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Résumé

Les oscillations endogenes cérébrales sont associées a des fonctions cognitives spécifiques
et jouent un réle important dans la communication entre les différentes régions corticales et
sous-corticales. Les rythmes alpha (8-12 Hz) et béta (13-30 Hz) ont été observés de facon
dominante dans les aires sensorimotrices, avec des moyennes de fréquence autour de 10 et 20
Hz, et jouent un rble dans les fonctions motrices. Ces oscillations cérébrales peuvent étre
entrainées par une stimulation externe, notamment par la stimulation électrique transcranienne
par courant alternatif (SEtCA). Ainsi, la SEtCA de 10 et 20 Hz a un effet sur certaines mesures
physiologiques comme [I'excitabilité corticospinale et la puissance des oscillations via la
stimulation magnétique transcranienne (SMT) et [Iélectroencéphalogramme (EEG),
respectivement. Toutefois, les effets post-stimulation sont variables et parfois incohérents. De
plus, a ce jour, aucune étude n’a mesuré les effets physiologiques d’une stimulation bilatérale

sensorimotrice tant sur I'activité locale que sur I'interaction entre les deux aires sensorimotrices.

Les articles composant le présent ouvrage visent a explorer les effets post-stimulation de
deux fréquences de stimulation, soit 10 Hz et 20 Hz, sur les régions sensorimotrices a I'aide d’un
montage SEtCA bilatéral. Ce travail de recherche s’est effectué a travers une revue de la
littérature ainsi que deux études avec des parametres méthodologiques relativement similaires,

mais avec des mesures différentes et complémentaires de SMT et d’EEG.

L’article 1 sert d’assise a la pertinence de I’évaluation de la connectivité entre le cortex
moteur et les différentes aires du cerveau. Cet excursus recense et décrit les différents protocoles
de stimulation magnétique pairée qui ont été développés au cours des dernieres années afin

d’évaluer la connectivité effective entre les aires sensorimotrices du cerveau.

L’article 2 montre que la SEtCA bilatérale a 10 Hz a permis de réduire I'excitabilité
corticospinale via la SMT apres la stimulation. La fréquence béta de 20 Hz n’a cependant mené a
aucun changement. De plus, la SEtCA n’a pas modulé de fagon significative les mesures
d’interaction entre les régions sensorimotrices, telles I'inhibition interhémisphérique et les

mouvements miroirs physiologiques.



Dans l'article 3, les résultats démontrent que la SEtCA bilatérale a 10 et 20 Hz appliquée
sur les aires sensorimotrices peut modifier la puissance des oscillations alpha et béta apres la
stimulation. Notons que les résultats étaient associés a une variabilité interindividuelle qui est
également rapportée dans la littérature. Ces résultats peuvent avoir des implications dans la

conception de protocoles visant a induire des changements persistants dans I'activité cérébrale.

Mots-clés : cortex sensorimoteur, neurostimulation, stimulation pairée, oscillations cérébrales,
alpha, béta, électroencéphalogramme, inhibition interhémisphérique, stimulation électrique

transcranienne a courant alternatif, excitabilité corticospinale



Abstract

Endogenous brain oscillations are associated with specific cognitive functions and are
known to have an important role in regimenting communication between cortical and subcortical
areas. Alpha (8-12 Hz) and beta (13-30 Hz) rhythms have been observed predominantly in
sensorimotor areas, with averages around 10 and 20 Hz, and are believed to play a role in motor
functions. These cerebral oscillations can be entrained by external stimulation, in particular by
transcranial alternating current stimulation (tACS). Thus, tACS has shown an impact on certain
physiological measures such as corticospinal excitability and the power of oscillations via
transcranial magnetic stimulation (TMS) and electroencephalogram (EEG), respectively. However,
the after-effects are variable and incoherent. In addition, to date no study has measured the
physiological effects of a bilateral sensorimotor stimulation montage on both local activity and

the interaction between the two sensorimotor areas.

Thus, the studies included in the present thesis aim to explore the after-effects of two
stimulation frequencies, 10 Hz and 20 Hz, on sensorimotor regions using a bilateral montage. This
research was carried out through a review of the literature as well as two methodological studies
with relatively similar parameters, but using different and complementary measures of TMS and

EEG.

Article 1 provides a basis for the relevance of assessing the connectivity between the
motor cortex and different areas of the brain. This excursus identifies and describes the different
paired magnetic stimulation protocols that have been developed in recent years to assess the

effective connectivity between sensorimotor areas of the brain.

Study 2 shows that bilateral 10 Hz tACS significantly reduced corticospinal excitability via
TMS after stimulation. However, the 20 Hz frequency did not lead to any change. In addition, tACS
did not significantly modulate measures of interaction between sensorimotor regions, such as

interhemispheric inhibition and physiological mirror movements.

In study 3, the results failed to demonstrate reliably that bilateral tACS at 10 and 20 Hz

administered over sensorimotor areas could modulate offline alpha and beta oscillations power



at the stimulation site. Note that the results were associated with inter-individual variability,
which is also reported in the literature. These findings may have implications for the design and

implementation of future protocols aiming to induce sustained changes in brain activity.

Keywords: sensorimotor cortex, neurostimulation, paired stimulation, cerebral oscillations,
alpha, beta, electroencephalogram, interhemispheric inhibition, transcranial alternating current

stimulation, corticospinal excitability
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« Le savant le plus grand est celui qui connait les limites de son savoir,
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« the journey or the destination? »

« The company. » said Tiny Dragon
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Chapitre 1

Introduction



Dés le 18¢ siecle, Luigi Galvani découvre le réle majeur que joue I'électricité dans le
fonctionnement du systeme nerveux a l'aide d’un courant électrique administré sur une
grenouille (Jeannerod, 1985). Heureusement, I'intérét pour la question ne s’est pas limité qu’a
une seule expérimentation amphibienne. Le développement des connaissances liées au systeme
nerveux allait non seulement se faire a I'aide de recherches animales, puis humaines, mais grace
a d’importantes découvertes scientifiques. Les inventions successives de la pile voltaique en 1800
par Alessandro Volta et de la bobine a induction électromagnétique en 1831 par Michael Faraday
ont particulierement contribué a la conception d’appareillages cliniques a une époque ou l'usage
thérapeutique de courants électriques sur le cerveau gagnait de nombreux scientifiques (Kadosh,
2014). Les expériences et les outils développés a I'époque n’avaient cependant pas les effets
escomptés et avaient souvent des allures de contes Frankensteniens. Avec les avancées des
quarante dernieres années, les techniques de stimulation cérébrale non-invasive (SCNI) ont mené
a de nombreuses recherches visant a influencer le fonctionnement neuronal, que ce soit a I'aide
d’une stimulation magnétique ou d’un courant électrique (Ridding et Rothwell, 2007). La
stimulation magnétique transcranienne (SMT) a, par exemple, été reconnue comme traitement
dans diverses problématiques neurologiques et de santé mentale. Par exemple, a la clinique de
neuromodulation psychiatrique du Centre hospitalier de I'Université de Montréal, les patients
souffrant de dépression sévere et réfractaire aux traitements habituels peuvent recevoir un
traitement par SMT. Cette approche basée sur la découverte de Faraday est le fruit de longues
recherches, parfois infructueuses, mais qui ont permis de mieux comprendre notre cerveau. Bien
au-dela des simples effets physiologiques et comportementaux observés en laboratoire, la
reconnaissance de cette méthode en clinique sera passée immenquablement par un effet

fonctionnel réel dans la vie des patients.

1.1 Stimulation non-invasive du cerveau

En 1980, Merton et Morton ont été les premiers a produire une réaction musculaire en
stimulant le cortex moteur (M1) en utilisant une SEt. Peu de temps apreés, le développement de
la SMT a ouvert un champ d’investigation du fonctionnement neurophysiologique du cerveau
permettant d’influencer le fonctionnement neuronal (Barker et al., 1985; Ridding et Rothwell,

2007). Depuis son apparition, elle a permis d’investiguer, de fagon objective et sans risque pour
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les sujets, I’excitabilité corticale, les connexions corticocorticales et corticospinales et le réle des

régions cérébrales dans diverses fonctions et pathophysiologies.

1.1.1 La stimulation magnétique transcranienne

Basée sur le principe de I'induction électromagnétique, la SMT consiste en la production
d’une charge électrique qui circule a travers un fil de cuivre recouvert d’'une gaine isolante, le
stimulateur. Le passage de ce courant géneére a son tour un champ magnétique de quelques Tesla,
la stimulation magnétique. Lorsque le stimulateur est placé au-dessus de la téte d’un sujet, cette
stimulation magnétique passe a travers le crane sans grande atténuation. La conductibilité du
tissu cérébral permet a ce flux magnétique d’induire un champ électrique dans les neurones
situés a proximité de la stimulation. A partir d’un certain seuil d’intensité de stimulation, la SMT
peut produire une dépolarisation neuronale (potentiel d’action) ou un potentiel postsynaptique
(excitateur ou inhibiteur) et permet de moduler temporairement I'activité de cette région du

cerveau (Terao et Ugawa, 2002; Valero-Cabré et al., 2011).

Contrairement a la nature corrélative des techniques d’imagerie, la stimulation
magnétique permet I'étude d’une relation de causalité (Koch et Rothwell, 2009), référant a la
connectivité effective ou l'influence directe qu'un systéme neuronal peut exercer sur un autre
(Friston, 2011). Ainsi, la SMT est un outil particulierement bien adapté pour sonder le
fonctionnement, la morphologie et la connectivité de plusieurs régions corticales. (Terao et

Ugawa, 2002).

1.1.2 La stimulation électrique transcranienne

Bien que la séance d’électrochocs subie par Jack Nicholson dans Vol au-dessus d’un nid de
coucou (1975) ait résolument marqué I'imaginaire collectif, d’autres techniques de stimulation
électrique transcranienne (SEt) a faible intensité ne requierent aucune anesthésie et sont sans
effets indésirables majeurs (Antal et al., 2017). En effet, le plus souvent, I'effet rapporté est une
sensation de picottement sous les électrodes (Fertonani et al., 2015). Tout comme la stimulation
magnétique, ces techniques non invasives ont fait I'objet de nombreuses recherches, mais sans

pour autant avoir été approuvées en tant que traitement thérapeutique.
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De fagon générale, la SEt consiste en I'application d’un courant électrique de faible
intensité (0,5-2 milliamperes (mA)) a travers deux électrodes placées sur le scalp des participants.
Une certaine quantité du courant traverse le crane pour atteindre le cortex et modifier I'activité
des neurones (Voroslakos et al., 2018). Bien que plusieurs paramétres relevent de
I’expérimentateur, la quantité de courant qui atteint le tissu neuronal dépend de plusieurs
facteurs incontrélables, incluant la résistance de structures céphaliques comme la peau, le crane,
les vaisseaux sanguins et les tissus cérébraux (Brunoni et al., 2012). Contrairement a la SMT qui
déclenche une décharge neuronale (potentiel d’action), la stimulation électrique modifie
seulement le seuil de décharge des neurones et change conséquemment la probabilité qu’une

décharge neuronale se déclenche suite a un stimulus (Fritsch et al., 2010; Nitsche et Paulus, 2000).

1.1.2.1 Les électrodes

Généralement, deux électrodes en caoutchouc sont insérées dans des éponges imbibées
de solution saline conductrice et tenues en place par des sangles élastiques ou un bonnet en
néoprene. Certaines électrodes plus spécialisées nécessitent I'application d’un gel permettant la
conduction du courant électrique. La grosseur peut varier de 1 a 35 cm? selon les besoins

(Moreno-Duarte et al., 2014; Nitsche et al., 2007).

L'emplacement des électrodes est souvent basé sur le systéme international 10-20
(Woods et al., 2016), une méthode utilisée pour décrire I'emplacement des électrodes sur le cuir
chevelu. La position de I'électrode active (anode) dépend de I'aire corticale d’intérét, tandis que
I’électrode de retour (cathode) est généralement placée dans une zone sans rapport avec les
processus cérébraux examinés tels que le front ou le vertex. Cette derniere peut également étre
placée sur une structure extracéphalique, comme I'épaule, afin de diminuer les effets a
I’électrode de retour (Priori, 2003). Notons qu’une étude comparative des différents montages a
montré que les montages monocéphaliques n’étaient pas plus efficaces qu’une stimulation
factice et que les montages bicéphaliques étaient plus efficaces que les monocéphaliques,
puisqu’une partie du courant dérivé diminuait son efficacité (Mahmoudi et al., 2011). Une
disposition unilatérale (méme hémisphére) ou bilatérale (hémisphéres opposés) des électrodes
peut également moduler I'efficacité de la stimulation (Imburgio et Orr, 2018). Finalement, un

positionnement en anneau a haute densité (4 x 1), dans lequel une électrode est placée sur la
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région cible et quatre électrodes de retour sont disposées autour de celle-ci, augmenterait la

densité et I'efficacité de la stimulation (Datta et al., 2009).

1.1.2.2 l'intensité de stimulation

Comme mentionné précédemment, la stimulation électrique transcranienne implique
généralement une intensité de courant de 0,5 a 2 mA (Nitsche et Paulus, 2000). L'intensité de
stimulation n’est habituellement pas ajustée de fagon individualisée bien qu’elle puisse avoir un
impact fondamental sur les effets physiologiques. Ceci pourrait expliquer pourquoi il n’existe, a
ce jour, aucune démonstration d’une relation linéaire entre lintensité de stimulation et
I’'amplitude et la direction des effets liés aux SEt (Bastani et Jaberzadeh, 2012; Moliadze et al.,

2012).

La densité de courant est également un paramétre important a considérer. La densité de
courant est déterminée par la grosseur des électrodes et la force de la stimulation (I'intensité ou
I’amplitude de stimulation) (Nitsche et al., 2007). Une densité de courant de 0.029 a 0.08 mA/cm?
(correspondant a 1 mA ; électrodes de 35 a 12 cm?) est fréquemment utilisée puisqu’elle s’est
montrée relativement efficace au niveau de la région motrice (Nitsche et al., 2008). Soulignons
gue la densité de courant n’est pas homogéne a travers les électrodes, et peut étre affectée par
les propriétés du gel conducteur et le type d’électrodes utilisées (Miranda et al., 2006; Saturnino
et al., 2015). Par exemple, le développement récent de la stimulation haute-densité a mené a
I’utilisation d’électrodes plus petites (par exemple 3,5-12 cm?), permettant une stimulation plus
focalisée et de plus grande densité de courant (Edwards et al., 2013; Nitsche et al., 2007). Enfin,
la densité de courant peut également étre influencée par des parametres anatomiques comme
I’épaisseur du crane (Opitz et al., 2016), ce qui rend la densité obtenue potentiellement inadaptée

a certaines régions comparativement a d’autres.

1.1.2.3 La durée de la stimulation

Le courant appliqué peut s’étendre sur une durée allant de quelques secondes a plusieurs
minutes. Les stimulations durent fréquemment entre 10 et 20 minutes, mais peuvent aller jusqu’a
40 minutes (Brunoni et al., 2012; Paulus, 2011). Alors que I'amplitude de I'effet semble dépendre

de l'intensité de la stimulation, le maintien de I'effet dans le temps pourrait plutot dépendre de
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la durée de I'application du courant (Brunoni et al., 2012). En effet, certaines études ont montré
gu’une durée plus longue de stimulation pouvait prolonger les effets observés aprés la
stimulation (Nitsche et Paulus, 2000). Cela dit, doubler ou prolonger la longueur de stimulation
peut aussi inverser les effets sur I'excitabilité des neurones (excitation vers inhibition) (Batsikadze

et al., 2013).

Lorsque plusieurs séances sont nécessaires a I’expérimentation, un intervalle interséances
d’environ une heure est suffisant lorsque les effets sont de courte durée (environ 10 minutes)
(Fricke et al., 2011; Nitsche et al., 2005). Pour les effets plus persistants, un intervalle d’au moins
24 heures est recommandé afin d’éviter I'interférence entre les séances de stimulation (Monte-
Silva et al., 2010, 2013). Il n’existe pas de consensus clair sur le temps d’attente nécessaire entre
les séances de stimulation électrique, mais il est toutefois commun de retrouver des intervalles

de 48 h, 72 h, voire une semaine (Woods et al., 2016).

1.1.2.4 La stimulation placebo

L’approche habituelle pour rendre les participants naifs face a la présence d’une
stimulation, est I'utilisation d’'une condition placebo. Lors de la stimulation, une sensation de
picotement peut se produire sous les électrodes. Cette sensation est plus grande au début de la
stimulation et dépend de I'intensité de la stimulation. La stimulation placebo débute de facon
identique a la vraie stimulation, mais disparait aprés quelques dizaines de secondes. Ainsi, les
participants ressentent le picotement initial, mais la durée de stimulation est trop courte pour
produire un quelconque effet (Dissanayaka et al., 2017). Une condition placebo est fréquemment
utilisée comme controle inactif dans les recherches sur les SEt afin de mieux évaluer I'effet global

de la SEt a I'étude.

1.1.2.5 Les approches expérimentales

Selon les parametres de stimulation, I'’étude du mécanisme et des effets des techniques
de SEt s’effectue principalement a travers deux axes, soit les effets immédiats (online) pendant la
stimulation et les effets observés aprés la stimulation (after-effects; offline) qui persistent de
guelques minutes a quelques heures (Bergmann et al., 2016; Fertonani et Miniussi, 2017;

Pozdniakov et al., 2021). Ainsi, I'une des principales questions est de déterminer si la technique
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de SEt utilisée exerce ses effets pendant son administration, apres la fin de la stimulation, ou les

deux (Fertonani et Miniussi, 2017; Galli et al., 2019; Samaei et al., 2017).

Habituellement, I'approche online liée a la stimulation électrique peut étre utilisée pour
interférer avec des processus neuronaux (p. ex. lors d’une tache cognitive) ou pour moduler des
propriétés neurophysiologiques telles que I'excitabilité corticale, la connectivité cérébrale ou
I'activité électrique neuronale. Les protocoles offline impliquent également que la mesure de
changements neurophysiologiques persiste au-dela de la stimulation via des mécanismes de
plasticité synaptique (Siebner et al., 2009), avec un impact subséquent possible sur les processus

neuronaux, comportementaux et cognitifs.

1.2 La stimulation électrique a courant direct

Les premiers mécanismes neuronaux révélés avec les SEt I'ont été grace a la stimulation
électrique transcranienne a courant direct (SEtCD). Cette technique a été I'une des premiéres a
étre développée dans les années 1960 dans I'espoir de moduler le fonctionnement cognitif,
I'affect et les symptomes cliniques des patients psychiatriques (Albert, 1966; Nitsche et al., 2003).
Au tournant des années 2000, les effets physiologiques ont été explorés de fagon plus
systématique, avec une majorité d’études ayant pour sujet le cortex moteur (Nitsche et Paulus,
2001). Au niveau de la recherche clinique, les applications portent principalement sur la
dépression (Loo et al., 2012), les accidents vasculaires cérébraux (AVC) (Lindenberg et al., 2010)

et le Parkinson (Benninger et al., 2010).

1.2.1 Mécanisme de la SEtCD

La SEtCD implique un courant constant qui circule entre deux électrodes, une anode et
une cathode, disposées sur le scalp. Le champ électrique produit pendant la stimulation est
réputé modifier le potentiel transmembranaire neuronal et influencer le niveau d’excitabilité et
la réponse a un input synaptique (Mohammadi, 2016; Wassermann et Grafman, 2005). Le
neurone peut alors étre plus ou moins susceptible de décharger au moment de recevoir un
stimulus (Miranda et al., 2006). Puisque la SEtCD stimule sous le seuil de décharge, elle n’induit
pas de potentiel d’action (Bikson et al., 2004), mais modifie plutdt I’activité neuronale par une

méthode de polarité des électrodes (Nitsche et Paulus, 2000). Typiquement, I'électrode anodale
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génere un flux de courant entrant dans le cortex, ce qui produit une dépolarisation somatique
des neurones pyramidaux et une hyperpolarisation des dendrites apicales, alors que I'électrode

cathodale produit généralement I'inverse (Radman et al., 2009; Zaghi et al., 2010a).

1.2.2 Polarité, excitabilité et ambiguité

Ce jeu de polarité des électrodes permet de moduler I'excitabilité corticale du cerveau.
Chez I’humain, Nitsche et Paulus (2001) ont été les premiers a démontrer des changements
d’excitabilité robustes et persistants au niveau de M1 suite a I'application de la SEtCD. Par la suite,
les chercheurs ont abondamment étudié ce changement au niveau du cortex moteur a travers sa
voie descendante, appelée « corticospinale ». Généralement, la stimulation anodale a tendance
a augmenter l'excitabilité des neurones moteurs, effet facilitateur, alors que la stimulation
cathodale réduit cette excitabilité, effet inhibiteur (Horvath et al., 2015). Ces changements
d’excitabilité corticospinale ont été observés jusqu’a 90 minutes apres la fin de la SEtCD
(Batsikadze et al.,, 2013; Nitsche et Paulus, 2001). Par ses effets persistants tant
neurophysiologiques (Monte-Silva et al., 2013) que comportementaux (Kadosh et al., 2010; Reis

et al., 2009), la SEtCD pourrait avoir un potentiel thérapeutique de réhabilitation.

Toutefois, de récentes études ont remis en question certains résultats antérieurs,
notamment en démontrant une grande variabilité des réponses d’excitabilité. Ces études ont
révélé un inversement des réponses attendues d’excitation anodique/d’inhibition cathodique, ou
une absence d’effet dans certains cas (Horvath et al., 2015, 2016; Jonker et al., 2021; Lopez-

Alonso et al., 2014; Tremblay et al., 2016; Wiethoff et al., 2014).

1.3 La stimulation électrique a courant alternatif

Depuis une dizaine d’années, les chercheurs se sont intéressés a une nouvelle approche
dans le domaine de la SEt, soit la stimulation électrique transcranienne a courant alternatif
(SEtCA) (Paulus, 2011). Il sera spécifiqguement question de cette technique de stimulation non-

invasive dans la présente these.

La SEtCA cible spécifiquement les oscillations endogénes de notre cerveau (Romei et al.,

2016; Thut et al., 2017). Considérant leur réle fonctionnel (Siegel et al., 2012; Thut et Miniussi,
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2009) et leur association avec une variété de processus cognitifs et de désordres
pathophysiologiques (Buzsaki et Draguhn, 2004; Uhlhaas et Singer, 2006), ces oscillations
représentent une cible intéressante pour la neurostimulation. En effet, agissant un peu comme
un pacemaker cellulaire avec un rythme intrinséque, les oscillations refletent I'activité
synchronisée de larges populations de neurones et sont fondamentales dans la communication
neuronale (Herrmann et al.,, 2016b; Hordacre et al., 2016). Mais plus important encore, elles
présentent diverses caractéristiques (fréquence, amplitude, phase, etc.) qui peuvent étre
influencées et modulées par des stimuli externes comme la SEtCA (Bergmann et al., 2016;

Karabanov et al., 2016; Zrenner et al., 2016).

1.3.1 Les oscillations cérébrales

Ala fin des années 1920, Hans Berger fut I'un des premiers physiologistes a enregistrer et
a décrire les rythmes oscillatoires cérébraux humains (Collura, 1993). Initialement percues
comme du bruit, ces oscillations se sont rapidement montrées essentielles pour le bon

fonctionnement du cerveau (Buzsaki, 2006; Thut et al., 2012).

1.3.1.1 A I'échelle micro- et macro-cellulaire

L’oscillation neuronale, également appelée onde cérébrale, est une activité neuronale
rythmique ou répétitive du systéme nerveux central (SNC). L'activité oscillatoire provient soit de
neurones individuels, soit d'interactions interneuronales (Hammond, 2015). Au niveau individuel,
les neurones communiquent grace aux différences de charges électriques entre l'intérieur et
I'extérieur de la cellule. Cette différence de concentration d’ions constitue le potentiel
membranaire du neurone (Hammond, 2015). Les fluctuations du potentiel membranaire
permettent les échanges d’informations a travers les synapses telle une course a relais. Ces
connexions interagissent ensemble par des jeux d’excitation et d’inhibition selon la fluctuation
des charges électriques. Ainsi, les oscillations peuvent apparaitre soit comme des fluctuations du
potentiel de repos, soit comme un rythme de potentiels d'action, ce qui peut induire des
oscillations neuronales post-synaptiques (Fries, 2005; Schnitzler et Gross, 2005). Cette quantité
d’oscillations neurales peut également étre influencée par les concentrations de certains

neurotransmetteurs dans les neurones (Wang, 2010).
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Au niveau populationnel, I'activité synchronisée de plusieurs neurones évoque des
oscillations macroscopiques qui peuvent étre observées sur un électroencéphalogramme (EEG).
Les oscillations neuronales macroscopiques proviennent généralement de connexions
interneuronales. Ces interactions interneuronales peuvent provoquer des oscillations a
différentes bandes de fréquences. C’est cette synchronie entre les neurones qui permet un
échange d’informations plus efficace entre les régions éloignées (Fries, 2005, 2015; Womelsdorf

et al., 2007a).

1.3.1.2 Caractéristiques des oscillations

Les oscillations peuvent étre décrites selon différentes caractéristiques. D’abord,
I’'amplitude représente la position maximale atteinte durant un mouvement oscillatoire (entre -A
et +A). Les changements d’amplitude résultent de la synchronisation des fluctuations du potentiel
membranaire des neurones (Pfurtscheller et Lopes da Silva, 1999). Ces changements sont

habituellement représentés par une mesure de puissance (uV3).

Ensuite, la fréquence des oscillations représente la vitesse a laquelle une oscillation
complete est effectuée. Une oscillation est une variation caractérisée par un changement
périodique de sens autour d’une position d’équilibre stable, passant successivement d’une valeur
maximale a une valeur minimale. La fréquence est le nombre de cycles par seconde et est

exprimée en Hertz (Hz) (Antal et Herrmann, 2016).

Enfin, les oscillations sont également caractérisées par leur phase. La phase correspond a
la position initiale de I'oscillation. Les variations du potentiel membranaire du neurone qui alterne
entre un état de dépolarisation et d’hyperpolarisation, créent d’'une certaine maniere les
oscillations (Mukovski et al., 2007). Cette dynamique peut se synchroniser ou s’opposer a travers
différents réseaux de neurones. Ainsi, deux oscillations peuvent avoir la méme fréquence et la
méme amplitude, mais présenter une phase opposée (180°) ou étre en phase (0°). Dans la partie
positive de la phase (dépolarisation), il y a plus de chance qu’un potentiel d’action soit déclenché.
Ainsi, si deux neurones sont synchronisés en phase, on augmente la probabilité qu’un potentiel
d’action d’un neurone soit transmis et influence I"autre neurone dans sa partie dépolarisée. A

I'inverse, s’ils sont hors phase, I'information du potentiel d’action arrivera dans la partie négative
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(hyperpolarisée) de I'autre oscillation et I'information aura moins d’impact (Fries, 2005). Lorsque
deux neurones oscillent et sont synchronisés a la méme phase (mais pas nécessairement la méme
amplitude), il est habituellement entendu que ces neurones sont connectés fonctionnellement et

s’échangent de I'information.

1.3.1.3 Les bandes de fréquences

L'activité rythmique du cerveau est observée aussi bien au repos (elle est donc
intrinséque, spontanée, voire indépendante de toute stimulation externe), que lors d’une activité
cognitive, perceptuelle ou sensori-motrice. De maniere conventionnelle, I'activité oscillatoire du
cerveau a été divisée en différentes bandes de fréquences, dont les principales sont les ondes
delta (< 4 Hz), théta (4-7 Hz), alpha (8-12 Hz), béta (12-30 Hz) et gamma (> 30 Hz), bien gu’il puisse

exister de légeres différences a travers la littérature (Basar et al., 2001; Buzsaki, 2006).

Les bandes de fréquences peuvent aussi étre catégorisées selon leur emplacement
(Tuladhar et al., 2007), leur fonction ou selon la forme d’onde qu’elles expriment (Cooper et al.,
2012; Kropotov, 2009). Ainsi, selon I'origine anatomique, chaque bande de fréquence correspond
a des corrélats fonctionnels distincts (Engel et al., 2001). Par exemple, les oscillations delta sont
généralement observées lors du sommeil profond, et les rythmes théta lors de taches mnésiques

(Engel et al., 2001).

Les bandes de fréquences d’'un méme réseau sont typiquement associées a différents
états cérébraux et rivalisent entre elles (Engel et al., 2001). Cependant, le cerveau est rarement
aussi simple et compartimenté. Plusieurs rythmes peuvent temporairement exister dans les
mémes structures et interagir entre eux (Steriade, 2001). De plus, une fonction cérébrale peut
s’étendre sur deux bandes de fréquences différentes (Waldhauser et al., 2012) ou seulement se
produire dans un intervalle limité d’'une bande de fréquence (Klimesch et al., 1998). Il est par
exemple possible de distinguer les oscillations basses alpha (6,5-10,5 Hz) de la partie supérieure
de la bande alpha (10,5-12,5 Hz). Par ailleurs, certains rythmes cérébraux distincts sont identifiés
comme faisant partie d'une méme bande de fréquences. Ainsi, les rythmes mu et les rythmes
alpha (o) font partie de la bande fréquentielle alpha (8-12 Hz) alors qu’ils ont des caractéristiques

distinctes (Aleksandrov et Tugin, 2012). Par conséquent, bien que le systéme de classification de
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marqueurs neurophysiologiques soit utile, il peut exister des différences fonctionnelles

importantes au sein de subdivisions a I'intérieur méme de ces bandes de fréquences.

En outre, cette classification de bandes de fréquences se base souvent sur I'activité
cérébrale typique d’un adulte en santé, et ne reflete pas toujours I'activité neurophysiologique
d’enfants, de personnes agées ou de patients présentant différentes conditions neurologiques.
Par exemple, le pic d’oscillation alpha est généralement plus faible chez les personnes agées
(Scally et al., 2018), alors que chez les enfants, certaines activités considérées comme alpha
relevent de la bande théta dans le cerveau d’un adulte (Chiang et al., 2011). Certaines
neuropathologies montrent également des différences dans les pics de fréquences et les
oscillations, notamment dans I'autisme (Dickinson et al., 2018) et dans la maladie d’Alzheimer
(de Frutos-Lucas et al., 2018; Hamm et al., 2015). En somme, bien que la classification soit utile,

il estimportant de garder en perspective I'activité complexe des oscillations cérébrales.

Plus largement, les oscillations cérébrales ont également été classées en oscillations
spontanées au repos et en oscillations liées a un événement selon les circonstances de
I'enregistrement (Jee, 2021). Par exemple, lors de I'enregistrement au repos, les sujets sont assis
sur une chaise avec les yeux ouverts ou fermés. De plus, on leur demande généralement d’éviter
les pensées trop spécifiques. Les oscillations cérébrales peuvent également étre mesurées lors de
taches motrices ou cognitives (Coles et Rugg, 1995). Finalement, les potentiels ou signaux
évoqués sont d’autres types d'oscillations cérébrales qui refletent les petites variations phasiques
de I'activité électrique du cerveau induites par un événement externe (p. ex. une stimulation
sensorielle). Ainsi, contrairement aux oscillations neuronales spontanées, les signaux évoqués

sont enregistrés en réponse a tout stimulus (Jee, 2021).

1.3.1.4 La synchronisation des oscillations

La synchronisation des oscillations neuronales joue un rble important dans I'intégration
sensorielle et les processus cognitifs (Engel et al., 2001; Varela et al., 2001). Cette synchronisation
constituerait un langage utilisé par les neurones pour traiter I'information plus efficacement et
permettrait une coopération a méme une région cérébrale ou entre les différentes aires corticales

(Fries, 2005, 2015; Womelsdorf et al., 2007b). Cette synchronisation est dynamique a travers le
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temps et ces changements sous-tendent une modulation de la communication neuronale (Fries,
2005). Cette synchronisation correspond a I'alignement des pics oscillatoires entre différentes
populations de neurones, ce qui correspondrait ala synchronisation de phase. Comme vu
précédemment, cette phase contient beaucoup d’informations sur I'activité du neurone, le degré
d’excitabilité et le moment de décharge. Ceci étant, pour qu’il y ait synchronisation, tant la phase

que la fréquence doivent coincider (Fries, 2015; Valera et al., 2001).

1.3.2 Mécanisme de la SEtCA

1.3.2.1 Principe de base

C’est dans le contexte d’étude des oscillations cérébrales que la SEtCA a été développée,
principalement dans une optique de modulation des oscillations endogenes du cerveau. Comme
méthode, la SEtCA partage plusieurs principes méthodologiques et de caractéristiques avec les
SEt a faible intensité. Toutefois, la SEtCA se distingue par le type de courant qu’elle produit et par
son efficacité a synchroniser les réseaux neuronaux entre eux (Ali et al.,, 2013). Plus
particulierement, la SEtCA consiste en un courant non constant, de forme sinusoidale, qui circule
entre les électrodes. Pendant le demi-cycle d'une oscillation du courant alternatif, une électrode
sert d'anode tandis que l'autre sert de cathode. Pendant I'autre demi-cycle, le motif s'inverse,
c'est-a-dire que I'anode agit comme cathode et la cathode comme anode. Ce courant sinusoidale
permet une interaction directe avec les oscillations cérébrales selon des fréquences spécifiques

(Antal et al., 2017; Thut et al., 2011; Vosskuhl et al., 2018).

Au niveau cellulaire, le courant alternatif alterne entre des voltages positifs et négatifs, et
force le potentiel membranaire du neurone a osciller a I'extérieur des limites du potentiel de
repos : légérement dépolarisé ou hyperpolarisé (Tavakoli et Yun, 2017; Zaehle et al., 2010). Les
bréves phases de dépolarisation et d’hyperpolarisation sur chaque demi-cycle peuvent induire
des effets d’entrainement pendant la stimulation. Ce processus d'entrainement fait référence a
I'activité synchrone de plusieurs neurones qui s'adaptent aux stimuli externes. Ce jeu de
polarisation est linéairement proportionnel au courant appliqué, mais dépend également de la
fréquence (Deans et al., 2007; Reato et al., 2010). Tout comme le courant direct, la SEtCA ne

permet pas d’induire un potentiel d’action. Elle modifie plutot I'activité neuronale (Bikson et al.,
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2004), et les faibles dépolarisations peuvent augmenter la probabilité de produire un potentiel
d’action et de répondre a une stimulation interne ou externe (Antal et Herrmann, 2016). Au final,
le courant électrique alternatif implique tant la modulation de l'activité oscillatoire que

I’excitabilité neuronale (Antal et al., 2008).

1.3.2.2 Mécanisme online et offline

Comme vu précédemment, I'étude du mécanisme de la SEtCA, tout comme d’autres SEt,
s’effectue a travers deux axes, soit les effets obtenus pendant la stimulation et les effets observés
apreés la stimulation (Fertonani et Miniussi, 2017; Pozdniakov et al., 2021). Cependant, ces deux
approches sembleraient étre sous-tendues par des mécanismes différents. Les effets online de la
SEtCA sont probablement le résultat d’altérations du voltage membranaire qui modifient la
décharge neuronale (Antal et Herrmann, 2016) alors que les effets qui suivent la stimulation sont
fort probablement le résultat de changements synaptiques et de plasticité (Striber et al., 2015;
Vossen et al., 2015; Zaehle et al., 2010). Il est également suggéré que ces deux mécanismes soient
dépendants et que la synchronisation des oscillations pendant la SEtCA puisse entrainer des
changements neuroplastiques offline (Antal et Paulus, 2013; Herrmann et al., 2013; Thut et al.,

2011; Veniero et al., 2015).

1.3.2.2.1 Les hypotheéses online

Les oscillations sont des phénomeénes dynamiques et peuvent étre perturbées par des
stimuli externes rythmiques, qu’ils soient biologiques (Zauner et al., 2012) ou artificiels, comme
la SEtCA (Zaehle et al., 2010). Il est largement admis que la SEtCA interfere directement avec les
oscillations par un effet de synchronisation (Herrmann et al., 2016a; Reato et al., 2013; Thut et
al., 2011). Cette synchronisation peut étre désignée sous le terme d’entrainement (entrainment)
(Lakatos et al., 2005). Il s’agit d’'un alignement temporel de I’activité rythmique cérébrale avec le
courant alternatif externe, en autant que ce rythme corresponde a celui de la population de
neurones visée (Thut et al., 2012). Zaehle et ses collegues (2010) ont été les premiers a démontrer
cet entrainement oscillatoire pendant la stimulation en utilisant une fréquence spécifiquement
liée a la région du cerveau ciblée. Il est convenu que le rythme endogene change selon le rythme
externe jusqu’a ce qu’il se produise un verrouillage de phase, un peu comme I'ajustement du

rythme circadien lorsqu’une personne change de fuseau horaire (Thut et al., 2012). Lorsque
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plusieurs oscillations neuronales deviennent synchronisées avec une stimulation externe, il est
logique de penser qu’elles sont synchronisées également entre elles. Conséquemment, une
augmentation de la synchronicité de phase se produit a la fréquence d’entrainement. De plus,
une augmentation de la synchronisation oscillatoire résulte en une augmentation de la puissance
(amplitude) a cette fréquence (Nunez et Srinivasan, 2006). C’'est cette synchronicité des
oscillations qui permettrait une amélioration du transfert de I'information entre les neurones
(Butts et al., 2007) et serait un aspect clé dans les processus de plasticité synaptique liés a la SEtCA
(Traub et al., 2004; Uhlhaas et al., 2010; Womelsdorf et al., 2007a). Ces modifications synaptiques
seraient le résultat d’effets de la stimulation sur certains mécanismes biochimiques, comme les
neurotransmetteurs, la présence de vésicules et I'accumulation de calcium dans I'espace
présynaptique apres la stimulation (Briones et Rosenthal, 1973; Citri et Malenka, 2008; Kirsch et

Smith, 2000).

1.3.2.2.2 Les hypotheéses offline

Bien que les conséquences neurophysiologiques de la SEtCA pendant la période de
stimulation soient bien documentées (Cappon et al., 2016; Heise et al., 2019; Joundi et al., 2012;
Pogosyan et al., 2009; Pollok et al., 2015; Wach et al., 2013a), la question en suspens est de savoir
si la SEtCA peut induire des changements qui durent plus longtemps que la période de
stimulation. Bien que le mécanisme précis de son action ne soit pas completement compris, il
semble que la synchronisation oscillatoire neuronale conduise a des changements
neuroplastiques durables (Herrmann et al., 2013; Veniero et al., 2015; Vossen et al., 2015; Zaehle

et al., 2010).

Tout comme la SEtCD et la SMTr (Nitsche et Paulus, 2001; Thut et Pascual-Leone, 2010),
plusieurs études en SEtCA ont démontré que les effets peuvent persister au-dela de la période de
stimulation (Veniero et al., 2015). Par exemple, certaines études ont rapporté des effets offline
comportementaux (Pahor et JauSovec, 2017; Sugata et al., 2018; Wach et al.,, 2013a) et
neurophysiologiques (Alekseichuk et al., 2017; Heise et al., 2019; Kasten et al., 2016; Sugata et
al., 2018; Wach et al., 2013b).
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Contrairement aux effets immédiats (online) de la SEtCA, il y moins de consensus
entourant I'ampleur et la durée des effets post-stimulation (Veniero et al. 2015). D’emblée, ces
effets offline ne peuvent étre entierement expliqués par une poursuite directe de la
synchronisation online (appelée « échos » d'entrainement), car ces échos ne persistent que
pendant quelques cycles oscillatoires aprées l'arrét de la stimulation (Hanslmayr et al., 2014;
Marshall et al., 2006; Thut et al., 2011). De plus, Chaieb et ses collégues (2011) ont montré des
effets de 30 a 60 minutes apres la SEtCA a I'aide de hautes fréquences (kHz) situées en dehors
des oscillations cérébrales conventionnelles (0.1-80 Hz), suggérant que la plasticité subséquente
ne dépend pas d’un entrainement oscillatoire online. Par conséquent, des effets hors stimulation
plus durables pouvant persister jusqu'a 70 minutes sont susceptibles de refléter des mécanismes
différents de ceux qui sont associés aux effets observés pendant la stimulation (Kasten et al.,

2016; Neuling et al., 2013; Veniero et al., 2015; Vossen et al., 2015).

Les effets post-stimulation seraient davantage liés aux changements qui se produisent a
travers une modification de la force des connexions synaptiques en fonction du temps
d’occurrence des impulsions (spike-timing-dependant plasticity, STDP) (Citri et Malenka, 2008;
Veniero et al., 2015; Vossen et al., 2015; Wischnewski et Schutter, 2017; Zaehle et al., 2010). Ce
processus est causé par un mécanisme de plasticité connu depuis longtemps (Hutcheon et Yarom,
2000; Markram et al., 1997), soit le renforcement synaptique de potentialisation a long terme
(PLT) (Caporale et Dan, 2008). Ces mécanismes ont déja été observés, notamment grace a la SMT
administrée a partir de protocoles comme la stimulation associative pairée ou la theta-burst
(Stefan et al., 2000; Suppa et al., 2016). Ce phénoméne permettrait notamment d’expliquer le
développement cérébral et la mémorisation (Song et al., 2000). La neuroplasticité par PLT
augmenterait également la communication neuronale et la propagation du signal dans les

dendrites post-synaptiques (Tavakoli et Yun, 2017).

De fagon plus précise, le phénomene de PLT est un processus de modification du poids
des synapses qui dépend du moment de déclenchement du potentiel d’action dans les neurones
pré- et post-synaptiques (Bi et Poo, 1998). Ainsi, les synapses seraient renforcées ou affaiblies
selon le moment (timing) d’apparition des stimuli, ce qui permettrait une synchronisation

neuronale (Zaehle et al., 2010). Lorsqu’un potentiel d’action présynaptique précede le potentiel
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postsynaptique, il s’en suit un renforcement de la synapse, ou une PLT (Herrmann et al., 2013).
L’intensification de I’activation présynaptique amplifie la réponse postsynaptique. En somme,
plus les décharges qui arrivent a une synapse sont rapprochées, plus cela renforce, potentialise

et améliore |'efficacité de la synapse (Dan et Poo, 2006).

Dans le cas de la SEtCA, la force de réponse dépendrait également de la fréquence a
laquelle les circuits sont stimulés (Hutcheon et Yarom, 2000). Selon le principe de STDP, les
synapses qui auront une fréquence similaire a la stimulation seront renforcées pendant la
stimulation (Zaehle et al.,, 2010). Aprés la stimulation, ces changements synaptiques
persisteraient et résulteraient en une augmentation de I'activité neuronale a la fréquence de ces
circuits. En d’autres termes, le courant sinusoidal renforce les synapses qui entretiennent des
activités rythmiques endogenes similaires. Cette hypothése appuierait I'idée que la SEtCA puisse
moduler les rythmes endogenes des circuits neuronaux (Tavakoli et Yun, 2017). Suite a la
stimulation, les changements synaptiques sont maintenus et amplifiés, conservant la fréquence
de résonance de ces circuits (Zaehle et al., 2010). Cette hypothese semble concorder avec la
capacité de la SMT répétitive a moduler les oscillations cérébrales selon des fréquences
spécifiques (Basar et al., 2001; Liu et al., 2021; Thut et Pascual-Leone, 2010). Toutefois, les effets
offline de la SEtCA et la démonstration du mécanisme de STDP demeurent variables et parfois
contradictoires (Vossen, 2017). Il y a encore relativement peu de réplication des études, les
parametres de stimulations ne sont pas appliqués uniformément et la grosseur des échantillons
est souvent insuffisante (Veniero et al.,, 2015). Cette compréhension demeure toutefois
essentielle pour les futurs protocoles expérimentaux et [I'élaboration d’approches

thérapeutiques.

1.4 Mesurer les effets physiologiques du cortex moteur

1.4.1 La stimulation magnétique comme méthode d’investigation

1.4.1.1 Réponse motrice et potentiel évoqué moteur
La SMT a pulsation unique déclenche une activation électrique des neurones qui se diffuse

dans les tissus environnants ainsi qu’a des sites interconnectés plus distants dans le cerveau
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(Keck, 2007). Etant donné la bonne conductivité du tissu cérébral, une intensité suffisante de
stimulation peut alors produire une dépolarisation de la membrane des neurones, initier un

potentiel d’action et créer une activation neuronale (Reis et al., 2008).

Historiquement le cortex moteur, plus précisément la région de la main, a constitué une
aire de prédilection pour étudier ce phénomene puisque I'effet produit par la SMT y est
facilement observable et quantifiable grace a la voie corticospinale (Lefebvre et Liew, 2017). En
effet, 30 a 40 % fibres qui constituent cette voie proviennent du cortex moteur primaire qui
projette directement vers la moelle épiniere, puis les muscles (Seo et Jang, 2013). Pour que la
dépolarisation soit observée, I'intensité de stimulation doit atteindre un certain seuil, variant
selon les individus. Une fois ce seuil d’activation neuronal atteint, I'activation de la voie
corticospinale provoque une contraction involontaire du muscle correspondant a la région
corticale stimulée (Ruohonen, 2003). Cette réponse motrice, connue sous le nom de potentiel
évoqué moteur (PEM), est mesurée a I'aide de I’électromyographie (EMG) qui permet d’amplifier
et de transposer la réponse musculaire en amplitude (mV). Plusieurs facteurs peuvent modifier
I'amplitude des PEM, par exemple I'entrainement moteur (Muellbacher et al., 2001), diverses
conditions neurologiques (Di Lazzaro et al., 2008a) ou de facon plus artificielle, certains agents
pharmacologiques (Ferland et al., 2021; Kimiskidis et al., 2006) ainsi que les SEt (Nitsche et Paulus,
2000). ’amplitude des PEM donne un indice de la facilité avec laquelle un potentiel d’action peut
passer des neurones pyramidaux de M1 jusqu’au muscle effecteur (Chen, 2000). En utilisant
certaines intensités de stimulation au-dessus du seuil moteur, il est possible d’observer une
variation de 'amplitude des PEM en temps réel, et de mesurer le niveau d’activité intrinséque
des neurones pyramidaux (Reis et al., 2008). Lorsque l'intensité de la SMT est maintenue
constante, la modulation de I'amplitude des PEM est supposée refléter les modifications de
I'activité corticospinale. Typiquement, une augmentation de 'amplitude des PEM indique une

augmentation de I'excitabilité corticospinale.

Bien qu’il puisse étre influencé par I'excitabilité des motoneurones spinaux (Rossini et al.,
1985), le PEM demeure un marqueur sensible aux changements d’excitabilité des réseaux
corticaux moteurs. Habituellement, les changements de connectivité (ou d’excitabilité) sont

investigués a l'aide d’une intensité de stimulation de départ, produisant un PEM de base,
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dépourvu de toute intervention. Ce PEM peut représenter I'atteinte d’'une amplitude fixe, par
exemple 1 mV, ou étre fixé selon un seuil moteur particulier. Une fois l'intervention
expérimentale administrée, la mesure de PEM peut étre collectée une seconde fois avec la méme
intensité de SMT afin d’observer 'effet de cette intervention sur I'excitabilité corticospinale. Au
niveau clinique, les PEM peuvent étre utilisés pour mesurer |'intégrité de la voie corticospinale
d'un sujet. Par exemple, une absence de réponse PEM dans les membres inférieurs a été

rapportée comme un mauvais pronostic fonctionnel suite a un AVC (Hwang et al., 2016).

1.4.1.2 SMT a double impulsion et connexions cérébrales

En plus de permettre I'observation de différents processus d’inhibition et de facilitation
intracorticaux, la mesure d’amplitude des PEM permet de sonder les connexions cortico-
corticales inhibitrices et excitatrices motrices a I'aide du protocole de la double-SMT (Di Lazzaro
etal., 1999). En effet, la dépolarisation neuronale résultant de la SMT peut induire des activations
secondaires dans les régions interconnectées avec le site initialement stimulé, offrant ainsi la
possibilité d'évaluer la connectivité distale de fagon causale (Rothwell, 2011). Cette méthode
nécessite que deux pulsations SMT soient appliquées sur deux régions différentes selon un
intervalle précis (intervalle interstimulus; 1I1S). Dans ce protocole, une pulsation SMT standard est
appliquée au cortex moteur, induisant un PEM-test dans un muscle d’intérét, par exemple la
main. Précédemment a cette décharge, une pulsation SMT-conditionnelle est administrée sur une
autre région du scalp. Si le stimulus conditionnel modifie 'amplitude du PEM-test, il est possible

de conclure que ces deux régions exercent une influence I'une sur I'autre (Rothwell, 2011).

1.4.1.2.1 Connexions transcallosales entre les cortex moteurs

L’existence de voies transcalleuses entre les régions homologues des deux hémispheres
est bien établie chez I'animal et I’'humain (Hanajima et al., 2001; Jenny, 1979). C’'est a travers ces
voies que transite le phénomeéne d’inhibition interhémisphérique (lIH) entre les régions motrices.
De fagon générale, I'llH permet a un hémisphere cérébral de moduler 'activité de I’hémisphere
opposé via le corps calleux qui relie les deux hémispheres (lwata et al., 2016). Ainsi, par ce
mécanisme neuronal, I'activation du cortex moteur d’'un hémisphére mene a l'inhibition du cortex
moteur controlatéral (Daskalakis et al., 2002). Il s’agit d’'une composante importante de la

coordination motrice bimanuelle et des mouvements unilatéraux (Duque et al., 2005).
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Suivant les premiers travaux ayant étudié la propagation transcallosale d’un signal a partir
du scalp (Amassian et Cracco, 1987), Ferbert et ses colléegues (1992) ont été les premiers a
administrer la double-SMT au niveau des cortex moteurs, permettant de fournir des preuves
directes des connexions interhémisphériques entre ces régions homologues. Pour ce faire, ils ont
d'abord appliqué un stimulus conditionnel (SC) sur le cortex moteur droit, suivi quelques
millisecondes plus tard par un stimulus test (ST) au niveau de la zone motrice de I'hémispheére
gauche. Le SC a permis de moduler I'amplitude des PEM du ST, indiquant un changement de
communication a travers les fibres transcalleuses qui relient les deux régions motrices (Ferbert et
al.,, 1992). Les auteurs ont montré qu’un 1IS de cing a six millisecondes (ms) entre les deux
stimulations était nécessaire pour observer I'llH. Depuis cette étude, il a été démontré a maintes
reprises qu’un SC administré de 6 a 50 ms avant le ST pouvait inhiber les PEM (Chen et al., 2003;
Daskalakis et al., 2002; Hanajima et al., 2001). Cela dit, un intervalle de 10 ms méne a une IIH
habituellement plus robuste (Reis et al., 2008), tant auprés d’une population saine que présentant
une pathologie neurologique (Chen et al., 2003; Gilio et al., 2003). Finalement, notons que I'llH
peut étre influencée par I'intensité des stimuli. Ainsi, I'llH augmente si I'intensité du SC augmente,
alors que I'effet inverse est observé a mesure que l'intensité du ST augmente (Daskalakis et al.,

2002).

1.4.1.2.2 Interactions interhémisphériques et neuropathologies

Depuis I'étude de Ferbert, la technique de double stimulation a été affinée, permettant
d'évaluer la connectivité interhémisphérique entre des régions non homologues, la connectivité
intrahémisphérique, ainsi que les connexions cérébello-corticales (Ziemann et al., 2014). Ces
protocoles reposent sur la méme idée générale ol des voies reliant les zones corticales stimulées
permettent de mesurer une connectivité effective entre ces aires (Di Lazzaro et al.,, 1999;
Rothwell, 2011). La double stimulation a été utilisée tant chez les sujets humains en santé

(Rothwell, 2011) que les populations cliniques (Iwata et Ugawa, 2005; Porcacchia et al., 2014).

Chez les patients victimes d’'un AVC, cet équilibre naturel entre les régions motrices peut
étre affecté et compromettre le rétablissement. L'lIH est un peu comme le jeu du souque a la
corde ou chaque région motrice tire la corde de son cbté, sans en perturber totalement

I’équilibre. Toutefois, cette rivalité interhémisphérique peut étre compromise suivant un AVC : le
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cortex épargné vient alors compenser le cortex endommagé et tire soudainement davantage la
corde de son c6té en modifiant I'équilibre de départ, et les mettant plutdét en concurrence

malsaine (Murase et al., 2004).

La SEtCD a davantage été étudiée pour ses effets possibles sur la plasticité, la récupération
et le rétablissement de I’équilibre entre les régions homologues cérébrales suite a un AVC (Kubis,
2016; Lindenberg et al., 2010; Sehm et al., 2013; Vines et al., 2008). Par exemple, la SEtCD
appliquée au niveau de la région motrice a permis de moduler I'lIH chez les sujets sains (Tazoe et
al., 2014), avec des effets moteurs prometteurs chez les patients ayant subi un AVC (Ludemann-
Podubecka et al., 2014). Parallelement, la double-SMT a peu été utilisée pour mesurer les effets
de la SEtCA sur les connexions motrices. Il s’agit pourtant d’un aspect important relié aux effets
de la SEtCA, avec une implication clinique possible, notamment dans les cas d’AVC. Par exemple,
chez ces patients, le faible fonctionnement moteur a été corrélé avec un excés d’activité
oscillatoire béta dans la région corticale centrale affectée par I'accident vasculaire (Thibaut et al.,

2017).

Les effets physiologiques d’une stimulation électrique sur I’équilibre interhémisphérique
ont plus fréquemment été étudiés a I'aide d’'un montage d’électrodes M1-M1. Classiquement, ce
montage permet d’augmenter I'excitabilité sous |'électrode anode et diminuer |'excitabilité sous
I’électrode cathode (Mordillo-Mateos et al., 2012; Tazoe et al., 2014). Cependant, d'autres études
ont échoué a moduler I'excitabilité corticospinale a I'aide d’un montage M1-M1 (O’Shea et al.,
2014; Tremblay et al., 2016), rappelant la variabilité inter- (Horvath et al., 2015; Wiethoff et al.,
2014) ou intra-individuelle de la technique (Horvath et al., 2016; Jonker et al., 2021). A ce jour,
aucune étude a étudié I'effet du courant alternatif sur I'llH a I'aide d’'un montage M1-M1. Une
seule étude a étudié 'effet de la SEtCA sur I'llH a I'aide de la SMT, mais le montage bilatéral M1-
orbitofrontal n’a pas modifié I'interaction entre les cortex moteurs (Rjosk et al., 2016). La question

demeure donc entiere sur 'efficacité d’un montage M1-M1 SEtCA a moduler I'lIH.

1.4.2 L'image électrique du cerveau

Bien que Ila SMT soit une approche efficace pour mesurer les processus

neurophysiologiques et les propriétés corticales du cerveau (Hallett, 2007), cette technique
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présente tout de méme certaines limites. D’abord parce qu’elle est difficilement transposable aux
régions non-motrices étant donné la dépendance a 'output moteur (PEM) (Daskalakis et al.,
2012). En outre, les PEM ne sont pas seulement influencés par les mécanismes corticaux, mais

aussi par I'excitabilité spinale et les propriétés musculaires (Bestmann et Krakauer, 2015).

Longtemps les études post mortem sur le cerveau humain ou la stimulation électrique
pratiquée sur des modeles animaux ont été les seules techniques disponibles afin d’acquérir de
nouvelles connaissances sur |'architecture neuronale du cerveau (Kadosh, 2014). Le progres des
méthodes de neuroimagerie ont permis une incursion, autrefois percue comme impossible, dans
I'organisation fonctionnelle et structurelle du cerveau humain in vivo. En effet, toutes ces
connaissances sur la relation entre les oscillations cérébrales et les différents processus cérébraux
dérivent principalement de mesures corrélationnelles comme I'électroencéphalogramme. Son
utilisation a grandement contribué a la compréhension de la SEtCA et de I’activité oscillatoire en
permettant I'obtention de mesures physiologiques plus directes (Thut et al., 2017; Tremblay et

al., 2019).

Contrairement aux oscillations de niveau neuronal individuel, les oscillations neurales a
grande échelle ont été grandement étudiées a I'aide de 'EEG. Ce dernier permet d’enregistrer les
signaux électriques qui régissent les interactions cérébrales. L'EEG mesure les différences de
potentiels électriques entre diverses zones du cerveau a I'aide d’électrodes disposées sur le cuir
chevelu. L'activation cérébrale détectée par les électrodes est associée a I'activité des neurones
pyramidaux corticaux situés a la surface du cortex (Binnie et Prior, 1994). Les potentiels
électriques générés par des neurones uniques sont trop petits pour étre enregistrés a la surface
du cuir chevelu. Ainsi, I'activité EEG reflete la sommation de I'activité synchrone de milliers ou de
millions de neurones avec des orientations spatiales similaires (Nunez, 1981). La décharge
neuronale est rythmée par des interactions locales entre les interneurones excitateurs et
inhibiteurs. Plus particulierement, les interneurones inhibiteurs jouent un réle important dans la
synchronisation de I'ensemble neuronal en permettant une excitation efficace et en modulant de

fagon rythmée le taux de décharge des neurones excitateurs (Jee, 2021).
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Les neurones d'un ensemble de neurones ne se déclenchent pas exactement au méme
moment (c'est-a-dire une synchronisation parfaite). Mais lorsqu’un grand nombre de neurones
s’activent en concert et oscillent en synchronie les uns avec les autres, la sommation des
potentiels membranaires post-synaptiques produit un signal assez fort pour déclencher un
potentiel d’action et étre mesuré grace a I'EEG (Collura, 1993; Jackson et Bolger, 2014). Si la
probabilité d'un grand groupe de neurones est modulée a une fréquence commune, ils se
déclencheront et généreront des oscillations a la méme fréquence (Vosskuhl et al., 2015). Ce sont
ces associations entre divers neurones qui sont a la source de la production d’activités rythmiques
variées, se catégorisant selon différentes bandes de fréquences (Engel et Singer, 2001; Varela et
al., 2001). Ainsi, la capacité de I'EEG a détecter I'activité oscillatoire électrique qui se produit dans
les couches corticales superficielles permet de mettre en relief les changements d’activité et de
connectivité des neurones (Carvalho et al., 2018). Généralement, I'analyse de ces ondes
cérébrales enregistrées par I'EEG s’effectue selon des caractéristiques de temps, de fréquence ou
de synchronie. Bien qu'il existe d'autres techniques permettant de mesurer I'activité électrique
cérébrale, telles que la magnétoencéphalographie (MEG) ou l'imagerie par résonance
magnétique fonctionnelle (IRMf), I'EEG demeure facile a utiliser et offre une excellente résolution

temporelle (en millisecondes) (Binnie et Prior, 1994).

1.4.2.1 Méthode d’analyse de I'EEG

La méthode d’analyse EEG utilisée dans cette these est basée sur la transformation de
Fourier et permet d’extraire la puissance des ondes étudiées (Tadel et al., 2019). Les analyses
spectrales sont fréquemment utilisées pour étudier la puissance des oscillations, soit I'amplitude
des oscillations a I'intérieur d’une fenétre temporelle définie (Pfurtscheller, 2003). La technique
la plus commune implique la transformation de Fourier (fast Fourier transform (FFT)) (Al-Fahoum
et Al-Fraihat, 2014). Cette méthode permet de convertir les données brutes EEG en graphique de
puissance fréquentielle. Les données brutes sont séparées en époques d’une durée déterminée,
mais ne sont pas liées dans le temps a un événement interne ou externe en particulier, comme le
fait I'analyse des potentiels évoqués (temps-fréquence). La puissance de chaque point de
fréquence spécifique est alors calculée pour ces époques et moyennée afin de produire un

graphique de moyennes de puissance pour chaque point de fréquence. Lorsque plusieurs
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fréquences sont comparées, comme lorsqu’il y a deux conditions, cela donne une indication d’une
possible synchronisation (augmentation de la puissance) ou désynchronisation (diminution de la
puissance) a l'intérieur des différentes bandes de fréquences (Engel et Singer, 2001; Varela et al.,

2001).

Dans le cadre de cette thése, nous avons souhaité investiguer I'effet d’une stimulation
bilatérale (C3-C4) sur les oscillations alpha et béta. Les mémes électrodes servaient a la fois de
prise de mesure EEG et d’électrodes de stimulation. Alors que certaines études avaient échoué a
modifier les oscillations béta ou alpha des régions sensorimotrices a I'aide de montage bilatéral
non-homologue (C3-supraorbital) (Harada et al., 2020 ; Rumpf et al., 2019 ; Sugata et al., 2018;
Wach et al., 2013a), aucune étude avait utilisé ce montage d’électrodes bilatéral C3-C4 afin de

mesurer les effets persistants post-stimulation alpha et béta.

1.4.2.2 Oscillations sensorimotrices d’intérét

Puisque les oscillations des régions sensorimotrices seront au coeur de cette these, il parait
important d’en discuter de fagon plus spécifique. L’activité oscillatoire de la région sensorimotrice
fut I'une des premiéres a étre étudiée dans le cerveau humain (Gastaut et Bert, 1954). Plusieurs
études utilisant I'électrocorticogramme (ECoG) ont successivement lié les rythmes alpha et béta
a la région du sulcus central (Crone et al., 1998; Jasper et Penfield, 1949; Szurhaj et al., 2003). De
plus, les études combinant IRMf et 'EEG ont suggéré que les oscillations alpha et béta
provenaient des gyri post- et pré-central, respectivement (Ritter et al., 2009). Cependant, la
correspondance fonctionnelle de ces ondes avec les fonctions motrices demeure équivoque, alors
que ces deux rythmes cérébraux sont intimement liés. Par exemple, une augmentation de la
puissance des ondes alpha contribue a une diminution de la décharge neuronale au sein des
régions interférant avec I'action motrice, alors qu’une diminution de la puissance béta indique
une désinhibition des populations neuronales impliquées dans I'exécution du mouvement
(Brinkman et al., 2014, 2016). Les oscillations béta se désynchronisent généralement avec les
oscillations alpha pendant I'exécution motrice et l'imagerie motrice (Alegre et al., 2004;
Pfurtscheller et Berghold, 1989; Pfurtscheller et Neuper, 1997; Ramos-Murguialday et Birbaumer,
2015). De plus, I'activité alpha et béta peut différer selon qu’il s’agisse d’une préparation ou d’une

exécution du mouvement (Shaw, 2003; Szurhaj et al., 2003).

48



Soulignons que la stimulation gamma a aussi démontré des effets positifs sur les mesures
motrices notamment en modulant les performances motrices (Giustiniani et al., 2019; Joundi et
al., 2012; Miyaguchi et al, 2018, 2022) et I'excitabilité de la voie corticospinale (Giustiniani et al.,
2019), ayant méme des effets sur les mécanismes de plasticité du cortex moteur (Guerra et al.,
2019). Toutefois, au moment de débuter les présents travaux, peu d’études avaient investigué
I'effet de la stimulation gamma sur les régions motrices comparativement aux stimulations alpha
et béta en raison de leur caractére inhérent au fonctionnement moteur. De plus, les rythmes
gamma moteurs semblaient beaucoup étre impliqués dans I'exécution motrice (Babiloni et al.,
2016), alors que nos études n’impliquaient aucune tache spécifique. Bien que le réle de la bande
gamma demeure un champ de recherche probable a investiguer, nous nous sommes concentrés,
dans le cadre de cette these, sur les bandes de fréquences alpha et béta afin d’étudier les effets

de la SEtCA sur les régions sensorimotrices.

1.4.2.2.1 Les ondes alpha

L'onde alpha (8 a 12 Hz) a été le premier rythme a étre identifié grace a I'EEG, d’ou le nom
représentant la premiere lettre grecque (Collura, 1993). Historiquement, 'onde alpha a été
associée a un ralentissement de I'activité corticale et a un état cérébral de repos (Klimesch, 2012).
Ainsi, la synchronisation des oscillations alpha augmente lorsqu’une zone corticale est au repos
et une désynchronisation se produit au moment d’une tache (Pfurtscheller et al., 1996). Elle est
fondamentale dans le traitement des signaux cérébraux et se trouve a la source de la
communication dans le traitement sensoriel et cognitif (Basar et al., 2001). Sur le plan
anatomique, les oscillations alpha sont notamment dominantes dans les régions occipitales
(pendant I'éveil, au repos, et augmentent lorsque les yeux sont fermés) (Kropotov, 2009), mais
I'activité alpha se déploie également a travers plusieurs régions et processus comme ceux
impliquant des mécanismes d’inhibition (Cooper et al., 2003; Jensen et Mazaheri, 2010; Klimesch
etal., 2007). Par exemple, une augmentation de la puissance alpha est observée lorsqu’une tache
exige une plus grande inhibition d’informations non pertinentes (Cooper et al., 2003). De la méme
fagon, en augmentant I’activité alpha, Sauseng et ses collégues (2009) ont favorisé la suppression
d’informations non pertinentes lors d’'une tache en mémoire court-terme, démontrant un lien

causal entre I'activité alpha et ce processus d’inhibition. Par ailleurs, en plus d’étre impliquées
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dans les processus d’inhibition et le traitement multisensoriel (Cecere et al., 2015), les oscillations
alpha (autour de 10 Hz) joueraient un réle important au sein des régions sensorimotrices. Une
diminution de la puissance est notamment observée pendant un mouvement (Hobson et Bishop,
2016), I'observation d’'un mouvement (Cochin et al., 1999) ou lors d’une stimulation tactile (Gaetz

et Cheyne, 2006).

1.4.2.2.2 Les ondes béta

L’activité béta (13 a 30 Hz) est retrouvée a travers une multitude de régions du cerveau,
mais sa présence au sein de |’aire sensorimotrice a été le sujet de nombreuses études (Spitzer et
Haegens, 2017). Plusieurs études sur l'activité béta ont impliqué des processus de détection
d’intentions motrices, d'apprentissage moteur, de consolidation en mémoire motrice et de temps
de performance (Cheyne, 2013). En effet, le rythme béta est associé au mouvement, plus
spécifiguement au mouvement volontaire, a son initiation et a sa suppression. Ainsi, une
désynchronisation de I'activité béta est observée avant et pendant un mouvement volontaire
dans les régions sensorimotrices (Gilbertson et al., 2005; Kiihn et al., 2004), avec un retour a la
synchronisation suite au mouvement (Gilbertson et al., 2005; Pfurtscheller et al., 1998). Comme
discuté précédemment, les oscillations sensorimotrices béta se produisent fréquemment en
relation avec les oscillations alpha. Ainsi, suite au mouvement volontaire, alors que les oscillations
béta se resynchronisent, les oscillations alpha demeurent désynchronisées (Pfurtscheller et al.,

1996).

Une augmentation de la synchronisation béta dans les régions sensorimotrices a été reliée
a la maladie de Parkinson, une condition neurologique ou l'initiation du mouvement volontaire
est altérée (Eusebio et Brown, 2009). A linverse, cette sur-synchronisation s’est montrée
bénéfique dans la suppression des tics chez les personnes atteintes du syndrome de Tourette,
permettant la diminution des mouvements « semi-volontaires » causés par cette condition
neurologique (Niccolai et al., 2016). Au-dela de la région sensorimotrice, les oscillations béta
peuvent étre retrouvées a divers endroits dans le cerveau, comme les régions sous-corticales
(Kilavik et al., 2013), et sont associées a un large spectre de fonctions cognitives (Spitzer et
Haegens, 2017), notamment la mémoire de travail (Deiber et al., 2007) et les processus langagiers

(Weiss et Mueller, 2012).
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1.5 Mesurer les impacts de la SEtCA

De fagon générale, I'observation des effets liés aux techniques de stimulation électriques
peut se faire grace a des mesures comportementales, cognitives, perceptuelles, physiologiques
ou en neuroimagerie (Bergmann et Hartwigsen, 2021). Les effets d’une SEt sur l'activité
oscillatoire endogéne ont traditionnellement été quantifiés par 'EEG (Jones et al., 2018; Ketz et
al., 2018; Kirov et al., 2009; Marshall et al., 2006). Par ailleurs, une grande partie des études
mesurant les effets physiologiques liés au cortex moteur I'ont été par I’entremise de la SMT a
impulsion unique. La SMT offre la possibilité de sonder indirectement I'excitabilité des réseaux
moteurs avec une précision spatio-temporelle élevée pendant et apres la stimulation électrique
(Hallett, 2007). Dans le cadre de cette thése, 'EEG et la SMT ont été utilisés de facon

complémentaire afin de mesurer les effets post-stimulation de la SEtCA.

1.5.1 Stimulation magnétique et impacts de la SEtCA sur les régions

sensorimotrices

Les effets des SEt, la SEtCA ne faisant pas exception, sont couramment étudiés au niveau
des régions sensorimotrices par les mesures de PEM. Les oscillations alpha et béta sont connues
pour étre prédominantes dans le cortex sensorimoteur, culminant respectivement vers 10 Hz et
20 Hz (Ritter et al., 2009; Salmelin et Hari, 1994). Ainsi, ces fréquences sont souvent utilisées afin
de mesurer |'effet de la SEtCA sur I'activité physiologique du systéeme sensorimoteur (Jensen et

al., 2005; Sauseng et al., 2009).

1.5.1.1 Changements d’excitabilité corticospinale online

Bon nombre d’études ont montré des effets spécifiques a la fréquence de 20 Hz sur
I'excitabilité corticospinale (Feurra et al., 2011, 2013, 2019; Shpektor et al., 2017; Wischnewski et
al.,, 2019). Par exemple, Nakazono et al. (2016) et Feurra et al. (2011) ont observé une
augmentation de I'excitabilité corticospinale seulement pendant la stimulation 20 Hz, alors que
les fréquences théta, alpha, et gamma n’ont pas mené a une modulation significative de
I'amplitude des PEM. D’autres études ont montré un effet spécifique de la stimulation béta au
repos sur l'excitabilité corticospinale (Cancelli et al., 2015c; Feurra et al., 2013), alors que

certaines n’ont obtenu aucun effet pendant la stimulation (Guerra et al., 2016, 2018, 2019; Heise
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et al., 2016; Nowak et al., 2017; Schilberg et al., 2018). Les études portant sur les effets de la
stimulation alpha sont beaucoup moins nombreuses. De fagon générale, 'augmentation de la
puissance alpha dans le cortex moteur a été associée avec une diminution de I'excitabilité
corticospinale (Ruddy et al., 2018). Par exemple, Sauseng et al. (2009) ont notamment montré
gu’une augmentation de I"'amplitude des oscillations alpha dans la région motrice était associée
a une excitabilité corticospinale plus faible. Toutefois, Feurra et al. (2013) ont observé une
augmentation des PEM pendant la stimulation 10 Hz et I'administration simultanée d’une tache

d’imagerie motrice.

1.5.1.2 Changements d’excitabilité corticospinale offline

L’étude des effets offline de la SEtCA sur I'excitabilité corticospinale est plus abondante,
mais présente un portrait plus complexe. En effet, plusieurs études ayant mesuré les effets post-
SEtCA a I'aide de la SMT ont montré des résultats parfois contradictoires. Antal et al. (2008) ont
été parmi les premiers a étudier cet effet a I'aide de différentes fréquences. En utilisant une
densité de courant de 25 pA/cm? et des fréquences de 1, 10, 15, 30 et 45 Hz pendant 5 minutes,
les auteurs n’ont pas réussi a modifier les PEM. Tout comme Nakazono et al. (2016), ils ont
observé une tendance vers une diminution des PEM aprés la stimulation 10 Hz, postulant qu’une
stimulation plus longue, une intensité de courant plus élevée et un plus grand nombre de sujets
pourraient mener a des effets significatifs. Des études subséquentes ont toutefois réussi a
produire des effets post-stimulation alpha ou béta sur |'excitabilité corticospinale (Feurra et al.,
2013; Gallasch et al., 2018; Wischnewski et al., 2018, 2019). Par exemple, Zaghi et al. (2010b) ont
réussi a diminuer "amplitude des PEM en stimulant les cortex moteurs (C3-C4) pendant 20
minutes a I'aide d’une fréquence béta de 15 Hz (0,08 uA/cm? ; 1 mA). Les effets se sont tantot
manifestés pour de courtes durées (Heise et al., 2016; Zaghi et al., 2010b), mais parfois jusqu’a
60 minutes apres une stimulation de 20 Hz (Wischnewski et al., 2018) ou méme jusqu’a 120
minutes avec une stimulation alpha (Fresnoza et al., 2018). Ceci dit, plusieurs études ont montré
une absence d’effets persistants (Antal et al., 2008; Bologna et al., 2019; Feurra et al., 2011, 2013;
Guerra et al., 2019; Nakazono et al., 2016; Naro et al., 2017; Nowak et al., 2017; Pozdniakov et
al., 2021; Rjosk et al., 2016; Schilberg et al., 2018; Schutter et Hortensius, 2011; Wach et al.,
2013b) ou des résultats mitigés (Cappon et al., 2016; Heise et al., 2016; Wach et al., 2013a). Wach
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et al. (2013a) n’ont effectivement pas observé directement de changement des PEM suite aux
stimulations 10 et 20 Hz, mais la stimulation 10 Hz a permis de diminuer significativement la
période silencieuse corticale (PSC) de la région motrice. La PSC est un marqueur de I'inhibition
corticale motrice (Brasil-Neto et al., 1995), et sa réduction peut étre associée a une augmentation

de I'excitabilité des neurones (Hoshiyama et Kakigi, 1999).

1.5.1.3 Changements d’lIH entre les aires sensorimotrices offline

Dans la littérature, la SEtCA a démontré sa capacité a produire des effets entre des régions
distales (Fusca et al., 2017; Gundlach et al., 2020). Les études mesurant les effets de la SEtCA,
notamment sur I'llH, a l'aide d'un montage sensorimoteur bilatéral sont rares. Dans leur
protocole (C3-C4 SEtCA, 1 mA, 20 min, 0,80 A / m2), Zaghi et ses collegues (2010b) ont rapporté
une diminution de I'excitabilité corticospinale avec une stimulation de 15 Hz, mais sans mesurer
I'effet sur l'interaction entre les aires motrices. La SEtCA a pourtant permis de moduler la
connexion entre une région motrice et une région plus éloignée comme les régions frontales
(Moisa et al., 2016) et le cervelet (Miyaguchi et al., 2018; Naro et al., 2017). Par contre, le SEtCA
n'a pas montré d'effets sur I'llH entre les cortex moteurs a I'aide d’une stimulation unilatérale
(M1-Pz) (Rjosk et al., 2016). Malgré certains résultats neurophysiologiques mesurés a I'EEG, la

SEtCA n’a pas, a ce jour, modifié de maniere significative les mesures d'lIH.

1.5.2 Changements EEG extra-sensorimoteur online

Les effets fréquences-spécifiques pendant la SEtCA peuvent également étre observées a
I'EEG. Par exemple, il a été démontré que I'administration d’une SEtCA-alpha (8-12 Hz) dans les
régions occipitales et pariétales du cerveau peut entrainer et augmenter la puissance des
oscillations dans cette bande de fréquences (Helfrich et al., 2014b; Zaehle et al., 2010). De plus,
les effets immédiats de la SEtCA ne se limitent pas qu’a la proximité des sites stimulés et peuvent
impliquer des changements de connectivité (Mondino et al., 2019). Mesurée simultanément a
I’aide de I'lRMf ou de I'EEG, la SEtCA a synchronisé |'activité oscillatoire entre des zones fronto-
pariétales (Polania et al., 2012; Violante et al., 2017) ou des régions homologues telles que les
aires visuelles (Helfrich et al., 2014a). Les changements de connectivité IRMf a |'état de repos ont
été rapportés au cours de stimulations alpha (Bachinger et al., 2017; Gundlach et al., 2020), béta

(Weinrich et al., 2017) et gamma (Moisa et al., 2016). Preisig et al. (2020) ont par exemple montré
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que la SEtCA-gamma modifiait la connectivité intra- et interhémisphérique entre les deux régions

auditives, avec un impact fonctionnel sur I'intégration binaurale.

1.5.3 Changements EEG extra-sensorimoteur offline

Parmi les études qui ont évalué I'effet de la SEtCA sur les oscillations apreés la stimulation,
I’observation la plus robuste a été I'augmentation de la puissance alpha suite a I'application d’une
stimulation alpha sur les régions pariéto-occipitales (Fekete et al., 2018; Nakazono et al., 2020;
Neuling et al., 2013; Stecher et al., 2017; Vossen et al., 2015; Zaehle et al., 2010), allant jusqu’a
70 minutes aprés la fin de la stimulation (Kasten et al., 2016). Toutefois, plusieurs études ont
rapporté de faibles effets suite a la SEtCA-alpha (Fekete et al., 2018; Stecher et Herrmann, 2018).
Par exemple, Helfrich et al. (2014b) ont noté des changements de puissance d’onde alpha apreés
la stimulation 10 Hz pendant seulement 1 minute. A I'inverse, de récentes études n'ont rapporté
aucun effet persistant sur I’activité alpha apres une stimulation alpha au niveau du cortex occipital
(Clayton et al., 2018; Stecher et Herrmann, 2018), pariétal (Ronconi et al., 2020), somatosensoriel
(May et al., 2021) et frontal (Battaglini et al., 2020). Quant a la puissance béta, certaines études
ont pu 'augmenter suite a une stimulation béta dans la région visuelle (Nakozono et al., 2020) et
pariétale (Battaglini et al., 2020), alors que Berger et ses collaborateurs (2018) et Wischnewski et
al. (2020) n'ont trouvé aucun effet de la stimulation 20 Hz sur I'activité béta dans les régions
occipitales et frontales, respectivement. Il peut étre surprenant qu’aucun effet n’ait été observé
compte tenu des mécanismes de plasticité décrits par Zaehle et al. (2010). Notons cependant que,
bien souvent, la stimulation béta est administrée dans la région motrice ou il a été possible de
constater des effets au niveau de |’excitabilité corticospinale, de la performance motrice et de la

puissance EEG béta (Pollok et al., 2015; Wischnewski et al., 2019).

1.5.4 Changements EEG sensorimoteur online

Comme les mesures neurophysiologiques provenant de la SMT, les données entourant
I'effet de la SEtCA sur I’activité électrique neuronale sensorimotrice pendant la stimulation sont
loin d’étre exhaustives. Heise et ses collégues (2019) ont par exemple montré des effets
comportementaux pendant des stimulations bi-hémisphériques de 10 et 20 Hz sur le cortex

moteur. Compte tenu de ses effets, ils ont suggéré que la stimulation avait généré une
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synchronisation des oscillations sensorimotrices interhémisphériques (Heise et al., 2019). A I'aide
d’une stimulation de 20 Hz, Pogosyan et al. (2009) ont montré un effet sur la cohérence
corticomusculaire (CCM) pendant une tache motrice. La CCM est liée a la synchronisation de
I'activité neuronale de structures corticales et musculaires. Certaines études récentes ont plutot
investigué I'effet de la SEtCA sur I'activité du cerveau a I'aide de IRMf. Par exemple, Weinrich et
al. (2017) ont rapporté que la stimulation bilatérale M1-supraorbital de 20 Hz (contrairement aux
conditions 5 Hz et placebo) permettait de modifier certains patterns de connectivité du cortex
moteur, sans toutefois changer la connectivité M1-M1 en soi. De leur c6té, Bachinger et ses
colléegues (2017) ont réussi a moduler la connectivité sensorimotrice avec un montage bilatéral
(C3-C4). En effet, la stimulation programmée selon la fréquence individuelle alpha (FIA) du sujet
a permis d’augmenter la connectivité a I'état de repos dans le réseau sensorimoteur. Bien que
ces études ne soient pas des mesures directes EEG, il est possible de croire que les changements

comportementaux ou de connectivité puissent concorder avec des effets oscillatoires.

1.5.5 Changements EEG sensorimoteur offline

Les effets persistants post-stimulation alpha et béta ont été étudiés a I'aide de I'EEG et de
la MEG de fagon plus formelle, et, comme les données liées aux mesures SMT, les résultats sont
partagés. Wach et ses collaborateurs (2013a) et Sugata et al. (2018) n'ont observé aucune
modulation MEG des oscillations alpha et béta suite a une SEtCA de 10 Hz et 20 Hz avec des
parametres de stimulation similaires. Dans ces deux études, la SEtCA a été administrée pendant
10 minutes a I'aide d’'un montage C3-supraorbital et une intensité de 1 mA (Sugata et al., 2018;
Wach et al., 2013a). De la méme facon, deux études récentes n'ont montré aucune altération de
I’activité EEG dans les bandes alpha et béta apres 10 minutes (Harada et al., 2020) et 15 minutes
(Rumpf et al., 2019) de SEtCA a 10 Hz et 20 Hz (C3-supraorbital; 1 mA). De plus, Antal et al. (2008)
n‘ont pas obtenus d'effets neurophysiologiques EEG apres la stimulation 10 Hz alors que des
effets comportementaux ont été observés pendant la stimulation. La production d’effets EEG
significatifs au-dela de la SEtCA dans le cortex sensorimoteur a cependant été rapportée a I'aide
d’une approche de stimulation différente. Wischnewski et ses collaborateurs (2018) ont été en
mesure d’augmenter les oscillations béta jusqu’a 60 minutes apres la SEtCA a 20 Hz en utilisant

une stimulation haute définition (Datta et al., 2009), ol une petite électrode ronde (3,14 cm?)
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était positionnée au-dessus de C3 et était entourée de quatre électrodes de retoura T7, F3, Cz et

P3 (15 minutes; 2 mA).

1.6 Facteurs ayant un impact sur les effets

Tel que vu précédemment, la capacité de la SEtCA a manipuler directement les oscillations
grace au courant sinusoidal demeure son principal atout et renforce son intérét comme SCNI.
Malgré les données qui s’accumulent, la compréhension du mécanisme exact qui permet a la
SEtCA de moduler I'activité corticale demeure partielle et souvent hypothétique (Fertonani et
Miniussi, 2017; Herrmann et al., 2013). De plus, les effets sont généralement équivoques et
inconsistants, car ils dépendent d’un grand nombre de parametres méthodologiques liés a la
stimulation (Antal et Herrmann, 2016; Fertonani et Miniussi, 2017), et peuvent varier selon des
différences individuelles incontrélables (Jonker et al., 2021). Il n’y a pas encore de consensus clair
sur les méthodes a utiliser en SEtCA. Une méthodologie standardisée pourrait favoriser
I'obtention de résultats fiables et une amélioration systématique du champ de recherche

(Tavakoli et Yun, 2017).

1.6.1 Les parametres de stimulation

1.6.1.1 La durée de stimulation

Les données déja obtenues en lien avec la durée de stimulation de la SEtCD sont a
considérer avec prudence. D’emblée, une durée plus longue de stimulation a montré un
prolongement des effets post-stimulation (Nitsche et Paulus, 2000). Toutefois, le fait de doubler
ou de prolonger la durée de stimulation peut aussi inverser les effets sur I’excitabilité (excitation
vers inhibition) du cortex moteur (Batsikadze et al., 2013). Par ailleurs, il n’est pas certain que les
mémes effets puissent étre observés en SEtCA. A ce jour, il n’y a pas de consensus sur la durée
optimale de stimulation, mais il semblerait qu’un prolongement de la stimulation augmenterait
la probabilité d’effets offline (Wach et al.,, 2013a) comme stipulé pour la SEtCD. L'une des
premieres études a avoir étudié I'effet de la SEtCA sur la région motrice a suggéré que la durée
de stimulation de 7 minutes était probablement insuffisante pour moduler ['excitabilité
corticospinale (Antal et al., 2008). Par la suite, des durées de stimulation de 10 (Schutter et

Hortensius, 2011), 15 (Wischnewski et al., 2018) et 20 minutes (Zaghi et al., 2010) ont réussi a
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mener a des changements d’amplitude de PEM aprés la stimulation. A I'inverse, Pozdniakov et al.
(2021), Rjosk et al. (2016) et Wach et al. (2013a) n’ont pas produit d’effets post-stimulation sur
les PEM avec des durées de 15, 10 et 10 minutes de stimulation, respectivement. Il demeure donc
difficile de savoir si une stimulation plus longue puisse nécessairement augmenter I'efficacité de

la SEtCA (Fricke et al., 2011), d’autant plus que cette efficacité dépend de bien d’autres facteurs.

1.6.1.2 Le montage des électrodes

En plus de produire une stimulation plus focalisée comparativement a des électrodes de
grande taille (Nitsche et al., 2007), les plus petites électrodes permettent également une
disposition en anneau a haute densité (4 x 1) (Datta et al., 2009). Heise et al., (2016) ont montré
des effets significatifs suite a la SEtCA en utilisant ce type montage, alors que le montage standard
C3-supraorbital n’a pas permis d’obtenir des effets similaires. La SEtCA ayant des propriétés
électrophysiologiques différentes de la SEtCD (Neuling et al., 2012b; Ruffini et al., 2014), il n’est
pas impossible que le montage traditionnel utilisé en SEt mene a de plus petits effets pour la

SEtCA (Heise et al., 2016).

1.6.1.3 La fréquence de stimulation

Nous savons que des fréquences oscillatoires spécifiques sont associées a différents
processus cérébraux, représentant des particularités structurelles et fonctionnelles des réseaux
(Wang, 2010). Typiquement, la fréquence de stimulation de la SEtCA correspond a la fonction, la
tache ou la région qui est étudiée ou que I'on souhaite moduler (Haegens et al., 2014). En
stimulant avec la fréquence de préférence d’un réseau, il peut ainsi se produire un ajustement de
phase des oscillations, mais également une augmentation de I'amplitude de I'oscillation (Thut et
al.,, 2011). Généralement, la SEtCA n’affecte pas directement I'excitabilité de la membrane
cellulaire. Par contre, les breves phases de polarisation et dépolarisation sur chaque demi-cycle
peuvent induire un effet d’entrainement et synchroniser plusieurs neurones corticaux (Carvalho
et al., 2018). Cette polarisation est dépendante tant de I'intensité du courant que de la fréquence
utilisée (Deans et al., 2007; Reato et al., 2010). Par exemple, les stimulations de basses fréquences
induisent une plus longue polarisation que les stimulations de hautes fréquences (Reato et al.,
2010). La fréquence devient donc un parametre méthodologique central dans I'utilisation de la

SEtCA. Merlet et al. (2013) ont par exemple stimulé les régions visuelles a une fréquence de 10
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Hz sachant que la bande alpha était liée a ces régions. lls ont noté que plus la fréquence de
stimulation s’éloignait de 10 Hz (8/9 ou 11/12 Hz), plus les effets diminuaient, jusqu’a disparaitre
en sortant de la bande préférentielle alpha (8-12 Hz). Enfin, notons également que certaines
études ont privilégié des fréquences de stimulation de tres hautes fréquences (kHz), hors des
oscillations cérébrales typiques (0.1-80 Hz), pour moduler I'excitabilité corticale (Chaieb et al.,

2011; Moliadze et al., 2010).

1.6.1.3.1 Les interactions entre les fréquences

Il arrive parfois que des effets ne soient pas limités a la fréquence de stimulation, mais
s’observe a l'intérieur d’autres bandes d’oscillations, un processus connu sous le nom de couplage
fréquentiel-croisé (Bola et al., 2013; Jensen et Colgin, 2007; Neuling et al., 2013). Ainsi, la
stimulation dans une fréquence prédéfinie peut affecter d’autres fréquences. Les études
animales ont montré par exemple qu’une stimulation de 10 Hz pouvait affecter les multiples
harmoniques de cette fréquence (20, 30 Hz, etc.) (Reato et al.,, 2013). Chez I'humain, une
stimulation gamma (40 Hz) a réduit la puissance oscillatoire de la fréquence alpha (10 Hz) dans
les régions occipitales (Helfrich et al., 2014a). Wach et al. (2013a, 2013b) ont observé des effets
au niveau de la CCM et la puissance des oscillations gamma suite a des stimulations de 10 et 20

Hz, mais aucun effet post-stimulation dans ces fréquences de stimulation.

1.6.1.3.2 Fréquence personnalisée ou fixe

Globalement, la majorité des études ont investigué les effets de la SEtCA en utilisant une
fréquence d’intérét déterminée selon deux méthodes : 1) en I'ajustant a la fréquence individuelle
(Romei et al., 2016), ou 2) en choisissant une fréquence typique moyenne pour tous les sujets
(Helfrich et al., 2014b; Moisa et al., 2016). La fréquence individuelle représenterait une
stimulation plus adaptée ou individualisée alors que la stimulation moyenne serait une approche
plus pratique et ne nécessiterait, par exemple, aucun enregistrement physiologique (EEG ou
MEG) préalable a la stimulation (Herrmann et al., 2016b). Dans les deux cas, les études ont
rapporté des effets subséquents sur la puissance des oscillations (Helfrich et al., 2014a; Neuling
et al., 2012a; Thut et al., 2011). Toutefois, c’est la variabilité intersujets de I'activité EEG qui a
poussé les chercheurs a personnaliser la fréquence de stimulation grace aux pics de puissance

des individus (Herrmann et al., 2016). Par exemple, les pics alpha dans les régions postérieures
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de certains individus pourraient atteindre des fréquences plus larges que la bande traditionnelle
8-12 Hz que de nombreuses études ont tendance a inclure dans leurs analyses. L'utilisation d'une
bande de fréquence alpha fixe pourrait biaiser les résultats chez certains sujets (Haegens et al.,
2014). Ainsi, certaines études vont plutét stimuler a la fréquence maximale d'un individu, par
opposition a un pic moyen de fréquence, par exemple 10 Hz pour la bande alpha (Vossen et al.,
2015). Soulignons que la stimulation individualisée ne méne pas nécessairement a une
correspondance parfaite entre la fréquence de stimulation et le pic d’oscillation individuel
(Stecher et al., 2017, 2021), et peut ne pas étre efficace sur tous les pics de fréquences
individuelles (Neuling et al., 2013). Rappelons que les fréquences fixées ont également montré
gu’elles étaient efficaces pour produire des effets tant comportementaux (Brignani et al., 2013)

que neurophysiologiques (Helfrich et al., 2014b; Zaghi et al., 2010).

1.6.1.4 La phase de stimulation

En plus, de la fréquence, les oscillations du cerveau sont caractérisées par leur phase. La
modulation de la phase des oscillations cérébrales peut avoir des effets physiologiques et
comportementaux. En stimulant avec plus de deux électrodes, il est possible de manipuler la
phase de la stimulation, soit I'angle de I'onde sinusoidale par rapport aux différentes électrodes,
en permettant une stimulation en antiphase ou en phase. La synchronisation ou verrouillage de
phase entre deux sites corticaux est supposé refléter une meilleure communication neuronale.
Par exemple, le verrouillage de phase gamma entre les deux hémispheres peut étre augmenté
lors d’une tache perceptuelle qui requiere une intégration interhémisphérique de I'information
(Rose et Blichel, 2005). Les modeéles proposent que le faible champ électrique de la SEtCA puisse
induire un changement synchronisé dans le rythme de décharge des populations neuronales
(Reato et al., 2010). Cette synchronisation de phase des oscillations peut également mener a des
effets neurophysiologiques (Fiene et al., 2019). Par exemple, la phase de stimulation semble étre
associée a la modulation de I'excitabilité corticospinale (Guerra et al., 2016; Nakazono et al., 2016;
Schilberg et al., 2018). Nakazono et al. (2016) ont comparé les effets de phase (90°, 180°, 270° ou
360°) et de fréquences (10 et 20 Hz) sur les PEM. Seule la stimulation de 20 Hz ayant la phase de
90° a permis d’augmenter I'excitabilité du cortex moteur. Des études en SEtCA ont également

montré que la stimulation en phase ou hors phase pouvait mener a des effets différenciés en
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stimulant des régions intrahémisphériques (Alekseichuk et al., 2017; Polania et al., 2012) ou
interhémisphériques (Striber et al., 2014). Par exemple, Alekseichuk et al. (2017) n’ont pas
montré d’effet sur la performance dans une tache de mémoire de travail a la suite d’une
synchronisation de phase théta entre les régions préfrontales et pariétales, alors que la
désynchronisation de phase a eu un effet néfaste sur la performance (Alekseichuk et al., 2017).
Helfrich et al. (2014a) ont augmenté la cohérence interhémisphérique des régions visuelles (une
mesure de synchronisation) jusqu’a 20 minutes aprés la stimulation en phase. Par contre, la
synchronisation de phase n’a pas permis d’augmenter la puissance des oscillations. Violente et al.
(2017) ont montré une augmentation de la connectivité fonctionnelle fronto-pariétale et une
amélioration de la performance a une tache de mémoire de travail en stimulant en phase avec
les régions cérébrales ciblées. Bien que certaines études aient montré des effets contrastants
entre les stimulations en phase ou antiphase (Alekseichuk et al., 2017; Helfrich et al., 2014a;
Polania et al., 2012) et qu’un effet négatif ou nul soit parfois associé a la stimulation antiphase
(180°) (Polania et al.,, 2012), soulignons qu’une étude a rapporté des effets positifs sur la
performance en opposant la phase des deux électrodes de stimulation (Schutter et Wischnewski,
2016) alors que Wischnewski et al. (2020) ont observé que les deux états de phase d’une
stimulation béta produisaient des effets comportementaux similaires. De leur c6té, Delgado et al.
(2019) n’ont pas montré d’effets liés au type de phase de la stimulation dans les régions visuelles,

mais seulement liés a la fréquence de stimulation.

1.6.1.5 l'intensité et la densité de courant

De facon générale, une intensité de courant de 1 mA (champ électrique entre 0,2 V/m et
0,5 mV/m (Huang et al., 2017; Opitz et al., 2016) est considérée comme le minimum requis pour
produire des effets physiologiques neuronaux (Wu et al., 2021). Des études ont par exemple
permis d’observer que 'amplitude de I'effet lié a la SEtCD serait corrélée a I'intensité de courant
(Woods et al., 2016). Dans une récente méta-analyse sur la SEtCA, il a été avancé que I'effet d’une
stimulation béta sur le cortex moteur pourrait se limiter a des intensités de stimulation plus
élevées que 1 mA (Wischnewski et al., 2019). Antal et al. (2008) n’ont pas réussi a moduler
I’excitabilité de M1 avec une SEtCA de 10 Hz et une intensité de 0,4 mA. De leur c6té, (Groppa et

al., 2010) ont montré a I'aide d’oscillations lentes que les changements d’excitabilité du cortex
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moteur pouvaient dépendre de l'intensité de stimulation alors que seule I'intensité de 1.5 mA
avait produit des effets, contrairement a 0.75 mA. Par ailleurs, une stimulation plus intense ne
semble pas nécessairement linéaire avec I'efficacité de la stimulation (Esmaeilpour et al., 2018;
Miyaguchi et al., 2019). Par exemple, Moliadze et al. (2012) ont montré qu’une SEtCA a 140 Hz
pouvait produire une inhibition neuronale motrice avec une intensité de 0,4 mA et une excitation
avec 1 mA. Les intensités de 0,2, 0,6 et 0,8 mA n’ont cependant pas produit d’effets. Deux autres
études ont montré un portrait similaire avec une augmentation (2,2 mA) et une diminution (0,9
mA) de I'amplitude des PEM suite & une stimulation béta (Cancelli et al., 2015a, 2015c).
Finalement, bien que I'utilisation d’une intensité commune a tous les participants d’une étude
soit généralement la norme, il a été suggéré que l'intensité pourrait plutot étre déterminée en
fonction du seuil de réactivité de chaque individu, donc personnalisée comme peut I'étre la

fréquence de stimulation (Herrmann et al., 2013).

Comme vu précédemment, la densité de courant représente un parametre déterminant
et intimement lié a l'intensité de courant. En effet, elle est définie par I'intensité de courant qui
passe par une certaine surface d’électrode (intensité du courant / surface de I'électrode). Ainsi,
ce sont la grosseur des électrodes et I'intensité du courant qui déterminent la densité de courant
appliquée sur le scalp. Les protocoles utilisent fréquemment des intensités comprises entre 1 et
2 mA par l'intermédiaire d’électrodes de 25 a 35 cm? générant en moyenne des densités de
courant entre 0,029 et 0,08 mA/cm? (Kadosh, 2014). La densité de courant obtenue serait un
parametre important puisqu’elle serait notamment liée aux effets de la SEtCD et a la durée des
changements plastiques moteurs (Nitsche et al., 2007, 2008). Il est également avancé que la
modulation de I'activité électrique EEG par la SEtCA dans le cortex sensorimoteur pourrait étre
tributaire d’'une densité de courant élevée, par exemple grace au montage haute définition
(Wischnewski et al., 2018), contrairement aux densités plus faibles (Harada et al., 2020; Sugata et
al., 2018; Wach et al., 2013a). Ces études démontrent que le niveau de densité de courant peut
avoir un effet sur la modulation de I'EEG sensorimoteur a I'état de repos. Les études utilisant la
SMT ont également montré que les changements induits par la SEtCA sur ['excitabilité
corticospinale pourraient dépendre conjointement de l'intensité et de la densité du courant

(Cancelli et al., 2015c; Wischnewski et al., 2019). L'impact de la SEtCA a haute intensité demeure
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donc a investiguer au niveau des oscillations sensorimotrices alpha et béta, tout particulierement
a I'aide d’'un montage C3-C4, alors que ce protocole bilatéral a déja mené a des effets sur les

bandes alpha et béta (Berger et al., 2018; D’Atri et al., 2017; Hsu et al., 2017).

Ajoutons que la densité de courant serait directement liée a la force du champ électrique.
Le champ électrique serait en quelque sorte le phénomene physique de la stimulation généré
dans le cerveau lorsqu'un courant continu (de 1 a 2 mA) est appliqué a travers des électrodes
fixées au cuir chevelu. Généralement, ce champ électrique produit par le courant est faible et
inférieur a 1 V/m d'intensité (Datta et al., 2009; Laakso et al., 2014, 2015, 2019). Des études in
vitro chez I'animal ont montré que ces faibles champs électriques sont effectivement capables
d’affecter I'activité du cortex moteur (Bikson et al., 2004; Fritsch et al., 2010). Toutefois, il existe
de grandes différences dans les champs électriques entre les individus (Laakso et al., 2015). Les
différences sont dues a des facteurs anatomiques, tels que I'anatomie des gyri et des sillons, le
volume du liquide céphalo-rachidien et I'épaisseur du cuir chevelu et du crane (Datta, 2012;
Laakso et al., 2015). Ce champ électrique aurait par exemple un réle dans la variabilité
interindividuelle des réponses neurophysiologiques et comportementales a la SEtCD (Evans et al.,
2020; Laakso et al., 2019). Encore une fois, il est avancé qu’en personnalisant la géométrie des
électrodes (Cancelli et al., 2015a) ou en personnalisant le courant (Evans et al., 2020), il serait

possible de réduire la variabilité des effets induits par les SEt.

1.6.1.6 L’état du cerveau

Certains facteurs intrinseques aux participants, par exemple |'état cérébral préstimulation
et I'excitabilité régionale préexistante ont montré avoir un impact sur 'effet de la SEtCD (Krause
et Kadosh, 2014; Li et al., 2015b; Ridding et Ziemann, 2010). Sans méme de stimulation électrique,
des études ont montré que le lien entre I'activité oscillatoire du cerveau et 'amplitude des PEM
était modulé par 'activité/I’état du sujet (yeux ouverts ou fermés) (Leon-Sarmiento et al., 2005;
Ogata et al., 2019). L'impact de la SEtCA pourrait également dépendre de la condition de base
des sujets; de I'éveil, de I'état et I'activité cérébrale et des caractéristiques endogenes des
oscillations, obtenue avant la stimulation (Fertonani et Miniussi, 2017; Kanai et al., 2008; Krause
et al., 2022; Neuling et al., 2013; Thut et al., 2012). Par exemple, Bachinger et al. (2017) ont

montré que I'effet de la SEtCA sur la connectivité dans le réseau moteur était plus marqué chez
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les sujets qui possédaient un couplage interhémisphérique sensorimoteur plus faible en amont
de la stimulation. Par ailleurs, bien que la majorité des études qui étudie le cortex moteur ait
administré la SEtCA a I’état de repos, il a été montré que la SEtCA appliquée simultanément a une
tache motrice pouvait provoquer des effets physiologiques et comportementaux apres
I’administration (Cappon et al., 2016; Heise et al., 2019). Lefficacité de la SEtCA pourrait donc, en
plus de la puissance des oscillations intrinseques avant la stimulation, dépendre du type de tache
présentée au participant (Neuling et al., 2013). Rappelons finalement que certains paramétres
demeurent incontrolables, comme la résistance de structures telles que la peau, le crane, les

vaisseaux sanguins et les tissus cérébraux (Brunoni et al., 2012; Li et al., 2015b).

1.6.2 Le concept de variabilité individuelle

Historiquement, il a généralement été admis que les SCNI peuvent modifier I'excitabilité
corticospinale de maniére a faciliter (augmentation de I'excitabilité) ou a inhiber (réduction de
I'excitabilité) (Horvath et al., 2014; Nitsche et Paulus, 2000). Toutefois, la variation des
changements observés au niveau de I'excitabilité corticospinale entre les individus suite a la
SEtCD a été un sujet grandement discuté dans les dernieres années. En effet, certaines études
ont décrit les modeéles de réponses comme moins prévisibles qu'a I'origine (Krause et Kadosh,
2014), avec des réponses décrites comme moins habituelles (Lopez-Alonso et al., 2014; Ridding
et Ziemann, 2010; Wiethoff et al.,, 2014). Cette variabilité de réponses a été qualifiée de
« variabilité interindividuelle », exposant les limites des modeles de réponses liés aux SCNI. Le
terme variabilité interindividuelle définit la nature dichotomique par laquelle certains individus
répondent a la stimulation administrée; certains individus répondent comme prévu alors que
d'autres ne répondent pas comme prévu (Horvath et al.,, 2015, 2016; Pellegrini et al., 2018;

Tremblay et al., 2016).

De nombreuses études ont par exemple investigué la variabilité interindividuelle liée a la
SEtCD anodale (Lopez-Alonso et al., 2014; Puri et al., 2015, 2016; Strube et al., 2015, 2016;
Wiethoff et al., 2014) en décrivant les « répondants » comme ayant produit une augmentation
de I'excitabilité corticale, et « non-répondants » ceux qui présentent aucune augmentation ou
méme une diminution de I'excitabilité. De leur coté, Tremblay et al. (2016) ont présenté les

répondants comme ayant un changement significatif par rapport au niveau de base; répondants
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facilitateurs si le niveau est augmenté, et répondants inhibiteurs si le niveau est significativement
diminué. Les participants qui se situaient au milieu de ces profils étaient décrits comme « non-

répondants ».

Comme nous l'avons vu, les effets des SEt dépendent grandement de facteurs
méthodologiques (Brauer et al., 2018; Brignani et al., 2013; Feurra et al., 2013; Kanai et al., 2010;
Moliadze et al., 2010; Nitsche et Paulus, 2000; Pirulli et al., 2013; Teo et al., 2011). Toutefois,
plusieurs déterminants ont été émis comme contribuant a la variabilité interindividuelle, y
compris biologiques (la génétique, le sexe, I'age, les hormones), anatomiques (I'épaisseur du
crane, la morphologie corticale) et physiologiques (I’heure de la journée, le sommeil, I'état
d'attention) (Li et al. 2015b; Pellegrini et al. 2018). Les techniques de catégorisation (clusters) sont
devenues une analyse importante des techniques de SCNI dans les dernieres années. Ces
techniques sont devenues un moyen de diviser les participants en sous-groupes en raison de
I'attention croissante portée a la variabilité et méme I'imprévisibilité dans les modeles de
réponses. Les analyses de regroupements visent plus particulierement a maximiser
I'hnomogénéité au sein de sous-groupes, et a maximiser simultanément I’"hétérogénéité, entre ces
mémes sous-groupes (Pellegrini et al. 2018). Différentes fagons existent afin de décider du seuil
(changement significatif par rapport au niveau de base) par lequel les participants sont
catégorisés répondants ou non-répondants (Lefebvre et al., 2019; Pellegrini et al., 2021; Simeoni
et al., 2016). Le critéere peut étre défini comme un changement de 10% (Puri et al., 2016) ou de
20% (Chew et al., 2015), un changement d’un écart-type (ET) (Ammann et al., 2017), de deux ET
(Nakamura et al., 2016), ou un changement basé sur |'erreur standard moyenne (Simeoni et al.,
2016; Tremblay et al., 2016). De plus, le changement peut se calculer par rapport a l'individu lui-
méme ou par rapport a la condition placebo qui devient le seuil de la variance acceptée (Lefebvre
et al., 2019). Bien que le recours a ces modéles de catégorisation soit devenu de plus en plus
fréquent, le choix des modeles demeure arbitraire, et, a ce jour, il n’existe aucun consensus sur

les criteres a utiliser pour déterminer le seuil de réponse des participants (Pellegrini et al., 2018).
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1.7 Objectifs expérimentaux et hypotheses

Comme introduction a cette thése, nous avons d’abord discuté de deux principales
approches en stimulation transcranienne, soit la SMT et la SEtCD. D’une part, la SMT constitue
une approche particulierement intéressante pour sonder les effets d’'une stimulation électrique
sur les régions motrices. En effet, le cortex moteur est facilement détectable et les changements
d’excitabilité de la région motrice facilement observables a I'aide des PEM. La technique permet
également de mesurer les connexions qu’entretient le cortex moteur avec d’autres régions du
cerveau. L'importance de comprendre et de mesurer ces connexions devient pertinent en raison
des déséquilibres qui peuvent survenir dans les cas de lésion cérébrales. C'est dans ce contexte
gu’est né mon premier article de thése qui a permis de recenser et de décrire les différents
protocoles de stimulation magnétique pairée développés et utilisés dans les dernieres années

afin d’évaluer la connectivité effective entre le cortex moteur et d’autres régions cérébrales.

Les stimulations électriques ont également beaucoup été étudiées en stimulation
transcranienne du cerveau. A ce compte-13, la SEtCD, grace a son jeu de polarité des électrodes,
a montré sa capacité a moduler 'excitabilité des neurones, notamment ceux du cortex moteur.
En outre, la stimulation bilatérale des régions motrices s’est notamment montrée intéressante en
raison de sa capacité a moduler et potentiellement rééquilibrer les connexions
interhémisphériques entre les cortex moteurs. Toutefois, nous avons vu que les résultats
attendus sont parfois contradictoires, voire absents, en raison des nombreux parameétres

impliqués et de la variabilité interindividuelle.

La SEtCA s’est donc montré particulierement intéressante afin de moduler les oscillations
endogenes du cerveau. Ces oscillations jouent un réle important dans les fonctions cérébrales
incluant les fonctions motrices. Les rythmes alpha (8-12 Hz) et béta (13-30 Hz) sont prédominants
dans les régions sensorimotrices, culminant autour de 10 et 20 Hz. C’est donc en stimulant les
régions cibles a I'aide de fréquences spécifiques a ces régions que la SEtCA trouve son essence.
En général, les effets de la SEtCA peuvent étre mesurés pendant (online) ou aprés (offline) la
stimulation a I'aide de I'EEG ainsi que de la SMT dans les régions motrices, plus particulierement.

C’est donc dans ce cadre qu’est né les prémisses de cette these.
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De nombreuses études rapportent des effets variables post-SEtCA liés aux régions
motrices. Ceci peut étre notamment di a la variabilité intra/interindividuelle abondamment
rapportée dans la littérature. Certaines études rapportent également des parametres pouvant
limiter les effets escomptés, comme un trop faible courant (< 1mA), une stimulation de trop
courte durée (parfois 5 minutes) ou un nombre de sujets insuffisants (autour de dix). De plus, a
ce jour, aucune étude n’a mesuré les effets physiologiques d’une stimulation bilatérale
sensorimotrice tant sur I'activité locale (comme les PEM) que sur 'interaction entre les cortex
moteurs (IIH) a I'aide de la SMT. Le but de la premiére étude était donc de pallier a ces lacunes
en utilisant des protocoles relativement bien acceptés dans la littérature a SEt (1 mA; 20 minutes)
et en augmentant le nombre de sujets a trente. Les zones de stimulation étaient déterminées a
I"aide de la SMT et des PEM, et correspondaient a la région corticale de la main en raison de la

facilité a observer les changements d’excitabilité corticale.

Suite a cette étude, il nous paraissait important de mesurer de fagon complémentaire
I'effet d’un tel montage bilatéral sensorimoteur sur la puissance des oscillations ciblées par la
SEtCA, soit les oscillations alpha et béta. De plus, une majorité d’études n’avaient pas observé
d’effet post-SEtCA sur les oscillations alpha ou béta dans les régions motrices, excepté une étude
ayant utilisé une stimulation a haute densité de courant. Nous avons donc utilisé de plus petites
électrodes permettant d’augmenter la densité de courant au niveau des aires de stimulation. Ces
électrodes servaient également a mesurer les changements oscillatoires suite a la stimulation.
Ainsi, contrairement a des mesures cérébrales plus étendues a I'aide de toutes les électrodes
distribuées sur le scalp, le but était spécifiquement d’observer les effets aux zones
sensorimotrices stimulées. Ces zones étaient cette fois déterminées a I'aide d’un casque de
stimulation basé sur le systeme « 10-20 », une méthode largement utilisée pour décrire
I'emplacement des électrodes du cuir chevelu dans le cadre d'une expérience EEG. Cela garantit
la reproductibilité de ces tests. Notons que des analyses Bayésiennes ont été complétées a
posteriori en raison de I'absence d’effet de résultats liés a cette étude. Ces analyses sont de plus
en plus populaires dans la littérature et permettent de confirmer et d’apporter une évidence

d’absence d’effet. Elles permettent donc de s’assurer que la manipulation n’a bel et bien produit
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aucun effet, et que l'absence d’effet n’est pas seulement due, par exemple, a une taille

d’échantillon trop petite.

Cette thése présente donc deux objectifs principaux. D’abord, étudier les effets offline de
la SETCA sur les régions sensorimotrices, puis évaluer si les effets généraux obtenus a I'aide de

mesures SMT sont également observés a I’enregistrement EEG.

1.7.1 Revue de la littérature

Dans cet excursus, il est question de recenser les écrits portant sur I’évaluation de la
connectivité effective entre le cortex moteur et les différentes aires du cerveau a I'aide de la SMT.
Cette revue de littérature a pour but de relever et de décrire les différents protocoles de double-
SMT qui ont été développés au cours des derniéres années pour évaluer la connectivité et la

plasticité du cortex moteur.

1.7.2 Etude 1

Cette premiere étude a comme objectif d’investiguer, a I'aide de la SMT, les effets
neurophysiologiques associés a une SEtCA de 10 et de 20 Hz administrée bilatéralement sur les
régions sensorimotrices (M1-M1). Plus précisément, il est question d’évaluer d’une part
I’excitabilité corticospinale, et d’autre part linteraction transcallosale entre les régions

sensorimotrices. Nous émettons les hypotheses suivantes :

I.  Lacondition 10 Hz provoquera une diminution de I’excitabilité corticospinale alors que la

condition 20 Hz aura l'effet inverse;

II.  La stimulation bilatérale des régions homologues sensorimotrices modifiera I'inhibition

interhémisphérique conségquemment aux changements d’excitabilité corticospinale.

1.7.3 Etude 2

L'objectif de Ila deuxieme étude expérimentale est d’explorer les effets
électrophysiologiques EEG suite a une SEtCA de 10 et 20 Hz administrée bilatéralement sur les
régions sensorimotrices (M1-M1), mais en utilisant cette fois une haute densité de courant. Nous

émettons I’hypothese suivante :
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La présence d’une haute densité de courant aura un effet significatif sur I'amplitude des

oscillations cérébrales alpha et béta comparativement a la condition placebo.
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2.1 Abstract

Background: Understanding how different brain regions interact with one another is at the heart
of current endeavours in cognitive and basic neuroscience. Unlike most neuroimaging techniques,
transcranial magnetic stimulation (TMS) allows the establishment of causal relationships in the
study of the functional architecture of the human brain. While this tool is increasingly used to
probe the functional and causal nature of the associations between brain regions, a
comprehensive guide documenting the various existing stimulation protocols is currently lacking,

limiting its use.

Objective: The main objective of the current work is to characterize the various dual-coil TMS
protocols used to probe effective connectivity and plasticity within the motor system. In addition,

we want to propose a short TMS battery that could be used in clinical and research settings.

Method: Articles using dual-coil TMS indexed in Pubmed and Medline published between 1990-

2015 were included in the review.

Results: A wide range of stimulation parameters has been used to probe connectivity and
plasticity. However, a few protocols have been shown to produce robust effects, mostly inhibitory

in nature.

Conclusion: Dual-coil TMS offers the distinctive opportunity to investigate effective connectivity
and plasticity between different parts of the brain. Sites of stimulation, stimulation intensity,
inter-stimulus interval and coil orientation are crucial factors to consider when using this
technique. We propose a brief battery of tests that could be used to assess effective brain

connectivity in clinical populations.
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2.2 Introduction

Only a few decades ago, post-mortem studies of human brains or electrical stimulation in
animal models were the only available techniques to acquire information about the neural
architecture of the brain. However, advances in neuroimaging methods have provided once-
thought impossible insights into the functional and structural organization of the human brain in
vivo. For example, functional magnetic resonance imaging (fMRI) connectivity analyses now allow
tracking of complex relationships between numerous brain regions involved in complex mental
processes [1]. While such techniques provide important information as to the functional
architecture of the brain, they are limited — even in the best case — by their correlative nature. On
the opposite, neurostimulation techniques allow the study of causal relationships in the
functional brain architecture in vivo [2]. This notion of direct causal influence refers to effective
connectivity or the direct influence that a neural system can exert over another, whereas
functional connectivity refers to the degree with which neural activity in different brain regions
are temporally correlated [3]. One such technique is transcranial magnetic stimulation (TMS), a
neuroinvestigational tool particularly well suited to probe motor circuitry, offering the unique
capability to explore the strength and nature of connectivity links between specific brain regions

[4].

TMS applied over the primary motor cortex (M1) above a certain threshold produces an
involuntary contraction in the muscle corresponding to the region of the motor homunculus being
stimulated. The strength of this muscular contraction can be objectively quantified with
electromyography, i.e. the motor-evoked potential (MEP). When TMS intensity is held constant,
modulation of MEP amplitude is believed to reflect changes in M1 corticospinal activity. Taking
advantage of this phenomenon, Ferbert and colleagues [5] used TMS to provided direct evidence
of inter-hemispheric connections in homologous regions of the cortex. To do so, they used two
separate TMS apparatus to stimulate different parts of the brain at a very short interval: they first
applied a conditioning stimulus (CS) to the hand area of the right M1, followed, a few milliseconds
later, by a second, supra-threshold pulse administered over the hand area of the opposite
hemisphere, the test stimulus (TS). The CS was potent in modulating the activity of the

contralateral M1, as revealed by a variation of the TS-induced MEP amplitude. The authors

72



concluded that the modulation in cortical excitability resulted from the incoming inputs from the
other hemisphere through transcallosal fibers [5]. Since this seminal study, the dual-coil
technique has been refined and expanded and now permits to assess inter-hemispheric
connectivity between non-homologous regions, intra-hemispheric connectivity, as well as
cerebello-cortical connections [6]. These protocols rely on the same general idea that modulation
of TS-induced MEP amplitude likely reflects functional pathways linking the areas of interest at a

cortical level [4, 7].

While dual-coil TMS has been used in a number of studies in both healthy [4] and clinical
populations [8, 9], there is yet no consensus regarding which stimulation parameters to use, or
even what to expect from them. As a result, no comprehensive assessment battery has been
designed to probe connectivity in healthy or diseased states. This is a significant limitation, since
the variety of parameters to consider and the complex interactions they hold with each other
may deter new researchers from entering the field and using the technique. Therefore, the main
goal of the current review is to provide a comprehensive description of the different dual-coil
protocols that have been developed over the past few years to probe connectivity and plasticity
within the motor system. A secondary aim is to propose a test battery that could be easily
implemented in clinical settings. With these goals in mind, and because of the large number of
stimulation parameters and the heterogeneity in cognitive and motor tasks described in these
studies, we elected to focus on findings obtained at rest. A systematic review of the literature was
performed using Pubmed and Medline (1990 to July 2015) using the following keywords: “dual
coil”, “twin coil”, “connectivity”, “plasticity”, “inter-hemispheric inhibition”, “effective
connectivity”, “functional connectivity”, “paired-associative stimulation” combined with “TMS”.
After reviewing the abstracts, we identified 29 articles where dual-coil TMS was used in healthy
participants and included a rest condition. In order to show the relevance of these protocols for

clinical populations, we also discuss a number of studies using dual coil TMS to reveal connectivity

abnormalities in various brain diseases.
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2.3 Connectivity protocols and main findings

The main findings of the major connectivity protocols linking the primary motor cortex to
its contralateral counterpart, as well as parietal, premotor and cerebellar regions, will be

discussed in this section. An overview of the results is shown in Table 1.

2.3.1 M1-M1 Connectivity

The existence of transcallosal pathways between homologous regions of both
hemispheres is well established in animals and humans [10, 11]. M1-M1 inter hemispheric
inhibition (IHI) was first studied by Ferbert et al. [5] using the dual-coil technique. In this seminal
paper, the authors suggested that IHI was probably produced via the transcallosal pathway
between the two M1s. Using CS and TS intensities of 50% of maximum stimulator output, they
showed that a minimal interval of 5-6 ms between the CS and TS was necessary to produce
inhibition. Their study also revealed that inhibition can occur when the target test muscle is
relaxed or active, and that inhibition increases as the intensity of the CS is increased, while the
opposite effect is observed when TS intensity increases. Interestingly, Ferbert and collaborators
[5] also showed that facilitation could be obtained using very short ISIs (3-5ms), although
inconsistently. In line with this result, Hanajima et al. [10] found that same facilitatory effect at 4-
5 ms with CS slightly above the resting motor threshold (rMT), as well as a late inhibition at an
ISls of 11 ms or more. Since then, studies have mainly shown inhibition of MEP responses by the
CS when administered 6-50 ms before the TS [5, 10, 12, 13]. Showing the importance of the TS
intensity when probing IHI, Daskalakis et al. [13] showed that stronger TS intensity led to
decreased IHI. More recent studies have suggested that short ISIs, commonly 10 ms, and long ISls,
40 ms, lead to robust IHI [14]. These two ISIs are frequently used in healthy and diseased
populations, although short- and long-IHI are suggested to be mediated by different mechanisms
[12, 15]. Hence, it appears that short ISI between CS and TS (3-5ms) can be used to reveal
facilitatory effects between both M1s; possibly more effectively when using low CS intensity. In
comparison, inhibitory effects of M1-M1 stimulations seem more robust, and are typically seen
later and in a wider time-window (10-40ms). It also seems that stronger CS intensity will lead to

greater IHI, while increasing TS intensity will tend to reduce it.
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2.3.2 Posterior parietal cortex-M1 connectivity

Anatomical studies show that different sub-regions of the posterior parietal cortex (PPC)
are strongly interconnected with the contralateral hemisphere via transcallosal projections [16-
18]. The PPC is divided into distinct sub-areas, each with specific connectivity patterns and
functions [19]. In order to assess these connectivity patterns using dual-coil protocols, a CS first
is applied to the PPC, while a TS is administered over M1, either ipsilateral or contralateral to the
CS. Because there are no direct projections to the spinal cord from the PPC, and since previous
studies did not observe changes on the excitability of the spinal H-reflex induced by PPC
stimulation, it is assumed that the modulation of M1 activity results from the activation of cortico-

cortical pathways between both regions [20].

The anterior and caudal inferior intraparietal sulcus (alPS and cIPS) located in the inferior
parietal lobule (IPL), either ipsilateral or contralateral to the stimulated M1, are the most frequent
sites of application of the CS over the PPC [2, 20, 21]. The intensity of parietal CS stimulation over
PPC is often set to 90% of rMT [20, 22]. When the CS is administered over the right cIPS and the
TS is applied over the left M1, a significant facilitation of the MEP is observed at ISIs of 6 and 12
ms, implying effective PPC—M1 connectivity. It as been suggested that the direct PPC-M1
projection is responsible for the early (6 ms) peak of interaction, whereas indirect projections are
responsible for the later effect (12ms) [2]. Although similar facilitatory effects are seen when
applying the CS to the left cIPS and TS over contralateral M1, a higher CS intensity (110% rMT) is
required to produce comparable effects to those evoked by stimulating right IPS at 90% rMT. This
asymmetric pattern was also observed by Karabanov and colleagues [19], who noted that the M1
of the dominant hemisphere seems to receive stronger facilitatory afferences from the

contralateral PPC than the non-dominant hemisphere.

Similar results were obtained when testing ipsilateral connectivity between cIPS and M1,
either in the left or right hemisphere, where facilitatory responses were observed at ISls of 4 and
15 ms [20]. On the other hand, CS applied over the ipsilateral alPS actually suppresses MEPs at an
ISI of 4 ms [20, 21]. These opposite effects probably reflect the fact that subregions of the parietal
cortex have differential connections to the premotor regions; whereas lateral parietal areas close

to the alPS are connected to the ventral premotor (PMv) cortex, and parietal areas closer to the
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central cIPS connect to the dorsal premotor (PMd) cortex and supplementary motor areas [23,
24]. Thus, a CS applied over the alPS is likely to influence M1 via the PMv cortex, whereas the cIPS

is likely to influence M1 via the PMd cortex.

It is worth noting that the intrahemispheric inhibitory alPS-M1 connections are observed
bilaterally, whereas facilitatory cIPS-M1 connections are asymmetric, as stimulation of the central
and posterior inferior parietal lobule results in a facilitatory effect on ipsilateral M1 in the left but
not the right hemisphere [19]. While the exact reason for this is still elusive, a study by Koch and
colleagues [25] using a triple-coil TMS procedure showed that this unbalanced relationship
between ipsilateral PPC-M1 could be related to asymmetric inhibitory mechanisms between right
and left PPC, where the right PPC exerts a strong inhibitory effect over the contralateral PPC-M1,

but not the other way around.

2.3.3 Premotor-M1 connectivity

Civardi and colleagues [26] were the first to investigate the connections between
premotor areas (PM) and M1 with the dual-coil approach. They found that at an ISl of 4-6ms, a
low intensity CS (90% aMT) applied over PM was most efficient in inhibiting ipsilateral motor
output, while CS with higher intensities, such as 120% of active motor threshold (aMT) and 110%
rMT, lead to facilitation using the same ISI. Conversely, low CS intensity (80% aMT) stimulation
over the ventral premotor cortex (PMv) lead to facilitation of ipsilateral M1, and suppression of
M1 excitability at a higher CS intensity (90% rMT) [27]. This apparent interaction between CS
intensity and stimulation site can be explained by the fact that efferences emanating from dorsal
and ventral premotor cortices to M1 are functionally segregated, suggesting the existence of

different thresholds for inhibitory and facilitatory circuits within these regions [27].

Regarding interhemispheric PM-M1 connectivity, administering a high intensity CS (90-
110% rMT) over the PMd reduces the output of contralateral M1 8-10ms later [28, 29], whereas
low CS intensity (80% aMT) applied to the left PMd leads to significant facilitation in contralateral
M1 [30]. Hence, while inhibitory effects of PMd over the contralateral M1 is symmetric,
interhemispheric facilitation is only observed when the CS is applied over the left but not the right

PMd [28]. The authors hypothesized that this asymmetry could be related to the left PMd
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dominance in motor selection [28]. The emerging pattern is that low CS intensity over the PMd
will inhibit ipsilateral M1 activity and facilitate contralateral M1, while high CS intensity applied
on the PMd will facilitate ipsilateral M1 and inhibit contralateral motor output. In addition, left
PMv—M1 stimulation at low intensity will produce facilitation and higher intensity stimulation
cause inhibition [27, 31], which differs from ipsilateral PMd—M1 interactions that have been

found in previous TMS studies [26, 28].

2.3.4 Cerebellum-M1 connectivity

The cerebellum is well known to contribute to movement and motor control by interacting
with M1 [32]. TMS allows non-invasive investigation of cortico-cerebellar neural networks via the
activation of the cerbello-thalamo-cortical loop [33-35]. The effects of cerebellar stimulation are
typically quantified with cerebellar inhibition (CBI) [36-39]. For instance, in healthy individuals,
cerebellar stimulation has been shown to inhibit the amplitude of the TS induced MEP when it
precedes it by 5 to 7 ms [35, 36, 38, 39]. This TMS protocol is thought to activates Purkinje cells
of the cerebellar cortex and consequently increase inhibition of the disynaptic dentate-thalamo-
cortical facilitatory connections, leading to the observed inhibition of contralateral M1 [8, 34, 36].
Note that facilitatory effects can also be obtained with very specific stimulation parameters [8,

40].

To effectively measure CBI, the definition of the optimal cerebellar stimulation site for the
CS, as well as the intensity of stimulation, are highly important [35]. Generally, the coil is
positioned 1cm inferior and 3cm lateral to the inion (3L1l) on the contralateral side of the
stimulated M1, which approximately corresponds to the mid-point between the inion and the
posterior mastoid process [41]. This should be done using a double cone coil with current directed
downward, which induces an upward current, an effective way to induce CBI [36, 38, 39, 42]. The
intensity needed to stimulate the cerebellar motor region is generally greater (up to 80% of the
maximal stimulator output) than what is required to stimulate more superficial neocortical areas
of the brain [42]. Unlike other connectivity protocols in which the CS intensity is based either as
a percentage of aMT or rMT, the intensity of cerebellar stimulation is usually calculated from the
active brainstem motor threshold (BS-aMT) [36, 38, 39]; although see [42]. This is done by finding

the lowest TMS intensity that, when applied centered over the inion while the subject is
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performing an isometric contraction of approximately 10% maximal voluntary force, will induce
an MEP of at least 50uV above the background EMG in 5/10 trials [36, 38]. The intensity of
stimulation is often set as the BS-aMT minus 5% of the stimulator output [36, 38]. However, in
line with the concern that stimulation intensities close to the BS-aMT can directly activate the
pyramidal tract in addition to the cerebellum [43], more recent studies have used 90% of the BS-
aMT (see Groiss and Ugawa [35]). Interestingly, high inter-individual variability was recently
highlighted with regards to the optimal site for the determination of the intensity of cerebellar
stimulation, with two-thirds of the participants showing lower BS-aMTs following stimulation of
the region ipsilateral to the inion [44]. The authors suggest that measuring the BS-aMT over both
regions (i.e. inion and ipsilateral) may allow to reduce the stimulation intensity required to elicit

CBI.

More recently, an alternative method has been proposed to probe cerebello-M1
interaction [45], in part because cerebellar stimulation using the above-mentioned guidelines can
sometimes be relatively painful to participants and can induce small cervicomedullary MEPs. The
crucial difference of this method is that intensity of the CS is individually and functionally defined,
and set to produce a CBI corresponding to a 50% decrease in MEP amplitude. In addition, the coil
is positioned more laterally, approximately midway between the inion and the external auditory

meatus, at the site of maximal effect.

2.4 Connectivity alterations in clinical populations

A better understanding of normal and abnormal effective connectivity, as well as optimal
parameters for dual-coil stimulation, may guide the development of better diagnostic measures
and rehabilitation programs in clinical populations [46]. For instance, the dual-coil technique has
helped to shed light into the pathophysiology of many disorders of the central nervous system,
including stroke, schizophrenia and others [47, 48]. For example, in the study of stroke, dual-coil
TMS can be used to characterize abnormal M1-M1 connectivity, a defect that is known to
contribute to poor recovery of motor function [49-52]. Similarly, as cerebellum-M1 structural

connectivity is known to play a major role in post-stroke recovery [53], it would be pertinent to
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use dual coil TMS to assess effective connectivity between these regions in order to provide a

potential indicator of rehabilitation potential.

Schizophrenia is one of the disorders in which abnormal connectivity is the most firmly
established, a phenomenon thought to underlie at least part of the pathophysiology of the
disorder [54]. Several connectivity pathways have been shown to be impaired using the above
presented dual-coil protocols, including M1-M1 connectivity [55], inter-hemispheric dPM-M1
connectivity [56], and ipsilateral PPC and M1 [57]. In this last study, level of impairment in iPPC-
M1 connectivity was correlated with global functioning, the symptoms intensity and the illness
duration, suggesting that this measure could be related to functional outcome in schizophrenia.
It has even been suggested that dual-coil connectivity measures could be used to assess the
efficiency of antipsychotic medication in this population [58, 59]. Considering that a number of
psychiatric conditions are characterized by connectivity abnormalities, such as autistic spectrum
disorders [60], it is likely that dual-coil TMS will eventually be used to refine our understanding of
several other neurological disorders [61], study the effect of a pharmacological treatment on
connectivity impairments [48], and measure the white matter integrity following cerebral

damages.

2.5 Dual-coil TMS: from connectivity to plasticity

Above the “simple” assessment of effective connectivity, dual-coil TMS raises the truly
unique opportunity to induce — and measure — cortico-cortical and cerebello-cortical plasticity.
This is achieved by repeatedly pairing TMS pulses administered over two interconnected brain
regions. Unlike other neurostimulation techniques used to induce or promote plasticity (ie. Theta
burst stimulation, transcranial direct current stimulation, transcranial alternating current
stimulation, etc.), this method of paired-associative stimulation (PAS; Stefan, Kunesch [62]) relies
on the Hebbian postulate known as spike-timing dependent plasticity, in which the temporal
order of the pre and post-synaptic firing is pivotal. By introducing a short (< 10ms) or a long (2
15ms) delay between pre and post-synaptic activity, one can increase (long term potentiation;
LTP) or decrease (long term depression; LTD) the synaptic strength between interconnected

groups of neurons [63].
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The initial demonstrations of PAS in humans were done by administering a mild electric
shock to the median nerve paired with a TMS pulse over contralateral M1 a few milliseconds later,
inducing persistent changes in cortical excitability [62]. Rizzo and colleagues [64] were the first to
adapt this approach by combining it with dual-coil protocols to induce LTP-like effects between
cortical regions, namely right and left M1. By repeatedly stimulating the left (CS) and right M1
(TS) with an ISI of 8ms, they noted an increased in corticospinal excitability in the target hand
region up to 60 minutes after the end of stimulation, concomitant with a decrease in IHI measured
from the left to the right hemisphere [64]. Follow-up studies confirmed these findings, and
suggested symmetry in the observed effects between both hemispheres [64, 65]. Interestingly,
none of the studies showed LTD-like effects, although a trend in that direction was witnessed with
an ISI of 5-25ms [65]. The authors concluded that the time-window during which LTD can be
induced might be too narrow to be captured with the ISl used [65], or that corticocortical volleys

might cancel each other in the transcallosal pathway [64], preventing the occurrence of LTD.

Buch and colleagues [66] used the dual-coil protocol to induce intrahemispheric LTP
between two cortical regions known to be interconnected, the PMv and M1. By repeatedly
stimulating PMv 8ms before M1, they showed that the inhibitory effect typically seen in PMv-M1
connectivity protocols was enhanced following repeated stimulation [66]. This effect was limited
to PMv-M1 connectivity, and did not result in increased M1 excitability in itself. In two recent
studies, Veniero [67] and Chao [68] used dual-coil PAS between the PPC and ipsilateral M1 to
modulate connectivity and increase M1 excitability. Repeatedly pairing PPC and M1 stimulation
with an ISl of 5 ms [67] or 8 ms [68] led to increases in M1 excitability. In addition, Veniero and
colleagues [67] showed that PPC-M1 PAS induced changes in EEG coherence between both
regions, and highlighted the importance of coil orientation in cortico-cortical PAS. Indeed, pairing
PPC-M1 led to opposite effect depending on whether the coil over M1 was placed in a postero-
anterior or antero-posterior orientation. While the postero-anterior direction led to a
disfacilitation of MEPs and increases in alpha band coherence between the stimulated sites,
presumably reflecting LTD, the antero-posterior orientation led to facilitation and increases in
beta band coherence, indicative of LTP. This last coil position was identical to that used by Chao

[68], who obtained similar results. While the exact mechanism behind the marked differential
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effects due to coil orientation is not fully understood, it is believed to reflect the neuronal tracts
preferentially recruited by each coil orientation [67]. Regardless, it is interesting to note that LTP
and LTD-like mechanisms are both related to an increase in EEG coherence between stimulated
sites, but in different frequency bands. Such markers could open the window for the application

of cortico-cortical PAS outside of the motor system.

Finally, dual-coil PAS can also be used to induce LTP and LTD between the cerebellum and
M1 [69]. Repeated pairings of a CS applied over the cerebellum and a TS applied over contralateral
M1 induced LTP with an ISl of 2 ms, while LTD was observed using ISls of 6 ms and 10 ms, as
demonstrated by a respective increase and decrease in MEP amplitude after PAS. Interestingly,
CBI and short interval intracortical inhibition (a measure of GABAa receptors activity) were
decreased following all PAS procedures, revealing unspecific effects of cerebello-M1 PAS on these

measures.

As described above, dual-coil PAS method provides a potent means to modulate
mechanisms between interconnected regions of the brain. While current demonstrations are
limited to the motor system, it is conceivable that this technique might also prove effective in
other circuits. In that regard, the work of Veniero and colleagues [67] is particularly relevant, as
it suggests the existence of an EEG frequency-specific modulation accompanying LTP and LTD that
could be used as a signature of plasticity in the absence of quantifiable motor output. A summary

of the discussed protocols is shown in Table 2.

2.6 A test battery to assess connectivity with dual-coil TMS

The current review of the literature highlights the multiple stimulation parameters to
consider when probing effective connectivity within the motor system using dual-coil TMS. The
resulting apparent heterogeneity in stimulation protocols -and results- might deter new
researchers in the field of neurostimulation to implement this technique in basic or clinical
research projects, which would be unfortunate. In order to make dual-coil TMS more accessible
and pragmatic, we propose a short test battery summing up the more potent protocols seen in
the present literature review. We acknowledge that no one-battery format will be suitable for all

research projects and populations. Nonetheless, we believe such battery is an important starting
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point from which researchers can work and eventually tailor to their specific needs. The proposed
test battery was elaborated to minimize coil manipulation, stimulation parameter changes, and
testing time. For this reason, TS is consistently applied to the left M1 at an intensity set to reliably
evoke a MEP of approximately 1mV in the contralateral FDI, while the coil used to administer the
CS is sequentially moved from one cerebral region to another. The proposed stimulation
specifications were selected on the basis of their efficacy to produce a robust effect, as suggested
in at least two independent studies using comparable parameters. Connectivity patterns subject
to only one report or giving inconsistent results were not included. Based on the fact that aMT
and rMT are highly correlated (0.82<r< 0.92; [70, 71]), and because some studies use the aMT
and others the rMT as baseline from which to calculate stimulation intensity, we converted aMT
values into rMT equivalent to better compare studies [72], where aMT corresponds to

approximately 82% of rMT [72]. The proposed battery is presented in Table 3.

2.7 Conclusion

Dual-coil TMS offers the distinctive opportunity to investigate effective connectivity and
plasticity between different parts of the brain. Although still uncommon, some of the above-
mentioned protocols have been used in clinical populations to provide important insights as to
the pathophysiological signature of diseases with sometimes overlapping symptoms. For
example, CBI, which reflect functions of the cerebellar efferent pathway, has been shown to
differentiate between cerebellar efferent ataxia from other afferent forms of ataxia [8]. Also,
patients with diseases affecting the cerebellar cortex, such as cerebellar cortical atrophy,
spinocerebellar ataxia or cerebellar stroke, show impaired CBI, while patients without cerebellar
involvement, like-motor neuron disease, show normal CBI [73, 74], which clearly demonstrates
the potential clinical usefulness of dual-coil protocols. It remains to be seen exactly what kind of
role the dual-coil approaches can have in the diagnostic and prognostic of i psychiatric disorders,
such as autistic spectrum disorder and schizophrenia, conditions in which both connectivity [60,
75] and plasticity processes [76-78] are thought to be altered. Moreover, it is interesting to note
that the insights offered by dual-coil approaches are not limited to processes central to the motor

system [79], opening the possibility to probe other brain circuits. By combining this technique
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with other neuroimaging modalities, such as EEG, MRl and DT], it is reasonable to assume that we

are only scratching the surface of the true capabilities of dual-coil TMS.
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2.10 Table legends

Table 1. Connectivity protocols

Legend: aMT: active motor threshold; alPS: anterior inferior intraparietal sulcus; AP: antero-
posterior; cIPS: caudal inferior intraparietal sulcus; c: contralateral; CS: conditioning stimulus;
CSE: corticospinal excitability; DLPFC: dorsolateral prefrontal cortex; IHI: interhemispheric
inhibition; ISI: interstimulus interval; LH: left hemisphere; M1: primary motor cortex; MEP: motor
evoked potential; PA: postero-anterior; PMd: dorsal premotor cortex; PMv: ventral premotor
cortex; PPC: parietal posterior cortex; RH: right hemisphere; S1: primary somatosensory cortex;

SMA: supplementary motor areas; TS: test stimulus.

TS intensity /
Articles Regions CS Intensity MEP ISls Main results Comments
amplitude

Reports of a “capricious
facilitation” at 3-5ms.

6,7,12
120% rMT rh
Ferbert et M1-M1 and 15 ms d CSE between 6 to 30

al. 1992 or 110-125% 1.5mVv or6-30 ms | ms with a peak between
v (R to LH) MT 7 and 10 ms

Tcs intensity induce
Tinhibition

TS intensity induce
Linhibition

105-110%: T CSE at 4 ms
(CS in medial current
direction; TS in PA
orientation)

110-130%: ¥ CSE at 11-
M1-M1 15 ms (CS in medially
105-130% rMT 0.2-0.4 mV 3-15ms directed current; TS in
(Rto LH) posteriorly directed
current)

Hanajima et
al. 2001

105-130%: ¥ CSE at 11-
15 ms (CSand TS
posteriorly directed
current)

JIHl as the TS intensity
10 ms increase from 0.2 to 1 to
4 mV

Daskalakis M1-M1

et al., 2002

75% stimulator 0.2,1and 4

(Rto LH) output mV

M1: 80% aMT:T CSE at
M1-M1 6-8ms (AP)

eno . . A .
Baumer et PMd-M1 60-80 % of aMT 1mv 3010 ms M1: 60% aMT:T CSE at Interaction Coil Or.lentatlon
al., 2006 6ms (PA) X CS Intensity

(Lto RH)
PMd: 80% aMT T CSE at

8ms (PA)
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M1: | CSE 8 to 12, 20 to

M1-cM1
50 ms (max 10-50 ms)
PMd-cM1 Short and Long IHI are
Ni et al PMd: CSE 6 t010, 40- mediated by difference in
v S1-cM1 60-200% aMT 1mvVv 4-100 ms 60 ms .
2008 neuronal population. No
DLPFC-cM1 s1: 4 CSE 30 to 50 ms effect of current direction
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Koch et al. RH: 4-6 ms in LH Sensitive to current
2007 ! alPS-iM1 70 to 130% rMT 1mv 2to20 ms ’ direction of CS (only PA
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4 msin RH
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Koch et al ¢ 9
03039 a alPS-cM1 70-110% rMT 1mv lsiclat 12 ms (110% rMT)
(Both H) 10 ms for 90% rMT: alPS : 4 CSE Facilitation observed when
alFs or l’oa ’ coil at M1 oriented PA but
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(LH) 40 ms 4 CSE
. IPS-iM1
v tal. a
es;)lesa ' 90% rMT 120% rMT 4ms alPs-imM1:{ CSE
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alPL-iM1 .
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Karabanov ¢IPL-iM1 2,4,6ms intensity and site. Generally,
tal. 2013 90% rMT 1mVv 2to8ms ¢ €S led to st
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90% aMT:  CSE at 6 ms

Civardi et PM-iM1 120% rmT An effect of conditioning
120% aMT: T CSE at 6 : -
al., 2001 80% to 120% current orientation is
’ (3-5cm 0.5-1 mV 4to15ms ms
anterior to aMT suggested: AP more
M1) (LH) 90% aMT: T CSE at 15 effective than PA
ms
PMd-iM1
Slrosgi;: (LH) 50,70,90% of TS 0.5 mV 2t05.2ms | 1 CSEat2.8and4.4ms
*TS before CS
PMd-iM1
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G t Facilitat| b td
roppa € (LH) 0.5mV 0.8t02ms 1 CSEat 1.2 ms actiitation absent during
al., 2012a muscle contraction
*TS before CS
Max effect: CS 100% aMT
_QL0,
Ugawa et Cerebellum- 90d255£:2?r;r of 0.5-1 mV 41010 ms LCSEat5to7 descending motor tracts. No
al., 1995 cM1 s ’ a 0/ ms effect when CS induced with
motor tracts
downward current
Cerebellum-
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Daskalakis cM1 dechndino 021 4my 5 ms TSof0.2 and ImV: {
etal., 2004 & o CSE at5 ms
(R to LH) motor tracts
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A t al. Only when CS t d
raietal, 90-140% aMT 1mv 6ms 140% aMT: T CSE nly when &5 positione
2012 (LH) antero-medially
Cerebellum- 65 to 80% of b st with C-’OUbIe'_cone Double cone more potent
Hardwick et cM1 maximum at all CS intensity A . P
R 1mv 5ms than Batwing; Figure-of-8
al., 2014 stimulator ! . . ) )
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(both H) PPCi-M1 (not effect for rPPC-
IPPC-IM1)
CS1= PPCoontra IS before
Trifocal TMS: TS: Right PPC stimulation
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Table 2. Plasticity protocols

Legend: aMT: active motor threshold; alPS: anterior inferior intraparietal sulcus; AP: antero-
posterior; CBI: cerebellar brain inhibition; CS: conditioning stimulus; CSE: corticospinal
excitability; ICF: intracortical facilitation; IHI: interhemispheric inhibition; ISI: interstimulus
interval; LH: left hemisphere; LTD: long-term depression; LTP: long-term potentiation; M1:
primary motor cortex; MEP: motor evoked potential; PA: postero-anterior; PMv: ventral

premotor cortex; PPC: parietal posterior cortex; RH: right hemisphere; SICI: short-interval

intracortical inhibition; SMA: supplementary motor areas; TS: test stimulus.

TS intensity / Number Main results
Articles Regions CS Intensity MEP ISI of Comments
amplitude Pairings
8 ms: Lto RH: T CSE ; VIHI L to RH increased
M1-M1 1mv (8,9, 10, 35, 40, 45 ms), cortical excitability from
Rizzo et al., 1and 90 no effect on SICI and ICF 30 to 60 min; faster
2009 (Both (115-125% 1 mv 8ms response with left index.
directions) rMT) 8ms: R to LH: LIHI (8-10 Asymmetric increase in
ms) cortical excitability
. 8 ms: Lto RH: T CSE ; VIHI Influence the
Set to induce .
M1-M1 A (8-10 ms) performance of a simple
Rizzo et al an inhibition finger opposition
2011 (Both of the TS MEP L gms %0 8 ms: R to LH: JIHI (8-10 movement (inter
. . of 40-50% at L
directions) ms); trend for T CSE (p = tapping interval and the
ISI of 8 ms .
.06) touch duration)
R to LH at 120%: Tin CSE
M1-M1 120% rMT 5t and inPUt'o#pUt curve at Increase in cortical
Koganemaru 90 and 120% for pairing; 25 180 15 ms; m? effect on silent excitability lasting for 20
et al. 2009 (Both rMT ms period or rMT min. Improve fine motor
directi 1 i
irections) mv L to RH at 120%: increase dexterity
in CSE at 15 ms
Increase beta coherence
PPC-iM1 PPC-iM1 (AP):T CSE for LTD; increase alpha
Veniero et coherence for LTP.
al. 2013 M1-iPPC 90% rMT 1mV 5ms 100 PPC-iM1 (PA):i« CSE Sensitive to coil
N orientation
(LH) M1-iPPC (PA):T CSE
LH: 8 ms T CSE, Tinput-
output curve,ifacilitatory
effect of PPC over iM1 (8
Chao et al., PPC-iM1 8 and ms) Most ?ffects present 60
2015 90% rMT 1mv 100 180 min after end of
(Both H) ms 100ms: no effect stimulation
RH: Trend of T CSE (p =
.07), TInput-output curve
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PMv-iM1 PMv-iM1: Tinhibitory
B“czhoitlal" SMA-iM1 110% rMT 1mv 8 ms 90 effect of PMv over iM1
(LH) SMA-iM1: no effect
UnspecificdSICI and 4CBI
Cerebellum- 95% aMT of 26 observed in all protocols.
Luetal., M1 ) )
2012 descending 1mVv 10 120 2 ms: T CSE
(R to LH) motor tracts ms
6 and 10 ms: 4 CSE
Table 3. Proposed dual-coil connectivity test battery

Legend: aMT: active motor threshold; alPS: anterior inferior intraparietal sulcus; CS: conditioning
stimulus; CSE: corticospinal excitability; ISI: interstimulus interval; LH: left hemisphere; M1:
primary motor cortex; MEP: motor evoked potential; PMd: dorsal premotor cortex; PMv: ventral

premotor cortex; PPC: parietal posterior cortex; RH: right hemisphere.

TS intensity
Regions (CS-TS) CS intensity (MEP 1SI Effect Supporting articles
amplitude)
Interhemispheric (R to LH)
M1-M1 125% rMT 1 mv 10 ms Lese Ferbert et al., 1992; Ni et al., 2008 ; Rizzo et
al., 2009
PMd-M1 120% rMT 1 mv 10 ms d csE Mochizuki et al., 2004; Ni et al., 2008
Cerebellum-M1 90% BS-aMT 1 mv 5ms d csE Ugawa et al., 1995; Daskalakis et al., 2004
Intrahemispheric (LH)
alPS-M1 90% rMT 1 mv 4ms Lese Koch et al., 2007; Karabanov et al., 2013;
Vesia et al., 2013
PMv-M1 90% rMT 1 mv 8 ms d csE Davare et al., 2008; Buch et al., 2011
PPC-M1 90% rMT 1 mv 8 ms T CsE Karabanov et al., 2013; Chao et al., 2015
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3.1 Abstract

Alpha (8-12 Hz) and beta (13-30 Hz) oscillations are believed to be involved in motor control. Their
modulation with transcranial alternating current stimulation (tACS) has been shown to alter
motor behavior and cortical excitability. The aim of the present study was to determine whether
tACS applied bilaterally over sensorimotor area at 10 Hz and 20 Hz modulates interhemispheric
interactions and corticospinal excitability. Thirty healthy volunteers participated in a randomized,
cross-over, sham-controlled, double-blind protocol. Sham and active tACS (10Hz, 20 Hz, 1 mA)
were applied for 20 minutes over bilateral sensorimotor areas. The physiological effects of tACS
on corticospinal excitability and interhemispheric inhibition were assessed with transcranial
magnetic stimulation. Physiological mirror movements were assessed to measure the overflow
of motor activity to the contralateral M1 during voluntary muscle contraction. Bilateral 10 Hz tACS
reduced corticospinal excitability. There was no significant effect of tACS on physiological mirror
movements and interhemispheric inhibition. Ten Hz tACS was associated with response patterns
consistent with corticospinal inhibition in 57% of participants. The present results indicate that
application of tACS at the alpha frequency can induce aftereffects in sensorimotor area of healthy

individuals.

Keywords: EEG, inter-hemispheric inhibition, transcranial magnetic stimulation, transcranial

alternating electrical stimulation, corticospinal excitability.
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3.2 Introduction

Transcranial alternating current stimulation (tACS) is a non-invasive brain stimulation
technique that utilizes a sinusoidal current to modulate endogenous oscillatory activity of the
brain at targeted frequencies (Paulus, 2011). Several studies have shown that the application of
tACS during the execution of cognitive and perceptual tasks can alter behavior (Thut et al., 2011;
Zaehle et al., 2010). Furthermore, the effects of tACS are not limited to the stimulation period
and can be observed after the end of stimulation (Veniero et al., 2015). There have been several
reports of enduring “offline” effect of tACS on behavior (Sugata et al., 2018; Wach et al., 20133,
Wach et al., 2013b; Pahor et al., 2019) and neurophysiological function (Kasten et al., 2015;
Sugata et al., 2018; Wach et al., 2013a, Wach et al., 2013b; Alekseichuk et al., 2017; Heise et al.,
2019). Importantly, these after-effects have been suggested to reflect different mechanisms than
those associated with on-line tACS (Vossen et al., 2015). Whereas on-line tACS likely induces
entrainment of brain oscillations (Helfrich et al., 2014), off-line tACS appears to rely on changes
occurring through spike-timing dependent plasticity (Zaehele et al., 2010; Vossen et al., 2015).
However, despite encouraging results, the assessment of the physiological and behavioral
aftereffects of tACS has resulted in contradictory findings. There have been relatively few
replication studies, stimulation parameters have not been applied uniformly, and sample sizes

have generally been small (Veniero et al., 2015).

The rhythmic activity of the sensorimotor region was one the first reported observation
of oscillatory activity in the human brain (Gastaut and Bert, 1954). The dominant frequencies
observed over central regions, corresponding approximately to the central fissure, are the alpha
(8-12 Hz) and beta bands (13-30 Hz). Several studies using electrocorticograms (ECoG) have
conclusively linked alpha- and beta-band rhythms to the central sulcus region (Jasper and
Penfield, 1949; Crone et al., 1998; Szurhaj et al., 2003). While the spatial resolution of scalp EEG
does not permit to precisely establish the cortical origin of these rhythms, studies combining
functional magnetic resonance imaging (fMRI) and EEG suggest that the alpha and beta bands
emanate from the postcentral and precentral gyri, respectively (Ritter et al., 2009). However, the
functional significance of alpha and beta bands with regards to motor function have remained

elusive, as the activity of both rhythms are tightly linked. It has been suggested that increases in

98



alpha-band power contributes to the suppression of neuronal firing in regions interfering with
motor action while decreases in beta power are indicative of disinhibition of neuronal populations
involved in movement execution (Brinkman et al., 2014, 2016). Furthermore, patterns of alpha
and beta activity may differ with respect to movement preparation and execution (Szurhaj et al.,
2003). In that respect, the use of tACS to modulate these frequencies separately has allowed a
better understanding of their role in the motor system. For example, both 10 Hz and 20 Hz tACS,
applied over the contralateral M1 during task performance, improve motor learning (Pollok et al.,
2015), but only 20 Hz tACS has been shown to slow voluntary movement (Pogosyan et al., 2009;
Wach et al., 2013) and force generation (Joundi et al., 2012). Moreover, the amplitude of
transcranial magnetic stimulation (TMS)-induced motor evoked potentials (MEP) was shown to
increase during 20 Hz tACS over M1 (Feurra et al., 2011, 2013), suggesting a state of enhanced

excitability, but not during 10 Hz stimulation (Nakazono et al., 2016).

Offline tACS, in which the effects of stimulation are assessed after the stimulation period,
has revealed a more complex picture with regards to motor function. Although 10 Hz and 20 Hz
tACS do not appear to consistently produce lingering effects on corticospinal excitability (CSE)
(Cappon et al., 2016; Wach et al., 2013; Antal et al., 2008; Rjosk et al., 2016), some studies have
reported significant alterations in motor behavior after the end of stimulation. Indeed, automatic
inhibition was reported to be modulated by 10Hz and 20 Hz stimulation (Cappon et al., 2016),
while 10 Hz tACS increased movement variability (Wach et al., 2013) and 20 Hz tACS slowed
movement execution (Wach et al., 2013). Interestingly, 10 Hz tACS appears to reduce the duration
of the corticospinal silent period (CSP; Wach et al., 2013), raising the possibility that tACS may

induce lasting effects on inhibitory circuits.

An important issue related to tACS is whether the behavioral effects observed following
stimulation result from changes occurring locally, or from the modification of connectivity
between interconnected cortical regions involved in motor function. This may have significant
clinical implications as unilateral stroke has been associated with abnormal interactions between
primary motor cortices, in the form of movement-related increases in inhibition from the healthy
to the damaged hemisphere (Murase et al., 2004). Furthermore, it has been shown that

transcranial direct current stimulation (tDCS) applied over M1 can modulate interhemispheric
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inhibition (IHI) in healthy individuals (Tazoe et al., 2014) and possibly reduce motor impairment
in stroke patients (Lidemann-Podubecka et al., 2014). It has also been shown that poor motor
function associated with stroke correlated with an excess of beta oscillatory activity in the

affected central cortical area (Thibault et al., 2017).

Only one study has investigated the effects of tACS on TMS measures of interhemispheric
inhibition, reporting no effect of 20 Hz stimulation (Rjosk et al., 2016). However, considering the
apparent discrepancies between the physiological and behavioral after-effects of tACS, whether
tACS can modulate long range, interhemispheric interactions remain an open question.
Moreover, there is evidence that interhemispheric interactions are mediated by phase coupling
of the alpha band (Stefanou et al., 2018), but the effects of alpha tACS on IHI has not been
investigated and its effects on interhemispheric interactions are unknown. Considering that 10
Hz tACS has been shown to modulate the CSP, and that some inhibitory mechanisms likely
involved in the CSP and IHI overlap (Reis et al., 2008), it is possible that tACS may modulate

interhemispheric communication.

The first objective of the present study was to determine if offline 10 Hz and 20 Hz tACS
can modulate interhemispheric interactions when applied over bilateral sensorimotor area.
Interhemispheric interactions were assessed using double-coil TMS to measure IHI and
physiological mirror movements (PMM; Mayston et al., 1999) to measure transcallosal overflow
of motor signals during unilateral movement. The second objective of the present study was to
examine the off-line effects of alpha- and beta-tACS on CSE. To this end, CSE was measured with
TMS following 20 minutes of bilateral tACS over sensorimotor areas in a randomized, crossover,

double-blind, sham-controlled design.

3.3 Results

3.3.1 Participants blinding

After each stimulation session, participants were asked if they believed they had received
active or sham stimulation, independently of the responses given in previous sessions. A

numerical score was attributed to their answer: « 1 » for a good answer (they correctly identified
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sham or active stimulation) and « 0 » for a wrong answer. Seventy percent of participants
correctly identified sham stimulation, while the 10Hz and 20Hz stimulation conditions were
identified as « active » by 61% and 70% of participants, respectively. Cochran’s Q test did not
reveal significant differences between conditions (32 (2) = 0.50; p = 0.78). Additional analysis was
performed to account for the possibility that participants were biased by previous sessions when
determining active stimulation. Thus, to remove the « visit » effect and increase response
independence, responses to the first visit were separately analyzed. A numerical score was
attributed to their answer: « 0 » for « no stimulation » and « 1 » for « true stimulation ». Seventy-
four percent of participants correctly identified stimulation sessions. This was significant as

revealed by a Chi-square test (y? (1) = 5.49; p = 0.02).

For the blinding assessment, there was an effect of condition (F1.ss,41.30 = 5.96; p = 0.01; n?
partial = 0.21), as most of the subjects (70%) responded that the sham stimulation was « not a
true stimulation », and most of them also responded that the active stimulations were « true
stimulation » (61% for 10Hz and 70% for 20Hz, respectively). For each condition, the type of
answer given was significantly different between sham and 10Hz (p = 0.001), sham and 20Hz (p <

0.001), but not between active 10Hz and 20Hz (p = 0.60).

3.3.2 Corticospinal excitability

Figure 1 shows field modeling for the active stimulation conditions with the anode over
left sensorimotor cortex and cathode over right sensorimotor cortex (Figure 1). A rmANOVA
(Figure 2A and Table 1) showed a significant Time X Condition interaction (F151,43.87 = 4.93; p =
0.02; n? partial = 0.15). Post-hoc pairwise comparisons showed that mean MEP amplitude was
significantly reduced after 10 Hz stimulation (t2 = 22.13; p < 0.000; n? partial = 0.43) but not after
20 Hz stimulation (tz9 = 0.05; p = 0.82; n? partial = 0.00) or sham stimulation (t29 = 0.18; p = 0.67;
n? partial = 0.01). A rmANOVA revealed no significant difference between MEP baseline values
between conditions (F179, s1.8a = 1.69; p = 0.20; n? partial = 0.06). Pre-stimulation maximum
stimulator output (MSO) was also not different between conditions (F1.97,57.19 = 2.50; p = 0.09; n?

partial = 0.08).
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For response rates, the criterion for cluster classification was +/- 0.24. As such, participants
were divided into three clusters for the active and sham conditions as follows: facilitation (MEP
ratio > 1.24), no response (0.76 > MEP ratio < 1.24), and inhibition (MEP ratio < .76). As shown in
Figure 3, 10Hz stimulation resulted in 3% facilitation, 40% no response and 57% inhibition,
whereas 20Hz stimulation resulted in 33% facilitation, 37% no response and 30% inhibition. For
sham stimulation, there was 17% facilitation, 60% no response and 23% inhibition. A Friedman
test revealed no statistical difference in clusters between the three conditions (y*(2) =3.42, p =

0.18).

3.3.3 Interhemispheric inhibition

A rmANOVA revealed no significant Condition X Time interaction (F1.92,55.77 = 1.76; p = 0.18;
n? partial = 0.06), no significant effect of Time (F1,29 = 0.89; p = 0.35; n? partial = 0.03), and a
significant effect of Condition (F1.9857.52 = 3.22; p = 0.05; n? partial = 0.10) (Figure 2B). Comparison
of the separate levels of the main Condition effect revealed no significant difference between
conditions: sham vs 10 Hz (p = 1.00), sham vs 20 Hz (p = 0.07), and 10 Hz vs 20 Hz (p = 0.18). There
was no significant difference between conditions before stimulation on MSO measures of the CS

(F1.20,57.97=2.02; p = 0.14; nz partial = 0.07), and TS (F1.97,57.20 = 0.06; p = 0.94; r]2 partial = 0.002).

3.3.4 Physiological mirror movements

A rmANOVA revealed no significant of Condition X Time interaction (F1.4s4278 = 0.14; p =
0.81), no significant effect of Condition (F1.44,41.61= 1.12; p = 0.32), and no significant effect of Time
(F1,29 = 0.99; p = 0.33) (Figure 2C). No PMM pre-stimulation differences were found between
conditions (F1.43,41.55 = 0.21; p = 0.74; n? partial = 0.01).

3.4 Discussion

In the present study, the effects of offline-tACS over bilateral sensorimotor area at
frequencies of 10 Hz and 20 Hz were examined. We found that tACS had no effect on measures
of interhemispheric inhibition and physiological mirror movements. Corticospinal excitability, on

the other hand, was significantly reduced following 10Hz tACS.
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3.4.1 Blinding

Analysis of the blinding data suggests that the procedure did not adequately prevent
participants from distinguishing between active and sham stimulation. This is an important point
as the ramp-up/ramp-down procedure used in the present study is similar to that used in most
tACS/tDCS studies (Greinacher et al., 2019). Data on the efficacy of ramp-up/ramp-down blinding
in tDCS have been mixed and a recent study reported that participants can often accurately guess
the stimulation condition when stimulation is turned off after a short period of time (Greinacher
et al., 2019), as was the case here. Due to the fact that participants verbally reported their
sensations after each condition, the presence of phosphenes is another factor that may
contribute to unblinding the participant or experimenter. However, in the present study, no
participant reported the presence of phosphenes following any of the stimulation conditions. It
should also be noted that the stimulation condition may not have been completely blind for the
experimenter, as possible skin redness on the scalp of participants after active conditions may
have provided clues as to sham vs active stimulation conditions. Although this was not explicitly
noted by the experimenter, future studies should employ a procedure whereby the stimulating
electrodes are not removed by the experimenter conducting the pre/post assessments. In the
present study, although participants could discriminate between active and sham stimulation, no
response difference was reported for the two active stimulation protocols. Thus, inefficient
blinding cannot entirely explain the difference between the two active conditions in terms of

corticospinal excitability modulation.

3.4.2 Interhemispheric interactions

Interhemispheric inhibition is thought to reflect GABAg activity in the target hemisphere
originating from excitatory transcallosal input synapsing with inhibitory circuits (Reis et al., 2008).
Physiological mirroring, on the other hand, is believed to occur through the transcallosal overflow
of motor activity reaching the contralateral hemisphere during voluntary movement (Cincotta
and Ziemann, 2008). Physiological mirror movements and IHI appear to be tightly linked, as mirror
activity was reported to be negatively correlated with IHI while modulation of activity in the active
M1 with rTMS increased IHI and reduced mirror activity in the contralateral M1 (Hubers et al.,

2008). In the present study, IHI and PMM were not modulated by either 10 Hz or 20 Hz tACS,
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suggesting that bilateral tACS does not result in a change in the interhemispheric balance of
inhibitory and excitatory activity. Physiological mirror movements and IHI having been shown to
be correlated (Hubers et al., 2008), the absence of tACS effects on EMG mirror activity in the
present study further support previous data reporting no effect of oscillatory stimulation on
interhemispheric interactions. Indeed, the present results are in line with a previous study that
reported no change in IHI following 10 minutes of 10Hz with a M1-Pz electrodes montage (Rjosk

et al., 2016).

It has been shown that oscillations in the alpha and beta range are associated with
inhibition in motor cortex (Jensen et al., 2005; Heise et al., 2019). For example, low EEG-alpha
activity has been associated with increased corticospinal excitability measured with single-pulse
TMS (Sauseng et al., 2009), and similar findings have been reported for the beta band (Lepage et
al., 2008; Schulz et al., 2014). These effects, however, appear to be strongly related to the phase
of oscillatory activity. In a recent study, the strength of IHI was assessed as a function of the
interhemispheric phase of the alpha mu-rhythm (Stefanou et al., 2018). In that study, TMS-
induced IHI was triggered according to the synchronization of mu-rhythm phase across bilateral
sensorimotor cortex. It was found that the strongest IHI occurred when both sensorimotor areas
were in the negative peak of the mu-rhythm, reflecting high excitability states (Stefanou et al.,
2018). With regards to tACS, these data are in line with previous studies showing that the phase
of the tACS current has differential effects on cortical reactivity. For example, Schilberg and
collaborators (2018) applied beta and alpha tACS over primary motor cortex while TMS-induced
MEPs were triggered at one of eight predetermined phases of a full sinusoidal tACS signal.
Whereas alpha and beta tACS did not modulate MEP amplitude during or after stimulation in a
frequency-specific manner, there was a significant effect of phase for the beta frequency, which
was stronger in low-beta individuals compared to high-beta individuals (tACS was administered
according to peak individual frequency; Schilberg et al., 2018). The absence of significant
modulation of interhemispheric interactions in the present study could thus be explained by the
fact that stimulation frequencies were not individually defined, leading to the sub-optimal

matching of intrinsic alpha/beta oscillations with tACS frequency.
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3.4.3 Corticospinal excitability

Contrary to most published studies where no aftereffects of tACS at 10Hz have been
reported (Antal et al., 2008; Wach et al., 2013; Cappon et al., 2016; Schilberg et al., 2018), it was
associated here with a significant reduction in corticospinal excitability. One study also reported
a significant increase in corticospinal excitability following tACS at peak alpha individual frequency
(Fresnoza et al., 2018). In these previous studies, however, tACS was administered with one
electrode over M1 while the other was positioned over areas outside primary cortex (SMA, Pz or
supraorbital area). In a single study where tACS was administered bilaterally to M1 (1ImA, 10
minutes), Schutter and Hortensius (2011) found no significant modulation of corticospinal
excitability. The presence of aftereffects following tACS is well established and appears to be
consistent across studies (Veniero et al., 2015). Indeed, numerous studies have reported
significant modulation of EEG frequency bands following oscillatory stimulation of cortical areas
(Veniero et al., 2015). For example, Helfrich and collaborators (2014) applied 10Hz tACS (1mA, 20
minutes) over parieto-occipital cortex and reported significant increases in alpha band power that
outlasted the stimulation period. Consistent with the present findings, increased alpha activity in
primary motor cortex has been associated with reduced corticospinal excitability (Sauseng et al.,
2009). These data suggest that 10 Hz bilateral tACS may have increased intrinsic alpha oscillations,
leading to reductions in corticospinal excitability. This is at odds, however, with data showing a
decrease in cortical silent period (CSP) duration following 10 Hz tACS over primary motor cortex
(Wach et al., 2013). As CSP duration reflects intracortical inhibition (Reis et al., 2008), if the net
effect of alpha tACS is a reduction in cortical excitability, an increase in CSP should have been
expected. It should be mentioned, however, that Wischnewski and collaborators (2018) reported
increases in corticospinal excitability and beta oscillatory activity that were not correlated
following 20Hz tACS. Studies combining TMS with EEG are therefore needed to better understand
how oscillatory activity and corticospinal excitability reflect changes induced by 10Hz tACS.
However, considering the heterogeneity of the results reported in the literature, as well as those

in the present study, it is important to remain cautious when interpreting these findings.

Non-invasive brain stimulation is associated with considerable inter-individual variability

(Lopez-Alonso et al., 2014; Wiethoff et al., 2014) and may partly explain the present findings and
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the inconsistencies found in the literature with regards to the aftereffects of tACS. Indeed,
individual characteristics may greatly influence response patterns to tACS, highlighting the need
to identify objective predictors of intervention response. Furthermore, stimulation parameters
such as stimulation intensity (Moliadze et al., 2012; Cancelli et al., 2015), stimulation duration,
electrode size, and electrode montage (Heise et al., 2016) may have a significant impact on the
effectiveness of a given intervention. To address this issue, individual response rates were
classified according to MEP standard error of the mean (Simeoni et al., 2016; Tremblay et al.,
2016). This allowed the classification of participants as responding to the three stimulation
protocols (10 Hz, 20 Hz, sham) with inhibition, facilitation, or with no distinct pattern. In addition
to confirm important inter-individual variability, the classification procedure is in line with the
finding of reduced corticospinal excitability following 10 Hz tACS. Indeed, whereas the majority
of participants showed no response to sham stimulation, alpha tACS was associated with a
majority of « inhibition responders » (57%). Beta tACS was also associated with a majority of «
responders » (63%), although their response patterns were inhibitory and excitatory in almost
equal numbers. Despite these differences in response rates, however, stimulation conditions
were not statistically different from each other in terms of percentage of participants presenting

one of the three response patterns.

Finally, it should be noted that a limitation of the present study is that a thorough TMS
assessment of corticospinal and intracortical excitability, which would include additional post-
stimulation time points, input/ouput curves, paired-pulse curves, as well measures of intracortical
inhibition such as the cortical silent period, was not performed. As a result, tACS-induced changes
in cortical excitability may have been missed with the present design. This stresses the need for
additional studies that provide a multimodal assessment of the physiological effects of tACS, a
systematic evaluation of parameter variation as well as computational modeling of current
strength at the cortical surface in order to establish standard protocols that can be tested in a

large number of individuals.
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3.5 Materials and methods

This study conformed to the standards set by the Declaration of Helsinki and all the
procedures were approved by the Comité d’éthique de la recherche en arts et en sciences (CERAS)

of Université de Montréal. Written informed consent was obtained from all participants.

3.5.1 Participants and experimental design

Thirty healthy right-handed (Edinburgh Handedness Inventory: 93.06 + 8.18) volunteers
(16 females, 18-36 years, mean age = 23.47 + 4.2) participated in the study. Exclusion criteria
were history of neurological or psychiatric disorders, history of head injury resulting in loss of
consciousness, cardiac pacemaker, presence of intracranial metal implant, tinnitus, history
of seizure, history of fainting, substance abuse (use of drugs and/or alcohol having required an
intervention) or other contraindications to TMS and transcranial electric stimulation (Rossi et al.,
2009). Each participant took part in three experimental sessions: 1) 10 Hz bilateral M1
stimulation; 2) 20 Hz bilateral M1 stimulation; 3) sham stimulation. The conditions were
counterbalanced across subjects, each session was separated by at least 72 hours, and the

experiment was double-blinded.

3.5.2 Procedure

Participants were seated in a chair for the duration of each experimental session. Baseline
measurements were assessed in the following order: 1) Physiological mirror movements; 2)
Corticospinal excitability; and 3) Interhemispheric inhibition. Stimulation was then applied for 20
minutes. Immediately after stimulation, the three baseline measurements were collected again

in the same order.

3.5.3 Physiological mirror movements (PMM)

Physiological mirror movements were assessed according to the protocol described by
Mayston et al. (1999). Adhesive electrodes were placed over the first dorsal interosseus (FDI)
muscle of the left hand in a belly-tendon montage. Participants were asked to maintain a tonic
contraction with the left hand (FDImirror) by holding a pencil between the index finger and thumb

with the minimum strength required to hold the pencil steady. They were then instructed to
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simultaneously perform a voluntary phasic pinch contraction of the contralateral index finger and
thumb (FDIvoi) each time an auditory signal was heard. Between each signal, participants returned
FDlvol to rest while maintaining the FDImiror tonically contracted. Twenty trials, with an inter-trial
interval of 6 seconds, were performed. To ensure constant strength contraction of the FDlyol,
visual feedback of the EMG signal was provided to participants, which were asked to maintain
EMG activity within a pre-defined window. No trials were rejected based on this criterion. PMM
were defined as an increase in EMG activity in the FDImirror in the 100ms following the start of the
phasic contraction, compared to the preceding 1000ms of activity (Mayston et al., 1999). The
EMG FDlImirror signal was rectified and averaged off-line and a coefficient was computed for each
participant (activity in the 100ms following the start of the phasic contraction over activity in the

1000ms preceding the start of the phasic contraction).

3.5.4 Corticospinal excitability and interhemispheric inhibition

Single-pulse TMS was performed with a Magstim custom-made 50 mm branding iron coil
connected to a Magstim 200 stimulator (Magstim Company Ltd. Spring Gardens. UK). Small-
diameter coils were used throughout the experiment to allow both coils to fit comfortably on
smaller heads, with maximum surface contact, during the double-coil procedure. The coil was
held on the head of participants at an angle of 45° from the midline. TMS was applied over left
sensorimotor area at the position (hotspot) from which it induced MEPs of maximum amplitude
in the contralateral FDI muscle, as visually determined on-line by the experimenter on the EMG
trace. The hotspot was determined by systematically moving the coil in 1cm steps around a
predetermined point centered over C3 or C4. This position was marked directly on the scalp with
a washable pencil. Two self-adhesive electrodes were placed over the belly and tendon of the FDI
muscle and a ground electrode was attached to the wrist. The EMG signal was filtered (20-1000
Hz) and digitized (4 kHz) with a Powerlab 4/30 system (ADInstruments. Colorado Springs. CO).
MEPs were recorded with Scope v4.0 software (ADInstruments. Colorado Springs. CO) and stored
off-line for analysis. Stimulation intensity (mean stimulator output = 49.5%; range = 32%-71%)
was adjusted to induce MEPs of approximately 1mV peak-to-peak amplitude. Before the start of
each session, twenty MEPs were collected and discarded to account for the progressive

stabilization of the TMS response (Schmidt et al., 2009). Twenty MEPs were then recorded at a
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frequency of 0.1-0.2 Hz. Pre-TMS muscle contractions were monitored online. When background

activity was higher than 100V, the trial was discarded and repeated.

For IHI, a double-coil procedure was used (Ferbert et al., 1992). Two Magstim custom-
made 50 mm branding iron coils, connected to two Magstim 200 stimulators (Magstim Company
Ltd. Spring Gardens. UK), were positioned over the left and right M1 hotspots following the
procedure described earlier. Stimulation intensities were adjusted for each hemisphere to induce
MEPs of approximately 1ImV peak-to-peak amplitude. A conditioning stimulus (CS), delivered over
the left sensorimotor area, was paired with a test stimulus (TS) delivered over the right
sensorimotor area at a 10 ms interval. Ten paired-pulse stimulations and 10 single pulses were
applied randomly at a frequency of 0.1-0.2 Hz. IHI was expressed as the ratio of CS-TS MEPs / TS-
only MEPs.

3.5.5 Transcranial alternating current stimulation

Electrical stimulation was delivered with a StarStim stimulator (Neuroelectrics, Barcelona,
Spain) through round, saline-soaked sponge electrodes (6 cm diameter; 28.26 cm?). Two
electrodes were held in place using the cap and positioned over the previously determined TMS
« hot spots » of the left and right sensorimotors areas. The cap was removed after stimulation to
allow for post-stimulation measurements. Stimulation was applied for 20 minutes at an intensity
of 1 mA peak-to-peak, with a current density of 0.35 A/m2. For active stimulation, the current was
progressively ramped up during the first 30 seconds and ramped down during the last 30 seconds
of stimulation. For sham stimulation, the current was turned off after the ramp up period for the
remainder of the stimulation session. Impedance was verified before each session and
stimulation started when it was below 10kQ). The system was set up to stop stimulation if

impedance exceeded 15 kQ, although it did not occur in the present experiment.

3.5.6 Blinding procedure

For the double-blind procedure, a research assistant not involved in the experiment paired
each of the three stimulation conditions (10 Hz, 20 Hz and sham) with a letter (A, B or C) on the

Neuroelectrics device. A randomization table informed the experimenter on which letter to select
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for each participant. As a result, the experimenter and participant were not aware of the

stimulation condition.

3.5.7 Statistical analysis

For PMM, CSE and IHI, a repeated-measures ANOVA (rmANOVA) was performed with
Condition (sham, 10 Hz, 20 Hz) and Time (pre, post) as factors. For all statistical analyses, a
Greenhouse-Geisser correction was applied when required and post-hoc t-tests with Bonferroni
corrections were performed for significant results. Response rates to each tACS condition were
assessed using the group-averaged standard error of the mean (SEM) of baseline MEPs as a
criterion (Simeoni et al., 2015; Tremblay et al., 2016). SEM of baseline MEPs were calculated for
each participant and the grand-average for all participants was calculated. This was conducted
independently for each of the three stimulation conditions and averaged to obtain a single grand-
SEM value. A final criterion was obtained by calculating a 95% confidence interval of the grand-
SEM value (grand-SEM*+/-1.96) to classify each participant in one of three clusters: inhibition,
facilitation, and no response. To determine whether there was an effect of condition on response
rates, a numerical value was given to each cluster (inhibition = 1, facilitation = 2, no response =3)

and conditions were compared with a Friedman test.
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3.9 Figure legends

Figure 1. Field modeling
Field modeling for the active stimulation conditions (anode over left sensorimotor cortex and

cathode over right sensorimotor cortex).

118



Figure 2. Effects of tACS on CSE, IHI and PMM
The effects of tACS on measures of (A) corticospinal excitability, (B) Interhemipsheric inhibition

and (C) physiological mirror movements. *: p < 0.001.
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Figure 3.

Response rates

Response rates for (A) Sham, (B) 10Hz tACS and (C) 20Hz tACS.

Sham

3.10 Table

Table 1.

Effects of tACS on CSE, IHI and PMM (Mean + SD (Min - Max)). Measures are in mV.

57%

10 Hz

B Facilitation " No response

Means + SD of CSE, IHI, PPM.

20 Hz

Inhibition

CSE IHI PMM
Baseline Post Baseline Post Baseline Post
10 Hz 0.95+0.20 0.69+£0.30 0.46£0.23 0.48 £0.26 1.09+0.10 1.10+£0.11
(0.67 — 1.45) (0.30-1.64) (0.11-0.83) (0.06 - 1.03) (0.94 — 1.44) (0.82 -1.30)
20 Hz 0.93+0.17 0.95+0.46 0.56£0.31 0.52+0.29 1.06 £ 0.09 1.08 £0.09
(0.62 —1.21) (0.25-1.90) (0.04—1.21) (0.07 -1.13) (0.80 —1.28) (0.90 - 1.26)
Sham 0.87 £0.15 0.91+0.51 0.42+0.23 0.51+0.29 1.10+0.22 1.11 £0.09
(0.50—1.18) (0.30 - 2.56) (0.05 —0.96) (0.05 - 1.05) (0.85 —2.16) (0.96 — 1.30)
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Article 3: No aftereffects of high current density 10 Hz and 20

Hz tACS on sensorimotor alpha and beta oscillations
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4.1 Abstract

Application of transcranial alternating current stimulation (tACS) is thought to modulate ongoing
brain oscillations in a frequency-dependent manner. However, recent studies report various and
sometimes inconsistent results regarding its capacity to induce changes in cortical activity beyond
the stimulation period. Here, thirty healthy volunteers participated in a randomized, cross-over,
sham-controlled, double-blind study using EEG to measure the offline effects of tACS on alpha
and beta power. Sham and high current density tACS (1 mA; 10 Hz and 20 Hz; 0.32 mA/cm?) were
applied for 20 minutes over bilateral sensorimotor areas and EEG was recorded at rest before and
after stimulation for 20 minutes. Bilateral tACS was not associated with significant changes in local
alpha and beta power frequencies at stimulation sites (C3 and C4 electrodes). Overall, the present
results fail to provide evidence that bilateral tACS with high current density applied over
sensorimotor regions at 10 and 20 Hz reliably modulates offline brain oscillation power at the
stimulation site. These results may have implications for the design and implementation of future

protocols aiming to induce sustained changes in brain activity, including in clinical populations.
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4.2 Introduction

The endogenous oscillations of the brain are associated with specific cognitive functions
and are believed to play an important role in regimenting communication between cortical and
subcortical areas?. Considering their putative association with various cognitive states and
pathophysiological disorders®#, there is high interest in modulating these oscillations non-
invasively. Among non-invasive brain stimulation tools, transcranial alternative current
stimulation (tACS) appears particularly well-suited for this task, as it consists in the application of
a weak (<2mA) sinusoidal electric current passing through the scalp that entrains cortical

oscillations at a specific frequency in the nearby cortex>®.

Several studies have shown that tACS can modulate cognition’, perception®, corticospinal
excitability® and cortical oscillations® during the stimulation period (on-line effects). For example,
studies using transcranial magnetic stimulation (TMS) have shown frequency-specific tACS effects
on corticospinal excitability®?!!. Similarly, administration of tACS in the alpha band (8-12 Hz) to
the occipital and parietal cortex has been shown to entrain oscillations in this frequency range®!2.
Furthermore, the immediate effects of tACS are not restricted to the vicinity of the stimulated
sites, as changes in resting-state fMRI connectivity have been reported during alpha!®!*, betal®

and gamma® tACS.

While the neurophysiological consequences of online tACS may explain its documented
influence on behavior!’22, one outstanding question is whether tACS can induce changes that
outlast the stimulation period (off-line effects). Although the precise mechanism of its action is
not completely understood, it is believed that tACS-induced oscillation entrainment and neuronal
synchronization may lead to lasting neuroplastic changes>'%2324 The most consistent finding for
offline tACS has been that stimulation applied at alpha frequencies over occipital areas can
increase alpha power!?2427 for up to 70 minutes after the end of stimulation?®. Recent studies,
however, reported no aftereffect in the alpha band following alpha tACS over occipital®®3°,
parietal®!, somatosensory3? and frontal? cortex. Beta tACS has also been shown to increase beta
power following stimulation of visual?’ and parietal cortex33, although Berger and collaborators3*

found no effect of 20 Hz stimulation on beta power.
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Alpha and beta oscillations are known to be predominant in sensorimotor cortex, peaking
at approximately 10 Hz and 20 Hz, respectively®>3®. Studies using TMS to assess tACS-induced
changes in corticospinal excitability have provided conflicting results. Whereas some studies have
reported offline effects of alpha or beta tACS on corticospinal excitability!!3”38 most studies have

shown no aftereffects!®343 or mixed results?4443,

The aftereffects of alpha and beta tACS in sensorimotor cortex have also been investigated
using EEG and MEG, and here again results have been inconsistent. Wach and collaborators*® and
Sugata et al.*’ found no evidence for offline modulation of MEG alpha and beta oscillations
following 10Hz and 20Hz tACS with almost identical stimulation parameters. In both of these
studies, tACS was administered for ten minutes in a C3-supraorbital montage with an intensity of
1mA%*47 Similarly, a recent EEG study reported no aftereffects in the alpha and beta frequencies
of 10Hz and 20Hz tACS applied for 10 minutes in a C3-supraorbital montage at 1mA*, The
induction of significant tACS aftereffects in sensorimotor cortex, however, has been reported in
a recent study that used a different stimulation approach. Wischnewski and collaborators*
applied 20Hz tACS using high-definition stimulation®®, where a small round electrode (3.14 cm?)
positioned over C3 was surrounded by four return electrodes at T7, F3, Cz and P3. Stimulation at
20Hz was applied for 15 minutes at an intensity of 2mA. Resting-state oscillations in the beta
frequency were significantly increased for up to 60 minutes after the end of stimulation, and the

effects were restricted to the stimulated frequency and electrode®.

Taking into consideration the fact that tACS modulation of resting-state EEG in
sensorimotor cortex has been reported for high? but not low** current densities and that TMS
evidence shows that tACS-induced changes corticospinal excitability are also dependent on
current intensity and density!®!, the present study was designed to probe the effects of high
current density tACS on sensorimotor alpha and beta oscillations. To this end, 10 Hz, 20 Hz, and
sham stimulation were applied with a current density of 0.32 mA/cm? in 30 healthy participants
in a randomized, cross-over, sham-controlled, double-blind protocol. Stimulating electrodes (3.14
cm?) were positioned over C3 and C4 in a bilateral protocol that has been previously shown to

induce aftereffects in alpha and beta frequencies3#°%°3, Resting-state EEG was acquired with the
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same electrodes used for stimulation for 5 minutes prior to tACS and for 20 minutes after the end

of stimulation.

4.3 Results

4.3.1 Participant blinding

Participants were asked if they believed they had received active or sham stimulation after
each session. For all testing sessions, 72% of participants correctly identified sham stimulation,
while 83% and 93% of participants correctly identified as « active » the 10 Hz and 20 Hz
stimulation conditions, respectively. Cochran’s Q test did not reveal significant differences
between conditions (x? (2) = 4.91; p = 0.086). To remove the bias of previous responses given by
each participant through the sessions, an additional analysis was performed on the first visit data
only. Nine participants out of ten correctly identified 10 Hz stimulation as active, 10 participants
of ten correctly identified 20 Hz stimulation as active, and 7 participants of ten correctly identified
sham stimulation as inactive at their first visit. Fisher’s exact test revealed no significant difference

between groups for the proportion of correct answers (p = 0.29).

4.3.2 Alpha and beta power

For a-power at electrode site C3 (Figure 2A), there was no main effect of Condition (Fi.e9,
a9.14 = 1.70; p = 0.20; n%partial = 0.06), no main effect of Time (F2.15, 6220 = 2.35; p = 0.10; n%partial =
0.08) and no Condition X Time interaction (Fa.39,127.18 = 0.83; p = 0.52; n%partial = 0.03).

For a-power at electrode site C4 (Figure 2B), there was no main effect of Condition (Fi.s1,
5252 = 0.40; p = 0.66; nzpartial = 0.01), no main effect of Time (Fl,sg, sa87 = 1.86; p = 0.17; ﬂzpartial =
0.06) and no Condition X Time interaction (Fs.s3,102.25 = 1.97; p = 0.11; n%partial = 0.06).

For B-power at electrode site C3 (Figure 2C), there was no main effect of Condition (Fi.3a,
38.80 = 1.87; p = 0.18; N%partial = 0.06), no main effect Time (F2.20,63.81 = 0.84; p = 0.45; N%partial = 0.03)

of and no Condition X Time interaction (F2.s9,83.77 = 0.95; p = 0.42; n%partial = 0.03).
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For B-power at electrode site C4 (Figure 2D), there was no main effect of Condition (Fi.a3,
4136 = 1.03; p = 0.34; nzpartial = 0.03), no main effect of Time (Fl.GG, 48.02 = 0.29; p = 0.71; ﬂzpartial =
0.01) and no Condition X Time interaction. (Fa.2s, 124.24 = 2.39; p = 0.05; nN%partial = 0.08).

Pearson’s correlations were computed to determine if baseline alpha or beta activity was
associated with the strength of the tACS effect in the alpha and beta frequencies. There was no
statistically significant correlation between baseline alpha or beta power and tACS effects on post
stimulation alpha ratios (T1/T0, T2/TO, T3/T0, T4/T0) at electrodes C3 and C4 (all r between -0.08
and -0.33 and all p > 0.07 for alpha; all r between -0.09 and -0.30 and all p > 0.10 for beta).

Individual data normalized to pre-tACS values are shown in Figure 3.

Bayesian repeated measures ANOVAs were also conducted to quantify the plausibility of
both the null and the alternative hypotheses, permitting interpretation of null findings. In
Bayesian inference, the likelihood of the data is considered under both hypotheses, and these
probabilities are compared via the Bayes factor (BF). According to Lee and Wagenmakers’
classification®* (see also Stefan et al.>*), the level of evidence is deemed inconclusive/anecdotal
for BF between 0.33 and 3, moderate for BF < 0.33 or >3, and strong for BF <0.01 or >10. Following
the JASP guidelines, BF comparing the null model against all other models were computed and
each experimental effect was obtained by calculating the inclusion BF across matched models.
Results revealed relatively strong evidence supporting the null hypothesis (Ho) over H; for the
Condition X Time interaction under both « and 8 frequencies and both electrodes C3 and C4 (all
BF values were lower than 0.01 (from 0.003 to 0.006)). For more complete Bayesian analysis, see

Table S1-S8, and Table S9 for a summary of the classification.

Electrical field simulation of the tACS protocol using the Finite-Element Method (FEM)
showed focal and strong fields occurring bilaterally in the sensorimotor areas (precentral and
postcentral gyri) with a peak electrical field strength of 0.268 V/m). As intended, the electrical
fields were in phase between both hemispheres and confirmed the focal distribution over central

areas (Figure 4).
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4.4 Discussion

The goal of the present study was to determine whether tACS applied at fixed frequencies
of 10 Hz and 20 Hz over sensorimotor areas can induce oscillatory aftereffects in the stimulated
areas. To this end, tACS was administered bilaterally with high current densities. Compared to
sham stimulation, active tACS did not modulate alpha or beta oscillations. Bayesian analyses
further support the absence of effects on alpha and beta power post-tACS. Given the magnitude
of the Bayes factor, it appears reasonable to assume that the present results not only represent

‘absence of evidence’, but also ‘evidence of absence’ of aftereffects.

A simple explanation for the present results is that tACS does not induce robust, reliable
aftereffects in oscillatory power. This is supported by studies suggesting that tACS applied at
common stimulation intensities does not induce enough intracranial current to entrain neuronal
populations®®8, Furthermore, it has been suggested that stimulation of peripheral nerves in the
skin, rather than direct neuronal stimulation, explains neuronal entrainment® (see Kasten et al.®°
for an opposite view). Even if enough current does reach cortical neurons, the absence of
significant aftereffects could be explained by the high levels of inter-individual variability
associated with transcranial electrical stimulation (tES®'°). Kasten and collaborators® recently
reported that three individual factors accounted for up to 87% of the variance in the strength of
tACS induced aftereffects: strength of the intracranial electric field, location of the electric field
with respect to the stimulation target, and match between stimulation and peak endogenous
frequencies. These data suggest that individual factors such as brain anatomy have a considerable
impact on the size of tACS-induced neuronal modulation® and may thus significantly influence
group-level effects. Individual data in the present study clearly show that significant inter-

individual variability occurred in the response to both 10 Hz and 20 Hz tACS.

An alternative explanation for the present negative findings is that specific methodological
factors prevented optimal stimulation effects. For example, the stimulation frequency was not
matched to individual endogenous peak frequencies. For stimulation of occipital cortex, most
studies have used individual alpha frequency (IAF), which resulted in predominantly significant

aftereffects?426-2866 whereas fixed intensity stimulation has been less successful?®32. In motor
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cortex, fixed intensity stimulation has provided inconsistent results with some studies reporting
aftereffects*”#° while others have not*®*. It is therefore possible that if tACS had been
administered at individual alpha and beta frequencies in the present study, aftereffects would
have been observed. However, it should be noted that using IAF does not necessarily lead to a
perfect match between stimulation frequency and peak oscillatory activity. Indeed, Stecher et
al.?® reported an average mismatch between the IAF stimulation frequency and post-stimulation
alpha peak of 0.8 Hz that reached 2.5 Hz in some participants. Vossen et al.?* also reported that
stimulation frequency and IAF can show discrepancies in the order of -1.5 Hz to 3.0 Hz.
Interestingly, it was found that the strength of aftereffects is negatively correlated with the match
between stimulation frequency and IAF, suggesting that a closer match between endogenous
alpha oscillation peak frequency and stimulation frequency leads to weaker aftereffects?*. More
recently, Kasten and collaborators® provided contradictory evidence, showing that the mismatch
between IAF and stimulation frequency is a contributing factor to tACS aftereffects (less mismatch
leads to greater power increases). Taken together, the available data do not provide a definitive
answer as to whether stimulating at individual peak frequencies increases stimulation effects.
Studies directly comparing the efficacy of fixed- and individual-intensity protocols are needed to
determine whether tACS is more effective when the stimulation frequency is matched with

baseline peak frequencies.

Another factor that has been shown to modulate the effects of tES is electrode size and
placement, as well as stimulation intensity. Most previous studies assessing the effects of alpha
or beta tACS on cortical oscillations have used at least one large stimulation electrode (35 cm?)
with relatively low stimulation intensity (¥ 1mA)!2242527,3046-48 Eor hoth EEG*9°! and TMS!LA1
measures of tACS aftereffects, however, higher stimulation intensities (and current densities)
have been associated with stronger effects. In the present study, tACS was applied at an intensity
of 1mA but with much smaller electrodes than what is usually used. Thus, despite using a current
density that was significantly higher than what was used in most previous studies, aftereffects
were not found following stimulation. One possible explanation for this is that the effect of tES
intensity is non-linear. For example, increasing tDCS stimulation duration from 13 to 26 minutes®’

or current intensity from 1 to 2 mA® has been shown to reverse the direction of aftereffects.
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More recently, De Koninck and collaborators® reported that 1 mA IAF tACS induced stronger
aftereffects in alpha power than stimulation at 4-6 mA. Thus, it is possible that increasing current
density had the paradoxical effect of reducing the ability of tACS to produce aftereffects in
sensorimotor cortex. It should be noted, however, that similar off-line protocols to the one used
in the present study (bilateral, 1mA, 3.14 cm? electrode size) have been shown to modulate brain
oscillations. For example, Berger and collaborators3* reported that 20 minutes of bilateral alpha-
tACS (P3-P4) increased alpha oscillations while Hsu et al.>3 reported that bilateral theta-tACS (F3-
F4) increased beta oscillations. Nevertheless, FEM data show that most of the current in the
present study was distributed over the sensorimotor areas. Furthermore, despite higher current
densities being delivered owing to smaller electrode surface, electrical field strengths were within
the range of previously reported models, albeit near the upper limit3°447°, This suggests that the
stimulation protocol used in the present study was efficient in targeting sensorimotor areas with

relatively high current strength.

Another feature of tES protocols that may have an effect on physiological response is the
state of the brain at the time of stimulation. It has been repeatedly shown that stimulation
protocols are state-dependent’?. For example, the effects of tACS on alpha oscillations have been
shown to disappear when participants have their eyes closed during the experiment, which could
be explained by increased endogenous alpha activity?®>. Here again, there is variability in the
studies that have assessed the aftereffects of alpha and beta tACS with regards to state-
dependency. In some studies, participants were required to perform a task that was relevant to
the experimental question during stimulation?>3134, |n other studies, a simple task was performed
throughout the entire experiment (before, during, and after stimulation) to maintain vigilance
levelst224-262830 | the present study, participants were asked to watch a documentary film
during the entire experiment, as previously described®®. It is possible that passive film viewing
was not engaging enough for participants, which led to fatigue and increases in alpha power.
Indeed, although post-hoc comparisons did not reach the significance threshold, unadjusted
analyses for multiple comparison showed main effects of time for both electrodes and
frequencies, with higher power values 5 minutes after stimulation, including the sham condition.

Alpha power at baseline, however, was not correlated with the strength of the aftereffects in the
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alpha frequency, suggesting that pre-stimulation alpha levels were not related to the efficacy of

tACS in inducing aftereffects.

In conclusion, the present data do not support the idea that administration of higher
current density by using smaller electrodes leads to robust aftereffects in oscillatory activity
following tACS. The important interindividual variability and selection of specific stimulation
parameters may account for the negative findings. As a result, individually tailored stimulation
protocols®® may increase the reliability and efficacy of tACS protocols and help determine what

specific factors contribute to overall response.

4.5 Methods

4.5.1 Participants

Thirty healthy right-handed (Edinburgh Handedness Inventory: 90.28 + 10.67) volunteers
(20 females, 18-37 years, mean age = 23.50 + 3.86) were recruited via public ads to take part in
the experiment. Exclusion criteria were history of neurological or psychiatric disorders, history of
head injury resulting in loss of consciousness, cardiac pacemaker, presence of intracranial metal
implant, tinnitus, history of seizures, history of fainting, substance abuse, and other
contraindications to TMS and tACS’2. This study conformed to the standards set by the
Declaration of Helsinki and all the procedures were approved by the Comité d’éthique de la
recherche en arts et sciences (CERAS) of the Université de Montréal. Written informed consent

was obtained from all participants.

4.5.2 Procedure

In a fully within-subject, counterbalanced and double-blind design, participants took part
in three experimental sessions, each separated by at least 72 hours: 1) 10 Hz tACS bilateral
stimulation; 2) 20 Hz tACS bilateral stimulation; 3) sham stimulation. During experimental
sessions, participants were conformably seated in a chair located in an electrically shielded cabin.
Electrodes were mounted on a Starstim (Neuroelectrics, Barcelona, Spain) headcap placed on the
head of the participant. Once the headcap was in place, electrode gel (SignaGel, Parker

Laboratories, Fairfield, USA) was applied on the contact surface between the electrode and the
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scalp to decrease impedance and improve conductivity. Each session lasted approximately 45
minutes and consisted of three blocks: 1) Baseline EEG recording for 5 minutes; 2) 10 Hz tACS, 20
Hz tACS or sham stimulation for 20 minutes; 3) EEG recording for 20 minutes (Figure 1A). During
the experimental sessions, participants watched an episode of the British Broadcasting
Corporation’s “Planet Earth” on a computer screen located 60cm from the participant. This was

used to maintain attention without producing overt emotional response.

4.5.3 tACS and EEG recordings

tACS was delivered for 20 minutes with a Starstim 8 tCS-EEG system (Neuroelectrics,
Barcelona, Spain) at an intensity of 1 mA peak-to-peak. Hybrid tCS and EEG Pistim Ag-AgCl pellet
electrodes with a 12 mm diameter and 3.14 cm? circular contact area were used for stimulation
with a current density of 0.32mA/cm?. Stimulation was administered with two electrodes
positioned on C3 and C4 (Figure 1B). Stimulation intensity was progressively ramped up for the
first 30 seconds of stimulation and ramped down for the last 30 seconds of stimulation. For sham
stimulation, the current was turned off after the ramp up period for the remainder of the
stimulation session. Electrode impedance was verified before each session and stimulation
started only when it was below 10kQ. The system was set up to stop stimulation if impedance

exceeded 15 kQ, which did not occur in the present experiment.

EEG was recorded using the same system and electrodes at a sampling rate of 500 Hz and
analyzed offline. Signal was obtained from eight electrodes (F3, F4, Fz, C3, C4, Cz, P3, P4) mounted
on a neoprene headcap in accordance with the international 10-20 EEG system. Online electrical

reference earclips consisted of two opposed Ag/AgCl pellets of 8 mm diameter on the right ear.

4.5.4 EEG data analysis

The offline analysis of the EEG data was performed using BrainVision Analyzer 2.2 (Brain
Products GmbH, Gilching, Germany). Continuous raw data were low-pass filtered at 50 Hz (fourth-
order Butterworth, zero-phase shift) and high-pass filtered at 0.5 Hz. A 60Hz notch filter was
applied to attenuate electrical interference. Data were re-referenced to electrode Fz and

downsampled at 256Hz. EEG segments were separated into five-minute periods. The first
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segment corresponded to baseline (TO; pre-stimulation), and the four others to post-stimulation

recordings (T1; 0-5 mins, T2; 5-10 mins, T3; 10-15 mins, T4; 15-20 mins).

All segments were then split into 1s epochs, and segments contaminated by eye blinks or
muscle movements were excluded using a semiautomatic artifact detection algorithm (min-max
100 pV criterion). A minimum number of 100 EEG clean segments per time interval for each
stimulation condition was set as a criterion for a participant to be included in the analysis. No
participant was excluded on this basis, with most participants having more than 250 clean
segments in each time interval. For power analysis, Fast Fourier Transforms (FFT) were computed
on individual epochs with 1 Hz frequency resolution using a Hanning window function (10%).
Epochs were averaged for each time interval and condition and the mean power activity (uV?)
was extracted for alpha (&) and beta (8) frequencies, corresponding to the average power
between 8Hz-12Hz, and 13Hz-30Hz, respectively. Power data were log-transformed using a
natural logarithm to meet the normality assumption required for analysis of variance since raw
data and their residuals for the ANOVA model were not normally distributed. To avoid negative

values, a value of 1 was added to all raw data before being log-transformed.

4.5.5 Electrical field simulation

The SimNIBS 2 software pipeline was used for electrical field simulation’3, based on a
finite-element method (FEM) that allows for precise calculations of electric fields in complex
geometrical shapes such as a human head. tACS electrical distribution was simulated under a
quasi-static regime assumption’4”> since at relatively low frequencies of tDCS (<1 kHz, in the
present study 10 and 20 Hz) the electrical fields can be separated into spatial and temporal
components. In the case of a sinusoidal current with a specific frequency and amplitude, the
electric field will vary in time and with the same frequency and phase of the input current’*”>, As
a result, the electrical field obtained at peak currents can be simulated, with the temporal

variations of the current scaling the field with no changes of its distribution in the brain.

The spatial component was calculated by solving Laplace's equation for the electrostatic

potential ¢

V.(cVd)=0
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using Dirichlet boundary conditions at the electrodes (o representing the ohmic conductivity, and
V the divergence and gradient differential vector operators, respectively). The FEM solver’® used
the Galerkin method based on tetrahedral first order elements, and the residuals for the

conjugate gradient solver were required to be < 107°.
The electric field vector (E) was then determined by the numerical differentiation of ¢.
E=-Vo

The current density J was determined via Ohm's law (J=delta*E). The electrostatic potential and

the field values were scaled such that a current unit (i.e., 1) was passing through the electrodes.

4.5.6 Statistical analysis

Repeated measures analysis of variance (rmANQVA), with factors Condition (10 Hz, 20 Hz,
sham) and Time (TO, T1, T2, T3, T4) was used separately to test for changes in o and 8 EEG power.
This analysis was conducted for the two electrodes of interest (C3 and C4) at each of the two
frequency bands. In the case of significant interaction effects, post-hoc analyses were performed
with Bonferroni corrections to control for multiple comparisons, and non-sphericity was adjusted
using Greenhouse-Weisser correction when required. To determine whether baseline alpha or
beta activity is associated with the effects of tACS, Pearson’s correlation coefficients were
computed with the log-transformed baseline power values and T1/T0, T2/TO, T3/T0 and T4/TO

power ratios for electrodes C3 and C4. No participant data were removed from analysis.

Additional Bayesian statistical analyses were tested with the JASP package (version
0.14.177) to quantify the plausibility of alternative H: versus the null Ho hypotheses. Bayesian
repeated measures ANOVAs were conducted using JASP default priors, and effects are reported
as the Bayes factor for the inclusion (BFinc) of a particular effect, calculated as the ratio between
the likelihood of the data given the model compared to the model without that specific effect

(see Keysers et al.”® for detailed description of BFinci).
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4.6 Data availability

The datasets generated during and/or analyzed during the current study are available

from the corresponding author on request.
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4.11 Figure legends

Figure 1. Experimental design
Legend: (a) Five minutes of resting-state EEG were acquired before tACS. Immediately following
the end of stimulation, resting-state EEG was recorded for an additional 20 minutes (b)

Stimulating and recording electrodes were positioned over C3 and C4.
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Figure 2.

Effects of tACS on alpha and beta oscillations

Legend: Log-transformed alpha power at electrode (a) C3 and (b) C4 following stimulation. Log-

transformed beta power at electrode (c) C3 and (d) C4 following stimulation. Error bars represent

SEM.
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Figure 3. Individual response to tACS normalized to baseline values
Individual alpha and beta log-transformed power following 10 Hz, 20 Hz, or sham stimulation at
electrode C3. Note that one participant with high power values is not presented in the figure for

clarity but was included in the statistical analysis.
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Figure 4. Electrical field model
Legend: (a) Normal component of the electrical field (electrical field strength in V/m) and its
neuroanatomical distribution. (b) Representation of the electrical field vectors for the same

model results.
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4.12 Supplementary tables

Table 1.

Model comparison from Bayesian rmANOVA for a-power C3

Model comparison table obtained from Bayesian repeated measures ANOVA for a-power at

electrode site C3. Results were computed using JASP program.

Model Comparison

Models P(M) P(M|data) BF m BF 10 error %
Null model (incl. subject) 0.200 0.004 0.018 1.000
Condition 0.200 0.984 246.577 219.289 5.806
Condition + Time 0.200 0.011 0.046 2.535 1.229
Time 0.200 5.330e-5 2.132e -4 0.012 0.666
Condition + Time + Condition *¢ Time 0.200 4.481e-5 1.793e-4 0.010 1.814

Table 2.

Effects from Bayesian rmANOVA for a-power at C3

Effects obtained from Bayesian repeated measures ANOVA for a-power at electrode site C3.

Relative strong evidence (BFinc) was found in favor of an effect of Condition and relative moderate

evidence against a main effect of Time. There was relative strong evidence for the null hypothesis

(Ho) over the alternative (H1) for Condition X Time interaction.

Analysis of Effects

Effects P(incl) P(excl) P(incl| data) P(excl|data) BF inci
Condition 0.400 0.400 0.995 0.005 219.220
Time 0.400 0.400 0.011 0.989 0.012
Condition *k Time 0.200 0.200 4.481e-5 0.011 0.004
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Table 3.

Model comparison from Bayesian rmANOVA for a-power at C4

Model comparison table obtained from Bayesian repeated measures ANOVA for a-power at

electrode site C4. Results were computed using JASP program.

Model Comparison

Models P(M) P(M|data) BF m BF 10 error %
Null model (incl. subject) 0.200 0.818 17.958 1.000
Condition 0.200 0.172 0.834 0.211 0.842
Time 0.200 0.008 0.032 0.010 1.059
Condition + Time 0.200 0.002 0.007 0.002 1.621
Condition + Time + Condition > Time 0.200 1.006e -5 4.022e-5 1.230e -5 1.120

Table 4.

Effects from Bayesian rmANOVA for a-power at C4

Effects obtained from Bayesian repeated measures ANOVA for a-power at electrode site C4.

Relative moderate evidence (BFina) was found against a main effect of Condition and Time. There

was relative strong evidence for the null hypothesis (Ho) over the alternative (H1) for Condition X

Time interaction.

Analysis of Effects

Effects P(incl) P(excl) P(incl| data) P(excl|data) BF inci
Condition 0.400 0.400 0.174 0.826 0.211
Time 0.400 0.400 0.010 0.990 0.010
Condition *k Time 0.200 0.200 1.006e -5 0.002 0.006
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Table 5.

Model comparison from Bayesian rmANOVA for 8-power at C3

Model comparison table obtained from Bayesian repeated measures ANOVA for B8-power at

electrode site C3. Results were computed using JASP program.

Model Comparison

Models P(M) P(M|data) BF m BF 10 error %
Null model (incl. subject) 0.200 5.106e -4 0.002 1.000
Condition 0.200 0.995 750.316 1947.961 2.003
Condition + Time 0.200 0.005 0.019 9.351 0.986
Condition + Time + Condition ¢ Time 0.200 1.492e -5 5.966e -5 0.029 1.248
Time 0.200 2.460e -6 9.842e -6 0.005 0.502
Table 6. Effects from Bayesian rmANOVA for 8-power at C3

Effects obtained from Bayesian repeated measures ANOVA for B8-power at electrode site C3.

Relative strong evidence (BFina) was found in favor of a main effect of Condition. There were

relative strong evidences supporting null hypothesis (Ho) compared to H1 for the main effect of

Time, and for the Condition X Time interaction.

Analysis of Effects

Effects P(incl) P(excl) P(incl| data) P(excl|data) BF incl
Condition 0.400 0.400 0.999 5.131e-4 1947.926
Time 0.400 0.400 0.005 0.995 0.005
Condition *k Time 0.200 0.200 1.492e-5 0.005 0.003
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Table 7. Model comparison from Bayesian rmANOVA for 8-power at C4
Model comparison table obtained from Bayesian repeated measures ANOVA for B8-power at

electrode site C4. Results were computed using JASP program.

Model Comparison

Models P(M) P(M|data) BF m BF 10 error %
Null model (incl. subject) 0.200 0.071 0.305 1.000
Condition 0.200 0.925 49.203 13.070 0.617
Condition + Time 0.200 0.004 0.016 0.058 1.042
Time 0.200 3.132e-4 0.001 0.004 0.658
Condition + Time + Condition ¢ Time 0.200 1.499e -5 5.995e -5 2.118e-4 1.546
Table 8. Effects from Bayesian rmANOVA for 8-power at C4

Effects obtained from Bayesian repeated measures ANOVA for B8-power at electrode site C4.
Relative strong evidences (BFinc) were found in favor of a main effect of Condition, and against a
main effect of Time. There was relative strong evidence supporting null hypothesis (Ho) over H:1

for Condition X Time interaction.

Analysis of Effects

Effects P(incl) P(excl) P(incl| data) P(excl|data) BF inci
Condition 0.400 0.400 0.929 0.071 13.070
Time 0.400 0.400 0.004 0.996 0.004
Condition *k Time 0.200 0.200 1.499e -5 0.004 0.004
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Table 9. Summary table for Bayesian H1 or null Ho hypotheses
Summary table of the relative evidence in favor of both alternative H1 or null Ho hypotheses using

the qualitative description of the JASP guidelines classification.

a-power 8-power
Electrode c3 ca c3 ca
Condition strong H: moderate Ho strong H: strong H:
Time moderate Ho moderate Ho strong Ho strong Ho
Condition Time strong Ho strong Ho strong Ho strong Ho
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Chapitre 5

Discussion



5.1 Discussion générale

L'objectif de cette these était d’évaluer l'impact de la stimulation électrique
transcranienne a courant alternatif sur les régions sensorimotrices a I'aide d’un montage bilatéral.
Le but était de déterminer, a l'aide de la stimulation magnétique transcranienne et de
I’électroencéphalographie, si un tel montage pouvait moduler I'excitabilité corticale, les

interactions interhémisphériques et les oscillations neuronales des régions sensorimotrices.

Premierement, une recension de la littérature avait pour objectif de décrire les techniques
de SMT a pulsation double utilisées dans I'étude de la connectivité des régions motrices du

cerveau et dans la présente thése (Article 1).

Deuxiemement, I’évaluation de I'excitabilité corticospinale a été utilisée pour mesurer les
changements locaux de I'activité neuronale en réponse a la SEtCA (Article 2). L'examen des effets
post-stimulation s’est également effectué a I'aide de mesures de connectivité entre les cortex
sensorimoteurs a |'aide de deux mesures physiologiques de leur interaction: linhibition
interhémisphérique et les mouvements miroirs physiologiques. L’effet de la SEtCA sur les mesures
d’llH représentait un élément central de la premiere étude expérimentale en raison de son
caractere méthodologique unique ainsi que de ses possibles implications sur diverses pathologies

motrices.

Troisiemement, le présent ouvrage avait comme objectif de mesurer I'effet de la SEtCA
sur la puissance des oscillations des régions sensorimotrices (Article 3). La principale
caractéristique de la stimulation a courant alternatif étant sa capacité a interagir directement
avec les oscillations endogenes du cerveau, il paraissait intuitif d’anticiper une modulation de ces
oscillations en fonction des fréquences de stimulation spécifiques associées aux régions

cérébrales ciblées.

Dans le présent ouvrage, les effets offline d’une stimulation a courant alternatif bilatérale
a des fréquences fixes de 10 Hz et 20 Hz ont été étudiés a I'aide de la SMT et de 'EEG. Nous avons
constaté que la SEtCA n'avait aucun effet sur les mesures d’interaction entre les régions
sensorimotrices, tant au niveau de l'inhibition interhémisphérique que des mouvements miroirs

physiologiques. En revanche, I'excitabilité corticospinale a été significativement réduite suite a la
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stimulation de 10 Hz. Ces mémes effets offline ont été évalués au niveau des oscillations
cérébrales. A cette fin, le méme montage bilatéral a été appliqué, mais avec une densité de
courant plus élevée. Comparativement a la stimulation placebo, les conditions actives de 10 et 20

Hz n’ont pas modifié les oscillations alpha ou béta de fagon significative.

5.2 Impact de la SEtCA sur Vlinteraction interhémisphérique

sensorimotrice et I'excitabilité corticospinale

5.2.1 Les mesures d’interactions interhémisphériques sensorimotrices

Les études recensées dans la revue de la littérature (Article 1) ont permis de répertorier
les nombreuses connexions présentes entre le cortex moteur et différentes régions du cerveau.
Les différents protocoles de SMT a double impulsion développés au fil du temps permettent de
mesurer la connectivité effective entre M1, le cervelet, ainsi que les cortex pariétal, prémoteur
et moteur controlatéral. Bien que la technique de la SMT a double impulsion soit imparfaite et
puisse étre affectée par la variabilité inter- et intrasujets, ces protocoles ont contribué a faire la
lumiére sur la physiopathologie de nombreuses conditions neurologiques, notamment les AVC,
la schizophrénie et certaines maladies neurodégénératives (Bonni et al., 2013; Murase et al.,
2004; Zittel et al., 2015). Par exemple, la SMT a double impulsion peut étre utilisée pour
caractériser les modifications de connectivité M1-M1 survenant a la suite d’un AVC, dans lequel
un déséquilibre est associé a une mauvaise récupération fonctionnelle (Hummel et Cohen, 2006;

Murase et al., 2004; Takeuchi et Izumi, 2012).

Dans la présente these, le protocole SMT a double impulsion développé par Ferbert et ses
collaborateurs (1992), lequel mesure I'inhibition entre les deux cortex moteur primaires, a révélé
I'absence de modulation des mesures d'inhibition interhémisphérique suite a une SEtCA
bilatérale de 10 Hz et 20 Hz. De la méme maniére, la stimulation n’a produit aucun effet
observable sur une deuxieme mesure d’interaction interhémisphérique, les mouvements miroirs
physiologiques (MMP). A la base, les mouvements miroirs (MM) sont des mouvements
involontaires consécutifs a un mouvement volontaire du coté opposé du corps (controlatéral;

Connolly et Stratton, 1968; Mayston et al., 1999). Chez I'adulte, ces mouvements miroirs sont
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pathologiques (Connolly et Stratton, 1968), mais leur présence chez I'enfant et I'adolescent fait
partie du développement normal et leur intensité est modulée par divers facteurs tels que la
complexité du mouvement effectué, le développement du corps calleux, la maturation des
réseaux moteurs et le développement de I'llH (Gasser et al., 2010; Kwon et al., 2014; Lazarus et

Todor, 1987; Mayston et al., 1999).

Le cerveau a donc une tendance naturelle a exécuter des mouvements de maniere
bilatérale et synchronisée (Cincotta et al., 2004; Grefkes et al., 2008). Pour contrer cette tendance
naturelle et exécuter un mouvement unilatéral de facon efficace, le cerveau utilise différents
mécanismes reposant sur des interactions interhémisphériques complexes transitant par le corps
calleux (Cincotta et Ziemann, 2008). Malgré la capacité du cerveau a inhiber ces mouvements,
une activité « miroir » subtile, caractérisée par une augmentation de |'activité du cortex moteur
primaire non sollicité par le mouvement, peut étre mesurée chez I'adulte en santé au niveau de
la main inactive par électromyographie lors de mouvements controlatéraux unilatéraux. Ce
phénomeéne physiologique peut, par exemple, étre observé lors d’une tache requérant une
contraction musculaire unilatérale soutenue, en cas de fatigue ou lors d’'une tache complexe
(Armatas et al., 1994; Baliz et al., 2005; Bodwell et al., 2003). Cette activité subtile découlant

d’interactions entre les deux M1 est mesurée grace aux MMP (Mayston et al., 1999).

Il est généralement reconnu que l'inhibition interhémisphérique reflete l'activité de
neurotransmetteurs inhibiteurs GABAg localisés dans I'hémisphere cérébral d’ou provient le
phénoméne d’inhibition (Reis et al., 2008). Les fibres transcalleuses, qui constituent le corps
calleux, relient les deux hémispheres entre eux et jouent un role important dans le phénomene
d’llH (De Gennaro et al., 2004; Jang et al., 2009; Wahl et al., 2007; Wahl et Ziemann, 2008). De
facon similaire, I'activité physiologique miroir observée lors d’une tache motrice serait tributaire
d’un « débordement » de l'activité physiologique provenant du cortex moteur contrélant le
mouvement volontaire et atteignant I'hémisphére controlatéral via les fibres calleuses (Cincotta
et Ziemann, 2008). Les MMP et I'llH semblent étroitement liés, notamment parce qu’ils sont
négativement corrélés (plus I'inhibition interhémisphérique est importante, plus petits sont les

MMP; Hubers et al., 2008).

156



5.2.1.1 Capacité de la SEtCA a moduler les interactions interhémisphériques

Dans I'Article 2 de la présente these, tant I'llH que les MMP n'ont pas été modulés par la
SEtCA, suggérant que la stimulation des régions homologues motrices a I'aide du courant
alternatif n'entraine pas de changement dans I'équilibre interhémisphérique de ['activité
inhibitrice et excitatrice. Sachant que les MMP et I'llH sont corrélés (Hubers et al., 2008), I'absence
d'effets sur l'activité miroir concorde avec I'absence d’effet sur I'lIH, et appuie les données d’une
étude précédente rapportant une absence de changement d’lIH suite a la SEtCA (Rjosk et al.,
2016). Malgré les données suggérant la présence de changements persistants de la connectivité
cérébrale suite a la SEtCA (Mondino et al., 2019), notamment entre les cortex moteurs (Weinrich
et al.,, 2017; Bachinger et al., 2017), I'étude des effets d’une stimulation bilatérale sur les
interactions interhémisphériques mesurés avec la SMT demeure rare. Comme les mesures
d’excitabilité corticospinale, le protocole de SMT a double impulsion est caractérisé par une
variabilité élevée entre et a méme les individus (De Gennaro et al., 2003). Il n’en demeure pas
moins que les résultats de la présente these different de ceux rapportés précédemment au niveau
du cortex moteur et des voies transcalleuses suite a une SEtCD bilatérale M1-M1 (Tazoe et al.,

2014).

5.2.1.2 Interactions interhémisphériques et parametres de stimulation

Les effets d’'une stimulation transcranienne sur l'inhibition interhémisphérique ont été
induits a I'aide de plusieurs protocoles de stimulation tels que la SMTr (Gilio et al., 2003; Pal et
al., 2005), la stimulation théta burst (Di Lazzaro et al., 2008b; Suppa et al., 2008), la stimulation
associative pairée (Shin et Sohn, 2011) et la SEtCD (Tazoe et al., 2014; Williams et al., 2010). Méme
si ces protocoles ont été associés a un changement bidirectionnel de I'excitabilité corticospinale,
une modulation de l'inhibition transcalleuse n'a pas toujours été observée (Di Lazzaro et al.,
2008b; Suppa et al, 2008). Les éléments neuronaux impliqués dans [Iinhibition
interhémisphérique pourraient avoir des susceptibilités différentes selon le type de protocole de

stimulation (Tazoe et al., 2014).

5.2.1.2.1 Temps de mesure
Par exemple, dans la présente these, aucun effet sur I'llH n’a été observé 15 minutes apres

la SEtCA, ce qui concorde avec les résultats de Rjosk et al. (2016). Les résultats de ces derniers ont
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toutefois été obtenus immédiatement apres la stimulation (Rjosk et al., 2016). Cappon et ses
collégues (2016) ont rapporté une diminution significative des PEM immédiatement aprés la
stimulation de 20 Hz, mais les effets étaient plus prononcés 13 minutes suivant I'arrét de la
stimulation. Il n’est donc pas impossible que notre protocole de stimulation ait induit des effets
post-stimulation, mais que nous n’ayons pas été en mesure de les détecter avec notre protocole
expérimental. Ainsi, il serait avantageux dans des études subséquentes de prendre des mesures
a plusieurs intervalles post-stimulation, et ce, sur une longue période. Ceci permettrait de
s’assurer que des effets ne se soient pas produits a I'extérieur de la fenétre temporelle de mesure

utilisée dans la présente these.

5.2.1.2.2 Durée de stimulation

De plus, malgré une durée de stimulation plus longue que Rjosk et ses collaborateurs (10
minutes; 2016), les 20 minutes de SEtCA n’ont pas permis de modifier I'llH, ce qui aurait pu
hypothétiquement mener a une meilleure efficacité de la stimulation (Wach et al., 2013a). Une
étude en SEtCD a par exemple montré que pour une méme intensité de stimulation (1 mA), les
durées de stimulation de 10 et 20 minutes présentaient un taux de changement de I’excitabilité
de M1 équivalent (Tremblay et al., 2016). Bien qu’une stimulation en-dega de 10 minutes semble
probablement insuffisante pour moduler efficacement I'activité neuronale de maniere
persistante (Antal et al., 2008), les études utilisant des durées de stimulation de 10 minutes ou
plus ont rapporté des effets variés et contradictoires au niveau du cortex moteur (Kudo et al.,
2022; Pozdniakov et al., 2021; Schutter et Hortensius, 2011; Wach et al., 2013a; Wischnewski et
al., 2018; Zaghi et al., 2010b).

5.2.1.2.3 Montage des électrodes

Contrairement a Rjosk et ses collegues (2016), qui ont utilisé un montage unilatéral (M1-
Pz), cette these proposait un montage bilatéral M1-M1. Ce montage a été utilisé dans plusieurs
études cliniques de SEtCD (Di Lazzaro et al., 2014; Vines et al., 2008). Par exemple, ce protocole a
montré des résultats prometteurs chez des patients ayant subi un AVC et présentant un
déséquilibre interhémisphérique entre les régions motrices (Hummel et Cohen, 2006; Murase et
al., 2004). Plus précisément, certaines études cliniques ont montré que la stimulation bilatérale

M1-M1 permettait d’induire des effets plus importants et plus durables sur la récupération
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motrice que la stimulation M1-supraorbitale (Lindenberg et al., 2013; Sehm et al., 2013; Vines et
al., 2008). En effet, un montage bi-hémisphérique pourrait théoriquement rétablir I'équilibre
entre les deux hémisphéres. Ce montage pourrait donc induire des effets additionnels sur
I’excitabilité de M1 via les connexions interhémisphériques, lesquelles sont plus focales que celles
associées a la stimulation M1-supraorbitale (Di Lazzaro et al., 2014). Il est important de
mentionner, par contre, que certaines études n’ont pas observé d’effets associés a une SEtCD bi-
hémisphérique M1-M1 (O’Shea et al., 2013; Tremblay et al., 2016) ou pariéto-pariétale (Duecker
et al., 2017; Li et al., 2015a). Il est donc possible que le montage M1-M1 utilisé a I’Article 2 soit
équivalent au montage unilatéral utilisé par Rjosk et ses collégues (2016) en regard aux mesures
d’llH. Notons tout de méme que certaines études récentes ont investigué I'effet de la SEtCA sur
la connectivité du cortex moteur a I'aide de IRMf. Par exemple, Weinrich et al. (2017) ont rapporté
que la SEtCA 20 Hz bilatérale (M1-supraorbital) permettait de modifier certains patrons de
connectivité du cortex moteur, sans toutefois changer la connectivité M1-M1. En revanche,
Bachinger et ses colléegues (2017) ont montré une modulation de la connectivité sensorimotrice
avec un montage bilatéral (C3-C4). Il est donc possible que les mesures d’lIH liées a la SMT a
double impulsion ne soient pas appropriées pour détecter la présence d’un effet sur I'interaction

entre les aires motrices suite a I'application de la SEtCA sur ces régions homologues.

5.2.1.2.4 L’llH en pleine action

L'inhibition interhémisphérique entre les régions motrices est progressivement modifiée
selon I'évolution temporelle d’un mouvement (Duque et al., 2007; Tazoe et Perez, 2013). Williams
et al. (2010) ont étudié I'inhibition interhémisphérique a 'aide de la SMT a double impulsion et
ont constaté que I'llH était supprimée apres |'application de SEtCD bilatérale combinée a un
entrainement moteur unimanuel. De récentes études en IRMf ont rapporté que l'activation de
M1 liée a une tache motrice était plus grande lors de la SEtCD bilatérale comparativement a la
SEtCD anodique unilatérale (Lindenberg et al., 2013) tandis qu’une absence de modulation de la
connectivité fonctionnelle interhémisphérique entre les M1 a été observée pour la SEtCD
unilatérale anodique ou bilatérale a I'état de repos (Sehm et al., 2013). Ces résultats pourraient
suggérer que la présence concomitante d’une tache motrice lors de la SEtCA puisse mener a une

altération de I'llH plus marquée. A cet effet, Cappon et al. (2016) ont rapporté qu’une stimulation
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SEtCA a 20 Hz sur le cortex moteur appliquée durant une tache motrice était associée a des effets

neurophysiologiques.

Tout comme Rjosk et ses collégues (2016), I'Article 2 de la présente thése utilisait une
SEtCA appliquée au repos. Il est donc possible que le protocole de stimulation soit efficace
uniquement lorsque le cortex moteur est activité par une tache. En effet, des études précédentes
ont rapporté des effets de la SEtCA dépendants de I'état d’activation du cerveau (Alagapan et al.,
2016; Feurra et al., 2013; Neuling et al., 2013; Ruhnau et al., 2016). Par conséquent, il serait
intéressant de modifier le contexte de la stimulation en appliquant cette derniere durant une
tache motrice et d’en évaluer les effets sur I'llH. Paradoxalement, Bachinger et ses collegues
(2017) ont rapporté qu’il était possible d’augmenter la connectivité dans le réseau sensorimoteur
au repos. Fait important a mentionner, la stimulation dans cette étude était appliquée selon la
fréquence individuelle alpha du participant. A ce jour, aucune étude n’a étudié I'effet d’une
stimulation individualisée sur les mesures d’lIH. Ainsi, I'absence de modulation significative des
interactions interhémisphériques dans la présente these pourrait s'expliquer par le fait que les
fréquences de stimulation n'étaient pas définies selon la fréquence individuelle des participants,
menant a une correspondance sous-optimale des oscillations alpha/béta intrinséques et de la

fréquence de stimulation.

5.2.1.2.5 La phase de stimulation

Enfin, il a été montré que les oscillations des bandes alpha et béta sont associées a une
inhibition du cortex moteur (Heise et al., 2019; Jensen et al., 2005). Par exemple, une faible
activité EEG-alpha semble étre associée a une augmentation de I'excitabilité corticospinale
(Sauseng et al., 2009), et des résultats similaires ont été rapportés pour la bande béta (Lepage et
al., 2008; Schulz et al., 2014). Toutefois, ces effets semblent étre fortement liés a la phase des
oscillations. Dans une étude récente, la force de I'llH a été évaluée en fonction de la phase
interhémisphérique du rythme alpha mu (Stefanou et al., 2018). Dans cette étude, I'lIH induite
par la SMT a double impulsion a été déclenchée en fonction de la synchronisation de la phase du
rythme alpha au niveau des régions sensorimotrices. Ainsi, une IIH plus forte était obtenue
lorsque la SMT a double impulsion était déclenchée dans la phase négative de I'oscillation mu,

reflétant des états d'excitabilité élevés (Stefanou et al., 2018). Ces résultats concordent avec les
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études ayant montré que la phase de stimulation du courant alternatif peut avoir des effets
différentiels sur le cerveau. Par exemple, Schilberg et ses collaborateurs (2018) ont stimulé M1
avec des fréquences béta et alpha, et les mesures de PEM induits par la SMT étaient déclenchées
a différentes phases de stimulation. Alors que les stimulations alpha et béta n'ont pas modulé
I'amplitude des PEM pendant ou apreés la stimulation de maniére spécifique a une fréquence, un
effet significatif de phase a été obtenu. Ainsi, des études futures pourraient adapter la phase de
stimulation a I'oscillation cérébrale individuelle endogéne, comme proposé par Brittain et al.

(2013).

5.2.1.3 Effet asymétrique de I'llH

Dans la présente thése, I'llH a été mesurée dans une seule direction, de I"hémisphere
dominant (gauche) vers I’"hémisphére non-dominant (droit). Il est donc légitime de se demander
si I'llH n"aurait pas montré un changement si elle avait été mesurée dans la direction opposée (de
I’"hémisphere non-dominant vers I’hémisphére dominant). Dans leur étude, Rjosk et ses collegues
(2016) ont appliqué une SEtCA unilatérale a 20 Hz, mais n’ont pas modulé I'llH de fagon bilatérale.
En général, chez les droitiers, l'inhibition transcalleuse est plus importante du M1 gauche vers le
M1 droit que I'inverse (Baumer et al., 2007; Netz et al., 1995). Certaines études ont par exemple
rapporté des effets asymétriques suite a I'administration de la SEtCD anodale unilatérale; la
stimulation appliquée sur I'hnémisphére gauche était plus efficace pour moduler I'llH (mesurée de
gauche a droite) que lorsqu’elle était appliquée a I’'hémisphére non dominant (Tazoe et al., 2014;
Vines et al., 2008). En raison de I'asymétrie hémisphérique, il est possible que la SEtCA n’aurait
pas pu modifier I'llIH de I’'hémisphere droit vers le gauche. Notons que lorsque la SEtCD est
appliquée bilatéralement, les effets sur I'llH sont observés bilatéralement de fagon similaire

(Tazoe et al., 2014).

5.2.1.4 Interactions interhémisphériques motrices et cervelet

Tel que mentionné dans la revue de la littérature (Article 1), le cortex moteur est relié a
plusieurs régions du systéeme nerveux central, notamment le cervelet. Les travaux d’Ugawa et ses
colléegues (1991, 1995) ont notamment démontré la présence de connexions entre le cervelet et
le cortex moteur primaire a I'aide de la SMT a double impulsion. De plus, la stimulation électrique

du cervelet peut mener a une réduction de I'excitabilité corticospinale de M1 a travers des
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connexions cerebello-thalamo-corticales (Ugawa et al., 1991). Considérant la modulation de
I'activité neuronale de M1 associée a la stimulation du cervelet, différents protocoles de
stimulation ont été développés pour des populations cliniques présentant divers troubles

neurologiques (Tremblay et al., 2016).

Outre I'excitabilité corticospinale, la stimulation du cervelet pourrait moduler des circuits
locaux inhibiteurs et excitateurs (Daskalakis et al.,, 2004). Une étude animale utilisant
I’électrocorticogramme a démontré que le cervelet pouvait influencer I'activité oscillatoire du
cortex moteur et la cohérence interhémisphérique entre les régions homologues motrices
(Georgescu Margarint et al., 2020). Cette derniere mesure correspond a la synchronisation des
oscillations entre les deux régions motrices (Fein et al., 1988). A notre connaissance, aucun effet
post-SEtCA sur la cohérence des cortex moteurs n'a été observé chez I'homme. De leur c6té, Naro
et ses collégues (2017) ont rapporté des changements significatifs de I'amplitude des PEM suite
a l'administration d’un courant alternatif sur le cervelet. Considérant la capacité de la SEtCA a
moduler la connectivité fonctionnelle de différentes régions reliées a la zone stimulée (Gundlach
et al., 2020), des protocoles permettant de modifier I'interaction interhémisphérique entre les
régions motrices pourraient étre développés. De plus, puisque que les connexions entre le
cervelet et le cortex moteur semblent jouer un réle important dans la récupération post-AVC
(Schulz et al., 2015), il pourrait étre pertinent d'utiliser la SMT a double impulsion comme outil
de mesure de la connectivité entre ces régions afin de fournir un indicateur du potentiel de

rééducation.

5.2.2 Les mesures d’excitabilité corticospinale

Contrairement a la plupart des études publiées ne rapportant aucun effet offline de la
SEtCA a 10 Hz (Antal et al., 2008; Cappon et al., 2016 ; Schilberg et al., 2018; Wach et al., 2013a),
cette fréquence de stimulation a été associée, dans la présente these, a une réduction
significative de I'excitabilité corticospinale. Ce résultat concorde avec la tendance vers I'inhibition
des PEM observée dans les études d’Antal et al. (2008) (5 min., 400 pA; 10 sujets) et de Nakazono
etal. (2016) (104 sec., 1 mA; 16 sujets). Tel que rapporté dans ces études, I’Article 2 de la présente

these propose certains parametres expérimentaux qui, lorsque combinés, pourraient permettre
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d’augmenter I'impact de la stimulation. Notons par exemple la durée et lintensité de la
stimulation et le nombre de participants (20 min., 1 mA, 30 sujets). Par ailleurs, une étude a
rapporté un effet inverse en utilisant une fréquence individuelle alpha: une augmentation
significative de |'excitabilité corticospinale (Fresnoza et al., 2018). Soulignons cependant que dans
ces études, la SEtCA était appliquée avec un montage ou |’électrode de référence était placée au-
dessus de régions a I'extérieur du cortex sensorimoteur (SMA, Pz ou région supraorbitale). Dans
la seule étude ou la SEtCA a été administrée bilatéralement sur les régions motrices en utilisant
les fréquences de 10 et 20 Hz (1 mA, 10 minutes), Schutter et Hortensius (2011) n'ont rapporté
aucune modulation significative de I'excitabilité corticospinale a 10 Hz, mais une augmentation

de I'amplitude des PEM a une fréquence de 20 Hz.

La présence d'effets persistants aprés la SEtCA est relativement bien établie (Veniero et
al., 2015). En effet, de nombreuses études ont rapporté une modulation significative des bandes
de fréquences EEG suite a une stimulation oscillatoire des aires corticales (Veniero et al., 2015).
Par exemple, Helfrich et ses collaborateurs (2014b) ont appliqué la SEtCA a 10 Hz (1 mA, 20
minutes) sur le cortex pariéto-occipital et ont observé une augmentation significative de la
puissance de la bande alpha. Conformément aux résultats qui nous concernent, une activité alpha
accrue en M1 a été associée a une excitabilité corticospinale réduite (Sauseng et al., 2009). Ces
données suggerent que la SEtCA bilatérale a 10 Hz pourrait augmenter les oscillations alpha
intrinseques, menant a une réduction de I'excitabilité corticospinale. Ceci est cependant en
contradiction avec les données montrant une diminution de la période silencieuse corticale (PSC)
suite a une SEtCA a 10 Hz sur le cortex moteur primaire (Wach et al., 2013a). Comme la durée de
la PSC refléte I'inhibition intracorticale (Reis et al., 2008), si I'effet net de la SEtCA est une
réduction de I'excitabilité corticale, une augmentation de la PSC aurait été attendue. Ainsi, dans
la présente thése, d’autres mesures des systémes inhibiteurs de M1, telles que la PSC ou la SICI
(short intracortical inhibition), auraient pu étre recueillies afin de mieux cerner les possibles effets
inhibiteurs associés a la stimulation alpha. La PSC est obtenue par I'application d’une pulsation
unique au-dessus de M1 tandis que le participant maintient une légere contraction volontaire
dans le muscle controlatéral de la main, provoquant une période de pause dans le signal

électromyographique (Merton et Morton, 1980). Cette mesure aurait été pertinente puisqu’elle
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aurait pu confirmer la diminution locale de I'excitabilité corticospinale. D’autre part, la PSC
pourrait refléter I'activité de récepteurs spécifiques (GABAg), lesquels sont associés a la mesure
d’llH (Daskalakis et al., 2002; Ziemann et al., 1996). De plus, il a été rapporté que la PSC est
corrélée a plusieurs composantes du signal EEG, telles que I'amplitude de I’activité corticale
globale dans le cortex moteur ipsilatéral, la durée du potentiel évoqué dans le cortex moteur
ipsilatéral, et la puissance d’oscillation dans les bandes de fréquences delta a béta dans les zones
locales et distales (Farzan et al., 2013). Ceci suggére que les potentiels évoqués peuvent capturer
les caractéristiques électrophysiologiques de la PSC, et les mesures provenant de la combinaison
SMT-EEG peuvent servir de complément aux mesures SMT-EMG pour étudier l'inhibition GABAg
(Tremblay et al., 2019). Notons enfin que, tout comme ce fut mentionné pour les mesures d’lIH,
I’évaluation approfondie de I'excitabilité corticospinale et intracorticale a plusieurs reprises apres
la stimulation aurait pu nous informer quant a la durée de l'effet. En conséquence, une
modulation de I’excitabilité corticale induite par la SEtCA pourrait ne pas avoir été détectée avec

le protocole actuel, notamment suite a la condition 20 Hz.

5.2.3 Article 2 : conclusion

En résumé, I'Article 2 suggere que la SEtCA appliquée bilatéralement sur les régions
sensorimotrices du cerveau permet de diminuer I’excitabilité corticospinale a la fréquence de 10
Hz, contrastant avec les études antérieures (Antal et al., 2008; Cappon et al., 2016; Fresnoza et
al., 2018; Nakazono et al., 2016; Schilberg et al., 2018; Schutter et Hortensius, 2011; Wach et al.,
2013a). De plus, la stimulation n’a pas modulé les interactions interhémisphériques entre les
régions sensorimotrices, corroborant une étude antérieure (Rjosk et al., 2016). Des études
combinant des mesures comportementales, neurophysiologiques et électrophysiologiques, qui
évaluent systématiquement les effets des parametres de stimulation, sont nécessaires afin de
permettre le développement de protocoles standardisés avec des effets fiables et prévisibles a

travers les études.
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5.3 Impact de la SEtCA sur les mesures électroencéphalographiques

L’objectif du troisieme Article était de déterminer si la SEtCA appliquée a des fréquences
fixes de 10 Hz et 20 Hz sur les régions sensorimotrices pouvait induire des effets persistants sur
les oscillations cérébrales. A cette fin, le méme montage que I’Article 2 a été utilisé ; la SEtCA a
été administrée bilatéralement avec des densités de courant élevées. Comparativement a la
stimulation placebo, les conditions actives de 10 et 20 Hz n’ont pas modifié les oscillations alpha

ou béta de fagon significative.

D’emblée, les résultats de cette étude peuvent sembler surprenants considérant que le
principe méme de la SEtCA est d’interférer de fagon directe avec les oscillations cérébrales. De
nombreuses études ont d’ailleurs confirmé de fagon robuste cette caractéristique du courant
alternatif, notamment en modulant la puissance oscillatoire alpha suite a I'application de la SEtCA
sur les régions pariéto-occipitales (Fekete et al., 2018; Kasten et al., 2016; Nakazono et al., 2020;
Neuling et al., 2013; Stecher et al., 2017; Vossen et al., 2015; Zaehle et al., 2010). Ceci étant dit,
des études ciblant les régions sensorimotrices n’ont pas montré de modulation des oscillations
alpha et béta suite a des stimulations de 10 et 20 Hz, que ce soit par des mesures MEG (Sugata et
al., 2018; Wach et al., 2013b) ou EEG (Harada et al., 2020; Rumpf et al., 2019), rejoignant les

résultats des présents travaux.

Des études récentes ont remis en question la possibilité méme que la SEtCA puisse avoir
un quelconque effet sur I'activité cellulaire. En effet, certaines études suggerent que la SEtCA
appliqguée aux intensités de stimulation usuelles n'induisent pas suffisamment de courant
intracranien pour entrainer les populations neuronales ciblées (Huang et al., 2017; Lafon et al.,
2017; Voroslakos et al., 2018). Il a aussi été suggéré que la stimulation des nerfs périphériques,
plutot que la stimulation neuronale directe, expliquerait I'entrainement neuronal observé dans
les régions motrices (Asamoah et al.,, 2019b) (voir Kasten et al. (2019) pour un point de vue
opposé). Méme si suffisamment de courant atteint les neurones corticaux, |'absence d’effet
significatif pourrait s'expliquer par les niveaux élevés de variabilité interindividuelle associés a la
stimulation électrique transcranienne (tES; Chew et al., 2015; Horvath et al., 2015; Krause et

Kadosh, 2014; Lopez-Alonzo et al., 2014; Wiethoff et al., 2014).
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5.3.1 Fréquence de stimulation individualisée

Les résultats négatifs de I'Article 3 peuvent également étre expliqués par des facteurs
méthodologiques spécifiques. Par exemple, la fréquence de stimulation n'était pas adaptée aux
fréquences endogenes individuelles. Pour la stimulation du cortex occipital, la plupart des études
ont utilisé la fréquence individuelle alpha, qui a entrainé des effets persistants, majoritairement
significatifs (Gundlach et al., 2017; Kasten et al., 2016; Nakazono et al., 2020; Stecher et al., 2017;
Vossen et al., 2015), alors que la stimulation a intensité fixe a été moins efficace a certains égards
(Battaglini et al., 2020; Clayton et al., 2018). Vossen et ses collégues (2015) ont discuté de
I'importance de stimuler a 'aide de la fréquence individuelle dans le but de potentialiser I'effet
d’entrainement tirant partie du principe de STDP. Au niveau de la région motrice, la stimulation
a intensité fixe a fourni des résultats partagés, certaines études rapportant des effets persistants
(Sugata et al., 2018; Wischnewski et al., 2018), mais une absence d’effets dans d’autres cas
(Harada et al., 2020; Wach et al., 2013a). Il est donc possible que si la SEtCA avait été administrée
a des fréquences individuelles alpha et béta, des effets auraient été observés sur la puissance des
oscillations. Selon certaines études, il semble en effet se dessiner une certaine tendance d’effets
persistants neurophysiologiques induits par la SEtCA a la fréquence individuelle plutét que la
stimulation fixe (Fresnoza et al., 2018; Reato et al., 2013). Toutefois, une étude récente n’a pas
réussi a produire d’effet offline sur les mesures de cohérence corticomusculaire et de PEM grace
a la SEtCA a la fréquence individuelle béta (2 mA), contrairement a la stimulation oscillatoire
SEtCD (Kudo et al., 2022). Ceci étant, les fréquences fixes de la présente étude peuvent avoir été
insuffisantes pour générer des changements dans |'activité neuronale oscillatoire. Il est important
de noter que l'utilisation de fréquences individuelles ne meéne pas nécessairement a une
correspondance parfaite entre la fréquence de stimulation et I'activité oscillatoire maximale. En
effet, Stecher et al. (2017) ont montré un décalage entre la fréquence de stimulation
correspondant a la FIA préstimulation et le pic alpha en post-stimulation de 0,8 Hz a 2,5 Hz chez
certains participants. Vossen et al. (2015) ont également montré que la fréquence de stimulation
et la FIA peuvent présenter des écarts de l'ordre de -1,5 Hz a 3,0 Hz. Fait intéressant, il a été
rapporté que la force des effets persistants est négativement corrélée avec la correspondance

entre la fréquence de stimulation et la FIA, ce qui suggere qu'une correspondance plus étroite
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entre la fréquence de créte de l'oscillation alpha endogene et la fréquence de stimulation
conduirait a des effets offline plus faibles (Vossen et al., 2015). Plus récemment, Kasten et ses
collaborateurs (2019) ont fourni des preuves contradictoires, montrant que l'inadéquation entre
la FIA et la fréquence de stimulation est un facteur influengant les effets persistants de la SEtCA ;
plus d'adéquation entraine des augmentations de puissance plus importantes. Prises dans leur
ensemble, les données disponibles ne fournissent pas de réponse définitive quant a savoir si la
stimulation a des fréquences de créte individuelles augmente les effets de stimulation. Des
études comparant directement ['efficacité des protocoles a intensité fixe et individuelle sont
nécessaires pour déterminer si la SEtCA est plus efficace lorsque la fréquence de stimulation

correspond aux fréquences endogenes du participant.

5.3.2 Intensité et densité du courant

Comme vu précédemment pour les mesures électromyographiques, les facteurs
paramétriques s’averent parfois cruciaux dans la production des effets liés aux SEt, notamment
la taille et le placement des électrodes ainsi que I'intensité de la stimulation. La plupart des études
précédentes évaluant les effets de la stimulation alpha ou béta sur les oscillations corticales ont
utilisé au moins une grande électrode de stimulation (35 cm?) avec une intensité de stimulation
relativement faible (~ 1mA) (Harada et al., 2020; Nakazono et al., 2020; Neuling et al., 2013;
Stecher et Herrmann, 2018; Sugata et al., 2018; Vossen et al., 2015; Wach et al., 2013a; Zaehle et
al., 2010). Cependant, tant pour les mesures en EEG (Cancelli et al., 2015a; Wischnewski et al.,
2018), SMT (Cancelli et al., 2015c; Wischnewski et al., 2019) ou comportementales (Schuhmann
etal., 2019), des intensités de stimulation plus élevées (et par le fait méme de densité de courant)
ont été associées a des effets plus importants. Dans I’Article 3, la SEtCA a été appliquée a une
intensité de 1 mA, mais avec des électrodes beaucoup plus petites que celles habituellement
utilisées. Ainsi, malgré I'utilisation d'une densité de courant plus élevée que celle utilisée dans la
plupart des études précédentes, aucun effet offline n'a été obtenu. De la méme maniere, malgré
I'utilisation d’une haute densité de courant et la combinaison d’importants parametres
méthodologiques (40 sujets, intensité de 1,5 mA, 20 minutes de SEtCA, tache expérimentale liée
a la région cérébrale stimulée), Coldea et ses collegues (2021) n’ont pas réussi a produire d’effet

offline sur la puissance des oscillations. Ces résultats suggéraient notamment que l'intensité et la
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durée seraient de mauvais prédicteurs des effets de la SEtCA-alpha sur les taches perceptuelles
(Coldea et al., 2021). A cet effet, rappelons que I'effet de I'intensité des SEt est non linéaire. Par
exemple, I'augmentation de la durée d’une stimulation SEtCD de 13 a 26 minutes (Monte-Silva et
al., 2013) ou l'intensité du courant de 1 a 2 mA (Batsikadze et al., 2013) peut inverser la direction
des effets. Plus récemment, De Koninck et ses collaborateurs (2021) ont rapporté qu’une SEtCA
d’intensité de 1 mA a la FIA impactait davantage la puissance oscillatoire alpha que les
stimulations de 4 a 6 mA. Ainsi, il est possible que I'augmentation de la densité de courant ait eu
pour effet paradoxal de réduire la capacité de la SEtCA a produire des effets persistants dans le
cortex sensorimoteur. Toutefois, il convient de noter que des protocoles offline similaires a celui
utilisé a I'Article 3 (bilatéral, 1 mA, taille d'électrode de 3,14 cm?) sont parvenus a moduler les
oscillations cérébrales de fagon significative. Par exemple, Berger et ses collaborateurs (2018) ont
montré qu’une stimulation bilatérale alpha (P3-P4; 20 min) augmentait la puissance des
oscillations alpha tandis que Hsu et al. (2017) ont rapporté que la SEtCA bilatérale théta (F3-F4)
augmentait les oscillations béta. Néanmoins, les calculs du champ électrique ont montré que la
majeure partie du courant utilisé dans I'Article 3 était répartie sur les aires sensorimotrices
comme souhaité par le protocole. En outre, malgré des densités de courant plus élevées en raison
de la réduction de la surface des électrodes, les intensités de champ électrique se situaient dans
I'intervalle des modeles précédemment rapportés, bien que proches de la limite supérieure
(Antonenko et al., 2021; Heise et al., 2016; Stecher et Herrmann, 2018). Cela suggére que le
protocole de stimulation utilisé dans I’Article 3 ciblait efficacement les zones sensorimotrices avec

une force de courant relativement élevée.

5.3.3 Etat du cerveau

Les caractéristiques des oscillations avant la stimulation, I’état du cerveau ou la tache
utilisée au moment de la stimulation sont des facteurs dont dépendent les protocoles de SEt et
peuvent avoir un effet sur la réponse cérébrale (Feurra et al., 2013, 2019; Krause et Kadosh, 2014;
Krause et al., 2022; Neuling et al., 2013; Silvanto et al., 2008a, 2008b). Par exemple, Schilberg et
al.,, (2018) ont rapporté que l'effet obtenu sur les oscillations était plus prononcé chez les
individus ayant en amont de la stimulation une puissance d’oscillation béta endogene faible

comparativement aux individus avec une puissance élevée (la SEtCA était administrée selon la
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fréquence individuelle maximale obtenue avant la stimulation). Par ailleurs, I'activité du sujet au
moment de la stimulation peut influencer la direction des effets. Les effets de la stimulation alpha
sur les régions occipitales peuvent par exemple disparaitre lorsque les participants ont les yeux
fermés pendant I'expérience (Neuling et al., 2013). La encore, il existe une variabilité dans les
études qui ont évalué les effets de stimulation alpha et béta en ce qui concerne la dépendance a
I'état cérébral ou I'activité du sujet. Dans certaines études, les participants effectuent une tache
pertinente a la question expérimentale pendant la stimulation (Battaglini et al., 2020; Berger et
al., 2018; Clayton et al., 2018; May et al., 2021; Ronconi et al., 2020), alors que d'autres études
proposent une tache simple tout au long de I'expérience (avant, pendant et apres la stimulation)
afin de maintenir un certain niveau de vigilance (Kasten et al., 2016; Neuling et al., 2013; Stecher
et al., 2017; Stecher et Herrmann, 2018; Vossen et al., 2015; Zaehle et al., 2010). Dans I’Article 3,
les participants ont été invités a regarder un documentaire pendant toute I'expérience, comme
décrit précédemment (Gundlach et al., 2017). Il est possible que le fait de regarder passivement
le documentaire n'ait pas été suffisamment engageant pour les participants, ce qui a entrainé une
fatigue et compromis les changements d’oscillations des bandes alpha et béta. Il est donc
raisonnable de penser que I'application de la SEtCA sur les régions sensorimotrices au repos n’est
peut-étre pas la bonne approche pour mener a un entrainement des oscillations corticales
impliquées dans le mouvement. Il se pourrait donc que la SEtCA administrée pendant un
mouvement aurait eu des effets offline plus importants sur les oscillations locales
sensorimotrices. Notons cependant qu’une étude récente va a I'encontre d’une telle assomption,
soit qu’une tache utilisée pourrait avoir un impact sur les effets de la stimulation (Coldea et al.,
2021). En effet, malgré 'utilisation d’une tache attentionnelle reliée aux régions pariétales, aucun
effet n’a été obtenu sur les performances ou la puissance des oscillations impliquées (Coldea et

al., 2021).

Soulignons de plus que les données individuelles de notre étude montrent que certains
sujets affichent une augmentation de la puissance moyenne deés le premier intervalle apres la
stimulation (T1). La raison exacte demeure spéculative. Il se pourrait que le picotement ressenti
lors de la diminution de la stimulation ait augmenté I'excitabilité corticale ou I'attention des

participants (Horvath et al., 2016). De plus, aprés chaque 20 min de stimulation, I'administrateur
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entrait lentement dans la salle de Faraday afin de s'assurer que la session d’EEG et les électrodes
fonctionnaient correctement. Cette étape a pu momentanément susciter I'éveil des participants.
Ce genre de portrait a notamment été observé dans les études en SEtCD (Horvath et al., 2016;
Jonker et al., 2021), y compris dans les conditions placebo (Horvath et al., 2016; Jonker et al.,
2021; Laakso et al., 2019). Comme l'augmentation s'est ici produite quelle que soit la condition

expérimentale, il est peu probable que ces changements soient liés a la SEtCA.

5.3.4 Article 3 : conclusion

En conclusion, le troisieme Article suggere que la SEtCA appliquée bilatéralement a I'aide
d’une densité de courant élevée ne permet pas de moduler les oscillations des régions
sensorimotrices tel qu’escompté. Il est clair que des mesures supplémentaires telles que la phase
ou l'enregistrement online doivent étre envisagées dans les protocoles ultérieurs, ainsi que la
prise de mesures provenant d'autres électrodes placées sur le scalp. La fenétre EEG de 20 minutes
post-SEtCA peut d’avérer une limite a certains égards. En effet, Wach et ses collégues (2013a) ont
observé des effets comportementaux liés aux fréquences de 10 et 20 Hz, mais a des moments
différents et au-dela de 30 minutes. Bien qu’il soit peu probable que nous aurions pu obtenir un
changement de puissance significatif au-dela de notre fenétre de mesures considérant 'absence
d’effet de 0-20 minutes post-SEtCA, une prise de mesure plus étendue dans le temps pourrait
contrer cette limite. La stimulation a la fréquence individuelle doit également étre considérée
comme un facteur important pour obtenir de meilleurs résultats. Les données actuelles ne
soutiennent pas l'idée qu’une densité de courant plus élevée puisse mener a des effets SEtCA
offline plus robustes au niveau de l'activité oscillatoire sensorimotrice. L'importante variabilité
interindividuelle et la sélection de parameétres de stimulation peuvent en partie expliquer les
résultats négatifs. En conséquence, des protocoles de stimulation personnalisés (Kasten et al.,
2019) et plus systématiques pourraient augmenter la fiabilité et I'efficacité des protocoles SEtCA,

et aider a déterminer quels facteurs spécifiques contribuent a la réponse globale.
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5.4 Corrélation entre les mesures

5.4.1 Relation entre les mesures d’EEG et de PEM

Bien qu'un changement de puissance EEG aurait été attendu étant donné les résultats
montrant un changement significatif des PEM dans I'Article 2, il n'y a présentement pas de
données supportant une corrélation entre les deux mesures suite a la SEtCA. De fagon plus
générale, il est possible de constater une absence de corrélation et une dissociation entre
différentes mesures physiologiques ciblées dans les études SEtCA. Certaines études ont montré
par exemple des changements de cohérence sans observer un changement de puissance des
oscillations (Struber et al., 2014), ou une absence de corrélation entre les changements de phase
et de puissance d’oscillation (Womelsdorf et al., 2007a) ainsi qu’entre les résultats
comportementaux et la puissance d’oscillation/PEM (Antal et al., 2008; Bologna et al., 2019;

Moliadze et al., 2010).

Des études ont suggéré qu'une amplitude d’oscillation alpha plus élevée dans le cortex
moteur serait associée négativement a I'amplitude des PEM (Sauseng et al., 2009; Zarkowski et
al., 2006) ou a un métabolisme cérébral ralenti (Moosmann et al., 2003), alors que l'activité béta
serait associée a I'excitabilité corticospinale (Lepage et al., 2008 ; Schulz et al., 2014). De plus, il a
été suggéré que les effets comportementaux associés a la SEtCA soient corrélés aux changements
d'EEG a I'état de repos dans les zones pariéto-occipitales et frontales (Helfrich et al., 2014b;
Wischnewski et al., 2016). Néanmoins, une relation significative et claire n'a pas encore été
trouvée entre les oscillations et les PEM (Berger et al., 2014; Iscan et al., 2016). Fresnoza et ses
collegues (2018) ont suggéré que les changements d’excitabilité corticospinale suite a la SEtCA
pouvaient découler d’'une régulation a la hausse de I'activité alpha. Cela aurait été compatible
avec l'augmentation de la puissance oscillatoire théta et alpha observée parallelement a
I'amélioration de I'excitabilité de M1 apres la SEtCD (Pellicciari et al., 2013). Bien qu'ils aient
observé des changements de PEM et d'activité béta, Wischnewski et ses collégues (2018) n'ont
toutefois trouvé aucune corrélation entre les deux mesures physiologiques suite a la SEtCA. Les
oscillations alpha et béta sont parfois considérées comme négativement corrélées avec

I'excitabilité corticale pendant l'action, mais cette relation s'estompe au repos (Ogata et al.,
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2019). Il se pourrait donc que la relation EEG-PEM puisse dépendre de I'activité cérébrale. Des
études combinant la SMT et I'EEG sont donc nécessaires pour mieux comprendre comment
I'activité oscillatoire et I'excitabilité corticospinale interagissent et refletent les changements

induits par la SEtCA.

5.4.2 Relation entre les mesures d’lIH et de PEM

De la méme maniere, il fut d’emblée surprenant dans I’Article 2 de ne pas obtenir d’effet
d’llH alors qu’un changement local d’excitabilité du cortex moteur était observé. Bien que les
deux mesures aient pu étre modulées parallelement suite a différents protocoles de SEtCD, il ne
semble pas y avoir d’association claire entre les modulations de I"'amplitude des PEM et de I'lIH
(Tazoe et al., 2014; Williams et al., 2010). En effet, I'llH est supposée dériver de la décharge de
neurones des fibres calleuses qui sont distincts des neurones corticospinaux (Chen et al., 2003;
Ferbert et al.,, 1992; Lee et al., 2007), suggérant que la SEtCD n’affecte pas ces populations
neuronales de la méme maniére. Gilio et ses collaborateurs (2003) ont démontré qu'une SMT
répétitive a 1 Hz administrée sur la région motrice gauche diminue I'llH de gauche a droite, mais
mene a des effets mineurs sur la période silencieuse ipsilatérale, une mesure d’inhibition corticale
locale qui peut étre influencée par les fibres calleuses. La modulation des voies transcalleuses
serait donc indépendante des changements mesurés dans les voies corticospinales descendantes,

et pourrait expliquer les résultats obtenus dans I’Article 1.

5.5 Variabilité interindividuelle

Compte tenu de I'hétérogénéité des résultats rapportés dans la littérature, ainsi que ceux
des études composants cette these, il est important de rester prudent dans l'interprétation de
ces résultats. En effet, la stimulation cérébrale non invasive est associée a une variabilité
interindividuelle considérable (Lopez-Alonso et al., 2014; Wiethoff et al., 2014) et peut expliquer
en partie les résultats actuels et les incohérences trouvées dans la littérature en ce qui concerne
les effets persistants liés a la SEtCA. Les données individuelles PEM et EEG de cette thése
confirment cette assomption et montrent clairement une variabilité interindividuelle en réponse
aux stimulations de 10 Hz et 20 Hz. Les caractéristiques individuelles peuvent grandement

influencer les schémas de réponse a la SEtCA, soulignant la nécessité d'identifier des prédicteurs
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objectifs de la réponse a l'intervention. De plus, les parametres de stimulation tels que I'intensité
et ladurée de la stimulation, et la taille et le montage des électrodes (Cancelli et al., 2015b, 20153;
Heise et al., 2016; Johnson et al., 2020; Moliadze et al., 2012) peuvent avoir un impact significatif
sur l'efficacité d’une intervention donnée. Pour résoudre ce probleme, des techniques de
catégorisation des groupes ont été développées afin de maximiser I'homogénéité des groupes de
réponses. Cela permet de classer les participants selon des patrons de réponse aux conditions,
comme répondant facilitateur ou inhibiteur, ou sans réponse distincte. En plus de confirmer une
variabilité interindividuelle importante, la procédure de classification de I’Article 2 a confirmé la
présence prédominante d’une réduction de I’excitabilité corticospinale suite a la stimulation 10
Hz. En effet, alors que la majorité des participants n'ont montré aucune réponse a la stimulation
placebo, la stimulation alpha était associée a une majorité de « répondants inhibition » (57%). La
stimulation béta était également associée a une majorité de « répondeurs » (63 %), bien que leurs
schémas de réponse soient partagés de fagon équivalente entre les catégories inhibiteurs et

excitateurs.

Kasten et ses collaborateurs (2019) ont récemment rapporté que trois facteurs individuels
représentaient jusqu'a 87 % de la variance de la force des effets induits par la SEtCA : la force du
champ électrique intracranien, I'emplacement du champ électrique par rapport a la cible de
stimulation et la correspondance entre la stimulation et les fréquences endogenes. Les données
suggerent également que des facteurs individuels tels que I'anatomie du cerveau ont un impact
considérable sur I'effet de la SEtCA sur la modulation neuronale (Kasten et al., 2019) et peuvent
donc influencer de maniere significative les effets de groupe dans les protocoles de recherche.
Parmi les facteurs individuels pouvant influencer la neuroplasticité liée aux SEt, le sommeil
s’ajoute au compte (Ebajemito et al., 2016). Les études sur le sommeil conduites depuis les
dernieres décennies ont clairement démontré le role pivot du sommeil dans les processus de
neuroplasticité impliqués dans I'apprentissage cognitif et moteur et la consolidation en mémoire.
(Censor et al., 2012; Plihal et al., 1997; Stickgold et al., 2005; Walker et Stickgold, 2005). Le
manque de sommeil pourrait donc potentiellement affecter les interventions de plasticité,
comme les SEt, en altérant la capacité des neurones a étre modulés suite a une stimulation

électrique (Ebajemito et al.,, 2016). Il est également possible de se demander si certaines
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caractéristiques synaptiques ou méme génétiques pourraient influencer la réponse a la SEtCA.
Récemment, Wischnewski et ses collégues (2018) ont démontré que les effets de la SEtCA sur
I'activité oscillatoire du cortex moteur impliquaient les récepteurs N-méthyl-D-aspartate (NMDA).
Ces récepteurs sont activés notamment par le glutamate et sont essentiels dans les processus
mnésiques et de plasticité synaptique. L'activité des récepteurs NMDA pourrait servir de
médiateur aux changements physiologiques corticaux, alors que le blocage de ces mémes
récepteurs par un antagoniste a aboli les effets liés a la stimulation de 20 Hz (Wischnewski et al.,
2018). Une autre étude a démontré que les porteurs d’un facteur neurotrophique de plasticité
codé par le gene BDNF (Brain-derived neurotrophic factor; Miranda et al., 2019) augmentait
I'effet de la SEtCA sur I'amplitude des oscillations comparativement aux non-porteurs (Riddle et
al., 2020). Bien qu’a ce jour peu d’études génétiques aient été combinées a des protocole de
SEtCA, l'efficacité de la stimulation a moduler les oscillations et I'excitabilité du cortex moteur

humain pourrait également dépendre de ce facteur neurobiologique.

5.6 Conclusion générale et perspectives futures

Cette these présente deux études visant a évaluer les effets post-stimulation de la SEtCA
sur les régions sensorimotrices a l'aide d’une combinaison de parametres et de mesures
physiologiques peu explorée jusqu’a ce jour. D’abord, la SEtCA administrée bilatéralement sur les
régions sensorimotrices n’a pas permis de modifier I'interaction interhémisphérique entre ces
régions. Par ailleurs, la stimulation a permis de modifier I’excitabilité corticospinale sans toutefois
modifier la puissance des oscillations, et ce malgré une densité de courant élevée. Ces données
suggerent que les effets persistants de ce protocole sont probablement dus a une plasticité
neuronale et a une dépolarisation neuronale, et non a un entrainement oscillatoire (Bergmann et
al., 2009; Groppa et al., 2010). Il est possible que les effets de la SEtCA soient plus robustes et
prononcés pendant la stimulation alors que I'entrainement oscillatoire est plus proéminent
(Neuling et al., 2013; Pogosyan et al., 2009; Pozdniakov et al., 2021; Schilberg et al., 2018).
Certains parametres tels que la phase des oscillations ou la fréquence individuelle des participants
pourraient s’avérer pertinents dans la modification des oscillations dans les protocoles utilisant
le courant alternatif. Malgré la présence d’'une modulation de I’activité neuronale suite a la SEtCA,

nous demeurons prudents face a ces résultats. En effet, la variabilité interindividuelle présente
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dans nos études corrobore ce constat fréquemment observé dans les études du domaine de Ia
SEt et limite la portée de nos résultats. De plus, le manque de connaissances sur le mécanisme
exact lié aux effets de la SEtCA empéche de préciser la direction méthodologique optimale

menant a des effets fiables et reproductibles.

Il n’y a pas encore de consensus méthodologique sur I'utilisation de la SEtCA. Cela souligne
la nécessité d'études supplémentaires pour fournir une évaluation multimodale des effets
physiologiques de la SEtCA avec des mesures comportementales, neurophysiologiques,
électrophysiologiques ou d’imagerie, ainsi qu’une évaluation systématique de la variation des
parameétres (Guerra et al., 2020). En outre, une modélisation de la force du courant a la surface
corticale pourrait aider a établir des protocoles standards pouvant étre testés sur un grand
nombre d'individus. Bien que les préoccupations concernant les artefacts de signal persistent, la
combinaison SEtCA-SMT-EEG a l'intérieur d’'un modeéle de « boucle fermée » (verrouillage ; closed
loop) permet de paramétrer la stimulation a la physiologie endogene des participants en temps
réel (Thut et al., 2017), en déclenchant par exemple la SMT dans une phase précise de I'oscillation
du courant administré (Raco et al., 2016). Il est possible que la courte la durée ou I'absence des
effets offline du présent ouvrage provienne du fait que la stimulation n’ait pas été verrouillée a la
fréquence individuelle endogéne ou en phase avec les oscillations de chaque individu. Ceci étant,
de récentes études ont échoué a démontrer un effet spécifique a la phase de stimulation
(de Graaf et al., 2020; Stecher et al., 2021). Stecher et al. (2021) ont également montré que seule
la stimulation fixe avait permis d’augmenter la puissance alpha dans la région pariétale,
contrairement a la stimulation verrouillée (Stecher et al., 2021). L’activité oscillatoire n’étant pas
stable de fagon naturelle, la stimulation verrouillée aurait peut-étre de la difficulté a se mettre en
symbiose avec la fréquence endogene, et la stimulation fixe permettrait un changement
synaptique plus persistant (Stecher et al., 2021). Il est donc légitime de se demander si nous
aurions nécessairement obtenu des effets plus durables si nous avions, par exemple, verrouillé la
phase de la SEtCA sur les oscillations alpha et béta naturellement présente chez les participants.
Il demeure que la combinaison de ces paramétres méthodologiques pourrait aider a comprendre
le lien existant entre les oscillations cérébrales, les processus cérébraux et les effets possibles de

la SEtCA (Herrmann et al., 2016b).
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En somme, il est légitime de se demander si la SEtCA fonctionne réellement ou s’il s’agit
d’une succession d’événements expérimentaux spontanés. Le profil de trois études récentes
montre bien cette tendance de résultats aléatoires et difficiles a saisir (Coldea et al., 2021; Kudo
et al., 2022; Stecher et al., 2021). Il est certain que la variabilité des résultats souléve des
guestions quant a la robustesse et la reproductibilité des effets. Conséquemment, une enquéte
sur les pratiques de recherche en SEt a indiqué que seulement 45 a 50 % des personnes
interrogées réussissaient a reproduire régulierement les effets publiés (Héroux et al., 2017). Ces
dernieres années, la littérature liée a la SEtCA a connu son lot d’études rapportant des effets
négatifs (Bland et Sale, 2019; Brauer et al., 2018; Brignani et al., 2013; Clayton et al., 2018; Jones
et al., 2018, 2019; Wittenberg et al., 2019) et des échecs de réplication (Asamoah et al., 20193;
Bland et Sale, 2019; Coldea et al., 2021; Fekete et al., 2018; van Schouwenburg et al., 2018;
Veniero et al., 2017). Ce constat appelle d’abord a une prudence, puis a une investigation plus
systématique des facteurs a |'origine de ces incohérences. A travers tous ces impondérables, il
nous est malheureusement difficile d’inférer et de décrire précisément les raisons exactes des
résultats liés a cette thése. A la lumiére de ces résultats et de la littérature, les constats suivants
semblent incontournables : 1) les études intracraniennes suggérent fortement qu'’il n’y a pas
assez de courant qui se rend au cerveau, 2) la variabilité inter- et intra-sujets est trés grande,
produisant des effets tantot significatifs, tant6t négatifs, 3) un nombre incalculable de paramétres
différents sont utilisés entre les études rendant difficile de connaitre leur importance sur la
réponse, 4) le nombre de participants est habituellement bas alors qu’une majorité d’études
manquent de puissance statistique, 5) il demeure incertain que ce qui fonctionne sur une zone
du cerveau puisse aussi fonctionner sur d’autres régions cérébrales, 6) il n’est pas clair que la
technique puisse réellement avoir des effets persistants fonctionnels comportementaux et
cognitifs sur d’éventuels patients. Il est impératif de favoriser la tenue d’études de réplication
plus directes des effets rapportés dans la littérature pour mieux caractériser les facteurs qui
déterminent I'efficacité de la SEtCA. Il est nécessaire de travailler a définir un protocole efficace,
stable et robuste, ayant des effets sur une majorité de participants. En ce sens, Antal et ses
collaborateurs (2016) ont récemment suggéré une liste de questions et de bonnes pratiques dans

la conception de protocoles expérimentaux en SEtCA. IIs proposent notamment de se questionner
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sur les processus cérébraux a moduler, les oscillations liées a ces processus, les parametres
(amplitude, fréquence, angle de phase, cohérence entre deux régions, etc.) a moduler pour
atteindre le changement cérébral souhaité, la région cérébrale ciblée et le montage d’électrodes
a utiliser, une modélisation des densités de courant intracranien qui résultent du courant
alternatif, et une condition contréle afin de montrer que les effets résultent bel et bien de Ia
SEtCA. Ces considérations ou ces rappels expérimentaux constituent une base certaine a une
amélioration des protocoles liés a la SEtCA. La présente thése contribue, enfin, a montrer que la
méthode n’est toujours pas a point et qu’il serait prématuré d’en faire un outil valide de I'étude

des fonctions cérébrales ou un outil clinique.
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Stimuler les routes du cerveau

Avec les avancées des trente derniéres années, les techniques de neurostimulation
transcranienne permettent maintenant de moduler les connexions entre les cellules du
cerveau, les « neurones », dans le but d’influencer leur fonctionnement et de développer des
interventions cliniques. Ainsi, certaines techniques de neurostimulation ont frayé leur chemin
en tant que traitements reconnus dans diverses problématiques neurologiques et de santé
mentale. Par exemple, a la clinique de neuromodulation psychiatrique du Centre hospitalier de
I'Université de Montréal, les patients souffrant notamment de dépression réfractaire aux
traitements habituels peuvent recevoir un traitement par stimulation magnétique qui produit
des effets bénéfiques sur les symptomes. Tour d’horizon théorique et pratique de certaines de

ces techniques de neurostimulation.

La séance d’électrochocs subie par Jack Nicholson dans Vol au-dessus d’un nid de coucou
(1975) a résolument marqué I'imaginaire collectif. Tout comme les autres patients de I'institut
psychiatrique du film, le personnage de Nicholson est forcé de subir un tel traitement a titre de
punition. Si, aujourd’hui, les électrochocs servent toujours a traiter la dépression, contrairement
a ce que montre le film, les patients qui en regoivent sont consentants et sous anesthésie lors de
la stimulation. Dans certains cas ou les médicaments ne procurent aucune amélioration de la
maladie, les électrochocs peuvent agir plus rapidement et étre mieux tolérés que les effets
secondaires des antidépresseurs. Cette technique non invasive produit donc des effets
comparables a ceux des antidépresseurs et permet a terme une diminution marquée des

symptomes de dépression chez les patients.

En plus des électrochocs, d’autres types de neurostimulation offrent la possibilité de
traiter la dépression majeure persistante quand les traitements médicamenteux et
psychothérapeutiques sont infructueux!. La stimulation magnétique transcranienne répétée
(SMTr) fait partie de ces approches. Cette stimulation magnétique non douloureuse ne nécessite
aucune anesthésie et a peu d’effets secondaires. Elle consiste en un champ magnétique qui passe
a travers le crane et modifie les connexions ciblées. Chaque décharge magnétique s’effectue

rapidement a intervalles réguliers, un peu comme le pic-bois qui frappe a répétition sur un arbre.



Dans le cas de la dépression, cette méthode a démontré de facon efficace qu’elle pouvait
réanimer des régions sous-activées du cerveau et améliorer la communication entre les

neurones?.

Le langage des neurones

Les neurones sont des cellules excitables qui peuvent répondre a différents stimuli en
changeant le potentiel électrique de leur membrane. Tous les effets produits sur les neurones de
la matiére grise* du cerveau a la suite de la neurostimulation sont possibles uniquement grace a
ce caractere excitable. Au sein d’un neurone, la transmission d’informations s’effectue sous la
forme de signaux électriques qui se propagent a travers les prolongements du neurone. Celui-ci
recoit et transmet également des stimuli aux points de contact qu’il partage avec d’autres
neurones. Ces messages transmis sont des neurotransmetteurs*, qui agissent un peu comme le
passage d’un témoin lors d’une course a relais. Le fonctionnement du cerveau humain se

caractérise essentiellement par toutes ces activations et ces échanges.

Ce réseau de communication s’est un peu développé a la maniére du systeme routier de
I'lle de Montréal : la personne qui y circule peut emprunter des petites rues au sein d’'un méme
quartier, puis des boulevards reliant les quartiers entre eux, et finalement traverser un pont pour
rejoindre une rive adjacente. Ces connexions interagissent par des jeux d’excitation et
d’inhibition, un peu comme si elles étaient contrélées par un interrupteur électrique, selon la
direction et la force du message recu. Comme les routes terrestres, elles se répartissent en
plusieurs niveaux : celui des petites rues de quartier correspond au simple neurone avec ses
connexions voisines, puis les échanges se font également a travers les longs filaments de la
matiére blanche*, soit par des connexions entre des populations neuronales de proximité, en
passant d’'un quartier a I'autre, soit entre des zones éloignées du cerveau, en utilisant le pont
reliant les deux hémispheres cérébraux. Les différentes techniques de neuromodulation tentent
d’agir au niveau de ces connexions neuronales, déja modifiées par le vieillissement normal, les

nouveaux apprentissages, les produits pharmacologiques ou les atteintes neuronales.



L’invasion du cerveau

Les interventions cliniques requierent parfois d’aller modifier des connexions au centre du
cerveau plutdét qu’a sa périphérie. A I'Hépital neurologique de Montréal, un traitement par
stimulation électrique invasif nécessite une intervention chirurgicale. Cette intervention,
communément appelée Deep Brain Stimulation*, consiste en |'implantation permanente
d’électrodes dans les structures profondes du cerveau. Pour les patients ayant une atteinte
neurologique comme la maladie de Parkinson, cette opération donne parfois d’excellents
résultats et peut mener a une amélioration fonctionnelle majeure sur certains symptomes

comme les tremblements et la rigidité musculaire3.

De fagon plus spectaculaire, en 2005, Matthew Nagle, atteint d’une tétraplégie, a été le
premier humain a pouvoir controler une main artificielle grace a des électrodes implantées dans
son cerveau et reliées a un ordinateur’. Les recherches antérieures et actuelles en
neurostimulation et sur I'implantation d’électrodes ont permis de cartographier le cerveau, de
comprendre son activité et ses connexions et, ultimement, d’extraire et de transposer cette
activité électrique en interface humain-ordinateur, ce qui a pu mener au développement d’une
activité motrice robotisée. Cette technique est loin d’étre en mesure de permettre de recharger
les cellulaires ou de lire dans les pensées des gens, mais cette fusion entre 'homme et la
technologie génere presque autant d’espoir chez les patients qu’elle souleve, d’un autre c6té, de

qguestionnements éthiques.

Le neurone a I’étude

Pour que les différents types de neuromodulation, électrique ou magnétique, atteignent
I’étape de traitement thérapeutique dans les domaines tant psychiatriques que neurologiques,
elles font I'objet de nombreuses recherches fondamentales permettant d’acquérir de nouvelles
connaissances. Les stimulations électriques transcraniennes a faible intensité font partie de ces
recherches. Contrairement aux électrochocs, elles ne nécessitent aucune anesthésie et ne
produisent qu’un léger picotement a la surface de la peau. Ces techniques consistent en un faible

courant électrique, courant direct ou courant alternatif, qui se propage entre deux électrodes



placées sur le cuir chevelu et qui agissent un peu comme une pile composée d’une borne négative

et d’'une borne positive.

L'une de ces stimulations électriques, la stimulation électrique transcranienne a courant
direct (SEtCD), a été l'une des premiéres techniques de stimulation a étre développée. Au
tournant des années 2000, les méthodes et les connaissances sur les effets neuronaux liées a
cette stimulation ont été améliorées®. Par exemple, les chercheurs dans ce domaine avaient
fréquemment observé que I'électrode négative avait tendance a augmenter I'efficacité des
connexions des neurones, alors que I'électrode positive réduisait cette activité®. De plus, avec des
électrodes placées a différents endroits sur le crane, les recherches ont montré que la technique
pouvait non seulement modifier les connexions neuronales voisines, mais également moduler la
communication neuronale de zones éloignées du cerveau. Ce constat a mené a de nombreuses
études sur les atteintes neurologiques pouvant conduire a un changement de connexions entre

différentes régions cérébrales.

Les rivalités du cerveau

L’accident vasculaire cérébral (AVC) fait partie de ces pathologies qui ont fait I'objet d’un
intérét particulier en recherche. En effet, la bonne communication entre les deux hémispheres
peut étre rompue a la suite d’'un AVC, ce qui peut mener a des déséquilibres sur les plans du
langage, de I'attention et des fonctions motrices. Sur le plan moteur, la saine et naturelle rivalité
entre les deux hémispheres permet notamment les mouvements complexes et asymétriques,
comme jouer du piano’. Cette rivalité est un peu comme un duel sans fin de souque a la corde :
chaque région motrice tire la corde de son c6té, mais de facon équilibrée. Ce phénomene
s’exprime tres bien chez les bébés, dont le cerveau en développement n’a pas encore complété
ces interactions et qui effectue difficilement les mouvements unilatéraux ou asymétriques bien

coordonnés.

Chez les patients victimes d’un AVC, cet équilibre naturel peut également étre compromis,
ce qui peut nuire au rétablissement. La région motrice épargnée vient alors compenser la région
motrice opposée endommagée et tire soudainement davantage la corde de son c6té, avec pour

résultat que les deux régions se retrouvent en concurrence malsaine®. Dans les premiéres

Vi



semaines suivant l'accident, cet ajustement peut étre bénéfique et contribuer au rétablissement
moteur. Par contre, ce phénomene peut devenir inadapté s’il persiste de fagon chronique, au-

dela de six mois, et étre alors associé a un moins bon pronostic.

En 2005, des chercheurs de I’Université Harvard ont utilisé la SEtCD sur des patients ayant
subi un AVC®. Ils ont montré qu’une diminution de I'activité de la région motrice épargnée ou une
excitation de la région motrice endommagée rétablissaient I’équilibre entre les deux régions et
gu’une amélioration des performances motrices des patients était alors observée. Les techniques
de stimulation électrique semblaient donc avoir la capacité de diminuer temporairement I’activité
de la région rivale épargnée et d’activer la région touchée afin de favoriser le rétablissement a la

suite d’'un AVC?,

Des neurones synchronisés

Une équipe de chercheurs de I'Université de Montréal dirigée par le professeur Hugo
Théoret a récemment tenté de modifier les connexions entre les deux hémispheéres du cerveau a
I’aide d’une autre technique de stimulation électrique : la stimulation électrique transcranienne
par courant alternatif (SEtCA)!. L’étude a permis de modifier les connexions voisines entre les
neurones de chaque région motrice, mais n’a cependant pas permis de changer le pont de
connexions qui relie les régions motrices. Cette méthode ne serait donc pas pour I'instant une

avenue dans le rétablissement des déséquilibres observés a la suite d’'un AVC.

L’aspect prometteur de cette technique développée depuis une dizaine d’années réside
dans le fait que le courant alternatif géneére des oscillations qui sont déja naturellement présentes
dans le cerveau®?. En générant ces oscillations électriques, la SEtCA modifie I'activité rythmique
des neurones, qui se mettent a s’activer de fagon simultanée au rythme de la stimulation, un peu
comme les membres d’une équipe de nage synchronisée en action. Cibler certaines ondes de
stimulation pourrait ainsi permettre de viser des connexions et des régions cérébrales précises
dans le but ultime d’en améliorer ou d’en rétablir le fonctionnement!3. Or, I'étude de Théoret
nécessitera d’approfondir la recherche sur le réle des ondes spécifiques aux régions motrices

comme angle d’attaque dans le rétablissement des connexions apres un AVC.

Vil



Bien qu’a ce jour aucune recherche neuromodulatoire liée aux AVC n’ait pu conduire a un
traitement clinique reconnu, la stimulation magnétique exposée précédemment a mené a des
résultats encourageants pour les patients ayant subi des dommages cérébraux a la suite d’'un AVC.
Elle a montré de fagon persistante qu’elle pouvait bénéficier a la région endommagée et
permettre une amélioration de I’équilibre cérébral. Chez certains patients, le déséquilibre peut
se trouver non pas sur le plan moteur, mais sur celui de I'attention portée au champ de vision.
Dans ces cas, I'atteinte au cerveau fait en sorte que la moitié gauche du champ de vision n’est
plus accessible, et le patient n’y porte plus attention, comme si I'ceil gauche était couvert en

permanence.

Dans le cadre d’une étude, les séances de stimulation magnétique ont permis aux patients
ainsi atteints de rétablir les forces hémisphériques et de retrouver la capacité de porter attention
au champ de vision en entier'®. Déja utilisée comme traitement dans le domaine psychiatrique
pour les personnes souffrant de dépression persistante ou de trouble obsessionnel compulsif, la
SMTr montre aussi un potentiel intéressant dans le domaine neurologique, et les recherches sur
cette technique pourraient a court terme permettre le développement de traitements cliniques

efficaces.

Un effet réel

Bien que certains résultats liés aux stimulations électriques transcraniennes a faible
intensité montrent des effets prometteurs, ces derniers sont parfois contradictoires, avec des
mécanismes bien souvent mécompris?®. Ces techniques de stimulation électrique ne constituent
donc pas actuellement un traitement éprouvé cliniquement. En revanche, des techniques de
neurostimulation comme I’électrochoc, le Deep Brain Stimulation ou la SMTr permettent a I’'heure
actuelle de traiter des patients aux prises avec diverses problématiques psychiatriques et
neurologiques. Rappelons que ces réussites sont le fruit de longues recherches, parfois
infructueuses ou qui ont parfois frolé la science-fiction, mais qui ont permis de mieux comprendre
les routes du cerveau. Bien au-dela des simples effets neurophysiologiques observés en
laboratoire, la reconnaissance de ces méthodes utilisées en clinique passe nécessairement par un

effet fonctionnel réel dans la vie des patients. Que ce soit dans les interactions altérées aprées un
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AVC ou dans le champ de la santé mentale, les perspectives de développement de la

neurostimulation sont aussi vastes que les secrets du cerveau.

Lexique :

Matiere grise : comprend entre autres la couche externe du cerveau, un peu comme la peau
d’une orange, ou se situent les neurones ; elle se retrouve également dans des régions plus
profondes du cerveau ainsi qu’au centre de la moelle épiniere.

Neurotransmetteur : molécule chimique qui agit comme un traversier entre les neurones et
permet la transmission de I'influx nerveux.

Matiere blanche : contient les fibres nerveuses qui connectent les neurones entre eux et
représente la structure interne du cerveau (la chair de I'orange) ; elle se situe aussi dans la moelle
épiniere.

Deep Brain Stimulation ou « stimulation cérébrale profonde » : méthode de stimulation invasive
qui nécessite une intervention chirurgicale pour implanter des électrodes dans les structures
profondes du cerveau; ces électrodes sont connectées a un boitier placé sous la peau qui

recouvre le crane et qui délivre un léger courant électrique pour stimuler la région.
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