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    Présentation

    Les dix dernières années ont vu l'apparition de techniques nouvelles d'imagerie cérébrale. Caméra à positons, imagerie fonctionnelle par résonance magnétique, électro- et magnéto-encéphalographie renouvellent le champ de la neurologie et de la psychologie cognitive en permettant de visualiser directement l'activité cérébrale lorsqu'une personne lit un mot, imagine une scène, résout un problème ou prépare un geste. Il n'existe pas, à l'heure actuelle, d'ouvrage en français qui fasse le point sur ces techniques. Le cerveau en action vise à combler ce vide en proposant la première revue détaillée des techniques d'imagerie disponibles, de leurs avantages et inconvénients respectifs, de leurs applications actuelles et de leurs possibilités d'avenir. Une première partie rappelle les principes physiques, neurobiologiques et statistiques sous-jacents à chaque technique d'imagerie cérébrale. Une seconde partie passe en revue les applications actuelles dans le domaine de la perception visuelle, du contrôle moteur, de la perception et de la production du langage, du développement des fonctions cognitives, et de la psychiatrie. L'ouvrage est richement illustré d'images d'activations cérébrales. Le cerveau en action s'adresse principalement aux étudiants de 2ème et 3ème cycles, aux enseignants et aux chercheurs en psychologie. Ils y trouveront matière à comprendre en profondeur les possibilités et les écueils des recherches en imagerie cérébrale, ainsi qu'à concevoir leurs propres protocoles expérimentaux. Il devrait également concerner le grand public qu'intriguent les nouvelles images du cerveau.



    


Introduction



Stanislas DehaeneINSERM, Laboratoire de sciences cognitives et psycholinguistique, Unité de Recherche associée 1198 CNRS/EHESS, Paris.









« Le microscope et le télescope ouvrirent, en leur temps, de vastes domaines de découvertes scientifiques insoupçonnées. Maintenant que de nouvelles méthodes d’imagerie permettent de visualiser les systèmes cérébraux de la pensée normale et pathologique, la cognition humaine pourrait être à l’aube d’une opportunité similaire. »


Sous la plume de Mike Posner, l’un des pionniers du domaine, ces phrases parues dans la revue Science en 1993 témoignent de l’enthousiasme que suscite l’imagerie cérébrale fonctionnelle parmi les chercheurs en neurosciences, en neuropsychologie et en psychologie cognitive. La capacité de visualiser l’activité cérébrale chez l’homme normal alors que celui-ci effectue une tâche cognitive est effectivement en train de modifier en profondeur le domaine des sciences cognitives humaines.

Jusqu’à ces dix dernières années, l’étude de la cognition humaine se fondait presque exclusivement sur deux méthodes : la chronométrie mentale, qui tente d’inférer les algorithmes mentaux des êtres humains en mesurant leur temps de traitement et leurs erreurs, et la méthode des lésions, qui étudie les déficits cognitifs des patients souffrant de lésions cérébrales. Ces méthodes ont permis de nombreux succès et sont loin d’être délaissées à l’heure actuelle. Cependant, leurs limites et leurs ambiguïtés sont connues depuis près d’un siècle. Leur interprétation difficile, toujours indirecte et sujette à caution, a permis que s’instaurent en psychologie des débats chroniques et houleux. Des questions aussi fondamentales que le rôle de la phonologie dans la lecture, l’intervention de l’hémisphère droit dans le traitement linguistique, l’organisation des images mentales, le code de l’accès au lexique auditif, ou l’usage de principes logiques abstraits au cours du raisonnement n’ont pas pu être définitivement tranchées par les méthodes traditionnelles de la psychologie.

C’est dans ce contexte qu’il convient de situer l’enthousiasme actuel pour l’imagerie cérébrale. Aux confins de la biologie et de la psychologie naît une nouvelle discipline, les neurosciences cognitives, dont l’imagerie fonctionnelle est le principal outil et qui espère jeter un regard neuf sur des questions de psychologie et de neuropsychologie demeurées en suspens. La visualisation directe des réseaux d’aires cérébrales impliqués dans une tâche cognitive permet, dans de nombreux cas, de résoudre en une seule expérience des questions maintes fois débattues. Pour ne prendre qu’un seul exemple, le débat sur la nature des images mentales, qui a mobilisé des dizaines de psychologues et suscité des dizaines d’expériences de chronométrie mentale, est aujourd’hui tranché. Pour étudier si l’image mentale exploite des représentations visuelles topographiques, quelques expériences de tomographie par émission de positons et d’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique auront suffi. Elles ont démontré, sans ambiguïté, l’intervention du cortex visuel primaire dans l’imagerie mentale (Kosslyn et coll., 1993 ; Le Bihan et coll., 1993). Il est même prouvé que son activation varie de façon topographique selon que les images internes sont imaginées petites, moyennes ou grandes (Kosslyn et coll., 1995). Il ne fait donc plus aucun doute qu’une mémoire visuelle et topographique sert de support aux images mentales, comme l’avait postulé Kosslyn dès 1980.

Bien que l’imagerie cérébrale fonctionnelle reste coûteuse, les espoirs qui reposent en elle sont tels que des dizaines de centres américains, européens et japonais s’équipent actuellement de machines entièrement dédiées à la recherche. On peut raisonnablement se demander s’il sera encore possible, dans dix ou vingt ans, à un grand laboratoire de pratiquer la psychologie sans avoir accès aux méthodes modernes d’imagerie cérébrale fonctionnelle. C’est pourquoi il nous a paru vital que les étudiants et les chercheurs francophones soient informés, au plus vite et dans leur langue, de l’état d’avancement de ces techniques et de leurs applications. La recherche française n’ayant pas à rougir de ses progrès dans ce domaine, il n’a pas été difficile de réunir dans cet ouvrage neuf spécialistes dont les travaux recouvrent, à de rares exceptions près, l’ensemble du domaine actuel de l’imagerie cérébrale fonctionnelle en psychologie cognitive.

La visée principalement pédagogique de ce livre nous a conduit à privilégier les aspects pratiques de l’expérimentation en imagerie cérébrale fonctionnelle, sans toutefois en négliger totalement les fondements théoriques ou physiques. Le livre est divisé en deux parties. La première décrit les trois grandes méthodes d’imagerie actuellement disponibles, leurs avantages et leurs inconvénients respectifs, et les différentes manières de les utiliser pour étudier des questions de psychologie cognitive. La seconde partie est consacrée aux applications de ces méthodes dans des domaines aussi divers que la perception et l’attention visuelle, la programmation de l’action, le traitement du langage, le développement des fonctions cognitives, et la psychiatrie. Il nous a semblé que ces exemples concrets d’expériences importantes illustreraient, mieux qu’un exposé théorique, la gamme des questions abordables par l’imagerie cérébrale fonctionnelle.

Dans le premier chapitre, André Syrota décrit les aspects fondamentaux et pratiques de la tomographie par émission de positons. Cette méthode permet de mesurer la répartition du débit sanguin cérébral lorsqu’un sujet effectue une tâche cognitive. Elle offre une excellente résolution spatiale, mais une très faible résolution temporelle. Elle présente en outre l’inconvénient de nécessiter l’injection ou l’inhalation d’un marqueur radioactif tel que l’eau marquée à l’oxygène 15. Comme l’explique André Syrota, cependant, cette caractéristique fait également l’intérêt spécifique de la tomographie par émission de positons : elle seule permet d’étudier la répartition dans le cerveau de molécules marquées telles que des récepteurs ou des neurotransmetteurs.

Le chapitre 2 est consacré à l’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique, une seconde méthode de mesure du débit sanguin cérébral. Denis Le Bihan, qui en est l’un des fondateurs, en explique l’historique, le principe, les méthodes statistiques et les applications. Les techniques d’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique continuent d’évoluer à l’heure actuelle. Elles suscitent un intérêt croissant de par leur caractère non invasif, leur résolution spatiale inégalée, leur excellent rapport signal/bruit qui permet d’analyser indépendamment les données de chaque sujet, et enfin leur capacité de suivre l’évolution temporelle grossière des activations à l’échelle de quelques secondes.

Cette résolution temporelle, cependant, ne suffit pas à décomposer la chaîne d’événements qui, à l’échelle de la dizaine de millisecondes, sous-tend les activités cognitives humaines. Pour atteindre ce niveau de détail indispensable, nous nous tournerons au chapitre 3 vers les méthodes d’électro- et de magnéto-encéphalographie. Jacques Pernier et Olivier Bertrand ont contribué à en établir les bases théoriques et algorithmiques. Ils en exposent ici les dernières avancées. La résolution temporelle inférieure à la milliseconde de ces méthodes est exploitée depuis plusieurs dizaines d’années en psychologie. L’avènement des méthodes d’imagerie tomographique conduit maintenant à réévaluer leur potentiel pour la localisation de l’activité cérébrale. L’enregistrement électro- ou magnéto-encéphalographique multicanaux, combiné à l’application d’algorithmes de reconstruction par dipôles ou autres, permet aujourd’hui de les employer en psychologie à la fois comme index temporel d’un traitement cognitif et comme méthode grossière de localisation.

Le chapitre 4, dernier volet de la section « méthodes », discute de la conception d’expériences de psychologie cognitive spécifiquement adaptées à l’imagerie cérébrale. Visualiser l’activité cérébrale ne saurait être une fin en soi ; encore faut-il être capable d’attribuer un sens fonctionnel au réseau d’aires activées. Pour ce faire, une méthode classique consiste à comparer ou à soustraire les activations cérébrales observées dans deux conditions expérimentales presque identiques, dont la seule différence porte sur la variable psychologique étudiée. Au chapitre 4, je décris les pièges que recèle cette méthode soustractive et la manière dont elle peut être appliquée aux différentes techniques d’imagerie. J’y expose également quelques-unes de ses applications les plus classiques.

L’application pratique des différentes méthodes à des questions scientifiques spécifiques constitue la substance des chapitres 5 à 9. Au chapitre 5, Olivier Koenig fait le point sur les découvertes suscitées par l’imagerie cérébrale dans le domaine de la perception et de l’attention visuelle, dans lequel se sont concentrées la majorité des études initiales. Il passe brièvement en revue les études qui se sont intéressées à l’identification et à la localisation des régions visuelles primaires et secondaires. Sont également examinés quelques aspects de plus haut niveau de la vision, tels que la reconnaissance des mots ou des visages et la capacité d’orienter l’attention.

Jean Decety, dans le chapitre 6, aborde le versant moteur de l’imagerie cérébrale. Il passe en revue les régions cérébrales impliquées dans la programmation motrice, en se concentrant principalement sur les niveaux les plus élevés du système moteur. Il montre notamment que le simple fait d’imaginer mentalement un mouvement, sans pour autant l’exécuter, active les mêmes régions corticales que celles impliquées dans le mouvement réel.

Le chapitre 7 se consacre à une fonction fondamentale du cerveau humain, le traitement du langage parlé. Jean-François Demonet détaille les réseaux de l’hémisphère gauche que la tomographie par émission de positons a permis de localiser et qui confirment grosso modo les données issues d’un siècle de neuropsychologie du langage. Loin d’imposer un consensus artificiel, le Dr Demonet décrit de façon très nuancée les polémiques que suscitent les recherches sur le langage, dans la mesure où celles-ci n’ont pas encore permis de préciser définitivement la fonction des différentes aires cérébrales impliquées.

Les deux derniers chapitres, enfin, abordent d’autres domaines où l’imagerie cérébrale, sans avoir encore déployé tout son potentiel, suscite d’énormes espoirs : le développement cognitif et la psychiatrie. Au chapitre 8, Ghislaine Dehaene-Lambertz décrit l’état des connaissances sur le développement neurologique et cognitif du bébé. Des questions éthiques interdisent toute expérimentation en caméra à positons et en résonance magnétique chez le nouveau-né normal. Cependant, l’électro-encéphalographie donne des résultats encourageants qui laissent déjà entrevoir les bases neurales de l’acquisition du langage chez le bébé. Dans ce domaine largement inexploré, l’imagerie cérébrale permet d’envisager une véritable neuropsychologie du jeune enfant.

Quant au chapitre 9, il est consacré à la psychiatrie et tout particulièrement à la dépression et à la schizophrénie. Jean-Luc Martinot y discute des hypothèses les plus récentes sur l’origine psycho-pharmacologique de ces perturbations du fonctionnement mental. Ce chapitre présente également un intérêt plus large car il décrit comment les modèles en psychiatrie ont évolué en profondeur en fonction des apports de la pharmacologie et de l’imagerie cérébrale.

Gageons qu’en psychiatrie comme en psychologie cognitive, l’imagerie cérébrale suscitera dans les années à venir des avancées scientifiques considérables, à mesure que les recherches s’orienteront vers les substrats neurobiologiques des capacités cognitives. L’imagerie cérébrale fonctionnelle deviendra-t-elle le microscope de la psychologie ? Sans préjuger de la réponse à cette question, nous invitons le lecteur à se former à ces méthodes nouvelles au fil des pages qui suivent.





        Première partie. Les méthodes



Chapitre 1. La tomographie par émission de positons



André SyrotaCEA, Direction des sciences du vivant, Paris et Service hospitalier Frédéric Joliot, Orsay.










Historique et spécificité de la tomographie par émission de positons

Les années soixante-dix ont vu, grâce aux travaux de G. N. Hounsfield et A. M. Cormack, le développement de nouvelles techniques d’imagerie cérébrale chez l’homme. Elles reposent sur l’utilisation combinée d’un rayonnement électromagnétique et d’un algorithme mathématique qui permet de reconstruire des images de coupes de cerveau. Le scanographe (encore appelé scanner X ou CT scanner) d’abord, l’imagerie par résonance magnétique nucléaire (IRM) ensuite, ont permis d’obtenir des images anatomiques du cerveau d’une finesse extraordinaire (des structures de quelques millimètres sont visibles), acquises dans des temps de plus en plus courts et dans les trois dimensions de l’espace. Ces méthodes étaient cependant essentiellement morphologiques ; elles renseignaient sur l’anatomie du cerveau, non sur son fonctionnement (Young, 1994).

L’électro-encéphalographie (EEG), très utilisée en clinique, l’étude des potentiels évoqués et, plus récemment la cartographie électro-encéphalographique permettent de recueillir les signaux électriques ou magnétiques issus du cerveau. Ces méthodes enregistrent, grâce à des électrodes réparties autour de la tête, les variations en fonction du temps des courants électriques produits par l’activité de plusieurs centaines de millions de neurones. La localisation de la source de ces signaux est cependant assez imprécise. De plus, ces techniques ne donnent aucune indication sur le métabolisme, les enzymes et les neuromédiateurs mis en jeu lors de cette activité.

La tomographie par émission de positons (TEP) est la seule méthode atraumatique qui permette actuellement une étude fonctionnelle, aussi bien physiologique que biochimique du cerveau humain vivant. On injecte en effet au sujet une molécule connue, par exemple un substrat d’une voie métabolique comme le glucose ou une substance qui se lie sur une protéine particulière comme beaucoup de médicaments du système nerveux (le récepteur d’un neurotransmetteur ou d’une hormone, une enzyme…). On introduit dans chacune de ces molécules un isotope radioactif à la place de l’élément naturel, par exemple le carbone 11 qui prend la place du carbone naturel, le carbone 12. La désintégration radioactive de cet isotope, émetteur de positons, aboutit à l’émission de rayons gamma qui sont détectables et quantifiables à l’extérieur de l’organisme. Dès lors la méthode de Hounsfield et Cormack utilisée en scanographie devient applicable à la tomographie par émission de positons et permet de reconstruire des images tomographiques du cerveau. On « voit » alors directement la consommation de glucose, ou le nombre de récepteurs de la dopamine, des opiacés ou des benzodiazépines dans les diverses structures cérébrales.

Il est devenu aussi possible avec cette même méthode de repérer les zones du cerveau qui sont activées lors d’un mouvement de la main, de la lecture d’un mot, de l’audition d’une phrase ou de la résolution d’un problème d’arithmétique tout aussi bien que les zones du cerveau dans lesquels se trouvent des neurones qui libèrent de l’acétylcholine ou de la dopamine (Posner, 1993 ; Frackowiak et Friston, 1994). La possibilité de mettre en évidence des régions du cerveau impliquées dans des tâches sensori-motrices ou cognitives est liée au fait que l’activité neuronale nécessite de l’énergie sous forme d’ATP et donc de glucose et d’oxygène qui sont délivrés aux cellules par la microcirculation. Une augmentation régionale du métabolisme ou de la perfusion sanguine est donc un reflet indirect d’une activité neuronale accrue ; or la tomographie par émission de positons permet justement, comme on le verra, de mesurer la consommation régionale de glucose ou d’oxygène de même que la perfusion sanguine régionale en n’importe quel point du cerveau. La tomographie par émission de positons est aussi utilisée de plus en plus largement en clinique du système nerveux central, non seulement en neurologie mais aussi en neurophysiologie et en psychiatrie (Remy et al., 1994 ; Benton, 1994).

On ne décrira pas par la suite une technique basée sur l’utilisation d’émetteurs gamma purs, la Gamma-tomographie ou SPECT (Single Photon Emission Computerized Tomography) (Moretti et al., 1991). Cette méthode est très utilisée en médecine nucléaire pour le diagnostic clinique, mais moins en recherche fondamentale, encore que cet aspect soit en train d’évoluer (Crosson et al., 1994). C’est une méthode beaucoup plus légère à mettre en œuvre que la tomographie par émission de positons et bien moins coûteuse, mais elle a l’inconvénient d’utiliser comme traceur radioactif des hétéro-atomes (technétium 99m, thallium 201, indium 111…) et de ne pas être une méthode quantitative. Les hétéro-atomes sont des atomes qui ne sont pas des constituants naturels des molécules des tissus vivants comme le sont le carbone, l’oxygène, l’hydrogène, l’azote, le phosphore… Des résultats intéressants ont cependant été obtenus après inhalation ou injection d’un gaz liposoluble, le xénon 133, qui permet de mesurer le débit sanguin régional (Obrist et al., 1967 ; Lassen et al., 1978) de même qu’avec l’123I-Iodoamphetamine (Iida et al., 1994) et surtout avec de nouveaux ligands marqués à l’iode 123 qui permettent de voir les sites récepteurs ou les transporteurs de la dopamine, de la sérotonine, de l’acétylcholine ou des benzodiazépines ainsi que des enzymes comme la mono-aminoxydase (Garner et al., 1994 ; Laruelle et al., 1994 ; Little et al., 1994 ; Demonet et al., 1994 ; Mertens et al., 1994 ; Moriarty, 1994 ; London et al., 1995 ; Kuikka et al., 1995 ; Iwasaki et al., 1995 ; Pirker et al., 1995). La détection des photons γ s’effectue à l’aide d’une gamma-caméra. L’élément essentiel est le détecteur qui est un grand cristal rectangulaire de iodure de sodium. Devant le cristal, un collimateur en plomb ou en tungstène (il s’agit d’un disque percé de trous cylindriques parallèles les uns aux autres) permet de ne détecter que les photons qui arrivent perpendiculairement au cristal. La localisation du point d’arrivée d’un photon sur le cristal se fait grâce à des photomultiplicateurs placés sur l’autre face du cristal. Les images obtenues sont donc des projections en deux dimensions d’un objet tridimensionnel. Pour obtenir des images qui correspondent à des coupes du cerveau (tomographies) il est nécessaire de faire tourner la tête de la caméra autour de la tête du sujet. On obtient ainsi 64 ou 128 images 2D qui correspondent à 64 ou 128 positions angulaires différentes. A partir de l’ensemble de ces matrices de données on peut créer des images tomographiques du cerveau, qui peuvent être des coupes transverses allant de la convexité du cerveau jusqu’à la base, longitudinales allant de l’hémisphère droit à l’hémisphère gauche ou coronales allant des pôles frontaux jusqu’aux lobes occipitaux. Les têtes des caméras actuelles ont en fait une rotation continue et de plus les gamma-caméras ont souvent deux têtes et il existe également des caméras à trois têtes spécialisées pour les études cérébrales. L’intérêt de ces machines est d’augmenter la sensibilité (le nombre de photons détectés par rapport au nombre de photons émis) tout en réduisant la durée de l’examen et en permettant une réduction des doses de traceur injecté.

La méthode utilisant le 133Xe nécessite un instrument spécialisé pour augmenter la sensibilité, elle a une résolution spatiale médiocre, mais elle permet de calculer des valeurs absolues de débit. Il faut cependant se souvenir que c’est la première méthode qui a permis de voir une activation cérébrale en mettant en évidence une augmentation de débit sanguin lors du mouvement de flexion-extension de l’index d’une main dans le cortex moteur de l’hémisphère cérébral opposé (Ingvar, 1975 ; Lassen et al., 1978). Elle a ainsi permis de connaître les valeurs normales chez l’enfant pour chaque tranche d’âge (Zilbovicius et al., 1995a ; Zilbovicius et al., 1995b) et d’étudier les anomalies de débit dans différentes pathologies neurologiques et psychiatriques sur des séries de patients ainsi qu’au cours d’activations chez le sujet normal (Charlot et al., 1992 ; Warach et al., 1992 ; Larrue et al., 1994).

De nouveaux traceurs du débit sanguin cérébral, mieux adaptés au SPECT, sont actuellement proposés. Ils ont l’intérêt d’être marqués au Technetium-99m qui est le traceur idéal pour la détection à l’aide d’une gamma-caméra, et ce pour plusieurs raisons : Il s’agit d’un émetteur gamma pur (absence d’émission bêta), sa période de six heures permet d’effectuer des études suffisamment longues, il est facilement disponible car obtenu par élution d’une petite colonne de chromatographie à partir d’un précurseur radioactif de période plus longue (le molybdène 99) dont on peut disposer plusieurs jours au laboratoire, son énergie de 140 keV permet une bonne détection à l’aide des cristaux d’iodure de sodium dont sont constituées les gamma-caméras à scintillation. La résolution spatiale du SPECT est de l’ordre de 8 mm. La résolution temporelle dépend de la quantité de radioactivité injectée, elle peut atteindre la seconde dans les minutes qui suivent l’injection.

Des études de plus en plus nombreuses portant sur les fonctions cognitives sont actuellement publiées en SPECT en utilisant des molécules telles que le 99mTc-HMPAO ou Exametazime, le 99mTc-Bicisate, basées comme celles effectuées en tomographie par émission de positons sur la mesure de la perfusion sanguine cérébrale régionale (Goldenberg et al., 1991 ; Shedlack et al., 1991 ; Demonet et al., 1992 ; George et al., 1992 ; Goldenberg et al., 1992 ; Ebmeier et al., 1992 ; Hodges, 1994). Ces molécules tendent donc à remplacer le 133Xe qui nécessite des détecteurs spécialisés et relativement coûteux si on les compare aux prix en forte diminution des caméras à positons. L’inconvénient de la gamma-tomographie par rapport à la tomographie par émission de positons est qu’il est impossible de répéter les activations et de les comparer par rapport à des valeurs de repos ; par ailleurs, malgré des progrès récents, le SPECT ne permet pas des mesures de débit en valeur absolue. En effet, le nombre de coups détectés par une gamma-caméra dépend de la localisation de la désintégration radioactive (les photons émis au niveau de structures sous-corticales arrivent plus atténués au niveau du cristal que ceux émis au niveau du cortex) et la proportion de photons diffusés dans les tissus varie également en fonction de la nature des tissus détectés. Cependant, depuis peu, des méthodes de correction de l’atténuation et de la diffusion des photons sont proposées sur les gamma-caméras et il n’est donc pas impossible que l’on arrive dans un avenir proche à mesurer sans trop d’erreur la valeur de concentration radioactive dans chaque voxel de l’image. Il faut enfin noter qu’actuellement les constructeurs proposent d’effectuer des images avec un traceur émetteur de positons (le 18F-FDG) en utilisant une gamma-caméra conventionnelle à deux têtes avec ou sans collimateur (détection des coïncidences comme en tomographie par émission de positons), ce qui revient en fait à de la tomographie par émission de positons sans caméra à positons. Le problème majeur est la très faible sensibilité de détection des cristaux d’iodure de sodium vis-à-vis des photons de 511 keV. De nouveaux matériaux sont à l’étude et il n’est pas impossible que l’on puisse évaluer la consommation régionale de glucose dans le cerveau au cours d’activation en SPECT.

Un progrès spectaculaire est apparu en 1991 lorsque le groupe de Belliveau à Boston a montré qu’il est en fait possible d’observer des activations cérébrales en utilisant l’imagerie par résonance magnétique. La première méthode proposée, basée sur l’injection de deux embols d’un produit de contraste paramagnétique (le Gadolinium-DTPA) à quelques minutes d’intervalle, mettait en évidence un changement de signal lors d’une activation visuelle dans le cortex occipital par rapport à une situation contrôle. La limitation de cette méthode réside dans la nécessité d’injecter au moins deux fois un agent de contraste et d’avoir à attendre plusieurs minutes entre les diverses conditions expérimentales (Belliveau et al., 1991).

De fait la méthode essentiellement utilisée actuellement est la méthode BOLD (Blood Oxygen Level Dependent) conçue par S. Ogawa (Ogawa et al., 1990). Les applications en neurophysiologie n’ont pas tardé à être publiées par de nombreux groupes et cette méthode qui a reçu le nom d’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique pour la distinguer de l’imagerie par résonance magnétique classique, purement morphologique, est devenue concurrente de la tomographie par émission de positons pour l’étude des processus cognitifs (Kwong et al., 1992 ; Ellermann et al., 1994 ; Blamire et al., 1992).

La méthode est détaillée dans un autre chapitre, mais il est cependant nécessaire de résumer les bases de l’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique pour permettre une comparaison avec la tomographie par émission de positons. Le principe de la méthode repose sur le fait que la déoxyhémoglobine confinée à l’intérieur des globules rouges est paramagnétique car elle possède quatre électrons non appariés, alors que l’hémoglobine est diamagnétique. La déoxyhémoglobine se comporte donc comme un traceur paramagnétique endogène présent dans le courant circulatoire. La fraction de l’hémoglobine désoxygénée présente dans les globules rouges circulants induit une différence de susceptibilité magnétique entre le sang et les tissus périvasculaires et contribue ainsi à diminuer le temps de relaxation transversale des protons de l’eau, ce qui schématiquement revient à diminuer localement l’homogénéité du champ magnétique statique produit par l’aimant. Si le débit sanguin régional ou le volume sanguin augmente par suite d’un recrutement capillaire ou d’une vasodilatation sans augmentation de l’extraction tissulaire d’oxygène, la concentration d’hémoglobine croît légèrement entraînant donc une diminution de l’effet paramagnétique de la déoxyhémoglobine ; ce qui se traduira par un accroissement du signal RMN. En fait cette augmentation de signal RMN est très faible (quelques pour cent) mais elle peut néanmoins être détectée, et ceci d’autant mieux que l’on emploie des champs magnétiques élevés (2 ou 3 Tesla) et des séquences d’écho de gradient ou d’écho-planar (Menon et al., 1992 ; Belliveau et al., 1992 ; Kim et al., 1993).

L’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique présente donc apparemment plusieurs avantages sur la tomographie par émission de positons. Elle ne nécessite pas d’injection de traceur radioactif ni de produit de contraste paramagnétique, elle peut être répétée autant de fois que l’on veut, elle peut s’effectuer dans des aimants à 1,5 Tesla utilisés en routine clinique même si des champs plus élevés soient préférables lorsqu’on utilise la technique d’écho-planar. De plus, elle associe directement l’information anatomique et l’information fonctionnelle puisqu’il s’agit d’une banale image en résonance magnétique du proton. Les inconnues qui subsistent sont de deux ordres. On ne connaît pas encore la limite en sensibilité qui est le paramètre fondamental lorsque l’on veut détecter des augmentations de débit qui ne dépassent pas quelques pour cent dans les activations cognitives. On ne connaît pas non plus avec certitude la nature du paramètre physiologique qui est mesuré. S’il est certain que le signal élémentaire est constitué par une augmentation de la concentration en hémoglobine par millilitre de tissu, on ne sait pas encore s’il s’agit d’une augmentation du débit sanguin (ce qui constitue le paramètre effectivement mesuré en tomographie par émission de positons), du volume sanguin capillaire ou seulement, comme le pensent certains auteurs, d’une dilatation des veines de drainage, auquel cas la localisation de la zone où le signal est augmenté ne correspondrait pas à celle où se trouve la population de neurones impliquée dans l’activation.

Pour résumer et situer l’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique par rapport à la tomographie par émission de positons, on peut dire que la résonance magnétique permet d’obtenir la cartographie cérébrale d’un paramètre physiologique qui n’est pas encore totalement précisé, mais qui représente vraisemblablement les changements de perfusion et/ou de volume sanguin régional. Sa portée est donc beaucoup plus limitée que celle de la tomographie par émission de positons mais, pour ce qui concerne les études d’activation, elle présente l’énorme avantage d’être totalement atraumatique et de ne pas même nécessiter l’injection de produit de contraste paramagnétique. L’acquisition d’images peut être répétée autant de fois que l’on veut, la seule limite étant l’immobilité du sujet à l’intérieur de l’aimant. L’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique présente également l’avantage d’une meilleure résolution temporelle (inférieure à la seconde) et d’une meilleure résolution spatiale (de l’ordre du millimètre) et elle peut être répétée de nombreuses fois (Le Bihan et al., 1995).

Néanmoins l’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique ne fournit aucune information sur la biochimie du cerveau, le paramètre mesuré étant seulement le changement d’un temps de relaxation des protons (Moonen et al., 1990). L’information biochimique peut, dans une certaine mesure, être obtenue par une technique fondée également sur la Résonance magnétique nucléaire, la Spectroscopie RMN in vivo (MRS ou Magnetic Resonance Spectroscopy) (Kauppinen et Williams, 1994 ; Shulman et al., 1993 ; Prichard et Rosen, 1994). La spectroscopie RMN permet de détecter dans des volumes de cerveau relativement importants (de l’ordre du millilitre) des composés contenant soit du phosphore, soit de l’hydrogène (autres que l’eau et les graisses) à condition d’être présents à des concentrations millimolaires. On peut ainsi observer sur les spectres localisés de proton les pics de la choline, de la créatine ou de l’acide N-acétyl-aspartique et sur les spectres du phosphore les pics de l’ATP, de la phosphocréatine, des phosphodiesters et des phosphates inorganiques. Il est aussi possible, comme en tomographie par émission de positons, d’injecter des molécules marquées, par exemple du glucose enrichi en carbone 13, un isotope stable (non radioactif) du carbone 12 (Prichard et Brass, 1992 ; Cohen et al., 1995). La différence fondamentale entre la spectroscopie par résonance magnétique et la tomographie par émission de positons réside dans le fait qu’il est nécessaire d’administrer des masses considérables de marqueur (de l’ordre de quelques grammes) pour avoir un rapport signal-sur-bruit suffisant en spectroscopie RMN, alors que seulement quelques microgrammes suffisent en tomographie par émission de positons. Ceci est dû à la très mauvaise sensibilité de la RMN (Syrota et Jehenson, 1991).

Une autre technique également d’introduction récente, la magnéto-encéphalographie ou MEG (Yamamoto et al., 1988), est également décrite en détail dans un chapitre suivant. Elle consiste à recueillir à la surface du scalp les variations de champ magnétique produits lors de la dépolarisation d’un ensemble de neurones (Sato et Balish, 1992 ; Papanicolaou, 1995). La magnéto-encéphalographie doit donc se comparer à l’électro-encéphalographie quantitative qui consiste à détecter sur le scalp à l’aide d’électrodes banales les courants électriques produits lors de la dépolarisation des neurones. La valeur des champs magnétiques produits par l’activité neuronale est extrêmement faible (de l’ordre de quelques milliardièmes de la valeur du champ terrestre) et se fait grâce à des détecteurs supraconducteurs (des SQUID) placés dans l’hélium liquide. Les systèmes actuels comprennent plus de cent capteurs répartis autour de la tête qui captent les variations de champ magnétique qui accompagne la dépolarisation et la repolarisation simultanée de centaines de milliers de neurones d’une région particulière du cerveau. L’activité de tous ces neurones est assimilé à un dipôle électrique unique. La localisation de ces dipôles, c’est-à-dire des zones activées, est plus facile avec la magnéto-encéphalographie qu’avec l’électro-encéphalographie car la propagation des courants électriques dans le cerveau dépend des propriétés diélectriques des milieux traversés alors que le champ magnétique se propage en ligne droite.

La magnéto- et l’électro-encéphalographie quantitative présentent, par rapport à la tomographie par émission de positons et à l’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique, l’intérêt d’une résolution temporelle considérablement plus élevée, ce qui permet d’étudier en temps réel les dépolarisations et repolarisations d’ensembles neuronaux. Cette résolution temporelle de l’ordre de la milliseconde est obtenue cependant au prix d’une relativement mauvaise résolution spatiale. La localisation des dipôles dans le cortex nécessite l’utilisation de modèles mathématiques qui sont encore loin d’être validés expérimentalement. Il est cependant d’ores et déjà certain que l’utilisation conjointe de la magnéto-encéphalographie, de la tomographie par émission de positons ou de l’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique va permettre de suivre l’activation dans le temps des multiples zones corticales qui sont activées lors des processus cognitifs (Frackowiak, 1994 ; Sergent, 1994 ; Raichle, 1994).




Le principe de la tomographie d’émission de positons

Les appareils de détection tomographique utilisent les caractéristiques particulières du rayonnement émis par les radioéléments émetteurs de positons à la suite de leur désintégration. Ils permettent de réaliser des images de coupes du cerveau qui représentent la distribution temporelle, régionale et quantitative de la molécule marquée administrée.

Ce dernier point différencie profondément la tomographie par émission de positons des autres méthodes d’imagerie comme la scanographie, l’échographie ou l’imagerie par résonance magnétique, parce qu’elle permet d’obtenir non seulement des images tomographiques de l’organe mais aussi la cartographie des concentrations locales de la molécule radioactive. Ces concentrations sont exprimées en nCi par centimètre cube de tissu ou en nmoles par centimètre cube de tissu puisque l’activité spécifique du traceur au moment de l’injection est parfaitement connue. La tomographie par émission de positons peut donc être considérée comme une méthode d’autoradiographie in vivo applicable chez l’homme. Elle présente en plus, par rapport à la méthode autoradiographique utilisée chez l’animal avec le 14C, le 3H ou l’125I l’avantage de permettre l’obtention séquentielle d’images en fonction du temps. Les nouvelles caméras permettent des acquisitions en trois dimensions avec une sensibilité considérablement accrue par rapport à celles de la génération précédente.

L’utilisation de la tomographie par émission de positons pour l’obtention d’images biochimiques ou physiologiques du cerveau humain requiert trois conditions : une molécule adéquate marquée à l’aide d’un isotope émetteur de positons, un instrument permettant d’obtenir des images de coupes de cerveau de façon atraumatique, et un modèle mathématique permettant de transformer les valeurs locales de radioactivité en paramètres tels qu’un débit, une vitesse de réaction chimique, la consommation d’un substrat ou la densité de récepteurs d’un neurotransmetteur. Pour qu’une molécule naturelle, comme un sucre ou un acide aminé, ou artificielle, comme un médicament, puisse être suivie à l’intérieur du cerveau de façon atraumatique, il faut qu’elle soit repérable de l’extérieur et par conséquent, qu’elle émette un rayonnement détectable.


Radio-isotopes émetteurs de positons

Parmi les 1 680 nucléides existant, il n’y en a que trois qui soient des isotopes du carbone, de l’oxygène et de l’azote et qui émettent un rayonnement gamma détectable à l’extérieur de l’organisme ; ce sont tous les trois des émetteurs de positons. Les radio-isotopes largement utilisés en physiologie, en biochimie ou en pharmacologie tels que le carbone 14 ou le Tritium ne peuvent pas être utilisés chez l’homme pour obtenir des images fonctionnelles puisqu’ils n’émettent pas de rayonnement détectable à l’extérieur de l’organisme, les électrons négatifs produits lors de la désintégration β– perdant en effet leur énergie cinétique après un très court trajet dans la matière. Les positons qui sont des électrons positifs émis lors de la désintégration β+ perdent eux aussi leur énergie cinétique après un certain nombre de collisions et ont également un parcours très court de l’ordre du millimètre dans la matière. Mais à la différence de l’électron, le positon qui a perdu son énergie cinétique est capturé par un électron négatif toujours présent dans la matière. La capture d’un électron positif (antimatière) par un électron négatif aboutit à leur annihilation instantanée et à l’émission de deux photons gamma émis simultanément dans deux directions opposées à 180° l’une de l’autre. Chacun des photons a une énergie de 511 keV calculée selon la relation E = m * c2 où m est la masse (identique) de l’électron ou du positon au repos et c la vitesse de la lumière. Les caractéristiques de l’émission de ces deux photons – simultanée et à 180° l’un de l’autre – permettent la localisation du radio-isotope et la mesure de sa concentration tissulaire.

La possibilité d’utiliser chez l’homme pour l’imagerie cérébrale des isotopes d’éléments fondamentaux comme le carbone, l’oxygène ou l’azote ouvre donc a priori des perspectives considérables. Ces isotopes ont cependant l’inconvénient d’avoir des périodes physiques très brèves : vingt minutes pour le carbone 11, dix minutes pour l’azote 13, deux minutes pour l’oxygène 15. Il faut donc produire ces radio-isotopes à l’endroit même où se trouve le sujet, en général à l’aide d’un cyclotron, et pouvoir synthétiser des molécules organiques en un temps très court grâce à des méthodes de radiochimie spécifiques. D’autres radio-isotopes émetteurs de positons sont également disponibles, tels le fluor 18, le brome 75 ou 76, le cuivre 64. Ces isotopes ont des périodes physiques plus longues (110 mn pour le fluor-18) et peuvent être utilisés dans certains cas, notamment pour l’étude de la consommation cérébrale avec le 18F-FDG. On remarque cependant qu’il n’existe pas d’isotopes de l’hydrogène ou du phosphore qui émettent des positons ; par contre ces noyaux qui ont des propriétés magnétiques sont détectables en résonance magnétique nucléaire (IRM ou MRS). Ceci illustre une autre complémentarité de ces techniques qui se complètent sans en général se concurrencer.




Les caméras à positons

Le fonctionnement des caméras à positons tire profit des caractéristiques particulières du rayonnement émis par ces radioéléments au cours de leur désintégration. Le principe de la détection elle-même est simple. On a vu que le positon émis par le radioélément se combine après un trajet de l’ordre du millimètre dans les tissus avec un électron négatif. Le négaton et le positon s’annihilent et leurs masses se transforment en énergie qui se manifeste sous forme de deux photons gamma émis simultanément à 180° l’un de l’autre avec une énergie de 511 keV (l’équivalent de la masse de l’électron au repos). Les systèmes de détection actuellement employés sont constitués d’anneaux de détecteurs à scintillation disposés selon une géométrie circulaire. Ces détecteurs sont en général des cristaux de germanate de Bismuth (BGO) qui ont un pouvoir d’arrêt élevé pour les photons de 511 keV et un bon rendement lumineux. D’autres matériaux ont été proposés comme le fluorure de Baryum (BaF2) qui équipe les caméras à temps de vol construites par le CEA. Les cristaux actuels sont en fait des blocs entaillés de façon à constituer par exemple 64 détecteurs individuels. La localisation d’un événement dans l’un de ces cristaux est faite grâce à 4 tubes photomultiplicateurs (PM) selon une logique identique à celle des gamma-caméras. Dans les anciennes caméras à positons il y avait autant de photomultiplicateurs que de cristaux ; ces cristaux avaient donc nécessairement une section plus large (et donc une résolution spatiale plus faible) ; de plus, la complexité de l’adaptation cristal-PM, l’électronique et donc le coût étaient plus élevés. Les blocs de détecteurs des caméras actuelles sont répartis sur plusieurs anneaux placés l’un à côté de l’autre dans l’axe longitudinal ; un anneau comprend plusieurs blocs de détecteurs (72 par exemple, soit 4 608 cristaux) et permet l’acquisition de plusieurs coupes. Les caméras actuelles permettent ainsi d’effectuer simultanément plus de 60 coupes de cerveau espacées de 2,5 mm avec un champ de vue axiale de 16 cm (ce qui permet de voir simultanément la totalité du cerveau depuis le sommet jusqu’au tronc cérébral). Tout dépend du nombre d’anneaux (32 par exemple) dont est munie la caméra et qui conditionne évidemment son coût d’achat.

Le principe de la détection est la coïncidence électronique. Les cristaux recueillent, on l’a vu, des photons gamma de 511 keV et les transforment en photons lumineux dont l’énergie va être amplifiée dans les tubes photomultiplicateurs de façon à atteindre un voltage suffisant pour permettre leur mise en forme et leur traitement ultérieur par l’électronique du système. Les cristaux en vis-à-vis géométrique sont reliés par paires électroniquement ; ils ne détectent un « événement » que s’ils recueillent simultanément (en coïncidence électronique) chacun un photon de 511 keV. Ceci permet de localiser la source d’émission sur la génératrice qui relie les deux cristaux. Si un seul des deux photons d’annihilation est détecté, la désintégration β+ n’est pas prise en compte. Malheureusement, des photons qui eux ne devraient pas être pris en compte le sont en fait. Deux désintégrations peuvent avoir lieu par hasard en même temps en deux points différents du cerveau et l’un des deux photons d’annihilation pour chacune de ces désintégrations peut atteindre un cristal. Dans ce cas de coïncidences fortuites, on localisera à tort une désintégration unique sur la génératrice reliant les deux cristaux. Une autre cause d’erreur est liée au rayonnement diffusé. L’un des photons émis lors de l’annihilation des deux électrons peut aussi changer de direction par suite d’une interaction par diffusion Compton avec un autre noyau du tissu. Les deux photons seront bien détectés en coïncidence mais l’un des deux détecteurs n’est pas aligné avec la droite qui passe par le point d’émission et le second détecteur.

La dimension des détecteurs conditionne évidemment la résolution spatiale ; on a vu comment dans les caméras actuelles on a pu réduire la largeur des cristaux à 4 mm en utilisant des blocs plus volumineux mais sciés sur une partie de leur hauteur. La résolution spatiale peut être appréciée en mesurant l’activité d’une fine source radioactive parallèle à l’axe longitudinal de la caméra et que l’on peut déplacer depuis le centre jusqu’à la périphérie de l’anneau. La réponse de la caméra est une courbe d’allure gaussienne que l’on appelle LSF (Line Spread Function). Cette LSF se caractérise en pratique simplement par sa largeur à mi-hauteur ou FWHM. On constate que la FWHM est plus petite au centre qu’à la périphérie, ce qui signifie que la résolution transaxiale ou transverse varie dans une coupe en fonction des coordonnées x, y du point d’émission.

Il faut noter que le point d’annihilation ne correspond pas exactement au point d’émission de la désintégration radioactive du fait de la longueur du trajet du positon dans la matière qui dépend de son énergie. Ce parcours moyen est plus grand pour le 15O que pour le 18F ; les images de H215O ont donc une résolution moins bonne que les images de 18F-FDG. Par ailleurs les deux particules ne sont pas toujours au repos lorsqu’elles s’annihilent, il en résulte que les photons ne sont pas rigoureusement émis à 180° l’un de l’autre, ce qui constitue une autre limite physique à la précision de la localisation de l’émission radioactive.

La reconstruction des images se fait grâce à un algorithme de rétroprojection filtrée analogue à celui utilisé pour la reconstruction des images scanographiques. L’exposé du principe de la reconstruction dépasse le cadre de ce chapitre et peut être trouvé dans de nombreux ouvrages de médecine nucléaire (Sorenson et Phelps, 1987 ; Moretti et al., 1991). Un point important concerne la définition des coupes. Une coupe tomographique donnée comprend les noyaux (et donc les molécules) qui donnent lieu lorsqu’ils se désintègrent à deux photons détectés simultanément par deux cristaux faisant partie d’une même couronne (coupe directe) ou par deux cristaux situés dans des couronnes adjacentes (coupe croisée). Les photons qui arrivent simultanément sur une couronne n et une couronne n + 2 ou n + 3 ne peuvent pas être détectés car ils sont arrêtés par de petites cloisons en plomb ou en tungstène placées entre les couronnes et que l’on appelle des septa. On verra plus bas leur autre rôle ainsi que leur influence néfaste sur la sensibilité (rapport de l’activité détectée sur l’activité émise) des caméras. La résolution de l’image reconstruite, qui est en pratique celle qui intéresse l’utilisateur de l’appareil, est différente de la résolution intrinsèque qui correspond à la seule résolution des paires de détecteurs individuels, elle est évidemment moins bonne puisqu’elle tient compte de l’ensemble des composants de l’appareil mais elle se mesure de la même façon.

Un intérêt majeur de la tomographie par émission de positons vis-à-vis d’autres méthodes d’imagerie telles que la SPECT, l’imagerie par résonance magnétique ou l’échographie ultrasonore est qu’il s’agit d’une méthode quantitative. Ceci est dû notamment au fait que l’on peut localiser en profondeur au sein du tissu la valeur de l’activité de la source radioactive. Les photons gamma qui arrivent au niveau des détecteurs ont perdu une partie de leur énergie car ils ont été plus ou moins absorbés durant leur parcours en fonction du coefficient d’atténuation du tissu et de l’épaisseur de tissu traversé (épaisseur qui diffère pour les deux photons). Ces coefficients d’atténuation varient selon la nature des tissus traversés (substance blanche, grise, liquide céphalo-rachidien des ventricules, os, muscle, graisse, peau). La carte de la distribution de ces coefficients d’atténuation peut être obtenue grâce à des acquisitions dites de transmission, qui consistent à acquérir des images du cerveau à l’aide d’une source externe de photons de 511 keV (du gallium 68) qui tourne autour de la tête du malade. Les photons du 68Ga sont atténués dans le cerveau comme ceux émis par le 15O présent à l’intérieur de celui-ci puisque tous les émetteurs de positons émettent après leur annihilation des photons ayant la même énergie de 511 keV. Ces scans de « transmission » sont effectués avant l’injection du traceur radioactif, bien qu’actuellement la transmission puisse être faite pendant ou après l’injection, ce qui contribue à réduire le temps de l’examen.

Un des éléments fondamentaux qui conditionne la qualité d’un examen en caméra à positons est le soin mis au contrôle de qualité de la machine. Il est nécessaire de vérifier au moins toutes les semaines les facteurs de calibration de la caméra en procédant à des acquisitions à l’aide de sources radioactives linéaires, planes et cylindriques qui permettent de tester l’homogénéité et la linéarité de la machine.

L’étude du rapport signal-sur-bruit de la caméra est un préliminaire à toute détection de signaux dans une image, par exemple à la mise en évidence de régions cérébrales activées lors d’une tâche motrice ou cognitive. On le mesure en enregistrant l’activité d’un cylindre contenant une source radioactive uniforme. Par définition, ce rapport S/N est donné par la formule classique suivante (Sorenson et Phelps, 1987) :

S/N = moyenne/déviation standard

ou encore :

S/N = [(Nombre d’événements détectés)1/2]/[1,2 × (nombre de pixels)1/4].

Un pixel (pour picture element) est un élément de l’image numérisée ; une image sur l’écran de visualisation ayant 128 points sur 128 points contient 16 384 pixels. Le voxel (volumic pixel) est une extension à trois dimensions du pixel. En tomographie par émission de positons, les dimensions d’un voxel peuvent être différentes dans les trois axes.

Le rapport signal-sur-bruit augmente avec le taux de comptage, proportionnellement à la racine carrée du nombre d’événements comme il est de règle dans toute statistique de comptage. Il ne peut évidemment pas être amélioré infiniment puisqu’on est limité par la quantité de radioactivité que l’on est en droit d’administrer à un sujet. Idéalement le rapport S/N devrait uniquement dépendre du nombre de coïncidences vraies qui sont recueillies par les détecteurs pour contribuer à l’image. L’efficacité de détection du système est donc d’une importance fondamentale. Deux sources de rayonnement contribuent à augmenter le bruit de l’image : le rayonnement diffusé que l’on essaie de corriger au maximum à l’aide d’une déconvolution, et les coïncidences fortuites qui sont corrigées en temps réel durant l’acquisition. On utilisait jusqu’à présent des septa en plomb ou en tungstène placés entre les anneaux afin d’arrêter les photons diffusés et les fortuits provenant de régions situées en dehors du plan transaxial considéré. La suppression des septa (en fait l’utilisation de septa rétractables grâce à des moteurs) dans les nouvelles caméras augmente considérablement le nombre de photons diffusés détectés. D’autres paramètres, comme la géométrie du système, affectent aussi le rapport signal-sur-bruit.




Les nouvelles caméras avec septa rétractables

La tomographie par émission de positons est caractérisée par une mauvaise statistique de comptage due en fait à une mauvaise utilisation des photons émis puisque, sur tous les photons émis de façon isotrope dans l’espace, on se contente de ne détecter que les photons qui arrivent sur les cristaux dans un angle solide très faible, limité par la hauteur des septa placés entre les anneaux de détection, pour permettre des reconstructions en deux dimensions. Les images 3D sont en fait de fausses images 3D qui résultent de la sommation de toutes les coupes 2D plus ou moins jointives, directes et croisées. D’où l’idée de D. W. Townsend d’effectuer des reconstructions réellement 3D en supprimant les septa interannulaires (Townsend et al., 1991). On peut ainsi recueillir tous les photons qui arrivent simultanément sur deux détecteurs de n’importe quelle couronne ; l’épaisseur d’une couronne (qui permet de localiser une tranche de l’organe de quelques millimètres d’épaisseur) est remplacée par la longueur d’un cylindre, c’est-à-dire 10 ou 20 cm. Cette nouvelle approche nécessite une nouvelle conception de la caméra, un nouvel algorithme de reconstruction et une informatique susceptible de traiter dans des temps acceptables un nombre impressionnant de données (Michel et al., 1991). Accessoirement, il faut être aussi capable d’archiver un nombre considérable d’images et de trouver les méthodes (et le temps) de les traiter. Toutes ces considérations expliquent que c’est seulement depuis 1994 que de telles caméras à positons sont disponibles commercialement.

L’un des problèmes à résoudre est l’augmentation d’un facteur 3 des photons diffusés lorsque les septa sont rétractés. La fraction de photons diffusés représente 46 % du nombre total de photons pour un seuil inférieur d’énergie placé à 380 keV (Townsend et al., 1991). La correction pour le rayonnement diffusé se fait en mode 3D à l’aide d’une technique de simulation. L’intérêt majeur de l’absence de septa est évidemment l’augmentation de l’efficacité de détection qui atteint un facteur d’au moins 5 après correction du rayonnement diffusé, ce qui permet, soit de réduire les doses injectées, soit d’améliorer le rapport signal sur bruit des images (Spinks et al., 1992).

Afin de mieux situer les performances de ces nouvelles caméras, on peut prendre l’exemple publié des performances d’une caméra proposée en 1993 constituée de 3 anneaux de 112 blocs de détection de BGO couvrant un champ axial de 15 cm et une ouverture utile de 50 cm (caméra permettant l’imagerie du cerveau aussi bien que du corps entier). Chaque bloc est découpé pour former des matrices de 8 × 7 pour former 24 anneaux de détecteurs de 784 cristaux chacun. La sensibilité totale (mesurée à l’aide d’un cylindre de 20 cm de long et de 20 cm de diamètre contenant du 68Ga) de la caméra avec septa est de 177 kcps/μCi/ml en acquisition 2D et passe sans septa (acquisition 3D) à 1460 kcps/μCi/ml. Le rayonnement diffusé est multiplié par 3 dans ces conditions (Wienhard et al., 1994). Le paramètre important pour l’utilisateur est la résolution. La résolution spatiale transaxiale (dans le plan de l’image) varie de 3,6 mm (FWHM) au centre à 4,5 mm à 10 cm du centre et 7,4 mm à 20 cm. La résolution axiale (dans l’épaisseur de la coupe) varie de 4 mm au centre et passe à 6,7 mm à 20 cm du centre (Wienhard et al., 1994).

On voit donc qu’en dépit de l’augmentation du rayonnement diffusé, la résolution s’est encore améliorée grâce à des progrès techniques mais surtout la sensibilité a été multipliée par un facteur de plus de huit, elle est de l’ordre de 1 million de coups par seconde pour une source de 1 μCi/ml après soustraction du diffusé. Par ailleurs, l’augmentation de la vitesse de calcul des ordinateurs et la baisse concomitante de leur prix ont permis de reconstruire les images 3D dans des temps acceptables pour l’utilisateur, par exemple neuf minutes pour une série de 63 coupes de 128 × 128, ce temps incluant les corrections de normalisation, temps mort de l’électronique, atténuation et décroissance radioactive.

La tomographie par émission de positons peut donc être considérée comme une méthode d’autoradiographie in vivo applicable chez l’homme. Elle présente en plus, par rapport à la méthode autoradiographique utilisée chez l’animal avec le 14C, le 3H ou l’125I l’avantage de permettre l’obtention séquentielle d’images en fonction du temps. De plus, grâce à des modèles mathématiques compartimentaux linéaires ou non linéaires on peut transformer les valeurs de concentrations radioactives mesurés en fonction du temps en des valeurs de paramètres physiologiques ou biochimiques : débit sanguin cérébral régional, consommation cérébrale régionale d’oxygène ou de glucose, densité locale de récepteurs de neurotransmetteurs, constantes de vitesse d’un substrat vis-à-vis d’une enzyme ou d’un ligand vis-à-vis d’un récepteur, constantes cinétiques d’un médicament… (Delforge et al., 1993 ; Delforge et al., 1995).




Exemples de traceurs utilisés

La tomographie par émission de positons permet théoriquement de suivre la localisation et le devenir de n’importe quelle molécule (substrat, neurotransmetteur, hormone, médicament, enzyme) à condition de savoir la marquer à l’aide d’un isotope émetteur de positons (Mazière et Mazière, 1994).

• L’oxygène 15 est utilisé pour marquer l’O2, le CO2, le CO ou l’eau, molécules permettant l’étude in vivo de la consommation d’oxygène tissulaire, du débit sanguin local et du volume sanguin régional. Ces dernières années une molécule très simple, l’eau marquée par l’oxygène 15 a pris une importance toute particulière comme on le verra, car elle permet d’obtenir une cartographie de la perfusion sanguine du cerveau (Fox et al., 1984 ; Fox et al., 1985b). La mesure de débit ne demande qu’une minute. L’oxygène 15 ayant une période physique très courte (2 mn), il est donc possible de répéter les injections toutes les quinze minutes afin de comparer les valeurs régionales du débit sanguin lors de diverses tâches cognitives.

• Le carbone 11, produit généralement sous forme de 11CO2, est incorporé par les méthodes de la chimie organique, de l’enzymologie ou par synthèse biologique dans toute une série de molécules intéressant le métabolisme des sucres (glucose, O-méthyl-glucose, désoxy-glucose), des lipides (acide palmitique), des protéines (acides aminés, peptides, protéines…) des neurotransmetteurs (dopamine, sérotonine, DOPA, acétylcholine, etc.), des médicaments (érythromycine, diphénylhydantoïne…) et des ligands agonistes ou antagonistes des récepteurs des neurotransmetteurs (qui sont souvent utilisés également en thérapeutique : kétansérine, chlorpromazine, raclopride, flumazenil, alprazolam…) (Mazière et al., 1992 ; Mazière, 1995).

• L’azote 13 peut être produit sous forme de N2 ou de NH4OH. Dans ce dernier cas, il se prête aisément au marquage des acides aminés par voie enzymatique.

• Le fluor 18 produit sous forme de 18F2 ou de H18F, peut être incorporé dans des sucres (Fluorodeoxyglucose ou FDG), des acides gras, des acides aminés ou des médicaments conduisant ainsi à des analogues de ces molécules dont le comportement in vivo est souvent identique à la molécule native. Il est aussi utilisé pour le marquage de ligands spécifiques en particulier de neuroleptiques, antagonistes des récepteurs dopaminergiques.

• Le brome 75 ou 76 fixé sur des médicaments ou des ligands spécifiques, permet la réalisation d’études pharmacologiques et d’études de récepteurs ; ainsi la 76Br-Lisuride permet d’obtenir des images remarquables de la distribution des récepteurs dopaminergiques cérébraux.




Intérêt particulier des émetteurs à vie brève

Si la période physique brève des radio-isotopes émetteurs de positons du carbone, de l’azote et de l’oxygène pose de nombreux problèmes et entraîne une complexité dans la méthodologie (cyclotron, laboratoires de radiochimie plus ou moins automatisés…), elle n’en présente pas moins deux intérêts majeurs pour leur utilisation chez l’homme. En raison de leur courte période et des réactions nucléaires qui leur donnent naissance, ces radioéléments sont produits avec une radioactivité spécifique très élevée (de l’ordre de 1 000 Ci/mmole). Il en résulte qu’ils pourront être utilisés pour marquer des molécules dans des conditions telles que la masse injectée sera négligeable. En pratique, les conditions de l’utilisation d’un traceur sont donc remplies et des molécules même relativement toxiques pourront donc être injectées chez l’homme. Pour les mêmes raisons on peut injecter des quantités de radioactivité relativement faibles ; la dose reçue est de l’ordre de celle occasionnée par un examen radiologique standard, ce qui autorise ces examens chez le volontaire sain et chez l’enfant malade.

Par ailleurs, la dose de radiation délivrée à l’organisme au cours d’une étude utilisant ces radioéléments est faible, du même ordre de grandeur que celle généralement admise en radiodiagnostic. Il est donc licite d’utiliser la tomographie par émission de positons dans un but diagnostique chez l’enfant après une étude dosimétrique soigneuse.




Mesure du métabolisme tissulaire régional

La tomographie par émission de positons permet d’obtenir in vivo des images qui représentent la distribution des valeurs d’un paramètre physiologique au sein d’une coupe de tissu. Plusieurs paramètres sont couramment évalués. Au niveau du cerveau, il est possible de mesurer par exemple le volume sanguin et le débit sanguin cérébral régional, la consommation régionale tissulaire d’oxygène et de glucose, la synthèse protéique tissulaire, le pH intracellulaire. Toutes ces méthodes ont en commun l’injection d’un traceur radioactif adéquat et l’utilisation d’un modèle mathématique basé sur une analyse cinétique compartimentale. On peut en pharmacologie étudier les modifications d’un débit ou d’une voie métabolique induites par l’administration d’un médicament au niveau du cerveau et ainsi corréler l’action d’un médicament sur une fonction cognitive avec un changement de perfusion ou de métabolisme d’une aire corticale ou sous-corticale.


Mesures du débit sanguin cérébral et de la consommation régionale d’oxygène

Le débit sanguin cérébral régional peut être calculé grâce à l’injection d’un embol d’eau marquée à l’15O et de mesures de la radioactivité en continu dans le sang artériel pendant quarante à quatre-vingt-dix secondes. C’est la méthode actuellement la plus utilisée pour les études d’activation fonctionnelle. Le principe du calcul du débit sanguin par injection d’un embol d’eau marqué à l’aide de 15O a été établi en fait depuis de nombreuses années (Huang et al., 1983 ; Herscovitch et al., 1983 ; Raichle et al., 1983). Il repose en effet sur la technique autoradio-graphique proposée par Kety pour mesurer le débit sanguin cérébral local chez l’animal (Kety, 1960). On considère que les échanges d’eau entre le sang et le tissu cérébral peuvent être décrits par un modèle à deux compartiments, l’un correspond au secteur intravasculaire, l’autre au secteur tissulaire cérébral. Les échanges d’eau marquée entre le compartiment vasculaire et le compartiment tissulaire sont caractérisés par une constante de vitesse K1 qui a les dimensions d’un débit régional (ml/mn/100 g de tissu). C’est ce paramètre que l’on cherche à mesurer dans chaque pixel ou dans chaque région d’intérêt (ROI) de l’image. Les échanges d’eau marquée entre le compartiment tissulaire et le compartiment vasculaire sont caractérisés par une constante de vitesse k2 qui s’exprime en mn–1 comme une fréquence (c’est la probabilité de sortie de l’eau par unité de temps). Les caméras actuelles permettent d’acquérir des images toutes les secondes et rendent donc possibles des études cinétiques en suivant la variation d’activité cérébrale qui suit l’injection intraveineuse d’un embol de H215O. Pour calculer K1 il est nécessaire de connaître la fonction d’entrée du traceur dans le cerveau, c’est-à-dire l’évolution de la concentration artérielle de H215O. En effet l’évolution temporelle de la radioactivité cérébrale dépend de l’évolution de la radioactivité sanguine qui, en pratique, ne peut pas être assimilée à une impulsion de durée infiniment courte. La courbe d’activité cérébrale observée est la convolution de la fonction d’entrée artérielle réelle et de la courbe cérébrale que l’on aurait observée si la fonction d’entrée était représentée par une distribution de Dirac. Cette fonction d’entrée peut être connue grâce à des prélèvements rapides de sang dans une artère, en pratique on les effectue grâce à un cathéter que l’on place avant l’examen dans une artère radiale. Le sang est prélevé à intervalles réguliers et la radioactivité est mesurée immédiatement dans un compteur γ compte tenu de la décroissance radioactive très rapide du radioélément. Il est préférable en fait de mesurer la radioactivité en continu en faisant passer le sang prélevé à l’aide d’une pompe devant un petit détecteur β+ protégé de la radioactivité du sujet qui est tout à côté par un blindage en plomb. Les paramètres du modèle peuvent être alors ajustés selon une méthode de moindres carrés et le critère de Marquardt et leur erreur standard est calculée.

L’intérêt de la mesure du débit sanguin régional avec l’eau marquée à l’15O est qu’elle est rapide et répétable. Elle a été validée chez le babouin dans des conditions de débit variable en modifiant la pCO2 de l’animal pour des débits allant de 30 à 100 ml/mn/100 g. Elle a également été comparée à d’autres techniques in vivo utilisant des traceurs tels que le 133Xe ou le 11C-butanol ou à des techniques in vitro avec la 14C-iodoantipyrine. La méthode cinétique permet aussi de mesurer le coefficient de partage sang/tissu (p) de l’eau dans chaque pixel car l’eau ne diffuse pas librement dans le tissu cérébral ; p, obtenu en divisant K1 par k2, est égal à environ 0,75 ml/ml de tissu. Il est important de tenir compte du coefficient p dans le modèle afin de ne pas sous-estimer la valeur du débit calculée lorsque le débit est élevé.

La mesure de la consommation cérébrale régionale d’oxygène (CMRO2) peut se faire grâce à l’inhalation continue de CO2 puis d’O2 marqués à l’15O. Les molécules marquées arrivent directement du cyclotron et sont inhalées par le malade dont la tête a été positionnée au milieu de l’anneau de détecteurs de la caméra à positons. Du fait de la période physique très courte du traceur (2 mn), un état stationnaire (où la concentration radioactive du sang et des tissus est stable) est atteint en huit à vingt minutes. L’inhalation de C15O2 conduit au marquage de l’eau sanguine du fait de la présence d’anhydrase carbonique qui transforme le CO2 en C15O3H2 puis en H215O. L’H215O ainsi formée in vivo va se distribuer dans les tissus en proportion de leur perfusion. Lors de l’inhalation de 15O2, le traceur est fixé par l’oxyhémoglobine et transporté aux tissus où il est prélevé et immédiatement utilisé dans la chaîne respiratoire pour former in situ de l’H215O, produite ainsi en proportion de la consommation locale d’oxygène (CMRO2). A partir des images obtenues et de la teneur en oxygène du sang artériel, il est facile de produire des images qui représentent point par point dans la section considérée la valeur du débit sanguin régional, de l’extraction d’oxygène et de la CMRO2.




Mesure de la consommation régionale cérébrale de glucose

Il serait possible d’utiliser directement le D-glucose marqué au 11C pour mesurer la consommation cérébrale de glucose mais le glucose est rapidement métabolisé en 11CO2 par le cycle de Krebs au niveau de tous les organes. Il en résulterait dans le cerveau une recirculation de 11CO2 provenant de tous les organes, ce qui rend complexe l’interprétation des données. L’utilisation du fluoro-2-déoxy-D-glucose marqué au fluor 18 (18F-FDG) permet de mesurer plus simplement la consommation locale de glucose (CMRGlu) : son principe est l’application à l’homme de la méthode autoradiographique de Sokoloff utilisant le 14C-2-DG (Sokoloff et al., 1977 ; Phelps et al., 1978). Après avoir traversé la barrière hémato-encéphalique en utilisant le même système transporteur que le D-glucose, les molécules de l’analogue du glucose subissent la phosphorylation pour devenir du 18F-déoxyglucose-6-phosphate mais ne peuvent entrer dans aucune voie métabolique : elles restent donc sous cette forme, d’autant plus que l’activité phosphatasique cérébrale est négligeable. L’accumulation de 18F-déoxyglucose-6-phosphate dans une région cérébrale est donc d’autant plus grande que la consommation locale de glucose par le tissu est plus élevée. Les images cérébrales, enregistrées quarante à soixante minutes après injection i.v. de 18F-FDG, sont transformées en images représentant la CMRGlu grâce à un modèle mathématique qui tient compte des différences de comportement biochimique du FDG et du D-glucose (Reivich et al., 1979). En effet, les vitesses maximales et les constantes de Michaëlis vis-à-vis de l’hexokinase diffèrent pour les deux substrats. La limitation essentielle de cette méthode tient justement à la difficulté de cette correction en tissu pathologique. L’utilisation de cette méthode chez des volontaires sains a permis les premières études d’activation en tomographie par émission de positons (Phelps et al., 1981 ; Phelps et Mazziotta, 1985).








La localisation des fonctions cérébrales « in vivo »

Des localisations cérébrales correspondant à des commandes sensori-motrices ont été clairement mises en évidence, à partir des travaux de Broca, dans la deuxième partie du XIXe siècle (Harrington, 1990). Des milliers d’observations anatomocliniques ont permis depuis lors de relier des déficits moteurs ou sensoriels, des troubles du langage, de la mémoire ou du comportement à des zones plus ou moins bien localisées dans certaines parties du tronc cérébral, du cervelet ou des hémisphères cérébraux.

Les quarante dernières années ont vu le développement de nouvelles techniques d’observation post mortem basées notamment sur la microscopie optique ou électronique associée à des colorations spécifiques des neurones ou à des mesures de radioactivité qui montrent la présence de molécules particulières dans des cellules bien identifiées.

La tomographie par émission de positons, qui utilise souvent les mêmes molécules, mais marquées avec le carbone 11, le fluor 18 ou l’azote 13 au lieu du carbone 14 ou du tritium, permet une neuroanatomie fonctionnelle dont les bases sont cette fois le cerveau humain vivant. Il est ainsi possible par exemple d’étudier la voie dopaminergique et de détecter des anomalies en clinique (maladie de Parkinson, schizophrénie…), aussi bien que le mode d’action de médicaments (neuroleptiques, antidépresseurs…), au niveau de la libération de dopamine, de sa liaison sur les divers sous-types de récepteur, de sa recapture, de son catabolisme (Weeks et Brooks, 1994 ; Dolan, 1995). La tomographie par émission de positons permet tout aussi bien la caractérisation de la voie GABAergique, sérotoninergique, l’étude des récepteurs des opiacés ou de l’acétylcholine ou encore la mesure de la concentration tissulaire d’enzymes comme l’acétylcholinesterase ou la mono-aminoxydase (Frost, 1992 ; Ritter et Jones, 1995). Nous ne reviendrons pas sur cet aspect spécifique de la tomographie par émission de positons puisque ce chapitre est essentiellement consacré aux études physiologiques d’activations cérébrales mais il faut se souvenir que la possibilité d’étudier de façon non invasive la neurochimie du cerveau humain distingue profondément la tomographie par émission de positons de l’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique. Cet abord est cependant possible avec les limitations que l’on a vues en utilisant le SPECT et la spectroscopie RMN.


Le principe de mise en évidence de zones corticales localisées lors d’activations

L’activité neuronale dans une région du cerveau s’accompagne d’un accroissement de la consommation de glucose et d’oxygène dans la même zone, et comme le glucose et l’oxygène sont fournis par l’apport sanguin (il n’y a pratiquement pas de réserve de glucose sous forme de glycogène dans le cerveau, contrairement au foie), il existe une corrélation entre la consommation locale de glucose ou d’oxygène et le débit sanguin local (Lou et al., 1987). Finalement, toute modification de l’activité fonctionnelle d’un ensemble de neurones d’une région du cerveau doit être corrélée à une modification du débit sanguin dans la même région, ce qui, en fait, est un résultat bien ancien puisque publié par Roy et Sherrington en 1890 dans le Journal of Physiology de Londres (Roy et Sherrington, 1890). Réciproquement, il doit être possible de mettre en évidence les régions du cerveau spécifiquement impliquées lors d’une activation sensorielle, motrice ou cognitive en repérant les zones où se produit un accroissement du débit sanguin (Jueptner et Weiller, 1995). C’est précisément ce que permettent de faire la tomographie par émission de positons depuis 1985 grâce aux injections d’eau marquée à l’oxygène 15 et l’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique depuis 1991 (Raichle, 1994 ; Cohen et al., 1995).




La mise en évidence de localisations cérébrales à l’aide de l’imagerie

La première mise en évidence d’une augmentation de débit cérébral localisée lors d’une activité motrice est due à N. Lassen et D. H. Ingvar qui utilisaient une injection intracarotidienne de 133Xe et un dispositif spécialisé (un ensemble de détecteurs à cristaux d’iodure de sodium placés autour du crâne) (Ingvar, 1975). En dépit d’une sensibilité faible et d’une résolution spatiale évidemment très médiocre, ces auteurs ont pu mettre en évidence une augmentation de débit sanguin localisé au cortex moteur du côté opposé au mouvement de l’index d’une main (Lassen et al., 1978). La méthode a été appliquée ensuite avec succès à des tâches cognitives (Orgogozo et Larsen, 1979 ; Raichle, 1994).

M. E. Phelps, D. E. Kuhl et J. C. Mazziotta à l’Université de Californie à Los Angeles ont montré en 1981, pour la première fois chez l’homme grâce à la tomographie par émission de positons et à l’utilisation d’un analogue du glucose, le fluorodéoxyglucose (FDG) marqué au fluor 18, que des stimulations visuelles entraînent une augmentation de la consommation de glucose dans le cortex occipital (Phelps et al., 1981). Du fait de la période de cent dix-huit minutes de l’isotope, il est impossible de répéter les stimulations chez le même sujet, ce qui réduit l’intérêt en recherche chez le sujet sain, mais la technique peut demeurer intéressante chez le malade.

En fait l’essentiel des résultats a été obtenu ces cinq dernières années en tomographie par émission de positons grâce à une méthode de mesure originale du débit sanguin cérébral utilisant, comme on l’a vu, l’eau marquée à l’oxygène 15. Cette méthode a été proposée, validée et appliquée en neurosciences par Marcus E. Raichle de l’Université Washington de Saint-Louis (Raichle, 1994). Elle s’est depuis généralisée dans tous les centres de tomographie par émission de positons et a permis des percées conceptuelles importantes dans des disciplines telles que la psychologie ou la linguistique.

On effectue chez le sujet 6 à 12 injections intraveineuses de 20 à 50 mCi de H215O toutes les quinze minutes. Avant l’injection suivante on peut donc considérer que, compte tenu de la période de deux minutes de l’15O, il ne reste plus d’activité dans le cerveau. Des images séquentielles sont acquises toutes les secondes pendant quarante à quatre-vingt secondes selon les auteurs. Le débit sanguin régional peut être calculé dans chaque pixel de l’image à condition de connaître la concentration radioactive de l’15
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