniero et al., 2009). Le seul paramètre pouvant influencer sa durée est

l’impédance mesurée au niveau de l’électrode (Veniero et al., 2009). Celle-ci corrèle

positivement avec la durée de l’artefact, renforçant ainsi la nécessité d’obtenir des

impédances aussi basses que possibles avant l’acquisition des données (cf. 2.3.1).
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FIGURE 7.2 – Principaux artefacts en TMS-EEG. a : artefact d’impulsion. Potentiel très élevé
et très bref, peu modulé par la puissance utilisée : 30, 40 ou 55% MSO (pour maxiumum

stimulator output), d’après Veniero et al. (2009). b : artefact de décharge. Cet artefact génère
une dérive lente du signal (courbe grise) durant quelques centaines de ms, d’après Sekiguchi
et al. (2011). c : artefact auditif. Le "clic" TMS engendre un potentiel évoqué auditif, éliminé
par l’ajout d’une couche de mousse entre la bobine et le casque en combinaison avec un
masquage audio (bruit blanc), d’après ter Braack et al. (2013b). d : artefact musculaire, d’après
Mutanen et al. (2013). (d.1) L’impulsion magnétique va induire une contraction musculaire
des muscles du scalp générant un potentiel localisé de forte amplitude durant 30 à 50 ms.
(d.2) La puissance de cet artefact dépend de la localisation du site. Selon l’anatomie des
sujets, certains sites n’induisent aucun artefact (sites verts), d’autres un artefact possible
(sites jaunes), ou systématique (sites rouges). (d.3) Le positionnement précis de la bobine
(angles) module également la puissance de l’artefact. Ici, des angles de -40˚et 20˚induisent
respectivement une contraction minime ou maximale.

151



Chapitre 7. Couplage TMS-EEG

Concernant l’artefact de décharge, celui-ci provient de la dissipation des courants

induits. Cette dernière induit une dérive lente plus ou moins forte du potentiel élec-

trique, pouvant durer jusqu’à une centaine de ms après la stimulation (Figure 7.2b).

Cette décharge s’explique par les niveaux de résistance et de capacitance des fils

d’électrodes d’une part, et des interfaces scalp-électrodes d’autre part. En effet, les

fils d’électrodes ou les ensembles scalp-électrodes peuvent se modéliser comme

de petits condensateurs se chargeant et se déchargeant au rythme des impulsions

TMS. L’influence des fils d’électrode sur ce phénomène peut être minimisée par

l’adaptation de leur orientation par rapport à la direction du champ électrique induit

(Sekiguchi et al., 2011). Concernant les ensembles scalp-électrodes, Julkunen et al.

(2008) ont montré que des micro-percements de la couche épithéliale de la peau

permettent de diminuer significativement l’amplitude de l’artefact.

Enfin, il est à noter que certains stimulateurs induisent un dernier artefact suite à

l’émission de l’impulsion, dû à la recharge du condensateur. Cet artefact est de faible

amplitude et de courte durée, mais sa latence varie en fonction de la puissance de

stimulation utilisé (Veniero et al., 2009). Pour palier ce problème, les stimulateurs

TMS proposent désormais de régler ce délai de recharge pour le fixer hors des fenêtres

temporelles d’analyse d’intérêt.

Artefacts musculaires

Autre milieu électriquement conducteur rencontré par le champ magnétique, les

muscles du scalp vont également être soumis à l’apparition de courants induits,

provoquant ainsi leur contraction. Ces contractions musculaires vont alors générer

de puissants artefacts au niveau du signal EEG de l’ordre de quelques dizaines de ms

(Figure 7.2d.1) (Korhonen et al., 2011 ; Mäki and Ilmoniemi, 2011). Contrairement

aux artefacts de stimulation, le motif, l’amplitude et la durée de ce type d’artefact

varient significativement en fonction de divers paramètres. Ils dépendent première-

ment de la localisation du site stimulé (Mutanen et al., 2013). Les muscles du scalp

sont en effet principalement implantés au niveau des zones latérales du crâne, les

principaux étant le frontalis, le temporalis et l’occipitalis. Ainsi, il s’avère que les
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sites médians n’induisent aucun artefact musculaire tandis que les sites latéraux

y sont très sensibles (Figure 7.2d.2). De plus, certains sites frontaux et temporaux

induisent la contraction réflexe de muscles distants, comme les muscles relatifs aux

mouvements de la paupière (clignement) ou de la mâchoire. Le deuxième paramètre

de forte influence est le positionnement de la bobine (Mutanen et al., 2013). En

effet, les angles utilisés en regard du vecteur entrée-cible influent directement sur la

puissance de la contraction, en faisant varier la direction des lignes de champ par

rapport à l’orientation des fibres musculaires (Figure 7.2d.3). Enfin, la puissance

de stimulation utilisée va logiquement influencer l’amplitude de cet artefact : plus

l’impulsion est puissante, plus la contraction musculaire est forte (Mutanen et al.,

2013).

Artefact auditif

La génération des impulsions magnétiques nécessite la décharge rapide d’une très

grande quantité de courant de la part des condensateurs des stimulateurs TMS. Cette

décharge se manifeste par un son percussif au timbre caractéristique (on parlera

de clic TMS) de forte intensité (Nikouline et al., 1999). La génération systématique

d’un son de manière synchrone avec la stimulation corticale est problématique

en EEG, car celle-ci va provoquer l’activation des circuits neuronaux impliqués

dans le système auditif. Les stimulations auditives évoquent en effet de puissants

potentiels au niveau central à 100 et 180 ms de latence (Figure 7.2c), dont l’amplitude

dépend directement de la puissance acoustique des stimuli (Hegerl and Juckel, 1993).

Ces potentiels évoqués auditifs (PEA) étant concomitant aux potentiels liés à la

stimulation corticale, il est alors nécessaire de limiter leur influence au moment de

l’acquisition des signaux. Ces artefacts peuvent être diminués voire supprimés grâce

à diverses solutions, comme par exemple le port de protections auditives. La solution

apportant les meilleurs résultats combine le port d’un casque audio délivrant de

façon continue un bruit de masquage (bruit blanc) à l’adjonction d’une couche fine

de mousse entre la bobine et le casque EEG, réduisant ainsi la conduction sonore

par voie osseuse (ter Braack et al., 2013b).
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7.2.3 Pré-traitement spécifique

Les données EEG issues d’un protocole TMS-EEG s’analysent de la même manière

que des données EEG "classiques". L’ajout d’une étape de pré-traitement spécifique

à celles-ci est cependant indispensable afin d’éliminer les artefacts décrits ci-dessus,

même si leur influence a été diminuée durant l’acquisition par les moyens précé-

demment décrits. Seul l’artefact d’impulsion, à cause de sa trop forte amplitude,

reste difficile à traiter. Les signaux contenus dans la fenêtre temporelle correspon-

dante (de quelques ms avant, à une dizaine de ms après l’impulsion TMS) sont

généralement supprimés, puis interpolés (Farzan et al., 2016 ; Rogasch et al., 2014).

Concernant les autres artefacts, les filtrages par PCA (Hernandez-Pavon et al., 2012 ;

Mäki and Ilmoniemi, 2011 ; ter Braack et al., 2013a), et ICA (Hernandez-Pavon et al.,

2012 ; Korhonen et al., 2011 ; Rogasch et al., 2014) ont été les deux méthodes les plus

étudiées dans la littérature. Mutanen et al. (2016) ont récemment proposé une amé-

lioration des méthodes par PCA en ajoutant une étape supplémentaire d’estimation

des sources, puis de projection depuis cet espace à celui des capteurs. Nous nous

concentrerons ici sur le filtrage par ICA car celui-ci permet d’éliminer l’ensemble

des artefacts, contrairement aux méthodes par PCA qui s’appliquent uniquement à

l’élimination de l’artefact musculaire.

Analyse par composantes indépendantes

L’ICA permet de projeter chaque artefact sur une ou plusieurs composantes qui les

représentent (Rogasch et al., 2014). Cette analyse suppose que les sources des arte-

facts et du signal neuronal utile sont statistiquement indépendantes. La topographie

et le décours temporel reliés aux artefacts sont stéréotypés et aisément repérables

(Figure 7.3a). Concernant l’artefact musculaire, la topographie de la composante

le représentant montre une activité très focale au niveau du site de stimulation. De

plus, son décours temporel révèle un potentiel de forte amplitude systématiquement

consécutifs aux stimulations. La topographie de l’artefact de décharge présente de

même une activité focalisée sur les électrodes voisines du site de stimulation, ainsi
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FIGURE 7.3 – Nettoyage des signaux TMS-EEG par ICA, d’après (Rogasch et al., 2014). a :
composantes relatives aux artefacts. De haut en bas et de gauche à droite : topographies,
décours temporel relatif à chaque stimulation (Trials), et potentiels évoqués des composantes
relatives aux artefacts musculaire, de décharge, de mouvements oculaires, et aux PEAs. b :
influence des artefacts sur les potentiels évoqués calculés. De gauche à droite : potentiels
évoqués calculés sans le nettoyage des artefacts musculaires, de décharge, de stimulation
auditive, et calculés avec des signaux nettoyés de tout artefact. Les segments rouges indiquent
les périodes statistiquement différentes des potentiels évoqués calculés sur les signaux
nettoyés. Les échelles des axes sont identiques d’une figure à l’autre dans le sens de lecture,
sauf indication contraire.

que de fortes perturbations systématiques du potentiel. Les artefacts oculaires se ca-

ractérisent par des activités purement frontales. Leurs décours temporels présentent

des variations de potentiels de grande amplitude, pouvant être ou non synchro-

nisées avec l’impulsion TMS, selon que les mouvements oculaires observés sont
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spontanés, ou provoqués par la diffusion des courants induits par la stimulation.

Enfin, la topographie des artefacts auditifs fait apparaître une activation au niveau

central, son décours temporel étant composé du complexe N100 - P180 typique des

PEAs. Une fois ces composantes repérées, leur suppression permet d’obtenir des

signaux reconstruits correctement nettoyés (Figure 7.3b).

Limitations

Cette méthodologie de correction d’artefacts n’est toutefois pas exempte de défauts.

Le premier d’entre eux réside dans la déformation des topographies des compo-

santes calculées, due à l’artefact musculaire. La dynamique d’amplitude de celui-ci

est en effet bien trop importante comparée à l’amplitude du signal neuronal. Ceci

invalide l’une des hypothèses de l’ICA et induit des perturbations dans les topogra-

phies calculées, les décours temporels restant, eux, préservés (Hernandez-Pavon

et al., 2012). Il est donc essentiel de supprimer cet artefact du signal en amont du

calcul de l’ICA. Plusieurs solutions ont été proposées pour cela : suppression par

PCA préliminaire, par ondelettes, par blanchissement de la matrice de données, ou

encore par une ICA préliminaire (Hernandez-Pavon et al., 2012 ; Rogasch et al., 2014).

Deuxièmement, il apparaît que l’hypothèse d’indépendance statistique entre les

sources neuronales et les sources des artefacts n’est pas parfaitement vérifiée, étant

donné que celles-ci sont parfois évoquées de manière synchrone à la stimulation, ou

présentent des topographies fortement corrélées entre elles (Mutanen et al., 2016).

De fait, il est difficile de conclure sur la qualité finale d’un filtrage par ICA, celui-ci

pouvant avoir éliminé une partie du signal neuronal utile ou laissé une partie des

artefacts (Rogasch et al., 2014). La dernière limitation réside dans la variabilité inter-

expérimentateurs induite par cette méthode. En effet, certains artefacts vont parfois

se retrouver projetés sur plusieurs composantes différentes, rendant parfois difficile

le choix de leur suppression. Cette variabilité doit être supprimée par l’élaboration

de méthodes de choix automatisées (cf. paragraphe EEG preprocessing de 8.4) et

guidées uniquement par les données.
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7.3 Applications

Les applications du couplage TMS-EEG sont aujourd’hui nombreuses, tant au niveau

de la recherche en neurosciences cognitives qu’au niveau de la recherche clinique.

Parmi celles-ci, nous nous concentrerons principalement sur les études utilisant les

méthodologies d’analyse utilisées dans la troisième étude de cette thèse (voir 8.4).

7.3.1 Neurosciences cognitives

Potentiels évoqués

L’analyse des potentiels évoqués par la TMS (TEPs) fut l’un des premiers champs

d’études du couplage TMS-EEG, afin d’une part de mieux comprendre les méca-

nismes d’action de la TMS, et d’autre part d’évaluer l’excitabilité et la connectivité

des populations neuronales ciblées (pour une revue détaillée sur ce sujet, voir Ro-

gasch and Fitzgerald (2013)). De nombreux travaux ont évalué les TEPs, et ce, sur

de nombreux sites de stimulations : M1, pré-moteur, DLPFC, pariétal, occipital. Il

apparaît que les TEPs sont des mesures à la fois très reproductibles (Casarotto et al.,

2010 ; Lioumis et al., 2009), et également sensibles à divers paramètres comme par

exemple la puissance ou l’angle de stimulation (Bonato et al., 2006 ; Casarotto et al.,

2010). Aire corticale la plus étudiée, la stimulation du cortex moteur primaire évoque

plusieurs potentiels consistants : N15, P30, N45, P50-60, N100, P180, N280 (Du et al.,

2016).

L’excitabilité corticale motrice a été l’une des propriétés les plus étudiées par l’ana-

lyse des TEPs. Plusieurs études ont tout d’abord montré que les ondes précoces

comme la N15 et la P30 pouvaient être des indicateurs directs de l’excitabilité, leur

amplitude étant corrélée avec celle des PEMs induits (Ferreri et al., 2011 ; Mäki

and Ilmoniemi, 2010). D’autres travaux attribuent cette propriété aux ondes très

précoces (<10 ms), qui révéleraient directement la génération des volées descen-

dantes (voir 3.2.2) sans être contaminées par des processus plus tardifs (Veniero et al.,

2013, 2014). L’analyse de composantes si précoces pose néanmoins des problèmes
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méthodologiques conséquents, celles-ci étant fortement perturbées par l’artefact

d’impulsion et l’artefact musculaire (voir 7.2.2). La dyamique des signaux observés

par Veniero et al. (2013) à 5 et 8 ms est bien plus conséquente (600 µV environ)

que celle émanant de signaux purement neurophysiologiques (voir 2.3.4). Ainsi, un

indicateur EEG clair de l’excitabilité corticale motrice reste encore à trouver.

Il a également été montré que les réseaux inhibiteurs locaux pouvaient être évalués

au travers des TEPs. Des études pharmacologiques ont ainsi démontré que l’ampli-

tude de la N45 et de la N100 était reliée aux processus inhibiteurs et révélatrice des

neurotransmissions GABA-Aergique et GABA-Bergique respectivement (Ferrarelli

et al., 2010 ; Premoli et al., 2014a). Le lien entre la N100 et les processus inhibiteurs a

également été démontré par l’utilisation de tâches cognitives (Bonnard et al., 2009 ;

Nikulin et al., 2003 ; Spieser et al., 2010), ou de protocoles classiquement utilisés

lors de l’évaluation de l’EC motrice comme la LICI (voir 4.1.2) (Premoli et al., 2014b ;

Rogasch et al., 2013a).

Enfin, l’étude des topographies et de la localisation des sources corticales des TEPs

fait apparaître que la perturbation induite ne reste pas purement locale. Celle-ci

s’étend rapidement à d’autres aires corticales connectées à l’aire stimulée via ses

connexions cortico-corticales ou cortico-sous-corticales (Rogasch and Fitzgerald,

2013 ; Strafella et al., 2004). Fait intéressant, ces activités locales et distribuées dé-

pendent grandement de la localisation des aires stimulées (Figure 7.4a). Cependant,

il est difficile d’extraire de la littérature leurs spécificités régionales à des fins compa-

ratives : la localisation des aires stimulées hors M1 n’est jamais exactement similaire ;

les méthodes d’acquisition ou de traitement utilisées diffèrent grandement et évo-

luent rapidement avec le temps.

Dynamiques cérébrales

Le couplage TMS-EEG a également permis l’étude extensive des dynamiques céré-

brales. En effet, il apparaît que les impulsions TMS induisent des rythmes corticaux,

que celles-ci soient délivrées de façon simple ou répétée selon une certaine fréquence.
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FIGURE 7.4 – Exemples de traitements et d’applications en TMS-EEG. a : potentiels évo-
qués par la TMS (TEPs), révélant à la fois l’excitabilité corticale et la connectivité propres à
chaque aire, d’après Rogasch et al. (2014). b : dynamiques cérébrales. Les impulsions TMS
entraînent des fréquences naturelles de résonance propres à chaque aire, d’après Rosanova
et al. (2009). c : connectivité fonctionnelle et anatomique. Le pourcentage de propagation
inter-hémisphérique du signal EEG suite à la stimulation du DLPFC et de M1 corrèle res-
pectivement avec la fraction d’anisotropie du genou et des fibres motrices du corps calleux
(en rouge), d’après Voineskos et al. (2010). d : étude des réseaux corticaux par TMS-EEG.
L’influence de l’impulsion TMS ne reste pas purement locale, mais se propage le long des
réseaux corticaux dont l’aire ciblée fait partie, d’après Bortoletto et al. (2015). 159
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Il a notamment été observé que les populations neuronales stimulées généraient

des oscillations différentes selon leur localisation au sein du cortex, révélant ainsi

des fréquences naturelles de résonance propre à chaque aire (Figure 7.4b) (Rosanova

et al., 2009). En accord avec certaines connaissances relatives à l’origine de chaque

rythme (voir 2.3.3), la stimulation induit des oscillations dont la fréquence croît

selon l’axe postero-antérieur, d’ondes α pour les aires pariéto-occipitales aux ondes

β et γ pour les aires frontales. La stimulation du cortex moteur induit quant à elle les

deux composantes du rythmeµ, à 10 et 20 Hz environ (Brignani et al., 2008 ; Fuggetta

et al., 2005 ; Paus et al., 2001). Etant donné que les oscillations observées sont en

phase avec les impulsions délivrées (Ferrarelli et al., 2008 ; Paus et al., 2001), et que de

plus elles ne sont modulées ni par la puissance (Fuggetta et al., 2005 ; Rosanova et al.,

2009), ni par la fréquence de stimulation (Brignani et al., 2008 ; Veniero et al., 2011),

il a été proposé que la TMS ne ferait que ré-initier des oscillations spontanées plutôt

que de les induire de façon directe (Rogasch and Fitzgerald, 2013). Thut et al. (2011)

ont confirmé ce phénomène d’entraînement en montrant que des trains successifs

de rTMS à 10 Hz au niveau du pariétal induisent une augmentation progressive

de l’amplitude des oscillations α, et que cet entraînement dépend de la phase des

oscillations en cours. Enfin, de nombreux autres champs d’investigation en neuros-

ciences cognitives peuvent être couverts grâce à l’analyse de ces oscillations, comme

l’étude de la perception et de l’attention visuelle, où il apparaît que la phase et la

puissance des rythmes α au niveau du cortex visuel jouent un rôle primordial pour

le bon déroulement de ces processus (Dugué et al., 2011 ; Herring et al., 2015).

Connectivité

Outre les propriétés locales des populations neuronales stimulées, l’analyse des ac-

tivités induites par la TMS permet également l’étude des réseaux corticaux. En effet,

les ondes observées seraient en partie représentatives de l’activation des réseaux

corticaux auxquels est connectée l’aire ciblée (Bortoletto et al., 2015 ; Miniussi and

Thut, 2009 ; Siebner et al., 2009). Ce phénomène est déductible de l’observation de la

localisation des sources impliquées dans la génération des ondes tardives des TEPs
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(Casali et al., 2010 ; Zanon et al., 2013). De plus, Voineskos et al. (2010) ont montré un

lien entre cette connectivité fonctionnelle et la connectivité anatomique. En effet, la

propagation inter-hémisphérique de l’activité évoquée est directement corrélée avec

la qualité des connexions inter-hémisphériques de l’aire ciblée, mesurée par tracto-

graphie IRM (Figure 7.4c). Il a été proposé que le couplage TMS-EEG pourrait ainsi

permettre l’étude des réseaux corticaux au repos ou lors d’une tâche cognitive, par

l’analyse de la distribution des activités selon que les sites stimulés sont des modules

ou des centres de différents réseaux ou sous-réseaux (Figure 7.4d) (Bortoletto et al.,

2015 ; Garcia et al., 2011). Une récente étude concernant les réseaux corticaux au

repos illustre bien cette propriété (Bonnard et al., 2016). Son objectif était de tester

l’hypothèse selon laquelle l’activation du réseau par défaut (DMN, pour default

mode network) serait corrélée avec une augmentation du rythme α. Les résultats

font effectivement apparaître que le niveau d’entraînement des ondes α spontanées

est plus important lorsque l’aire stimulée s’avère être un nœud appartenant au DMN,

plutôt qu’à d’autres réseaux comme le réseau attentionnel dorsal.

7.3.2 Applications cliniques

Les applications cliniques du couplage TMS-EEG résident principalement dans le

diagnostic de diverses pathologies et dans la recherche de marqueurs prédictifs des

effets des neuromodulations induites par la rTMS ou par d’autres techniques de

stimulation corticale (Farzan et al., 2016). Nous nous focaliserons principalement

sur les travaux liés aux possibles applications des résultats de notre troisième étude

(voir 8.4).

La caractérisation de la réponse EEG évoquée par la TMS à des fins de diagnostic a

été étudiée pour de nombreuses pathologies neurologiques et psychiatriques. Il a

par exemple été montré une baisse de la puissance (Ferrarelli et al., 2008) et de la

fréquence (Canali et al., 2015) des oscillations γ induites au niveau du lobe frontal

chez les patients atteints de troubles de l’humeur (dépression sévère et bipolaire)

ou de schizophrénie (Figure 7.5a). Selon les auteurs, cette baisse suggérerait un
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FIGURE 7.5 – Exemples d’applications cliniques en TMS-EEG. a : biomarqueur des troubles
psychiatriques. Les patients souffrants de dépression bipolaire, sévère, ou de schizophrénie
présentent une baisse de la fréquence principale d’oscillations γ induites par la stimulation
du lobe frontal, d’après Canali et al. (2015). b : étude de l’intégrité du tissu cortical par
cartographie fonctionnelle pré-chirurgicale. Une aire lésionnelle (à droite) n’induit aucune
activité évoquée contrairement à la stimulation d’une aire saine (à gauche), d’après Gosseries
et al. (2015). c : diagnostic différentiel entre l’état de conscience minimale (MCS) et l’état
végétatif (VS), n’induisant aucune réponse latente et distribuée, d’après Ragazzoni et al.
(2013). d : prédicteur de réponse aux cures rTMS. Les patients dépressifs répondeurs (R) aux
cures rTMS présentent d’avantage de rythmes cérébraux spontanés à basse fréquence que
les non répondeurs (NR), d’après Woźniak-Kwaśniewska et al. (2015).
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déficit au niveau des réseaux inhibiteurs GABA-ergique. Frantseva et al. (2012) ont

également souligné une plus grande distribution des activités évoquées chez les

patients schizophrènes, évoquant un trouble de la connectivité corticale. L’étude

de la connectivité et de l’excitabilité corticale apportent également des informa-

tions pertinentes dans le cadre de maladies neurodégénératives, comme la maladie

d’Alzheimer (Ferreri et al., 2016 ; Julkunen et al., 2011a), de la douleur chronique

(Barr et al., 2012), ou encore de la plasticité corticale lors du vieillissement normal

et pathologique (Pascual-Leone et al., 2011). Enfin, ces indicateurs pourraient se

révéler pertinents dans le cadre d’investigations fonctionnelles pré-chirurgicales,

afin d’évaluer l’intégrité du tissu cortical (Figure 7.5b) (Gosseries et al., 2015).

Sur un autre sujet, il a été montré que les caractéristiques des TEPs étaient sen-

sibles aux différentes phases du sommeil, dont notamment la phase de sommeil

profond (Massimini et al., 2005, 2010). En effet, on observe durant cette phase une

augmentation de l’excitabilité corticale au détriment d’une chute de la connectivité

du pré-moteur : l’activité évoquée locale et précoce est plus puissante qu’en phase

d’éveil, alors que l’activité distribuée et tardive devient quasiment nulle. Les impli-

cations de ces résultats sont potentiellement importantes, car la phase de sommeil

profond est en lien étroit avec les processus de conscience, impactés à la suite de

certaines lésions cérébrales ou AVC. Ainsi, Ferrarelli et al. (2010) se sont premiè-

rement attachés à répliquer ces résultats lors de pertes de conscience provoquées

pharmaceutiquement. Il a ensuite été montré que l’étude de l’excitabilité et de la

connectivité corticale pouvait aider dans le diagnostic différentiel entre les états

végétatifs et les états de conscience minimale (Ragazzoni et al., 2013). Ces derniers

semblent en effet conserver des caractéristiques proches des contrôles sains, contrai-

rement aux états végétatifs qui engendrent de fortes perturbations similaires à celles

observées lors de pertes de conscience (Figure 7.5c).

Enfin, le couplage TMS-EEG a permis l’évaluation des effets à long terme des neuro-

modulations induites par rTMS et, par extension, des cures de rTMS. De nombreux

travaux se sont intéressés à ce sujet dès l’apparition du couplage TMS-EEG (Thut

and Pascual-Leone, 2009). De façon générale, ils confirment les effets inhibiteurs et
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excitateurs des neuromodulations induites (taille d’effet moyenne de 30%), en parti-

culier pour les protocoles conventionnels à basse (1 Hz) et haute fréquence (5-20 Hz)

respectivement, et révèlent que leur durée varie de quelques dizaines de minutes

à plus d’une heure pour les protocoles de TBS. Ces effets ont été mesurés par le

biais de divers indicateurs, comme la modulation des caractéristiques des potentiels

évoqués — somesthésique, auditif ou visuel — ou encore par l’étude des rythmes

cérébraux de repos. Concernant ce dernier point, Woźniak-Kwaśniewska et al. (2014)

ont récemment observé une diminution des oscillations basses fréquences suite

à la neuromodulation du DLPFC, et ce, quel que soit le protocole utilisé (rTMS 1

et 10 Hz, iTBS et cTBS). De façon intéressante, ce résultat a récemment été repro-

duit en étudiant l’effet d’une cure rTMS haute fréquence chez le patient atteint de

dépression bipolaire et sévère (Woźniak-Kwaśniewska et al., 2015). Les résultats

montrent de plus que le niveau des rythmes basse fréquence mesurés en amont de

la cure pourrait être un bon prédicteur de la réponse aux cures (Figure 7.5d). Les

patients répondeurs présentent en effet à l’inclusion un niveau basal plus haut que

les non-répondeurs, et donc peut-être plus à même d’être modulé par une cure de

rTMS.
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8 Cytoarchitectonie fonctionnelle par

couplage TMS robotisée - EEG

Ce chapitre présente le concept de cytoarchitectonie fonctionnelle, comme nouvelle

technique d’imagerie fonctionnelle permettant la parcellisation in vivo du cortex

chez l’Homme. Elle associe la TMS robotisée à l’enregistrement de l’activité EEG afin

de cartographier les propriétés dynamiques des microcircuits corticaux locaux. Le

concept de cytoarchitectonie fonctionnelle repose sur l’analyse régionale de ces pro-

priétés, ainsi que sur la synthèse des connaissances actuelles concernant le couplage

TMS-EEG et le lien entre cytoarchitectonie et activité électrophysiologique. Après un

rappel concernant le domaine de la parcellisation anatomique et fonctionnelle du

cortex, le principe de la cytoarchitectonie fonctionnelle est explicité en détail. Enfin,

la troisième étude apportant la preuve de concept de cette nouvelle méthodologie

est présentée.
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8.1 Parcellisation du cortex

La parcellisation de tout ou partie du cortex est l’un des champs les plus étudiés

en neurosciences depuis ses débuts. Son objectif est d’établir une cartographie cor-

ticale permettant de délimiter spatialement différentes aires fonctionnelles selon

certaines caractéristiques anatomiques locales ou de connectivité (Cloutman and

Lambon Ralph, 2012). Les connaissances fondamentales apportées par ces carto-

graphies relatives à l’organisation et au fonctionnement du cortex apparaissent

précieuses pour la mise en place de modèles computationnels complexes (Ritter

et al., 2013), ou l’évaluation de certaines pathologies neurologiques et psychiatriques

(Kates et al., 2002 ; McCormick et al., 2006 ; Serra et al., 2013).

8.1.1 Architecture locale

La recherche de frontières anatomiques précises se fonde originalement sur l’hy-

pothèse que la structure locale déterminerait la fonction (Zilles and Amunts, 2010).
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Ainsi, Brodmann (1909) proposait dès 1908 son célèbre atlas définissant la parcel-

lisation du cortex chez l’Homme en 52 aires, d’après des analyses histologiques

post mortem du tissu cortical. Cet atlas, encore majoritairement utilisé de nos jours,

se base sur la cytoarchitecture locale, c’est-à-dire sur l’arrangement et la disposi-

tion des différentes couches corticales (Figure 8.1a). Une même aire regroupe alors

les régions corticales géographiquement voisines présentant une cytoarchitecture

identique. Depuis, d’autres mesures basées sur des caractéristiques locales comme

la myéloarchitecture (motifs de myélinisation des fibres nerveuses) (Glasser et al.,

2014), ou encore la réceptoarchitecture (arrangement et nature des récepteurs sy-

naptiques) (Gallay et al., 2012), ont été utilisées pour proposer des cartographies

corticales alternatives. Enfin, depuis l’apparition de l’IRM haute résolution, certaines

de ces caractéristiques structurelles locales peuvent désormais être évaluée in vivo

chez l’Homme (Amunts et al., 2007 ; Rowley et al., 2015).

8.1.2 Connectivité

Si l’hypothèse du lien entre structure et fonction peut se vérifier pour certaines

aires sensorielles primaires organisées en unités distinctes de traitement (colonnes

corticales), il est admis qu’il n’en va pas de même pour les processus cognitifs plus

complexes nécessitant l’implication de réseaux distribués (Cloutman and Lam-

bon Ralph, 2012). L’architecture des connexions d’une aire cérébrale serait l’une

des caractéristiques fondamentales permettant la détermination de sa fonction

(voir 2.2.4), et l’étude des motifs de connectivité permettrait également la délimita-

tion d’aires fonctionnelles distinctes (Cloutman and Lambon Ralph, 2012 ; Knösche

and Tittgemeyer, 2011). De nombreux travaux se sont intéressés à ce type de parcel-

lisation, par l’évaluation de la connectivité dite anatomique ou fonctionnelle par

IRM. La connectivité anatomique a pour objectif d’évaluer la présence ou l’absence

d’une connexion physique directe entre deux aires cérébrales. La connectivité fonc-

tionnelle s’intéresse quant à elle à mesurer le niveau de collaboration existant entre

celles-ci en se basant sur l’analyse de leur activité neuronale.
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FIGURE 8.1 – Exemples de parcellisations anatomiques et fonctionnelles. a : parcellisation
du cortex basée sur les caractéristiques cytoarchitectoniques locales, d’après Brodmann
(1909). b : parcellisation du thalamus basée sur la connectivité thalamo-corticale anatomique
(DTI, milieu) et fonctionnelle (fcMRI, haut). Les deux types de connectivité amènent à des
résultats concordants bien que parfois divergents (Overlap, bas), d’après Zhang et al. (2010).
c : parcellisation du cortex basée sur la connectivité fonctionnelle évaluée par IRMf. L’analyse
des motifs de fluctuations spontanées du signal BOLD permet la parcellisation du cortex en
7 réseaux différents, représentés ici par des couleurs différentes, d’après Yao et al. (2000).
d : lien entre cytoarchitecture locale et connectivité. La taille des neurones de la couche III
d’une aire corticale corrèle positivement avec son niveau de connectivité global au reste du
cortex, d’après Heuvel et al. (2015).

La connectivité anatomique a principalement été étudiée grâce à l’analyse de la

tractographie par IRM de diffusion. Cette technique permet, entre autres, de recons-

truire les fibres nerveuses présentes dans la matière blanche et donc de reconstituer

l’architecture des connexions de chaque aire (Figure 8.1b) (Zhang et al., 2010). La
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connectivité fonctionnelle peut quant à elle être évaluée grâce à diverses techniques

d’analyse de données d’IRMf. Par exemple, il est possible de mesurer cette connec-

tivité par l’étude de la corrélation inter-régionale des activités BOLD (ou de leurs

caractéristiques dynamiques), durant l’exécution d’une tâche cognitive ou au repos

(Figure 8.1c) (Craddock et al., 2012 ; Song et al., 2014 ; Yeo et al., 2011). La comparai-

son entre les résultats obtenus par les connectivités anatomique et fonctionnelle ne

permet pas à l’heure actuelle de conclure définitivement sur la relation qu’elles entre-

tiennent (Cloutman and Lambon Ralph, 2012). Certains travaux semblent montrer

une corrélation forte entre les niveaux de connectivité anatomique et fonctionnelle

entre deux aires corticales (Figure 8.1b) (Honey et al., 2010 ; Van Essen et al., 2013),

alors que d’autres montrent au contraire qu’une connectivité fonctionnelle peut

parfois être observée entre deux aires ne possédant pas de connexion anatomique

directe (Tyszka et al., 2011 ; Zhang et al., 2008, 2010).

8.1.3 Liens entre architecture locale et connectivité

Il est à noter que la distinction faite ci-dessus entre les notions de structure locale

et de connectivité est artificielle et ne sert uniquement qu’à classer les différentes

méthodologies et techniques d’imagerie de parcellisation. En effet, ces deux no-

tions sont fortement corrélées d’un point de vue neurobiologique. Il apparaît d’une

part que l’architecture locale d’une aire corticale influence la manière dont vont

être connectées les structures afférentes et efférentes à celle-ci (Felleman and Es-

sen, 1991). À l’inverse, les motifs de connections établis ou perturbés au cours du

développement normal ou pathologique peuvent profondément modifier la cytoar-

chitecture locale et la spécificité fonctionnelle de l’aire concernée (Majewska and

Sur, 2006 ; Pallas, 2001). Une récente étude a démontré un lien corrélationnel direct

entre ces deux échelles micro et macroscopique (Heuvel et al., 2015). Il apparaît

que certaines propriétés cytoarchitecturales locales observées par Economo and

Koskinas (1909), comme la taille des neurones de la couche III d’où partent les

connexions vers les aires corticales efférentes (cf. 2.2.2), corrèlent significativement

avec le niveau de connectivité anatomique globale (c’est-à-dire entre l’aire analysée
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et le reste du cortex) inféré d’après les données du Human Connectome Project

(Figure 8.1d) (Van Essen et al., 2013).

8.1.4 Limitations

Si les techniques de parcellisation décrites ci-dessus sont effectives et produisent

des atlas largement utilisés dans le domaine des neurosciences, elles possèdent

néanmoins certaines limitations. Premièrement, les plus précises de ces cartogra-

phies cytoarchitecturales sont basées sur des analyses histologiques post mortem,

limitant ainsi évidemment leur champ d’application. Deuxièmement, les indices de

connectivité anatomique mesurés in vivo par IRM de diffusion ne sont pas exempts

de sources d’erreur. Celles-ci sont variées, du bruit de mesure durant l’acquisition

des séquences, aux erreurs de modélisation durant la reconstruction des trajectoires

des fibres nerveuses (Cloutman and Lambon Ralph, 2012). Enfin, plusieurs travaux

remettent en question les résultats liés à la connectivité fonctionnelle inférée par

IRMf (Cloutman and Lambon Ralph, 2012). Les origines des fluctuations spontanées

du signal BOLD restent en effet méconnues et pourraient être en partie expliquées

par des phénomènes non reliés à l’activité neuronale, comme les activités cardiaques

ou respiratoires (Chang et al., 2009 ; van Buuren et al., 2009). La cytoarchitectonie

fonctionnelle proposée ci-après pourrait permettre de s’affranchir de certaines de

ces limites, par une technique de parcellisation in vivo et non invasive basée directe-

ment sur l’activité neuronale électrique.

8.2 Cytoarchitectonie fonctionnelle

8.2.1 Cytoarchitectonie et électrophysiologie

De très nombreux travaux montrent un lien étroit entre la cytoarchitectonie d’une

aire corticale et l’activité électrophysiologique mesurée dans son voisinage, et ce,

quelles que soient l’échelle étudiée et la technique utilisée, des populations neuro-

nales (LFP, pour local field potential) au cortex cérébral (EEG, MEG) (voir 8.2). Ici, et
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durant la suite de cette partie, la notion de cytoarchitectonie est à prendre au sens

large, de la cytoarchitecture locale aux motifs de connectivité de l’aire étudiée.

L’activité électrophysiologique dépend tout d’abord de certaines propriétés bio-

physiques intrinsèques aux cellules neuronales (voir 2). Des valeurs spécifiques

de constantes de temps membranaire, ou encore la présence de canaux ioniques

non-synaptiques capables de générer des cycles réguliers de polarisation et dépola-

risation membranaire, seraient nécessaires à la production des rythmes corticaux

(Aumann and Prut, 2015 ; Gray and McCormick, 1996 ; Wang, 2010). Sur une échelle

légèrement plus grande, il apparaît de plus que les propriétés dynamiques des si-

gnaux électrophysiologiques enregistrés dépendent de la couche corticale d’origine

des populations activées (Kajikawa and Schroeder, 2011 ; Keller et al., 2014).

La nature même des neurones activés influe également directement sur le champ

électrique induit. Par exemple, l’activité EEG et MEG mesurée en surface dépendrait

principalement de la densité des neurones pyramidaux de la couche V, les autres

types de neurones n’ayant qu’une influence limitée sur celle-ci (Figure 8.2a) (Mu-

rakami and Okada, 2006). D’autre part, certains rythmes cérébraux semblent ne

pouvoir être générés seulement que par un type de neurone, ou par une configura-

tion précise des microcircuits neuronaux. Bouyer et al. (1987) ont par exemple été

parmi les premiers à montrer que le rythme β moteur ne pouvait être généré qu’au

niveau d’aires corticales présentant des cellules pyramidales géantes (Figure 8.2b).

Les rythmes γ surviendraient quant à eux par l’activation de boucles formées par des

neurones pyramidaux et des interneurones inhibiteurs à décharge rapide (Buzsáki

and Wang, 2012 ; Wang, 2010). Cette configuration architecturale particulière amène-

rait à la synchronisation haute fréquence des décharges neuronales, par l’interaction

précise entre les potentiels post-synaptiques excitateurs, émis par les neurones py-

ramidaux, et inhibiteurs, induits par les interneurones (Figure 8.2c) (Salkoff et al.,

2015). Enfin, l’activité électrophysiologique est également influencée par certaines

caractéristiques topologiques, comme la forme du tissu cortical définissant la locali-

sation et l’orientation des dipôles équivalents aux populations neuronales activées

(voir 2.3.2). Fernández-Ruiz et al. (2013) ont par exemple montré l’influence de la
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FIGURE 8.2 – Liens entre cytoarchitectonie et électrophysiologie. a : simulation mathéma-
tique de l’amplitude du courant induit par le dipôle (moment dipolaire) équivalent aux
cellules pyramidales (PYR) de la couche V et III, aux cellules étoilées à épines (EE) et lisses
(EL) des couches IV et III. Le moment dipolaire le plus puissant est généré par PYR-V, d’après
Murakami and Okada (2006). b : origine du rythme β . Ces oscillations sont générées au
niveau des cellules pyramidales géantes présentes dans les structures motrices, représentées
ici chez le chat par des cercles noirs pleins, d’après Bouyer et al. (1987). c : origine du rythme
γ. Ces oscillations sont produites par la synchronisation précise de boucles neuronales
comprenant des cellules pyramidales et des circuits d’interneurones inhibiteurs à décharge
rapide (FS, pour fast spiking), d’après Salkoff et al. (2015). d : influence de la topologie du
tissu cortical sur la distribution spatiale des LFPs. La position et l’orientation spatiale des
populations neuronales activées au niveau du gyrus dentelé chez le rat influent sur les cou-
rants volumiques induits, d’après Fernández-Ruiz et al. (2013). e : lien entre tractographie
fonctionnelle et connectivité fonctionnelle. La stimulation corticale de l’aire de Broca (points
blancs) induit des CCEPs au niveau d’aires distantes (points verts) connectées à celle-ci. Il
apparaît que cette connectivité corrèle fortement avec la connectivité fonctionnelle inférée
par IRMf de repos (RSFC), d’après Keller et al. (2011).
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forme incurvée du gyrus dentelé quant à la conduction volumique des courants

induits par l’activation des populations neuronales (Figure 8.2d).

À plus grande échelle, les motifs de connectivité de l’aire corticale étudiée vont

également moduler les réponses électrophysioloqiques mesurées. Outre les nom-

breuses études menées en TMS-EEG à ce sujet (voir 7.3.1), cette propriété peut

être révélée de façon élégante grâce à la tractographie fonctionnelle, notion intro-

duite par Matsumoto et al. (2007). La tractographie fonctionnelle permet d’évaluer

directement la connectivité entre deux sites corticaux de façon causale, en obser-

vant la propagation d’une perturbation induite par stimulation électrique. Elle se

base pour cela sur l’observation des potentiels évoqués cortico-corticaux (CCEP),

représentant l’activité neuronale évoquée par la stimulation, enregistrés de façon

invasive en peropératoire par ECOG (Keller et al., 2014 ; Kunieda et al., 2015 ; Ya-

mao et al., 2014), ou par EEG intracrânien (David et al., 2010, 2013). L’analyse des

CCEPs permet alors d’inférer sur la connectivité cortico-corticale et ses caractéris-

tiques (latence, directionalité) (David et al., 2013). Keller et al. (2011) ont de plus

démontré que ce type de connectivité corrélait avec la connectivité fonctionnelle au

repos telle qu’évaluée par IRMf (Figure 8.2e). Certains modèles computationnels

comme les modèles causaux dynamiques (DCM) permettent également de simuler

et d’évaluer les variations de la dynamique des signaux électrophysiologiques en

fonction des motifs de connectivités entre aires corticales (David and Friston, 2003 ;

David et al., 2006). Il apparaît notamment que les réponses EEG évoquées au sein

de réseaux corticaux hiérarchiques distribués dépendent directement des motifs

laminaires de connectivité (David et al., 2005). Enfin, il semblerait que l’activité élec-

trophysiologique mesurée au niveau du scalp soit dans certains cas représentative de

phénomènes macroscopiques à l’échelle du système nerveux dans sa globalité. En

effet, une récente étude fait l’hypothèse que les oscillations β observées sur le cortex

moteur seraient le résultat de l’activation des boucles sensorimotrices comprenant

M1, S1 et les muscles, permettant ainsi le maintien des représentations motrices au

niveau cortical (Aumann and Prut, 2015).
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FIGURE 8.3 – Principe général sous-tendant le concept de cytoarchitectonie fonctionnelle.
a : réponse impulsionnelle. Tout système linéaire S peut être caractérisé par l’étude de sa
réponse impulsionnelle (signal bleu en sortie) à une brève perturbation (signal rouge en en-
trée). b : cytoarchitectonie fonctionnelle. L’analyse des propriétés dynamiques des réponses
impulsionnelles des aires corticales permet de classer celles-ci. Deux aires possédant des
propriétés cytoarchitecturale et de connectivité similaires (C et D) généreront des réponses
impulsionnelles aux caractéristiques dynamiques proches, et seront regroupées au sein du
même mode (2). La TMS joue le rôle de perturbation en entrée tandis que le signal EEG
mesure la réponse en sortie.

8.2.2 Principe général

Le concept de cytoarchitectonie fonctionnelle repose sur le lien étroit décrit ci-

dessus entre la cytoarchitecture d’une aire corticale et l’activité électrophysiologique

générée par celle-ci. Un des meilleurs moyens d’observer ses propriétés dynamiques
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est alors de mesurer la réponse impulsionnelle de l’aire étudiée. En théorie du signal,

la réponse impulsionnelle se définit comme la réponse en sortie d’un système suite

à une perturbation brève et soudaine (pic de Dirac) en entrée (Figure 8.3a). Dans le

cas des systèmes linéaires, cette réponse permet alors de déduire de nombreuses

propriétés de celui-ci (fréquence de résonance, amortissement, etc.) ainsi que de

prédire sa réponse à tout autre type d’entrée (Kunt, 1980). De façon analogue, la ré-

ponse d’une aire corticale à l’impulsion TMS contient des informations pertinentes

sur son excitabilité, sa connectivité et ses motifs oscillatoires intrinsèques, et donc

indirectement sur la cytoarchitecture des microcircuits neuronaux la composant. En-

fin, la parcellisation est rendue possible par la décomposition spatio-temporelle de

ces réponses. Les principaux modes émergeant de cette décomposition regroupent

alors les aires corticales partageant les mêmes propriétés dynamiques de réponse

(Figure 8.3b).

8.2.3 Acquisition et traitement des signaux

L’étude présentée ici propose de valider la preuve de concept d’une telle métho-

dologie. Pour cela, elle propose la cartographie de régions corticales distantes et

réparties de façon uniforme sur l’ensemble du cortex de façon bilatérale. L’utilisation

de la TMS robotisée est critique pour la réalisation d’un tel protocole, étant donné le

nombre important de cibles corticales retenues (18). Le déplacement automatique

de la bobine de stimulation permet en effet la stimulation séquentielle de l’en-

semble de ces cibles dans un temps raisonnable d’une demi-heure par hémisphère

(Figure 8.3b). Le pipeline des traitements utilisés pour parvenir à la cartographie

des dynamiques locales est détaillé de façon graphique sur les Figures 8.4 et 8.5,

en complément de sa description dans la partie Materials and methods de l’article

ci-après.
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FIGURE 8.4 – Pipeline des traitements utilisés pour l’étude de la cytoarchitectonie fonc-
tionnelle (1)
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FIGURE 8.5 – Pipeline des traitements utilisés pour l’étude de la cytoarchitectonie fonc-
tionnelle (2)
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8.3 Résumé

Les dynamiques cérébrales observées au repos dépendent de l’interaction à grande

échelle entre des populations neuronales oscillantes arrangées au sein de colonnes

corticales. Si les études de cytoarchitectonie ont montré que l’organisation structu-

relle de ces populations diffère selon les régions corticales, les spécificités régionales

de leur dynamique intrinsèque restent encore peu connues chez l’Homme. Ainsi,

nous avons développé une nouvelle méthodologie ayant pour but de cartographier

les propriétés dynamiques de ces microcircuits corticaux de façon non invasive,

en associant la stimulation magnétique transcrânienne robotisée et l’électroencé-

phalographie. Nous avons enregistré les réponses évoquées par la stimulation de

18 cibles corticales couvrant l’étendue du néocortex chez 22 volontaires sains. Un

pipeline de traitement des signaux a été spécialement développé afin de cartogra-

phier l’activité des source locales pour chaque cible corticale, activité montrant

des différences interrégionales, mais reproductibles entre hémisphères. De plus,

les signatures fonctionnelles des microcircuits corticaux ont été évaluées par la dé-

composition spatio-temporelle des activités des sources locales, permettant ainsi

d’en faire émerger ses principaux modes. Les aires corticales partageant les mêmes

propriétés dynamiques intrinsèques se regroupent alors de façon distribuée ou

isolée au sein de ces différents modes, certains présentant une signature spatiale

rappelant celle des réseaux de repos. Nos résultats apportent ainsi la preuve de

concept de la "cytoarchitectonie fonctionnelle", qui pourrait guider la parcellisation

du cortex chez l’Homme en se basant sur l’analyse de ses réponses intrinsèques aux

perturbations locales. Cette méthodologie ouvre de nouvelles perspectives pour la

modélisation du cerveau et la recherche de biomarqueurs physiopathologiques.

Ces travaux ont fait l’objet d’une communication écrite présentée lors de la 1st

International Brain Stimulation Conference à Singapour en mars 2015 [1] (Annexe B),

ainsi que d’un article publié dans la revue NeuroImage en mai 2016 [2]. La version

de l’article présentée dans la suite de cette partie est en tout point identique à la

version publiée, à l’exception de son formatage.
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Abstract

Brain dynamics at rest depend on the large-scale interactions between oscillating

cortical microcircuits arranged into macrocolumns. Cytoarchitectonic studies have sho-

wn that the structure of those microcircuits differs between cortical regions, but very

little is known about interregional differences of their intrinsic dynamics at a macro-

scale in human. We developed here a new method aiming at mapping the dynamical

properties of cortical microcircuits non-invasively using the coupling between robo-

tized transcranial magnetic stimulation and electroencephalography. We recorded the

responses evoked by the stimulation of 18 cortical targets largely covering the accessible

neocortex in 22 healthy volunteers. Specific data processing methods were developed

to map the local source activity of each cortical target, which showed inter-regional

differences with very good interhemispheric reproducibility. Functional signatures of

cortical microcircuits were further studied using spatio-temporal decomposition of lo-

cal source activities in order to highlight principal brain modes. The identified brain

modes revealed that cortical areas with similar intrinsic dynamical properties could be

distributed either locally or not, with a spatial signature that was somewhat reminiscent

of resting state networks. Our results provide the proof of concept of “functional cytoar-

chitectonics”, that would guide the parcellation of the human cortex using not only its

cytoarchitecture but also its intrinsic responses to local perturbations. This opens new

avenues for brain modelling and physiopathology readouts.
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1. Introduction

Brain dynamics at rest depend on the large scale interactions between local oscil-

lators that correspond to cortical microcircuits arranged into macrocolumns (Jones,

2000). Cytoarchitectonic studies have shown that the structure of those microcircuits

differs between cortical regions (Brodmann, 1909 ; Economo and Koskinas, 1909), but

very little is known experimentally about interregional differences of their intrinsic dy-

namics at a macro-scale. In animal studies, there are some data relating specific cell

types or processes to specific brain oscillations, e.g. giant pyramidal cells to beta os-

cillations in the motor cortex of the cat (Bouyer et al., 1987) or synaptic synchrony

between excitatory pyramidal neurons and inhibitory interneurons to gamma oscil-

lations in mouse entorhinal cortical slices (Salkoff et al., 2015). In humans, indirect

evidence between brain dynamics and cytoarchitectonics from post-hoc correlation

analysis of cortical maps has been suggested from analysis of resting state functional

MRI spectral properties (Song et al., 2014). A significant association between cytoarchi-

tectonic features of human cortical organization, in particular the size of layer 3 neu-

rons, and whole-brain cortico-cortical connectivity has been recently identified, and

suggests existing relationships between microscale cytoarchitectonics and macroscale

connectomics (Heuvel et al., 2015). Because knowing how cytoarchitectonics influence

brain dynamics is of outmost importance to increase our understanding of brain func-

tioning, for example by developing more biologically grounded neuronal models in sil-

ico (Roy et al., 2014), we develop here a new experimental method using transcranial

magnetic stimulation (TMS) to map the dynamical properties of human local corti-

cal microcircuits non invasively. We mainly assume that the dynamical properties of

neuronal responses to direct local perturbations depend on the way neurons are in-

terconnected within cortical macrocolumns, i.e. local cytoarchitecture, and beyond,

i.e. interregional laminar pattern of connections (Crick and Koch, 1998). Operationally,

we propose that spatio-temporal decoding of local responses to distributed focal brain

stimulations may give rise to the possibility of studying functional cytoarchitectonics,

that is the study of intrinsic dynamics of cortical microcircuits in vivo.

TMS consists of the generation of a transient magnetic field by a coil placed over

the scalp, which induces electrical currents on the cortical surface (Wassermann and
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Epstein, 2012) that activate responsive neurons (Mueller et al., 2014). Originally de-

signed in order to better understand the actual effect of TMS and repetitive TMS on the

ongoing neural activity, the coupling between TMS and electroencephalography (EEG)

has recently given new insights regarding the nature and the properties of both the lo-

cal neuronal microcircuits as well as their long-range connectivity (Miniussi and Thut,

2009 ; Gosseries et al., 2015 ; Bortoletto et al., 2015). These features can be assessed by

the study of TMS evoked potentials (TEPs) (Ilmoniemi et al., 1997 ; Lioumis et al., 2009 ;

Casarotto et al., 2010). TMS-EEG coupling also allows to study local and distributed

brain oscillations at rest (Rosanova et al., 2009) or during sensorimotor (Fuggetta et al.,

2005 ; Löfberg et al., 2013 ; Picazio et al., 2014) or cognitive tasks (Mattavelli et al., 2013 ;

Rogasch and Fitzgerald, 2013 ; Vernet et al., 2015). TEPs were recorded over a large

diversity of cortical areas including M1, frontal, parietal, and occipital lobes. As ex-

pected from the heterogeneity of cortical microcircuits and long range connectivity,

TEPs showed distributed spatio-temporal patterns specific to each stimulated area, in

terms of both spectral and spatial signatures (Rosanova et al., 2009 ; Cona et al., 2011 ;

Thut et al., 2011). However, existing literature suffers from the diversity of the TMS

parameters and of the EEG signal processing methods employed, which prevents any

accurate understanding of the spatial organization of local cortical microcircuits’ prop-

erties amongst cortical regions.

In this study, we fully revisited the methods required to obtain an accurate mapping

of dynamical properties of local microcircuits. Our methodology was based on the cou-

pling of EEG recordings with neuronavigated and robotized TMS. Robotized TMS was

critical because it allowed the automatic and precise positioning of the coil over a se-

ries of cortical targets (Ginhoux et al., 2013), thereby making possible the stimulation

of a large number of cortical targets within a unique recording session. EEG processing

methods were developed to estimate the early components of cortical current densities

generating TEPs, locally for each cortical target, leading to a local source activity (LSA)

map. Further spatial clustering on time-frequency properties of such local source ac-

tivity was finally used to estimate the main cortical modes supposedly generated by the

regional differences in cytoarchitecture and local microcircuitry.
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2. Materials and methods

2.1. Subjects

This study was approved by the ethical committee of Grenoble University Hospital

(ID RCB: 2013-A01734-41), and registered on ClinicalTrials.gov (number NCT02168413).

Twenty-two French native-speaker healthy volunteers (14 males, aged 29.6 ± 10.1 years

old) gave their written consent prior to the experiment and received payment for their

participation. None of them had either history of psychiatric or neurological disorders,

or history of alcohol or substance abuse. They were free of any medicinal treatment

likely to modulate their cortical excitability levels.

2.2. Acquisition parameters

Protocol design

MRI and TMS acquisitions were performed at IRMaGe MRI and Neurophysiology fa-

cilities (Grenoble, France). First, cerebral anatomical T1-weighted MRIs were acquired

at 3T (Achieva 3.0T TX, Philips, Netherlands). The subjects were then prepared for the

TMS-EEG experiment (EEG cap mounting), while their MRI were being processed in

order to define the cortical targets. A co-registration step, necessary for the neuronavi-

gation system, was performed. The resting motor threshold (rMT) was assessed during

a classical motor CE session (see below). Finally, one TMS-EEG mapping session per

hemisphere was performed (30 min each), separated by a 15 min break. The order of

the stimulated hemispheres was counterbalanced between subjects.

TMS parameters

Biphasic TMS pulses were delivered on a posterior to anterior direction using a Mag-

pro Cool B65-RO butterfly coil (MagVenture A/S, Denmark) plugged in a MagPro x100

TMS stimulator (MagVenture A/S, Denmark), and guided by a Localite neuronavigation

system (Localite GmbH, Germany). The coil was handled automatically using a TMS-

robot (Axilum Robotics, France). The rMT was assessed on the position eliciting the

greatest motor evoked potential (MEP) on the contralateral first dorsal inter-osseous

muscle. The MEPs were recorded using a Dantec Keypoint portable EMG recording

system (Natus Medical Inc., USA). Using the threshold hunting method (Awiszus, 2003),

the rMT was defined as the stimulation intensity that evoked a 50 µV MEP with a 50%

probability.

Both hemispheres were symmetrically stimulated. TMS-EEG mapping of a single

hemisphere was performed in one session by recording the EEG activity evoked by the

8.4. Article 3

183



Figure 1: Cortical mapping procedure. a: cortical targets used for the mapping procedure.
Entry points and coil orientations are shown in green; cortical targets are in blue. Targets are
symmetrically distributed on both hemispheres. b: robotized sequence of stimulations. The
snapshots show the position of the robotized arm throughout the mapping procedure of the left
hemisphere, from the anterior to the posterior sites. Snapshots are sorted into time order from
top left to bottom right, except for Sham condition performed above M1 in this example (see
main text).

successive stimulation of 9 cortical targets defined in the standard Montreal Neuro-

logical Institute referential ([± x y z] in mm). The coil followed a predefined robotized

sequence of stimulation, going from the anterior to the posterior parts of the brain (Fig-

ure 1): inferior frontal gyrus (IFG, [60 24 13]), dorso lateral prefrontal cortex (DLPFC,

[42 42 30]), middle frontal gyrus (MFG, [±34 14 62]), anterior part of the supplemen-

tary motor area (SMA, [±6 8 72]), primary motor cortex (M1, [±36 -33 64]), superior

temporal gyrus (STG, [±67 -23 10]), superior parietal lobule (SPL, [±8 -62 70]), inferior

parietal lobule (IPL, [±53 -52 51]), and superior occipital lobe (SOL, [±25 -87 33]). The

Chapitre 8. Cytoarchitectonie fonctionnelle par couplage TMS robotisée - EEG

184



target coordinates were projected back on each subject’s individual anatomy using the

inverse spatial transform given by the MRI normalization procedure of SPM8 software

(www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm8). The coil was placed on a posterior to anterior direction,

with an angle of 45 ◦ to the nasion-inion axis, except for M1 (perpendicular to the pri-

mary motor gyrus), SMA (5◦), STG and SOL (perpendicular to the axial plane). These

angles were used according to the mechanical constrains introduced by robot’s motion,

while keeping standard coil orientations used in the literature if possible (Janssen et al.,

2015). The sham condition consisted of stimulating 3 to 5 cm above one of the corti-

cal targets (randomly distributed between subjects) at the highest intensity used within

each subject (see below), in order to produce a click sound of maximum intensity. Each

cortical target was stimulated during 2 min 30 s at instantaneous frequency around 0.5-

0.7 Hz in a random manner, so that no phase effect could build up as demonstrated

by others on corticospinal excitability (van de Ruit et al., 2014). This led to an aver-

age number of 90 trials per stimulation point. The intensity was fixed at 120% of rMT,

and adjusted according to the scalp-cortex distance measured from subject’s anatom-

ical MRI using the Stokes formula (Stokes et al., 2005, 2007). During each stimulation

sequence, the subject was told to relax (resting state) and to stare at a black cross lo-

cated on the opposite wall. Subjects were also listening to white noise through active

noise cancellation intra-auricular earphones (Bose QC 20, USA) in order to limit the in-

fluence of the auditory processing of the TMS click on the ongoing EEG activity. The

sound level was adjusted individually to each subject, until the TMS click delivered at

95% of the stimulator output became barely audible. A thin layer of soft plastic was

placed on the coil surface in order to limit both sensory and auditory feedbacks to the

subject.

EEG acquisition

EEG was recorded using a 64 channels TMS compatible system (BrainAmp DC am-

plifiers and BrainCap EEG cap, Brain Products GmbH, Germany). The EEG cap was

placed at the beginning of the experiment following the 10-20 standard system. Elec-

trooculogram of the right eye was recorded using one of the 64 electrodes. The elec-

trode impedances were adjusted and kept under 5 kOhms using conduction gel. The

impedance levels were checked and corrected if needed before the two TMS-EEG ses-

sions. The signal was recorded using the amplifier in DC mode, filtered using a 500 Hz

anti-aliasing low-pass filter, and finally digitized at 1 kHz sampling frequency. Electrode

Fz was used as reference during the recording. The channel coordinates relative to the
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subject’s scalp were measured at the end of the experiment using the neuronavigation

system.

2.3. EEG processing

EEG signals were processed using Fieldtrip (Oostenveld et al., 2011) and Brainstorm

3 (Tadel et al., 2011) softwares, and other custom scripts written in Matlab (The Math-

Works Inc., USA).

Preprocessing

EEG signals were pre-processed semi-automatically based on the methodology de-

scribed in Rogasch et al. (2014), for each condition (18 targets and 1 sham) and each

subject. First, the channels showing electrical noise (flat signal or peak-to-peak ampli-

tude superior to 100 µV ) spanning more than 15% of the trials were discarded from

the analysis (on average, 1.53±2.08 channels per condition). EEG signals were then

epoched around the TMS pulse, using a -200 to +1000 ms time window of interest. TMS

artifacts were discarded by cutting out the -5 to +15 ms period surrounding the TMS

pulses. Two rounds of independent component analysis (ICA) were then applied in

order to remove noise remaining in the signal. The first ICA suppressed the muscle ar-

tifacts, while the second aimed at removing the decay artifact, ocular activity, auditory-

evoked potentials and other noise-related artifacts (Rogasch et al., 2014). Before the

second ICA, the signal was spline interpolated over the -5 to +15ms period, band-pass

filtered (1-80 Hz), re-referenced using the average reference, and cleaned from bad tri-

als (leading to a mean of 77.7±7.2 trials left per condition). The ocular components

were automatically identified using a threshold of 0.7 on the correlation product ρ be-

tween the spatial topographies of the components and a template of typical horizontal

eye movements and blinks build from our own database by averaging over subjects.

Other artifact components (decay, auditory-evoked potentials and other noises) were

detected by thresholding the z-score (above 4) of their mean activity against the pre-

stimulus period, and by visual inspection. On average, 19.2 (±7.7) components were re-

moved from the signal. Cleaned EEG time series were reconstructed using the remain-

ing components and any isolated channel still showing remaining noise was discarded

from further analysis. Time series of rejected channels were finally inferred using the

activity averaged over their neighboring channels.
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TMS evoked potentials (TEPs)

TEPs were computed for each condition and subject by averaging over trials, using

a baseline normalization (z-scoring) over the -200 to -5 ms period. The grand average

TEP was obtained for each TMS target by averaging across subjects.

TEP source reconstruction

TEP source reconstruction was performed following the default procedure proposed

in Brainstorm 3 software (Tadel et al., 2011). First, the cortex and head meshes (15000

and 10000 vertices respectively) of each individual were generated using the automated

MRI segmentation routine of FreeSurfer (Reuter et al., 2012). The locations of EEG

electrodes were co-registered on each subject’s anatomical MRI. The forward model

was then computed using the symmetric Boundary Element Method developed in the

openMEEG freeware, using default values for conductivity and layer thickness (Gram-

fort et al., 2010). The full noise covariance matrix was then computed for each subject

using the temporal concatenation of the baseline periods of all conditions. Sources

were distributed orthogonally to the cortical surface and their amplitudes were esti-

mated using the default values of the Brainstorm implementation of the whitened and

depth-weighted linear L2-minimum norm solution. The source amplitudes were finally

normalized (z-score against pre-stimulation baseline).

Local source activity maps

The LSA map was constructed in order to represent the cortical response to TMS

within the region of interest (ROI) centred on each target, for all the 18 stimulated sites

simultaneously (Figure 2). ROIs were created on each individual anatomy using a mean

spatial extent of 10 cm2, covering about 50-60 vertices of cortical mesh. The LSA time

series of ROI i and subject k , S k
i

, was obtained by extracting the first mode of the prin-

cipal component analysis decomposition of the source time series evoked by the stim-

ulation of the corresponding stimulation target over all the vertices within ROI i . This

corresponds to a single LSA time series per ROI. For display purposes, the LSA map was

created by projecting back the group average (grand average of absolute values) of LSA

time series of each ROI on a canonical brain (using Colin27 template). LSA values were

interpolated in between ROIs using the Shepard’s weighting of 3D nearest-neighbor in-

terpolation in order to assign a LSA value to every node of the cortical mesh.
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Figure 2: Generation of the LSA map. Sources of TEPs to each stimulated region (red cross) are
first estimated. Local cortical responses (LSA time series S k

i ) are then inferred from source time
series averaged from ROIs centered on each cortical target (black circles). The LSA map is finally
generated using spatial interpolation of the group average (grand average of absolute values) of
LSA time series.

LSA mode analysis

In order to attempt to connect LSA responses to underlying cytoarchitectonic prop-

erties through the identification of brain modes, we proceeded to a group ICA analy-

sis. We assumed here that the neuronal populations participating to the same modes

show the same dynamical signatures because of shared cytoarchitectonics. The group

ICA was performed on the LSA time series S k
i

of each ROI i and subject k on the TEP

period of interest (from -50 to +400 ms). Here, we assumed no interhemispheric dif-

ferences, and thus considered the left and right LSA responses as a repeated measure-

ment of the same process. The LSA group (over subjects and hemispheres) ICA was

performed after the concatenation of LSA matrices along the temporal dimension (Cal-

houn et al., 2009), leading to a group LSA matrix M , where Mi = [S
1
i

. . .S k
i

. . .S K
i
]. M is

of size [L/2 2N K ], where L is the number of targets (18), N the number of time bins

and K the number of subjects (22). The matrix M was thus decomposed into L/2 (9)

independent components (data dimension) using the logistic infomax ICA algorithm
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(Bell and Sejnowski, 1995) with the natural gradient feature from Amari, Cichocki Yang

(Delorme and Makeig, 2004). The dynamical signature of each component in each in-

dividual was finally assessed by means of its time/frequency (TF) decomposition ob-

tained using Morlet wavelet transform between 9 and 50 Hz (window width of 7 cycles,

0.5 Hz bandwidth). Individual TF maps were normalized (z-score against baseline) and

averaged across subjects. The output of the LSA mode analysis results are maps show-

ing ROIs sharing common neuronal signatures, as exemplified by their time frequency

decomposition.

Statistics

Significant spatial differences in the LSA map across stimulated areas were assessed

over time using the Skillings-Mack test (Chatfield and Mander, 2009). This test is de-

rived from the Friedman test (non-parametric equivalent of the repeated measures ANO-

VA test) and can handle missing data. Because the same test was run at every time

sample, p-values were temporally corrected: Differences were considered as significant

at p<0.05 for at least 20 consecutive time bins (Blair and Karniski, 1993 ; Carota et al.,

2009). The between subjects variability and the reproducibility of the LSA map was

estimated over time by computing Spearman correlations between the LSA map ob-

tained with all the 22 subjects, and LSA maps obtained with random subsets of subjects.

100 maps were computed for each time sample and each random subsets containing

from 5 to 20 subjects. Statistical dependences between LSA and other experimental

values were computed using Spearman correlations. Statistical significance of TF maps

of ICA components was obtained using paired comparisons against baseline. A non-

parametric Wilcoxon test was performed per time-frequency bin, and the resulting p-

values were spatio-temporally corrected. Differences were considered as significant at

p<0.05 for at least 20 consecutive time bins and 3 adjacent frequencies (tiles of 20 ms x

1.5 Hz).

3. Results

Most of the subjects went through the entire mapping procedure without any major

issue at an intensity of 120% of rMT. However, three subjects reported painful sensa-

tions during the stimulation of IFG and STG. Stimulation intensity was then lowered

down (minimum of 105% of rMT) for those three subjects when targeting IFG and STG.

The TMS pulses still remained painful for one subject thus the experiment was stopped.
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In addition, one subject experienced drowsiness during the stimulation of some targets,

which made the corresponding data not useable. In summary, we did not process the

data of these four subjects for left IFG, of two subjects for left and right STG, and of one

subject for left and right IPL, left and right SOL, right IFG, right DLPFC, right SMA, and

right M1.

3.1. TMS evoked potential

Figure 3 summarizes the different preprocessing steps used to estimate the TEPs.

Figure 4 shows grand-average TEPs for the stimulation of the left hemisphere, the TEPs

corresponding to the right hemisphere being very similar though mirrored along the

interhemispheric axis. The sham condition did not show any significant activity, which

suggests that the responses observed for real stimulations were not due to confounding

auditory responses to TMS clicks. The earliest components (<60 ms) were rather focal

under the target, indicating the activation of local neuronal populations. The largest

activity within this period was generated by the stimulation of M1 (P30 component). In

opposite, IPL was the least activated area, showing no activity pattern above baseline

level. Larger amplitude responses could be observed after 60 ms for each condition,

peaking around 100, 200 and 280 ms. Whereas the 100 and 280 ms components were

essentially generated after the stimulation of MFG and parieto-occipital areas, and of

IFG, DLPFC and STG respectively, the 200 ms central component could be observed

in nearly all the conditions. Although being potentially contaminated with auditory or

somatosensory confounds (see Discussion below), these late components could reveal

the level of efferent connectivity of each stimulated area. In particular, the stimulation

of the DLPFC, IFG and STG, which are three cortical areas highly involved in inhibitory

circuits and language processing respectively, generated the largest and longest activity

(up to 340 ms). In contrast, M1 stimulation led to the smallest late response, possibly

due to the lesser proportion of cortico-cortical efferents.

3.2. Local source activity

Figure 5 shows the group average of LSA time series, i.e. the local cortical response

to TMS within all stimulated areas. In most ROIs, LSA went back to baseline after 250

ms and reached its maximum amplitude in the earliest components (Figure 5A). Each

ROI had its own temporal pattern of response to TMS that differed significantly from

sham condition. The local response differed significantly across the 18 sites within all

the period of interest [-50, 400 ms], except for 3 periods ranging from 49 to 53 ms, from
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Figure 3: EEG preprocessing steps of the procedure proposed in Rogasch et al. (2014). Signals
are displayed using a butterfly view for all channels and for all left stimulation sites. Raw (red)
and cleaned (blue) data come from a typical subject. Grand average TEPs (black) correspond to
the average of TEPs across subjects. Note that the amplitude scale is varying between the two
first columns to optimize the display.
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Figure 4: Grand-average TEPs for the stimulation of the left hemisphere. The grey insert em-
phasizes the earliest components. The z-score colorbar limits are -3 to +3 within this period.
Topographies were obtained by averaging TEPs within a 40 ms time window (10 ms in grey in-
sert). Red crosses on the left column indicate the stimulation sites.

104 to 121 ms, and from 164 to 174 ms. Besides, the LSA map appeared to be symmetric

during all the analysis window (Figure 5B), as no significant difference between right

and left hemispheres activation levels could be found. The only significant asymmetry

could be observed in SOL around 70 ms. M1 and SOL were the two first areas to re-

spond at 30 ms, followed by SMA and MFG at 45 and 70 ms, the frontal and temporal

areas (IFG, DLPFC, and STG) being activated later. The IPL was the least activated area

throughout all the period of interest. Finally, the LSA map appeared to be highly repro-

ducible within all the period of interest for groups of at least 18 subjects (ρ = 0.90±0.04),

while a good correlation score (ρ = 0.75±0.08) can still be achieved for groups of at least

12 subjects. The reproducibility however varied across time bins, two of the three non-

significant periods (from 104 to 121ms, and from 164 to 174ms) being also the most

variable and least reproducible periods (ρ = 0.77± 0.12 and ρ = 0.55± 0.18 for group of
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Figure 5: Group average of LSA time series. a: group average (grand average of absolute values)
of LSA time series for each region of interest. Colored areas represent the 95% confidence in-
tervals. The grey bar indicates the -5 to +15 ms interpolation period due to the TMS artefact. b:
LSA map generated for the 5 time periods presenting the highest overall activity.

18 and 12 subjects respectively).

A group ICA on LSA time series was performed in order to detect cortical regions

sharing common neuronal signatures, i.e. cortical modes (Figure 6). The temporal

signature of each component was decomposed in the time-frequency domain using

a wavelet transform in order to indicate their main frequencies. Interestingly, we could

identify networks composed of several cortical areas for the majority of the compo-

nents. Different fronto-parietal networks composed the components #3, 8 and 9, while

a temporo-parietal cluster was found in component #1. The other components showed

other networks mainly weighted by one area (component #2: DLPFC; component #4:

IFG; component #5: M1; component #6: SOL), and component #7 was only composed

of the SPL. Each component had a specific dynamical signature, showing a mixture of

8.4. Article 3

193



Figure 6: LSA modes identified from the components of a group ICA. Components were sorted
by the amount of explained variance in descending order. Their topography is shown on the left,
and their time-frequency profile on the right. Frequency bands corresponding to local maxima
of power are indicated on the y axis.

responses in the low and high frequency bands. The most powerful and sustained al-

pha rhythm activation was found in component #6 involving the occipital lobe (9-12

Hz, from 50 to 500 ms after stimulation onset). Alpha oscillations were also prominent

in components #1, 2, 8 and 9, all involving occipital or parietal areas in various propor-

tions. Networks composed of motor areas (M1 and SMA) presented beta oscillations

between 15 and 30 Hz at the 100-250 ms latency (components #3, 5 and 8). Finally, low

gamma oscillations (30-50 Hz) could be found around 100 ms after stimulation onset

on several components (#1, 2, 6-9). The highest frequencies were found in components

#2 and 9, mainly representing frontal areas (DLPFC and MFG respectively).

4. Discussion

We developed here the first attempt to broadly map the intrinsic dynamical prop-

erties of human cortical microcircuits. Our results are promising because homologous

regions shared common properties and distinct neurodynamical responses were ob-

tained in different regions, in particular along the anterior-posterior axis regarding high
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EEG frequencies. Under the assumption that impulse responses of local microcircuits

are a proxy of their underlying cytoarchitecture, we suggest that our study paves the

way to functional cytoarchitectonics, where one could envisage to proceed to the func-

tional parcellation of the human brain using active probing of intrinsic cortical dynam-

ics. Though our approach still suffers from technical limitations discussed below, and

will remain limited in healthy subjects to the superficial cerebral cortex, it complements

current approaches based on structural and resting state functional MRI because of its

different neurodynamical content.

4.1. Limitations of the study

Nowadays, there is still a lack of fully data-driven and automatic pipelines for pro-

cessing EEG data recorded during TMS. In this study, we used one of the latest method-

ology described in the literature. Rogasch et al. (2014) recommended the use of two

rounds of ICA in order to filter out artifactual signals. Even if we developed some func-

tions for automatically choosing the components to be rejected, there is still a need for

a visual inspection of each of the remaining components. This step has to be eliminated

in the future because it is time-consuming and introduces expert-dependent variability.

Auditory and somatosensory evoked potentials due to the sensory feedback of the

scalp muscle contractions might also have partly influenced the recorded EEG activity.

In principle, the TEP component at 200 ms could reflect the presence of such unwanted

responses, regarding its overall latency and topography (Rogasch et al., 2014). However,

several strong arguments are in favor of their minimized influence. First, from results

not shown in this report, we did not find any correlation between the intensity of stim-

ulation, which is directly linked to the power of both the click sound and the induced

muscle twitch, and the amplitude of this component, which should be large in case of

purely auditory or sensorimotor artifacts (Hegerl and Juckel, 1993). Second, this com-

ponent has already been found and discussed in numerous studies in TMS-EEG (Braack

et al., 2013 ; Chung et al., 2015). It has been shown to reflect a consistent aftereffect of

the stimulation rather than a pure auditory or somatosensory artifact. Finally, such

components have also been found in intracranial cortico-cortical evoked potentials af-

ter direct electrical stimulation of various areas (Keller et al., 2014). They could thus

mainly reflect the activation of remote cortical and sub-cortical areas connected to the

stimulation site.

A final limitation of our work lies in the way we defined the ROIs, i.e. simply by con-

sidering the regions around the targets used by the neuronavigation system. New op-
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timized methods for modelling the electrical field induced by TMS (Thielscher et al.,

2011) could be used in the future to define ROIs in a more accurate way according

to excitation threshold. Furthermore, accurate biophysical modelling could also im-

prove the tuning of stimulation intensity across sites that would then be based not only

on scalp-cortex distances (Stokes et al., 2007; 2005) but also on the actual individual

anatomy.

4.2. Functional cytoarchitectonics

The mode analysis of LSA time series identified networks sharing intrinsic dynam-

ical signatures in response to TMS single pulses: parietal-temporal, parietal-occipital,

frontal, or motor. Parietal-occipital networks showed a resonant frequency in the alpha

band, whereas the motor cortex mainly oscillated in the beta band. In healthy condi-

tions, our methodology could be further developed as a functional cytoarchitectonic

approach, that is a new non-invasive way to parcel the human superficial cerebral cor-

tex on the basis of the dynamics of its local neuronal circuits’ response. Parcellation of

the cortex has a long history in neuroscience (Zilles and Amunts, 2010). The search for

precise anatomical boundaries from local cytoarchitectural, myeloarchitectural, or re-

ceptoarchitectural features, is motivated by the assumption that structure determines

function, which is essentially verified for primary areas (Cloutman and Lambon Ralph,

2012). For higher cognitive functions, computational neuroanatomy also relies upon

the definition of hierarchies based on interlaminar patterns of long range connections

to define distributed cortical hierarchies (Crick and Koch, 1998 ; Hilgetag and Grant,

2010 ; Cloutman and Lambon Ralph, 2012). Using neural mass models, it can be shown

that evoked EEG responses within cortical hierarchies directly depend upon the laminar

pattern of connectivity (David et al., 2005). Inferences on intrinsic neuronal dynam-

ics can thus be used to go beyond pure structural parcellation towards an anatomo-

functional one, the main assumption being that neural communication is facilitated

between neuronal populations showing similar resonant frequencies, or modes (Fries,

2005). Nowadays, non-invasive functional parcellation methods essentially rely on MRI

techniques, such as resting-state functional MRI (Yeo et al., 2011 ; Song et al., 2014)

and diffusion MRI tractography (Cloutman and Lambon Ralph, 2012 ; Tang et al., 2014).

These methods are able to parcel a defined brain area in respect to a connectivity score,

using both functional and/or anatomical connectivity. However, there is only few sim-

ilar approaches based on electrophysiological recordings, although it has been proven

that some of its characteristics are strongly modulated by topological and cytoarchi-
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tectural features, including the density of pyramidal cells (Murakami and Okada, 2006 ;

Kajikawa and Schroeder, 2011 ; Fernández-Ruiz et al., 2013). Several studies using direct

cortical electrical stimulation also showed that the properties of the neuronal responses

depend a lot on the intrinsic cytoarchitecture or connectivity patterns of the stimulated

area, in both animals (Luppino et al., 1991) and humans (Keller et al., 2014).

We propose that combining TMS and EEG can be used to develop functional cy-

toarchitectonics with the ultimate goal to parcel the human brain on the basis of dis-

tributed neuronal populations sharing common dynamical properties of their impulse

response. TEP may indeed contain sufficient information to make inferences on local

anatomical differences, because different interconnections and proportions of pyrami-

dal cells, inhibitory and excitatory interneurons, automatically lead to differences in the

macroscopic electrophysiogical responses to local electrical currents. For example, our

results support the fact that the primary motor cortex has a very specific anatomical or-

ganization, which reacts in a unique manner to the stimulation, potentially due to the

absence of cortical layer IV and to the presence of the large cortico-spinal pyramidal

neurons. Furthermore, the pyramidal neurons of layer V are particularly large in the

motor/premotor areas and in the median part of the occipital lobe (Heuvel et al., 2015),

where we also observed the greatest early LSA (from 15 to 45ms, see Fig. 4b). Another in-

teresting example is to note that dynamical properties of LSA were shared between the

superior occipital lobe and the parietal lobe, or between the parietal lobe and the frontal

lobe. It suggests the presence of distributed and overlapping functional networks res-

onating in different modes. However, the spatial resolution of our data is rather coarse

because of the limited number of cortical targets and of EEG electrodes. Further studies

are needed to go beyond our results, and in particular to challenge the spatial precision

of the segregation that could achieve such a method based on a noninvasive neuro-

physiological approach. Moreover, the direct relation between our parcellation results

and human cytoarchitectonics features is yet to be established, by correlating our data

with extensive cytoarchitectonic databases.

Despite the limited spatial precision, the networks emerging from our study highly

correlate with the resting state network (RSN) already described from low frequency

signal fluctuations in fMRI (Yeo et al., 2011 ; Song et al., 2014) and more recently from

phase-amplitude coupling synchronization between low (theta - alpha) and high (gam-

ma) frequencies in magnetoencephalography (Florin and Baillet, 2015). Both tech-

niques revealed that the spontaneous brain activity can be segregated into different
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RSN, ranging from local sensory-motor networks to large scale ones involving associ-

ated areas. These findings correlate with our results, regarding the spatial clusterization

of LSA. Here using an active probing approach, we further showed that those networks

share some common intrinsic frequency signatures, mainly composed of alpha and low

gamma bands. Since RSN segregation in magnetoencephalography is based on phase-

amplitude coupling between alpha and high gamma bands (Florin and Baillet, 2015),

our new approach has the potential to map precisely the spectral properties of cortical

areas supporting cross-frequency communication for large-scale neural communica-

tion.

4.3. Potential applications

The analysis of LSA modes and their related oscillatory contents can be turned into

the identification of biomarkers of the integrity of cortical networks. A recent study sup-

ports this idea, by showing that the resonant frequency of the premotor area could be

modified in several psychiatric diseases, like major depressive disorders or schizophre-

nia (Ferrarelli et al., 2012 ; Canali et al., 2015). EEG responses to TMS are also mental

state dependent, as recently reported by a study showing that the resonant frequency of

the occipital area was modulated by visual attention (Herring et al., 2015). Investigating

mental state influence on LSA modes could give new insights regarding the variance of

TMS (and repetitive TMS) aftereffects across subjects (Beynel et al., 2014). Other appli-

cations are the monitoring of stroke patient rehabilitation, since LSA directly reflects the

integrity of cortical networks, or the differential diagnosis between vegetative and min-

imally conscious states. It has been shown that some of the characteristics of TEPs over

the primary motor cortex, the superior frontal and parietal gyrus contain crucial infor-

mation for the diagnosis of disorders of consciousness (Rosanova et al., 2012 ; Casali

et al., 2013 ; Ragazzoni et al., 2013). Extending these findings towards the whole cortex

could be valuable. Finally, the potential ability of this methodology in studying resting

state networks could give new insights regarding its modulation by neurodegenerative

diseases (Baggio et al., 2015 ; Spetsieris et al., 2015).

Overall, identifying intrinsic dynamical properties of cortical microcircuits opens

many avenues for modelling both segregation and integration of neural information,

with many potential applications in brain physiology and pathophysiology.
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9 Discussion générale

Ce travail avait pour but d’étudier les apports méthodologiques et fondamentaux

de la robotisation de la TMS. Pour cela, nous avons suivi deux pistes relatives à

chacun de ces plans : l’automatisation du paramétrage des protocoles de TMS, et

la cytoarchitectonie fonctionnelle. Même si ces travaux souffrent de certaines limi-

tations, leurs résultats prometteurs confirment que la robotisation peut constituer

une nouvelle source d’optimisation et de développement pour cette technique de

stimulation.

9.1 Principaux résultats

Apports méthodologiques

Grâce au maintien et au déplacement automatisés de la bobine de stimulation, la

TMS robotisée ouvre la voie à la pleine automatisation des séances de TMS. Pour

cela, il est toutefois nécessaire de développer des outils permettant de supplanter

les décisions du praticien lors de l’étape préliminaire de paramétrage. Ainsi, nous

pensons que les première et seconde études apportent les preuves de concept pour

deux de ces outils.

CortExTool permet d’une part l’analyse automatisée des signaux EMGs, et plus parti-

culièrement des PEMs, potentiels sur lesquels est fondé le paramétrage. L’algorithme
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de détection utilisé, basé sur la corrélation avec un PEM modèle, montre de bonnes

performances même en cas de rapport signal sur bruit très faible. CortExTool permet

alors l’extraction des caractéristiques des PEMs détectés, dont l’amplitude pic à pic,

mesure utilisée lors du paramétrage. Elle permet également d’autres analyses plus

fines de l’EC motrice, comme la mesure des CSPs, le calcul des courbes de recru-

tement ou encore l’affichage des cartographies motrices. Le score de corrélation

entre le PEM analysé et le PEM modèle (index TL, en %) introduit dans le cadre

de ce travail pourrait également constituer une nouvelle mesure pertinente de la

qualité de la contraction induite par la stimulation, qualité révélée par le niveau de

synchronisation des MUAPs évoqués. Disponible librement à la communauté, le

principal avantage de cette boîte à outils reste son côté simple d’utilisation, destiné

aux utilisateurs non experts en traitement du signal.

D’autre part, AutoHS constitue l’algorithme décisionnel nécessaire pour une re-

cherche automatisée du point chaud moteur. Basé sur un formalisme bayésien, ce

modèle permet en effet la détection du HS de façon fiable et reproductible, et appa-

raît assez robuste à la violation des hypothèses qui le soutiennent. En proposant une

nouvelle définition du HS comme étant le point générant le PEM maximum d’un

point de vue probabiliste, il permet de meilleures performances en termes de repro-

ductibilité spatiale par rapport aux méthodes utilisant la définition classique du HS,

basée sur le PEM maximum observé. En combinant AutoHS avec la TMS robotisée

et la méthode automatique de calcul du rMT développée par Awiszus (2003), nous

avons apporté la première preuve de concept pour un paramétrage entièrement

automatisé des protocoles de TMS. Testé sur 19 volontaires sains, le paramétrage

automatisé s’avère au moins aussi fiable que le paramétrage manuel effectué par un

expert, tout en étant plus rapide et plus reproductible que celui-ci. Son utilisation

pourrait améliorer le confort et la mise en œuvre des protocoles de TMS dans les

centres cliniques et de recherche, tout en diminuant la variabilité expérimentale.
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Apports fondamentaux

Deuxième grand axe de ce doctorat, la recherche de nouvelles applications fonda-

mentales rendues possibles par la TMS robotisée nous a amenés à l’élaboration

d’une nouvelle méthodologie d’exploration fonctionnelle. La facilité de déplace-

ment d’une cible corticale à l’autre offerte par cette technologie nous a en effet

permis de cartographier les réponses EEG évoquées par la TMS de façon extensive

sur 18 cibles recouvrant l’ensemble du néocortex bilatéralement. Ce protocole de

cartographie a été testé sur 22 volontaires sains. Un pipeline de traitement des si-

gnaux EEG spécifique a été développé afin d’extraire et d’analyser les dynamiques

des réponses locales à la TMS. Il apparaît que celles-ci présentent des différences

inter-régionales, et ce, de manière symétrique d’un hémisphère à l’autre. L’étude

des modes spatio-temporels de ces réponses locales fait également émerger des

réseaux corticaux cohérents partageant des signatures fonctionnelles communes.

Etant donné que les propriétés dynamiques de ces signatures fonctionnelles sont

directement liées aux caractéristiques cytoarchitecturales des aires corticales ci-

blées, nous avons proposé le concept de cytoachitectonie fonctionnelle pour décrire

notre méthodologie. Celle-ci pourrait permettre la parcellisation du cortex in vivo

de manière non invasive.

9.2 Limitations

Si les résultats de ces trois études sont prometteurs quant aux perspectives offertes

par la robotisation de la TMS, certaines limitations doivent amener à nuancer une

partie des conclusions apportées. Nous discuterons ici des limites spécifiques à

chaque étude, non discutées au sein des articles correspondants, ainsi que celles

plus générales s’appliquant à l’ensemble de ce travail. Nous proposerons enfin des

pistes pour remédier à celles-ci.
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CortExTool

La boîte à outils CortExTool développée dans le cadre de ce travail est libre de droits

et disponible à l’ensemble de la communauté gratuitement. Il nécessite cependant

la possession du logiciel de programmation et de calcul Matlab, logiciel propriétaire

et payant. Une telle dépendance enfreint grandement la philosophie et les principes

du logiciel libre en général, et celui de la licence utilisée GNU GPL v3.0 en particulier.

Un portage de cet outil dans un langage de programmation non propriétaire comme

le C++, ou libre comme le Python, permettrait de s’affranchir de ce problème et de

proposer un logiciel réellement libre.

L’index TL introduit dans le cadre de ce travail permet de mesurer la qualité de

synchronisation des MUAPs évoqués par la TMS. Etant donné que l’EMG de surface

résulte de la sommation de ceux-ci, l’analyse de la forme des PEMs renseigne en

effet indirectement sur leur niveau de synchronisation (Yao et al., 2000). Cet index

pourrait alors s’avérer être un nouveau marqueur pertinent dans le cadre de cer-

taines neuropathologies, comme l’étude du rétablissement moteur suite à un AVC.

Cependant, cette hypothèse reste encore à confirmer au sein d’une étude qui lui

serait pleinement consacrée. De plus, il est nécessaire d’évaluer préalablement la

sensibilité de cet index à divers paramètres comme la puissance de stimulation ou

le positionnement de la bobine, ainsi que sa variabilité expérimentale.

AutoHS

Nous avons proposé dans le cadre de la deuxième étude une méthode de para-

métrage entièrement automatisée, basée sur la combinaison d’AutoHS, de la TMS

robotisée et des procédures de calcul automatique du rMT. Si l’intégralité de cette

chaîne automatique de stimulation et d’acquisition est en théorie opérationnelle,

elle requiert néanmoins une phase manuelle de préparation importante. En effet,

il est nécessaire de définir en amont la grille de stimulation utilisée pendant la re-

cherche du HS au niveau de l’imagerie anatomique de chaque sujet. Afin d’aider

au positionnement des cibles corticales, les logiciels de neuronavigation proposent
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de plus en plus de fonctionnalités automatisées, comme la génération des grilles

cartésiennes utilisées durant ce travail. Néanmoins, certaines étapes préalables

demandent encore une certaine expertise en imagerie et en neuroanatomie : iden-

tification du gyrus post-central, identification de l’oméga de la main (hand knob),

positionnement précis des couples entrée-cible. L’automatisation de ces étapes est

en théorie possible, suite aux récents progrès dans le domaine de la segmentation et

de l’identification des sulci et gyri du cortex (Auzias et al., 2013 ; Fischl, 2012). Asso-

ciée à la détection guidée d’autres structures comme le DLPFC, elle permettrait la

mise en place de séances de TMS cliniques entièrement automatisées, du traitement

de l’IRM anatomique jusqu’à la stimulation.

Cytoarchitectonie fonctionnelle

La cytoarchitectonie fonctionnelle propose une parcellisation du cortex basée sur

l’étude des réponses impulsionnelles des microcircuits locaux. L’extraction de l’acti-

vité des sources locales est de fait nécessaire et un pipeline de traitement des signaux

EEG a été spécifiquement développé pour répondre à cette problématique. Celui-ci

possède premièrement des limitations intrinsèques, propres aux méthodes qu’il

contient. Comme tout modèle, les méthodes de reconstruction de sources utilisent

par exemple certaines approximations qui limitent leur validité (Baillet et al., 2001 ;

Pernier, 2007). L’extraction du signal au niveau des sources ne garantit donc pas

son caractère purement local. La principale limitation concernant ce dernier point

réside cependant dans le choix de la fenêtre temporelle étudiée. En effet, les activités

observées à de telles latences (supérieures à 10-15 ms) reflètent déjà des retours de

la part d’autres structures ou aires corticales et sont donc partiellement modulées

par les motifs de connectivité des aires ciblées (Veniero et al., 2014). Si cet aspect est

limitant par rapport au caractère purement local des cartes d’activation générées, il

n’altère toutefois pas le concept de cytoarchitectonie fonctionnelle, les motifs de

connectivité étant partie intégrante de la cytoarchitecture d’une aire corticale. Une

nouvelle analyse des données par des techniques de modélisation plus poussée
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comme la DCM (David et al., 2006) pourrait permettre de décorréler plus précisé-

ment les activités neuronales locales des communications inter-régionales.

Notre étude apporte la preuve de ce concept en s’appuyant sur la littérature pour éta-

blir le lien entre réponse électrophysiologique et cytoarchitecture. De plus, certaines

activations semblent corréler avec certaines caractéristiques cytoarchitecturales,

comme la puissance des activités précoces (15-45 ms) des sources locales avec la

tailles des neurones pyramidaux de la couche V (Heuvel et al., 2015). Ce lien reste

cependant à analyser plus finement dans le cadre du couplage TMS-EEG. Une étude

utilisant une IRM anatomique très haute résolution permettrait d’établir des cor-

rélations directes entre les caractéristiques des réponses et certaines propriétés

cytoarchitecturales. L’étude conjointe de nos données et d’atlas anatomiques déjà

établis (Auzias et al., 2016 ; Mohlberg et al., 2012 ; Wakana et al., 2004) devrait égale-

ment permettre de faire émerger ces liens.

Apports de la robotisation

La première limitation de ce travail de doctorat réside paradoxalement dans sa

problématique même. Une partie des apports méthodologiques et fondamentaux

décrits et discutés dans cette thèse s’avère en effet être indépendante de la TMS

robotisée. Il apparaît que l’ensemble des études présentées peut techniquement être

réalisé manuellement, sans que certaines conclusions apportées ne soient impac-

tées. Premièrement, CortExTool est un outil permettant l’analyse des signaux EMGs

issus des séances d’évaluation de l’EC motrice, que celles-ci aient été effectuées

de façon manuelle ou automatisée. En tant qu’algorithme décisionnel, l’utilisation

d’AutoHS est également possible sans système robotisé. Il permettrait alors une

recherche guidée éliminant la variabilité inter-expérimentateur quant au choix de

la position du HS. Enfin, l’étude de la cytoarchitectonie fonctionnelle reste tout à

fait envisageable sans TMS robotisée. La seule contrainte majeure réside dans la

durée de la cartographie réalisée manuellement, qui peut alors être diminuée par

un nombre plus restreint de cibles corticales stimulées. Néanmoins, les résultats

combinés de nos études ne prennent véritablement leur sens que dans la perspective
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de la TMS robotisée, qui permet l’automatisation complète des protocoles et la mise

en œuvre de cartographies corticales extensives et complexes.

Finalement, le réel gain apporté par les différentes évolutions technologiques qu’a

connues le domaine de la TMS doit également être discuté. Premièrement, de nom-

breux travaux cités dans cette thèse s’intéressant à l’amélioration de la précision

spatiale de la TMS neuronaviguée ou robotisée présentent des conflits d’intérêt

directs avec les constructeurs de ces systèmes (cf. par exemple Ruohonen and Karhu

(2010), Danner et al. (2008), Bashir et al. (2011), Sollmann et al. (2013), ou Ginhoux

et al. (2013)). D’autres études menées de façon indépendantes doivent être conduites

afin de confirmer ou d’infirmer ces résultats. Deuxièmement, peu d’études existent

sur l’amélioration apportée par ces systèmes quant à la taille et à la reproductibi-

lité des effets à court et long terme de la TMS. La résolution spatiale millimétrique

atteinte grâce à ces systèmes en terme de placement et de guidage de la bobine

ne peut en aucun cas se substituer à la résolution inhérente à cette technique. La

surface du champ électrique induit reste en effet conséquente et constitue peut être

un bruit de mesure trop grand pour que l’on puisse réellement observer l’effet d’une

amélioration si fine de la précision spatiale. Les résultats de notre étude comparative

entre les paramétrages automatique et manuel vont d’ailleurs dans ce sens : malgré

un gain théorique en termes de reproductibilité et de précision du placement du HS,

la mesure expérimentale du rMT reste équivalente en termes de fiabilité entre les

deux méthodes. Un des moyens possibles pour contourner, au moins partiellement,

cette limitation serait d’employer des bobines plus focales, comme les bobines en 8

de 35 mm de diamètre. L’utilisation de telles bobines lors du paramétrage automatisé

des protocoles pourrait alors révéler les améliorations attendues quant à la fiabilité

des mesures effectuées. La résolution spatiale de la cytoarchitectonie fonctionnelle

pourrait également être testée par l’emploi de ces bobines focales, afin d’évaluer la

capacité de cette méthode à parcelliser finement de plus petites structures.

215



Chapitre 9. Discussion générale

9.3 Perspectives

Ce travail de thèse ouvre de nouvelles perspectives d’études afin, d’une part, de

valider et de développer ces premières preuves de concept et, d’autre part, d’en

proposer des applications cliniques.

Nos résultats apportent la preuve de concept pour un paramétrage pleinement auto-

matisé des protocoles de TMS. Cependant, le code Matlab d’AutoHS est à un stade

très précoce de développement d’un point de vue informatique. Les voix de com-

munication entre les différents systèmes ne sont pas encore établies et le passage

de données a été réalisé manuellement par un opérateur durant la seconde étude.

La prochaine étape de développement serait donc de passer de ce dispositif expéri-

mental à une solution professionnelle intégrant l’interaction automatique entre les

différents systèmes (Figure 9.1). Celle-ci nécessiterait d’une part le développement

de sockets de communications entre le logiciel de paramétrage et les logiciels de

la neuronavigation et du système robotisé, et d’autre part la mise en place d’une

interface graphique dédiée. Sa diffusion pourrait ainsi permettre la validation plus

large du paramétrage automatisé de façon multi-centriques, ainsi que sa possible

adoption par la communauté. Cette implémentation serait également l’occasion de

développer et d’optimiser notre méthode, selon les différents axes précédemment

décrits (cf. 6.3).

Plusieurs applications possibles peuvent découler de nos premiers travaux concer-

nant la cytoarchitectonie fonctionnelle par TMS robotisée. L’analyse des modes

spatio-temporels des activités des sources locales pourrait premièrement être utili-

sée comme biomarqueur de l’intégrité des tissus et des réseaux corticaux, et ce, dans

de nombreuses pathologies psychiatriques et neurologiques. Les réseaux émergeants

de cette analyse, ainsi que leurs propriétés dynamiques intrinsèques, devraient alors

présenter d’importantes modulations en cas de perturbation de l’excitabilité ou de

la connectivité au niveau d’une ou de plusieurs aires corticales testées. Cette hypo-

thèse est fondée sur les récents travaux menés sur diverses pathologies, comme la

dépression sévère et bipolaire, la schizophrènie, les états végétatifs et de conscience

216



9.4. Conclusion

FIGURE 9.1 – Cahier des charges de l’implémentation professionnelle d’AutoHS. Les boîtes
représentent les différents éléments mis en œuvre. Elles représentent l’algorithme AutoHS
porté en langage C♯ (en vert), le code à développer (en bleu), GUI (pour General User Inter-

face) étant l’interface graphique, et les systèmes hardware impliqués (en gris). Les flèches
représentent les pipelines de communication à développer dans le cadre du futur logiciel
(en bleu), et ceux déjà en place actuellement (en gris).

minimale, qui présentent toutes des anomalies au niveau de l’excitabilité et/ou de la

connectivité corticale (Canali et al., 2015 ; Casali et al., 2010 ; Ragazzoni et al., 2013).

De plus, étant donnée la capacité de la cytoarchitectonie fonctionnelle à étudier

certains réseaux de repos, nous pensons qu’elle pourrait fournir de nouveaux indices

quant à leurs modulations par certaines maladies neurodégénératives (Baggio et al.,

2015 ; Spetsieris et al., 2015).

9.4 Conclusion

La technique de la TMS semble arriver à un point crucial de son développement.

Les récentes avancées technologiques qu’elle a connues ces dernières années ont

considérablement amélioré la compréhension de ses effets neuronaux, ainsi que

ses performances en termes de précision spatiale et de reproductibilité. Nous avons

montré tout au long de cette thèse les possibles apports, tant méthodologiques que

fondamentaux, de la robotisation de cette technique, dernière avancée technolo-
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gique en date. Si la TMS utilisée en tant qu’outil d’exploration fonctionnelle et de

diagnostic clinique profite directement de ces progrès, l’un des challenges majeurs

reste de savoir si ceux-ci peuvent améliorer la pertinence de son utilisation en tant

qu’outil thérapeutique, sur laquelle est basée une grande partie de son intérêt tant

économique que scientifique.
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CortExTool: a signal processing toolbox for 
cortical excitability by Transcranial Magnetic Stimulation

Harquel S.1,2, Bécu M.2, Beynel L.2, Chauvin A.2, Guyader N.3, Marendaz C.2 ​

General overview

CortExTool is a toolbox developed in Matlab© programming langage. Its user-friendly interface 
allows user to efficiently manipulate EMG data. The toolbox fulfills four main functions : database 
management, signal display, MEP/CSP analysis and data export.
 

Data are automatically arranged by conditions and hemisphere side during opening. User can plot one 
or several superimposed EMG signals while keeping access to practical display tools provided by 
matlab (such as zooming functions). Detection of MEP and CSP can be done trough automatic 
processes, and displayed as triggers on the plot. The toolbox allows user to easily add or modify these 
triggers. MEP and CSP's features (such as amplitude, latency, duration, root mean square (RMS) 
amplitude) can finally be exported in a fully commented spreadsheet file.

MEP detection and feature extraction

The core of the following algorithm is the cross-correlation between the filtered EMG signal s
f
 and a MEP 

template u. This template was generated by averaging 65 MEPs of FDI muscle presenting high Signal-to-Noise 
Ratio (SNR), coming from 13 healthy subjects.

Temporal boundaries of MEP are then found using an instantaneous standard deviation (STD) curve (see below). 
Rise and fall of this curve (found with first derivative) thus correspond to the beginning and end of muscle 
contraction.
This method allows good MEP detection and feature extraction in many difficult cases, including low SNR, strong 
TMS artifacts, and low MEP amplitudes. Data such as peak to peak amplitude, latency, duration and RMS power can 
be exported.

Future improvements
● Quantify MEP quality, based on topological distance from the template
● Provide statistical analysis on group study
● Read other input formats
● Move CortExTool's code to C/C++

CortExTool's graphical user interface, showing MEP features detection

MEP template u

Finding local maxima, sorted by amplitude Finding local min a and max b of s 
surrounding the ith maximum

50 – 600Hz
 band-pass 

Butterworth filter

CSP measurement

The following method is based on the calculation of an instantaneous standard deviation (STD) curve w, obtained 
by calculating STD on a 10ms moving window. Time index i

min
 of the global minimum of this curve thus corresponds 

to the latency of the strongest muscular tonus cancellation, and is located inside the CSP. Precise time boundaries 
of the CSP are then fixed using the first derivative of s ([3]). This method does not require any pre-stimulus 
baseline activity measurement.

1. IRMaGe / UMS CNRS 017 / Grenoble
2. Laboratoire de Psychologie et de NeuroCognition / UMR CNRS 5105 / Grenoble
3. Gipsa-Lab / UMR CNRS 5216 / Grenoble 

Context

Cortical excitability (CE) is a significant tool in both fundamental and clinical research ([1,2]). Usually, 
measures are done through the electromyographic (EMG) recordings of the first dorsal interosseous 
(FDI) muscle activity following a transcranial magnetic stimulation (TMS). Cortical inhibitory and 
excitatory processes are assessed by varying several TMS parameters such as stimulation power or 
inter-pulse interval ([1,2,4,5]). The two main indicators used in such studies are the amplitude (in V) of 
the motor evoked potentials (MEP) and the duration (in s) of the cortical silent periods (CSP) 
([1,4,5]). 
CortExTool aims to facilitate management and reading of EMG data recorded in CE protocols, and to 
automatize the extraction of these indicators.

50 – 600Hz
 band-pass 

Butterworth filter
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Technical specifications
● Input :  - Dantec Keypoint© data

               - ASCII text format
● Output :  Openoffice and microsoft excel© spreadsheet file
● Requirement :  Matlab software

 

©    MATLAB and Simulink are registered trademarks of The MathWorks, Inc.
©    Dantec Keypoint is registered trademarks of Natus Medical Incorporated
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 x and y are the Std Min and Sensibility parameters respectively. 
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Main advantages
✔ Fully automatic MEP and CSP's detection
✔ User-friendly interface
✔ Flexibility:  - manual mode

                      - visual inspection

  - interchangeable MEP template
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Results

Introduction

Materials & Methods

Conclusion

Measuring cortical excitability (CE) of the motor cortex is a mandatory step prior to 
any experiment involving transcranial magnetic stimulations (TMS), because it 
determines both stimulation dose and safety limits [1]. However, generalization of 
the motor CE level to other cortical areas is not straightforward because of the very 
specific cytoarchitecture of the primary motor cortex. 

Combining TMS with concurrent electroencephalographic (EEG) recordings is a 
way to assess CE on any cortical areas, by studying the early components of the 
TMS evoked potentials (TEP) [2]. 

*
Protocol design

anatomical
MRI

motor
CE

TMS -EEG TMS -EEG
EEG 

preparation

 0h  0h45  1h45      2h 2h30   2h45 3h15

TMS parameters
 → Neuronavigated and robotized TMS
 → 18 cortical targets (9/hemisphere)
 → 80 single pulses per target (0.5-0.7Hz)
 → Intensity of 120%rMT (adjusted 

according to scalp-cortex distances)
 → rMT measured on the FDI hot spot

EEG signal processing

The EEG preprocessing was performed using the Fieldtrip toolbox for Matlab, and 
following the methodology described in [3], using two rounds of ICA.

Computed TEPs showed spatio-temporal patterns specific to each cortical target:

EEG parameters 
 → 64 electrodes TMS-compatible cap
 → Sampling frequency: 512Hz

Others
 → 22 healthy subjects
 → Active noise-canceling earphone + 

white noise
 → Stimulation targets: IFG, DLPFC, 

Middle Frontal Gyrus, SMA, M1, 
Superior Temporal Gyrus, 
Inferior and Superior Parietal 
Lobes, and Superior Occipital Lobe

CE maps

Local TEPs start to differ after 25 ms, where there is a significant effect of the stimulation site, 
regardless of the stimulation side.

Maps variability and reproducibility

Tested through the correlation product between the 
original local TEPs, and TEPs obtained with 
random subsets of subjects. 
Good reproducibility (r>0.9) achieved for groups of 
at least 13 subjects (r=0.75 for groups of 9).
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Aims

→ Developing a method to map the TMS evoked EEG activity of the cortex 
→ Studying the spatial homogeneity of the human CE

Mapping feasibility

→ Cons:  - expensive in terms of time and budget, regarding the whole procedure
  - preprocessing not fully data driven (choice of ICs to be rejected)

→ Pros:   - the mapping in itself can be done in a fast and convenient way
  - low inter-subject variability

Human CE maps

The earliest components (0-25ms) are spatially homogeneous, but caution must be taken for 
the 0-15ms period (TMS artifacts), whereas the latter components (25-50ms) are spatially 
inhomogeneous, although activity from other intra-hemispheric connections might already be 
present [4].

→ This mapping could bring useful information about regional differences in cortical 
excitability. It could be turned into a biomarker of cortical reactivity integrity.

Average of the neighboring TEPs of each 
stimulation site (local TEPs, S

i
(t))

CE maps computation

Maps were computed using the following processing pipeline:

CE maps

pcANOVA
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Résumé
La stimulation magnétique transcrânienne (TMS) est une technique de stimulation corticale non-invasive.
Depuis son apparition au milieu des années 1980, les évolutions technologiques qu’elle a connues ont
considérablement amélioré sa fiabilité, sa précision ainsi que sa reproductibilité. Ces progrès ont favorisé
l’émergence d’un grand nombre d’applications, tant dans le domaine de la recherche fondamentale en
neurosciences cognitives que dans celui de la recherche clinique. Cette thèse a pour objectif d’étudier
les apports méthodologiques et fondamentaux de la TMS robotisée, dernière avancée technologique du
domaine. Grâce à un placement et un suivi automatisés de la bobine de stimulation, la TMS robotisée
ouvre en effet la voie à l’automatisation des protocoles, ainsi qu’à l’élaboration de nouvelles approches
en neuroimagerie fonctionnelle. Les deux premières études de ce travail abordent ce premier point, en
proposant le développement de deux outils nécessaires à l’automatisation du paramétrage des protocoles
de TMS : CortExTool et AutoHS. CortExTool est une boîte à outils qui permet l’analyse automatisée des
signaux électromyographiques évalués durant le paramétrage, et AutoHS un modèle bayésien assurant
une recherche automatique du point chaud moteur, étape essentielle de la procédure. Testée sur données
virtuelles et comparée expérimentalement à la pratique manuelle d’experts sur 19 volontaires sains, la
procédure automatisée proposée ici apparaît au moins aussi fiable, tout en étant plus rapide et repro-
ductible. La troisième et dernière étude de cette thèse s’attache quant à elle aux apports fondamentaux
possibles de la TMS robotisée. Elle propose un protocole qui permet la cartographie extensive des ré-
ponses électroencéphalographiques évoquées par la TMS sur 18 aires corticales réparties sur l’ensemble
du néocortex. Appliquée sur 22 volontaires sains, l’analyse des propriétés dynamiques de ces réponses fait
apparaître des spécificités régionales ainsi que des réseaux corticaux partageant des propriétés communes.
Celles-ci étant liées aux caractéristiques cytoarchitecturales des aires stimulées, nos résultats apportent
la preuve de concept pour une nouvelle méthode de parcellisation in vivo du cortex chez l’Homme : la
cytoarchitectonie fonctionnelle. L’ensemble des résultats de cette thèse confirme l’intérêt de la robotisation
de cette technique, qui pourrait à terme faciliter la mise en œuvre des protocoles de TMS et amener de
nouveaux outils d’exploration fonctionnelle en neurosciences fondamentales, pour aider au diagnostic
des pathologies psychiatriques ou neurologiques.

Abstract
Transcranial Magnetic Stimulation (TMS) is a non invasive cortical stimulation tool. Major technological
evolution has continuously increased the spatial reliability and reproducibility of TMS since its beginning
in the middle of the 80’s, by minimizing the influence of human and experimental factors. Therefore, TMS
established itself as a powerful technique for probing and treating the human brain. The aim of this thesis
is to study the methodological and basics contribution of robotized TMS, as being the last technological
advance to date. By means of the automatic handling of the TMS coil, robotized TMS opens new avenues
for the automation of stimulation protocols, and to new approaches in functional neuroimaging. The
two first studies of this work aim at developing two tools that are still needed to achieve the automation
of set-up procedures of TMS protocols : CortExTool and AutoHS. CortExTool is a toolbox allowing the
automatic analysis of electromyographic signals, while AutoHS is a Bayesian model aiming at automatically
finding the motor hotspot, which are two critical ingredients used during such procedures. We validated
our automatic set-up procedure on both virtual and real data, during an experimental comparison against
manual set-up procedures on 19 healthy volunteers. Results showed that the automatic procedure was at
least as reliable as the manual one, while being faster and more reproducible. The third and last study of this
thesis aims at exploring new basics approaches offered by robotized TMS. We developed a protocol allowing
the extensive mapping of evoked electroencephalographic responses on 18 cortical targets covering the
whole neocortex, and tested it on 22 healthy volunteers. The analysis of the dynamical properties of these
responses revealed regional specificities as well as cortical networks sharing similar properties. Our results
provide the proof of concept of functional cytoarchitectonics, that would guide the parcellation of the
human cortex in vivo based on its intrinsic responses to local perturbations. The results of this thesis are
promising regarding the new possibilities offered by robotized TMS. Its use could decrease the experimental
variability, facilitate the handling of TMS protocols used for research and clinical routine, and finally offer
new functional exploration approaches that could allow a better diagnosis of psychiatric and neurological
pathologies.
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