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Actuellement, les acquisitions d’Imagerie fonctionnelle cérébrale par Résonance
Magnétique (IRMf) sont généralement réalisées avec la séquence d’Imagerie Echo
Planaire (EPI), proposée par Sir Peter Mansfield [Mansfield1977]. Cette séquence
permet l'acquistion d’'un ensemble de coupes bidimensionnelles, couvrant le cerveau
entier, avec une résolution spatiale d’environ 3 mm et une résolution temporelle de
Pordre de 1 & 2 secondes. Cette méthode est donc bien adaptée a ’étude exploratoire
du cerveau, c’est a dire a la détection des activations cérébrales et a la cartographie
des régions activées. Néanmoins, avec le développement de I'TRMf événementielle
[Rosen1998| et l'intérét pour la dynamique de la réponse cérébrale qui en a résulté
[Formisano2003, [Ciuciu2003, Bellgowan2003, [Wager2005], des méthodes d’acquisition a
plus haute résolution temporelle sont attendues par les chercheurs en neurosciences.

La résolution temporelle des acquisitions IRMf peut étre significativement améliorée
par l'utilisation de la séquence d’Imagerie Echo Volume (EVI), également proposée par
Sir Peter Mansfield [Mansfield1977]|, qui réalise I'acquisition tridimensionnelle d'un vo-
lume a la suite d’une seule impulsion d’excitation. Plusieurs applications de ’EVI a 'IRM
fonctionnelle cérébrale ont déja été décrites ([Mansfield1995] [Yang1997, [Zwaag2000]).
Comparé a 'EPI, 'EVI offre de nombreux avantages pour les études IRMf. Premié-
rement, 'EVI permet d’atteindre une résolution spatiale environ dix fois meilleure
qu’en EPI puisqu’un volume peut étre acquis en 200 ms environ. Deuxiémement, 'EVI
réalise une acquisition 3D "instantanée", il n’est donc pas nécessaire de corriger les
décalages temporels entre les coupes, comme c’est le cas en EPI. De plus, ’acquisition
"instantanée" réduit le risque de mouvement du sujet pendant l'acquisition d’un
volume. Ces deux derniéres propriétés simplifient beaucoup le post-traitement des
données d’TRMf. Troisiemement, 'acquisition 3D réduit D'effet d’"entrée de coupe",
souvent responsable de la détection d’activations artéfactuelles d’origine vasculaire, en
particulier aux champs magnétiques inférieurs a 3.0 T [Lu2002].

Néanmoins, 'EVI n’est pas utilisé actuellement dans les laboratoires de neuros-
ciences, puisque la séquence n’est pas disponibles sur les imageurs actuels. Cet état de
fait s’explique par les performances importantes des gradients de champs magnétiques
qui sont nécessaires a l'acquisition de volumes EVI dans de bonnes conditions. En
effet, avec les imageurs actuels, 'acquisition de volumes importants et isotropes, a
une résolution spatiale pertinente, nécessite des trains d’échos trés longs. Des pertes
de signal par déphasage intra-voxel sont donc inévitables ainsi que des distortions
géométriques importantes, en raison de la faible largeur spectrale par voxel dans la
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troisitme direction. Pour contourner ces difficultés, les études précédentes en EVI se
sont orientées vers l'acquisition de volumes fortement anisotropes, afin de favoriser
la direction d’encodage de fréquence, la moins cofliteuse en temps d’acquisition. Par
exemple, un volume de dimensions 192 x 96 x 12 mm? peut étre acquis avec une matrice
de 64 x 32 x 8 points [Zwaag2006|, ce qui permet d’obtenir une résolution spatiale élevée
et un rapport signal sur bruit suffisant pour la détection des activations cérébrales.
Néanmoins, cette géométrie n’est pas adaptée a toutes les études, et en raison du faible
nombre de points acquis selon la troisiéme dimension, la transformation de Fourier se-
lon cette direction n’est pas un trés bon estimateur de I’aimantation de 'objet [Kay1981].

Dans ce contexte, nous avons cherché a développer une méthode d’acquisition
pour 'IRMf, qui permette I'acquisition "instantanée" d’un volume isotrope couvrant
une grande partie du cerveau humain. Afin de limiter les distortions et les pertes de
signal, cet objectif a été atteint en combinant I'EVI avec l'imagerie paralléle selon
deux dimensions [Weiger2002| et la réduction du champ de vue comme proposé dans
[Yang1997], [Zwaag2006]. Ainsi, a 1.5 T, un facteur d’accélération égal & 4 peut étre
appliqué et un volume mesurant 120 x 120 x 144 mm? est acquis en 200 ms avec une
résolution spatiale isotrope de 6 mm. Cette résolution spatiale est moins élevée que
celle atteinte par certaines études précédentes & 3 T (3 x 3 x 1.5 mm? [Zwaag2006]),
néanmoins, elle reste pertinente pour les études IRMf dans lesquelles un lissage spatial
de l'ordre de 8 mm est généralement appliqué afin de permettre les comparaisons
inter-sujets. De plus, 'implémentation de la séquence sur des imageurs a plus hauts
champs magnétiques (3T et 7T), avec des gradients plus élevés et plus rapides et un
plus grand nombre de canaux d’acquisition en paralléle, devrait permettre d’élargir le
champ de vue couvert et d’améliorer la résolution spatiale.

Ce mémoire décrit le développement et la validation de 'EVI localisé paralléle.
La premiére partie présente le contexte dans lequel s’inscrit ce travail, c’est a dire 1'ori-
gine et les caractéristiques du contraste utilisé en TRMf, le principe et les limites de
Pacquisition EPIL, et la détection des activations. Certains développements récents visant
a améliorer 'acquisition ou 'analyse des données fonctionnelles sont aussi décrits.
La deuxiéme partie présente la séquence EVI modifiée utilisée, ainsi que la premiére
étape de développement qui a consisté a optimiser tous les parameétres de cette séquence
pour 'acquisition de volumes isotropes. Les méthodes utilisées pour estimer la stabilité
du signal dans les séries temporelles sont ensuite présentées ainsi que les résultats obte-
nus en EVI et, & titre de comparaison, en EPI. L’adaptation d’un module de réduction
du champ de vue a 'EVI, et ’évaluation des performances de ce module sont ensuite
décrites. Puis, les difficultés recontrées lors de 'adaptation de la reconstruction paralléle
a 'EVT localisé sont détaillées, ainsi que les solutions apportées et les résultats obtenus.
Les différentes études fonctionnelles menées afin de valider la détection des activations
cérébrales en EVI localisé paralléle sont décrites dans une troisiéme partie, qui présente
aussi une rapide comparaison des propriétés de 'EVI localisé paralléle avec celles de
I’EPI. Finalement, quelques applications potentielles de I'EVTI localisé paralléle a 1’étude
de la dynamique de la réponse cérébrale sont illustrées.
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Cette partie bibliographique est constituée de trois chapitres qui résument le
contexte scientifique de ce travail de thése. Le chapitre [1| présente les origines physiques
et physiologiques du contraste permettant la détection de I'activité cérébrale en Imagerie
par Résonance Magnétique. La séquence la plus couramment utilisée pour 'acquisition
des images fonctionnelles, est aussi décrite, ainsi que les méthodes statistiques utilisées
pour l'analyse de l'activité cérébrale. Aprés avoir commenté les limites des méthodes
actuelles et les questions encore ouvertes a propos de linterprétation des résultats
fonctionnels, nous nous intéressons ensuite au chapitre [2] & certains développements
récents concernant d’une part, 'amélioration de 'acquisition des données fonctionnelles
(en termes de résolution spatiale ou temporelle, ou de sensibilité réduite & certains
artéfacts) et d’autre part, le développement de nouvelles méthodes d’analyse statistique,
afin de caractériser différemment 'activité cérébrale.

Afin de faciliter la lecture de cette thése, cette premiére partie contient uniquement
les repéres bibliographiques nécessaires & la compréhension du travail effectué. En an-
nexe, le lecteur intéressé pourra trouver plus de détails concernant la méthodologie de
I’acquisition IRM (]E et les différents types de séquences , la conception des impul-
sions radiofréquences (B.1][B.2[B.3)), 'algorithme Shinnar-Le Roux (B.4) et les impulsions
spectrospatiales , ainsi que les tests statistiques utilisés en IRM fonctionnelle .
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Chapitre 1

Imagerie par Résonance Magnétique
fonctionnelle cérébrale

De plus en plus utilisé aujourd’hui, le terme imagerie fonctionnelle désigne, par
opposition a imagerie anatomique, les méthodes d’imagerie médicale permettant
d’étudier la fonction de différents organes, c’est a dire les processus biologiques d’ordre
physiologiques, métaboliques ou cognitifs qui ont lieu dans ces organes, éventuellement
a l'aide d’un marqueur biologique. L’imagerie fonctionnelle regroupe, par exemples,
I'imagerie des neurotransmetteurs dans ’étude des maladies neurodégénératives en
TEP (Tomographie par Emission de Positons), la quantification des métabolites pour la
caractérisation des tumeurs cérébrales en spectroscopie RMN et les nouvelles méthodes
d’imagerie génétique utilisant la spécificité de la relation anticorps-antigéne pour
détecter ou caractériser certaines tumeurs. L’électro-encéphalographie (EEG) et la
magnéto-encéphalographie (MEG) sont aussi des méthodes d’imagerie fonctionnelle, qui
permettent de cartographier 'activité cérébrale. EEG et MEG mesurent respectivement
les différences de potentiels et les champs magnétiques créés par l'activité simultanée
d’un grand nombre de neurones de méme orientation.

L’Imagerie Fonctionnelle par Résonance Magnétique (ou IRMf) permet aussi
d’obtenir la cartographie des zones de cortex cérébral qui s’activent sous l'effet d’un
stimulus donné (visuel, auditif, tactile, cognitif ...), ce qui en fait un outil trés utile
pour les neurosciences cognitives [Kim1997|. Des études en IRMf sont aussi menées
en psychiatrie, étant donné que le signal d’activation fonctionnel varie en fonction
des pathologies (dépression sévére, schizophrénie, autisme, maladie de Parkinson ...)
|[Esposito2003]. Par ailleurs, I'TRMf est aussi utilisée pour I’évaluation pré-opératoire
des fonctions cérébrales (langage, mouvement, mémoire...) risquant d’étre lésées par
I'opération chirurgicale d’une tumeur ou d’une lésion épileptique [Anderson2006].

Chacun des types d’imagerie fonctionnelle cités précédemment repose sur le couplage
entre une grandeur physique mesurable (émission radioactive, déplacement chimique
a lintérieur d’un spectre, émission de rayonnements, ou champs électro-magnétiques)
et un processus physiologique. Ainsi, la consommation accrue de glucose dans les
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tumeurs cancéreuses permet leur identification a l'aide d’un analogue radioactif du
glucose (le Fig-fluoro-desoxy-glucose). L'TRMf repose sur la variation de susceptibilité
magnétique de la molécule d’hémoglobine du sang lors d’une activation cérébrale. Le
champ magnétique local subit donc une perturbation, entrainant une modification
du signal IRM local. Ces mécanismes physiques sont détaillés au chapitre [1.1, ainsi
que les processus physiologiques qui ont lieu lors d’une activation cérébrale. Ce cha-
pitre présente aussi les interrogations qui subsistent a propos de l'interprétation des
résultats d’TRMf, malgré bientot vingt ans d’application de cette technique [Heeger2002].

Contrairement & l'imagerie anatomique pour laquelle la rapidité d’acquisition
n’est pas la contrainte principale, 'TRMf nécessite 1'acquisition trés rapide d’images
successives du cerveau afin de suivre I’évolution de la réponse cérébrale avec la meilleure
résolution temporelle possible. C’est pourquoi des méthodes d’acquisition particuliéres
lui sont dédiées. La séquence d’acquisition la plus utilisée pour les études fonctionnelles
est 'Tmagerie Echo Planaire (EPI), dont le principe, les performances, et les limites sont
présentées au chapitre [1.2]

Comme pour la plupart des méthodes d’imagerie fonctionnelle, la variation de signal
mesurable en IRMf est faible, de 'ordre de quelques centiémes du signal moyen au repos
et du méme ordre de grandeur que le bruit d’acquisition. Des méthodes statistiques sont
donc utilisées pour détecter les activations de maniére robuste. Le pouvoir statistique de
ces méthodes est amélioré par la répétition de la stimulation. C’est pourquoi une acqui-
sition d'TRMf (ou session) dure typiquement quelques minutes durant lesquelles, selon
la résolution temporelle, plusieurs centaines & plusieurs milliers d’images sont acquises.
[’organisation des répétitions du (ou des) stimulus durant une acquisition d’TRMf est
appelée le paradigme et influe aussi sur le pouvoir de détection. Les approches statis-
tiques les plus utilisées en IRMf sont présentées au chapitre [1.3] ainsi que les modéles
théoriques de 'activation cérébrale sous-jacents a chacune de ces approches.

1.1 Effet BOLD ("Blood Ozygen Level Dependent")

1.1.1 Principe physique
Propriétés magnétiques de ’hémoglobine :

L’hémoglobine est une protéine présente en grande quantité dans le sang (14.0 a
17.0 g/100 mL chez 'homme adulte). Située dans les globules rouges, elle donne au
sang sa couleur et réalise le transport de 'oxygéne. Elle peut exister sous deux formes :
Hb (hémoglobine désoxygénée) et HbO, (hémoglobine oxygénée), dont les propriétés
magnétiques ont été caractérisées par Linus Pauling [Pauling1936]. I.’hémoglobine est
composée de 4 sous-unités, comprenant chacune un héme enfermé dans une protéine
globulaire (voir figure . Un héme est ’association d’'une molécule de porphyrine et
d’un ion Fer par une liaison de complexation (voir schéma [1.2).
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Globines héta

Globines algha

Fic. 1.1 Molécule d’hémoglobine. D’aprés www.inrp.fr/Acces/biotic/gpe/dossiers/drepanocytose.

HOOC

COOH

Fi1G. 1.2 Formule chimique d’un héme. D’aprés http ://fr. Wikipedia.orq/wiki/Hemoglobine.

Lors de l'oxygénation de 'hémoglobine, la molécule d’oxygéne se fixe aussi en posi-
tion de ligand du Fer, comme illustré a la figurdl.3] Cette liaison avec l'oxygéne change
I’énergie d’appariement des électrons de la couche périphérique du fer, modifiant ainsi la
répartition de ces électrons, comme illustré sur le schéma [1.4] Ainsi, HbO, posséde un
spin total nul et tous ses électrons sont appariés, c’est donc une molécule diamagnétique.
En revanche, Hb posséde un spin total non nul et des électrons célibataires, ce qui en
fait une molécule paramagnétique. Paramagnétiques et diamagnétiques différent par leur
réponse a un champ magnétique extérieur, puisque les premiers possédent un moment
magnétique intrinséque alors que les seconds n’ont qu’un moment magnétique induit.
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Fe

Heéme Oxydé ‘ {/4\‘?\‘* Heme Réduit . \ ,\Qw

Fic. 1.3 Représentation 3D d’un héme oxydé (hémoglobine désorygénée) et d’un heéme
réduit (hémoglobine oxygénée). D’apres hitp ://librairiedemolecules. education. fr.

De plus, paramagnétiques et diamagnétiques sont des matériaux linéaires, ce qui
signifie que leur aimantation est proportionnelle au champ magnétique appliqué :

— —

La constante de proportionnalité, x, est appelée susceptibilité magnétique du matériau,
elle est positive dans les paramagnétiques puisque le dipole magnétique intrinséque tend
a s’aligner sur le champ extérieur, et négative dans les diamagnétiques puisque le dipole
magnétique induit tend & s’opposer au champ qui le crée (loi de Lenz). De plus, la valeur
absolue de la susceptibilité est supérieure dans les paramagnétiques. La modification du
rapport des concentrations en Hb et HbO, entraine une modification proportionnelle de
la susceptibilité magnétique et donc du champ magnétique local. La différence de suscep-
tibilité magnétique entre un échantillon de sang complétement oxygéné et un échantillon
complétement désoxygéné est égale a 0.1 x 107¢ [Ogawa1990a].

Disposition des électrons périphériques

de I’atome de fer de I'héme

2+ 2+

Etat d’ oxydation Fe Fe ® —
1 BO
Etat de spin S=2 S=0 \ / E

d, # . .
Distribution 1 $
Electronique ? _/q)
4. 4.
DeoxyHb OxyHb
F1G. 1.4  Structures électroniques F1G. 1.5 Notations et[1.5)

Effets sur le signal IRM :

La variation de susceptibilité magnétique est responsable de deux effets différents,
tous deux observables en IRM. Le premier, & courte portée, est la diminution de la
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constante de relaxation spin-réseau, T2 , des protons de l'eau diffusant a 'inté-
rieur et autour du vaisseau sanguin, lorsque la proportion de Hb augmente. Cette di-
minution est due a des inhomogénéités microscopiques de champ magnétique prés des
globules rouges contenant I’hémoglobine désoxygénée (T2 diminue de 50 ms, pour du
sang oxygéné, a 4 ms, pour du sang désoxygéné, a 8.4 T [Ogawal990a]). Il en résulte
une diminution du signal IRM, surtout localisée dans les vaisseaux sanguins. En effet,
la diminution du T2 extravasculaire est plus faible que celle du T2 intravasculaire, par
conséquent 'effet extravasculaire est surtout observable aux champs magnétiques éle-
vés, lorsque leffet intravasculaire est amoindri (voir [1.2.€]). L’autre effet, a plus longue
portée, est la modification de la fréquence de résonance des protons du vaisseau
sanguin mais aussi des protons appartenant aux tissus voisins. Ainsi, il a été démontré,
Morin1956, Chul990], que lorsqu’un vaisseau sanguin, faisant un angle © avec le champ

By, posseéde une différence de susceptibilité magnétique Ay avec les tissus voisins, la
fréquence de précession locale des spins des protons voisins varie selon :

— 2
w(T') = 2wrAx (E) cos(2®)sin*O, r > a (extravasculaire) (1.2)
wWo T
et R
s 2 . :
ws(T) = ?WAX(&ZOSQ(@) — 1), r < a (intravasculaire) (1.3)
)

oil a est le diamétre du vaisseau et ® la direction du vecteur 7 par rapport a la projec-
tion du champ magnétique sur le plan perpendiculaire au vaisseau (comme illustré sur
le schéma . La portée extravasculaire de cet effet est donc de 'ordre de deux fois
le diamétre du vaisseau sanguin. La contribution intravasculaire a 'effet BOLD est loin
d’étre négligeable, en particulier aux bas champs magnétiques [Boxerman1995al. Dans
les deux cas, la conséquence sur le signal IRM est la suivante : en présence d’'une quantité
importante de Hb les fréquences de précession des spins situés a 'intérieur d’un méme
voxel dans la zone d’influence du vaisseau varient plus rapidement, ce qui crée un dé-
phasage intra-vozel plus important et donc, en 'absence de rephasage, une diminution
pouvant aller jusqu’a la disparition compléte du signal de ce voxel. Cet effet est modélisé
par une diminution du T2* des protons .

Premiéres expériences :

Les deux conséquences majeures de l'effet BOLD sur le signal IRM, variation du
T2 intravasculaire et du T2*, ont été mises en évidence en 1990, & la fois in wvitro et
in vivo, a des champs magnétiques trés élevés (7 et 8.4 T), [Ogawal990a, [(Ogawal990b,
Ogawal990c]. Deux séquences d’acquisition différentes furent utilisées pour illustrer les
deux effets. D’abord, une séquence d’écho de spin, qui comporte un rephasage intra-voxel
(voir[A.2)), permet de démontrer Ueffet T2. Au contraire, une séquence d’écho de gradient
(voir , qui ne comporte aucun rephasage, permet de mettre en évidence 'effet T2*.

—
Lorsque des échantillons de sang oxygéné sont disposés perpendiculairement a By, les
images acquises en spin-écho et en gradient-écho sont presque identiques. Au contraire,



34 Chapitre 1. Imagerie par Résonance Magnétique fonctionnelle cérébrale

si le sang est désoxygéné, 'image acquise en spin-écho présente une diminution du signal
dans la partie correspondant au vaisseau sanguin, alors que l'image en gradient-écho
présente une diminution du signal sur une zone beaucoup plus large autour du vaisseau
(comme illustré sur la figure . Ces expériences furent d’abord réalisées en régime

FiGg. 1.6 Effet de l'oxygénation sur des images de cerveau de rat acquises en écho de
gradient, dans une coupe coronale perpendiculaire au champ magnélique. En a), le gaz
inspiré par le rat est du dioxygéne (Oz) pur, en b) le gaz inspiré est un mélange de 90 %
O2 et 10 % COs. Le contraste BOLD est nettement réduit en b). En effet, la présence de
COy dans le sang provoque une augmentation du flur sanguin, et donc une diminution de la
proportion d’hémoglobine désoxygénée. La fleche pointe sur le sinus sagittal. L’augmentation
d’intensité dans ce vaisseau est une prewve de l'augmentation du flux sanguin (c’est Ueffet
"d’entrée de coupe” qui sera décrit en . De plus, le signal mesuré est partout plus
élevé en b) qu’en a), ce qui signifie que l'effet BOLD a lieu aussi au niveau des capillaires
sanguins (diamétre de 5 a 10 pm) a Uintérieur des tissus.

Parameétres d’acquisition : durée de l'acquisition 9 min, TE/TR = 12/260 ms, résolution

spatiale : 117 pm x 117 um x 550 pym. D’aprés [Ogawa1990c).

stationnaire, le niveau d’oxygénation du sang restant constant, en utilisant des séquences
d’imageries conventionnelles a haute résolution spatiale (de 'ordre d’une centaines de
microns) mais faible résolution temporelle (plusieurs minutes). La possibilité de suivre
les variations temporelle d’oxygénation du sang fut ensuite démontrée grace a I'utilisation
d’une séquence d’acquisition rapide, 'EPT (Imagerie Echo Planaire), décrite en|1.2, Ainsi,
des changements d’oxygénation provoqués (intervalle 60 s) purent étre suivis dans un
cerveau de chat avec une résolution temporelle de 3 s [Turner1991]. L’hémoglobine se
comporte ainsi comme un agent de contraste endogene qui permet de suivre de facon
non-invasive les variations d’oxygénation du sang.
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1.1.2 Interprétation physiologique de ’effet BOLD

Aprés ces premiéres expériences, les premiéres applications a I’homme furent orientées
vers ’étude de l'activité cérébrale. En effet, le cerveau est 'organe qui a les plus grands
besoins énergétiques, principalement sous forme de glucose en conditions normales (en-
viron 20% de la consommation de glucose de 'organisme pour 2% du poids environ).
De plus, le cerveau est relativement pauvre en réserves énergétiques. Ainsi, la réalisation
d’une tache cognitive devrait augmenter la consommation locale de glucose, et d’oxygéne
servant a le métaboliser, et donc modifier localement le rapport des concentrations en
Hb et HbO,. Partant de cette hypothése, plusieurs études ont montré qu’en soumettant
un volontaire humain & une stimulation sensorielle (tactile, visuelle ou autre...) pendant
I’acquisition d’une série temporelle d’images IRM de son cerveau, certaines zones du cor-
tex cérébral subissent une augmentation de signal IRM de l'ordre de quelques centiémes
du signal au repos, le signal rediminuant a sa valeur initiale aprés arrét de la stimulation
(|Bandettinil992, (Ogawal992]). Ce résultat est contre-intuitif puisqu’une baisse du signal
IRM due a I'augmentation de la proportion locale de Hb était attendue. Néanmoins, dans
I’hypothése actuellement acceptée par la majorité des chercheurs, 1'effet BOLD est bien
responsable de ce résultat, par le biais d’'un mécanisme physiologique complexe liant ’ac-
tivation d’'une zone de cortex cérébral, la consommation de glucose, le flux sanguin local
et les proportions respectives de HbOy et Hb. L’existence d’un couplage entre 'activité
neuronale et les apports énergétiques a été proposée dés 1890 [Roy1890] : "... the brain
possesses an intrinsic mechanism by which its vascular supply can be varied locally in
correspondence with local variations of functional activity”. Néanmoins, de nombreuses
interrogations demeurent a propos de ce couplage qui intervient a des échelles différentes
dans D’architecture cérébrale : des réactions chimiques intervenant au niveau de chaque
neurone jusqu’a la modification du flux sanguin a I’échelle d’une zone corticale.

Etudes des mécanismes biochimiques :

Comme illustré par le schéma [1.7, au niveau des synapses chimiques, les plus
nombreuses dans le cerveau, la transmission d’un potentiel d’action se fait grace a
la libération de neurotransmetteurs dans la fente synaptique. Au niveau de la cellule
pré-synaptique, les neurotransmetteurs sont concentrés a lintérieur de vésicules qui
se déplacent jusqu’a la membrane. Libérés, les neurotransmetteurs se fixent ensuite
sur des récepteurs spécifiques du neurone post-synaptique. Ces récepteurs sont ensuite
responsables d’une entrée d’ions a l'intérieur du neurone post-synaptique. Il existe
deux types de neurotransmetteurs, les neurotransmetteurs ezcitateurs, dont le plus
courant est le glutamate, qui permettent la transmission du potentiel d’action, et les
neurotransmetteurs inhibiteurs, tels que le GABA (acide gamma-aminobutyrique), qui
empéchent cette transmission. Au niveau d’un neurone post-synaptique, la propagation
ou non du potentiel d’action dépendra de l'intégration des ordres recus des différents
neurones pré-synaptiques. Aprés la transmission, ou non, d’un potentiel d’action, les
neurotransmetteurs en exces doivent étre éliminés, afin de rendre la fente synaptique
disponible pour de nouvelles activations. Toutes ces opérations , ainsi que la restauration
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des gradients ioniques et la production de neurotransmetteurs, nécessitent des apports
d’énergie importants. Cette énergie est apportée aux neurones par 'oxygéne et le glucose
du sang. La circulation sanguine évacue le C'O, ainsi que I’énergie thermique en exceés.

Glutamatergic synapse Astrocyte Capillary

Glucose

Vm

LACTATE
GLUTAMINE

T GLUCOSE GLUCOSE |

GLUTAMATE

Metabotropic  lonotropic
Glutamate receptors

FiGc. 1.7 Représentation schématique du métabolisme énergétique dans les neurones et
les astrocytes durant Uactivation (A) et le repos (B). D’apreés [Pellerin1994).

Plusieurs mécanismes de couplage directs entre le neurone activé et le réseau vas-
culaire ont été proposés, par l'intermédiaire de neurotransmetteurs (acétylcholine, nora-
drénaline, sérotonine ...) ou d’autres molécules (monoxyde d’azote, ...) qui diffuseraient
passivement lors d’une activation neuronale [Friston1995|. Néanmoins, le modéle le plus
largement accepté actuellement prend en compte le role des astrocyles dans le couplage.
En effet, les astrocytes, ou cellules gliales, sont 5 & 10 fois plus nombreux que les neu-
rones et les astrocytes situés prés des capillaires fabriquent des transporteurs du glucose,
alors que ceux situés prés des synapses possédent des récepteurs et des transporteurs
spécifiques au glutamate [Magistrettil999]. Ainsi, les astrocytes pourraient étre capables
de coupler I'activité neuronale & une augmentation du métabolisme énergétique, le si-
gnal de couplage utilisé étant alors le glutamate. Le captage du glutamate et du sodium
a l'intérieur de l'astrocyte déclencherait 'entrée de glucose dans l'astrocyte, par l'in-
termédiaire de 'enzyme Nat/KT-ATPase |Pellerin1994]. Cette enzyme, qui permet de
renvoyer le sodium dans I'espace extra-cellulaire en échange de potassium, consomme
de 'ATP (adénosine triphosphate), et nécessite donc un apport de glucose. Le glucose
capté par ce mécanisme serait alors métabolisé de maniére glycolytique dans les astro-
cytes, selon 1'équation-bilan [I.4] La glycolyse est une réaction anaérobie qui transforme
une molécule de glucose en deux molécules de pyruvate grace a Poxydant NAD™ (nicoti-
namide adénine dinucléotide), qui est réduit en NADH. I’énergie libérée par la glycolyse
permet la réaction de deux molécules d’ADP (adénosine diphosphate) avec deux molé-
cules d’acide phosphorique pour donner deux molécules d’ATP. L’ATP est utilisé par
Iorganisme comme réserve d’énergie puisque la réaction d’hydrolyse de 'ATP en ADP
est une réaction exergonique : 'enthalpie libre standard de cette réaction vaut -30 kJ /mol.
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2NADT +2H™ + 4e” 2NADH
06H1206 I 203]’]303_ + 6H+ + 4e” (14)
2ADP?” 4+ 2H,PO; 2ATP*™ + 2H,0

Le pyruvate formé par la glycolyse est en équilibre chimique avec le lactate, mais, en
condition anaérobie, cet équilibre est presque complétement déplacé vers le lactate. C’est
ce qui a lieu dans les astrocytes et la production de lactate a été mise en évidence
expérimentalement [Pellerin1994]. Le lactacte produit dans les astrocytes serait ensuite
transporté vers les neurones, [Pellerin1998], o, en condition aérobie, il est reconverti en
pyruvate. La fabrication d’énergie se poursuit donc dans les neurones selon le cycle de
Krebs, mécanisme oxydatif illustré sur la figure [I.8] qui permet la création de 14 a 18
molécules d’ATP pour une molécule de pyruvate. Ce mécanisme, appelé navette de lactate
aurait donc lieu a l'activation, suivant I’hypotheése selon laquelle 'approvisionnement
normal en glucose au repos serait insuffisant. Au repos, le glucose entrant dans le neurone
serait, directement décomposé par la glycolyse puis le cycle de Krebs comme illustré sur
le schéma Ce modéle, bien accepté par la communauté scientifique, n’est néanmoins
pas suffisant pour quantifier les proportions respectives des deux voies métaboliques,
glycolyse et cycle de Krebs, dans I’énergie consommée par les zones corticales activées.
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Fic. 1.8 Voie métabolique oxydative : glycolyse couplée au cycle de Krebs. D’aprés
http ://pagesperso-orange.fr/alphonse.nass/cycledekrebs.htm.
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Approches expérimentales :

Le débat sur la nature de 1’énergie consommée lors de l'activation cérébrale a
commencé avant le développement de 'IRMf. Depuis les années 70, la Tomographie par
Emission de Positons (TEP) permettait déja la cartographie des activations cérébrales.
En effet, le suivi de molécules d’eau marquées a 'oxygéne 15 donne des informations
sur les flux sanguins locaux, dont 'augmentation peut étre attribuée a une plus grande
activité cérébrale locale. Ce modéle repose sur ’hypothése d’un couplage parfait entre
le flux sanguin et la consommation d’O,, au repos comme a l'activation : I'appro-
visionnement du cerveau en énergie pendant l'activation se ferait par la méme voie
métabolique qu’au repos, c’est a dire par la glycolyse stoechiométriquement couplée au
cycle de Krebs. Néanmoins, en quantifiant séparément le flux sanguin, la concentration
en oxygene dans le sang et I'extraction d’oxygéne par les tissus, Fox et Raichle ont mis
en évidence un découplage entre 'augmentation du flux sanguin et de la consommation
de glucose d’une part (de l'ordre de 50%) et 'augmentation de la consommation en
oxygene (seulement 5%) d’autre part [Fox1986| [Fox1988]. L’hypohése d’un découplage
entre les deux voies de production d’énergie (glycolyse et cycle de Krebs) lors d’une
activation cérébrale a donc été émise et la présence de lactacte, qui résulterait d’une plus
grande proportion de glycolyse, a été mise en évidence par des études en spectroscopie
RMN lors de stimulation du cortex visuel [Prichard1991]. La justification physiologique
proposée est la vitesse limitée des réactions enzymatiques d’oxydation, qui serait déja
maximale au repos. Ainsi, le cycle de Krebs ne pourrait fournir le surplus d’énergie
nécessité par l'activation. L’augmentation du flux de sang oxygéné serait donc bien
supérieure a la demande en oxygéne, augmentant ainsi la proportion d’HbO, dans le
sang, ce qui est cohérent avec 'augmentation du signal IRM observé en IRMf{.

Malgré ces confirmations expérimentales, I’hypothése d’approvisionnement anaérobie
majoritaire est toujours controversée. En effet, d’autres études ont mis en évidence une
augmentation de la consommation d’oxygéne aussi importante que celle de la consom-
mation de glucose, [Hyder1996]. Par ailleurs, 'étude de 1'évolution des concentrations
relatives en Hb et HbO,y est maintenant possible & trés haute résolution temporelle en
utilisant les différentes propriétés spectrales de ces deux molécules. C’est le principe
de l'imagerie optique qui analyse les spectres de lumiére obtenus par réflexion sur
des zones de cortex exposées. Cette nouvelle méthode d’imagerie a permis de mettre
en évidence une augmentation de la concentration relative en Hb trés rapide (200 a
400 ms) et trés localisée, aprés une stimulation visuelle [Malonek1996]. Cet effet est
ensuite complétement renversé par un afflux de sang, plus important et moins localisé
spatialement, 2 secondes environ aprés la stimulation (voir . Ces deux phénomeénes
successifs pourraient s’expliquer par une extraction rapide de l'oxygéne nécessaire a
la tache cognitive avant que I'aflux sanguin déclenché par le stimulus ne parvienne a
la zone concernée. Cet effet implique aussi une diminution initiale du signal en IRMf.
Déja détectée en spectroscopie IRM [Ernst1994], elle fut mise en évidence par plusieurs
études ’'IRMf [Hul997, Yacoub1999al [Yacoub1999b).
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Fi1G. 1.9 Mise en évidence de la réponse BOLD précoce en imagerie optique par Grinvald
et Malonek. Une faible augmentation de la concentration de Hb est observée trés rapide-
ment apres le début de la stimulation, suivie par une augmentation plus importante de la
concentration en HbOs (courbes en haut). Les cartes du bas représentent les variations
temporelles de concentration en Hb el HbOy dans une colonne oculaire d’un cortez de chal
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Fi1G. 1.10 En haut : carte des voxels présentant la réponse BOLD précoce et la réponse
hémodynamique moyennée sur ces voxels, en bas : carte d’activation et réponse hémodyna-
mique calculées a partir de la réponse BOLD positive. La stimulation visuelle était active

entre les images 11 et 22. D’apres [Yacoub1999b).
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Cette réponse BOLD précoce reste néanmoins difficile & détecter en raison de sa faible
amplitude et de la mauvaise résolution temporelle de 'TRMf [Buxton2001]. Les réponses
hémodynamiques moyennées sur les voxels présentant ou non la réponse négative précoce
sont illustrées sur la figure d’aprés [Yacoub1999b], les cartes d’activation correspon-
dant aux deux catégories de voxels confirment I’hypothése d’une meilleure localisation
de la réponse négative par rapport a 'effet BOLD positif. Ces résultats supportent donc
I’hypothése d’un approvisionnement énergétique du cerveau en grande partie oxydatif,
méme lors de I'activation [Yacoub2001].

Modélisations mathématiques :

Les questions de 'approvisionnement énergétique du cerveau et du découplage pos-
sible entre le flux sanguin et le métabolisme énergétique sont aussi étudiéesa 1'aide de
modéles mathématiques. En effet, le modéle de la navette de lactate et les mesures ex-
périmentales ne permettent pas de quantifier précisément les apports respectifs des deux
voies métaboliques pendant 'activation. Par ailleurs, comme illustré a la figure [1.10|
le couplage entre les différents paramétres est un couplage dynamique tout au long de
la réponse hémodynamique. Ainsi, la réponse BOLD impulsionnelle comporte d’abord
une éventuelle baisse du signal (avec un minimum 2 secondes environ aprés le début
de la stimulation), suivie par une réponse positive beaucoup plus importante (avec un
maximum a environ 7 secondes), ensuite le signal BOLD repasse éventuellement sous son
niveau de départ puis revient lentement vers celui-ci. De plus, 'amplitude et la durée
de ces différentes phases sont variables entre les individus et les régions cérébrales. Lors
d’une stimulation prolongée, une réponse négative précoce est parfois observée, suivie
éventuellement d’un pic positif assez bref puis d’un plateau un peu moins élevé pendant
la durée de la stimulation, un passage en négatif est aussi observé dans certains cas aprés
Parrét de la stimulation, suivi d’'un retour lent a la ligne de base. Toute une série de
modéles mathématiques ont donc tenté d’expliquer I'allure de la réponse BOLD, et donc
de quantifier I’évolution des différents paramétres qui entrent en jeu, principalement :
CM R, (consommation d’oxygeéne), C'M Rgy,, (consommation de glucose), CBF (flux
sanguin cérébral), C BV (volume sanguin cérébral) et OE'F (fraction d’oxygéne extraite
par les tissus cérébraux).

Un des premiers modéles proposés [Buxton1997| repose sur deux hypothéses physiolo-
giques : (i) 'approvisionnement en oxygéne est limité ce qui signifie que la quasi totalité
de I'oxygéne arrivant au niveau des capillaires est métabolisée (la pression en Oy dans les
tissus est quasi nulle) et (ii) tous les capillaires sont perfusés au repos. Dans ce modéle,
I’augmentation du flux sanguin est seulement due & une augmentation de la vitesse dans
les capillaires. Cette augmentation de vitesse provoque une diminution de OE'F', puisque
la diminution du temps de transit limite la diffusion de 'oxygéne a travers la barriére
capillaire. Augmentation de CBF' et diminution de OEF' ayant deux effets opposés sur
Papprovisionnement en O, dans ce modéle de couplage fort entre flux et métabolisme,
une augmentation importante de CBF (19 a 40 %) est nécessaire pour obtenir une
augmentation faible de CMRp, (5 %). Ce modéle a ensuite été complété par ’hypo-
thése que la diffusivité du sang (par unité de temps), fixée comme une constante dans
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|Buxton1997]|, peut varier proportionnellement au flux sanguin (CBF) [Hyder1998|, ce
qui permit de reproduire plus de situations observées expérimentalement.

Ce modéle a ensuite été associé & un modéle biomécanique du couplage entre C BV et
C BF, afin de permettre le calcul de I’évolution temporelle des concentrations respectives
en HbOy et Hb et donc simuler I'évolution du signal BOLD [Buxtonl998]. Ce modéle,
appellé "Balloon Model", décrit la dilation des vaisseaux en réponse aux variations de
flux sanguins en se basant sur les hypothéses physiologiques suivantes : (i) seules les
veinules peuvent se dilater et (ii) les contributions intra- et extra-vasculaires sont prises
en compte en se basant sur des stimulations Monte-Carlo effectuées pour les bas champs
magnétiques (1.5 T) [Boxermanl995al. Les veinules post-capillaires sont donc considé-
rées comme un compartiment extensible, avec un flux entrant donné et un flux sortant
qui dépend du volume du vaisseau, Fyonie(v). Différentes fonctions Fiopie(v) ont été
expérimentées et les résultats ont été comparés a des acquisitions IRM pondérées par
leffet BOLD d’une part et par le flux sanguin, d’autre part. Avec ce modéle, la réponse
BOLD précoce et le passage en négatif final apparaissent a condition que Flop0(v) S0it
non-linéaire. De plus, I’étude des contributions intra- et extra-vasculaires indique que
la réponse négative précoce serait uniquement due a la composante extra-vasculaire, ce
qui permet de prévoir une augmentation relative de I'amplitude de cette réponse a haut
champs magnétiques, ou la contribution extra-vasculaire est plus importante. Cette pré-
diction a été confirmée expérimentalement [Yacoub2001].

Le "Balloon Model" a ensuite été complété par une fonction Fj,.0(v) physiologiquement
plausible, déja appliquée a 1’étude de la pression artérielle au cours du cycle cardiaque.
C’est le "Windkessel Model"[Mandeville1999|, qui modélise les capillaires et les veines
par des composants passifs (résistances et condensateurs) qui répondent aux change-
ments de pression dans les artérioles (analogue a une tension d’entrée) en modifiant les
flux sanguins qui les traversent (analogues a des intensités). Ce modéle, qui implique un
découplage temporel entre CBF et C BV, a été validé expérimentalement.

Par la suite, le lien entre activité neuronale et contraste BOLD a été réalisé en ajoutant
I’hypothése d’une relation linéaire entre CBF et 'activité synaptique. L’objectif de ce
nouveau modele, qui prend aussi en compte "autorégulation de ’activité synaptique par
CBF, est de montrer que le "Balloon Model" ainsi complété permet de générer les com-
portements non-linéaires observés dans les séries temporellles en IRM{ [Eriston2000Db].
Mayhew et collégues ont ensuite comparé des données d’imagerie optique et de vélo-
cimétrie Doppler, ce qui leur a permis de reconstruire les dynamiques temporelles des
concentrations en Hb, HbO; et hémoglobine totale [Mayhew2000, Mayhew2001] et d’en
déduire ’évolution temporelle de CM RO, et de la diffusivité du sang. En comparant les
modélisations obtenues avec les modéles de Buxton et Hyder [Buxton1997, Hyder199§],
les auteurs démontrent que I’hypothése de proportionnalité de la diffusivité avec le flux
sanguin doit étre levée, ainsi que 1’hypothése d’approvisionnement limité en oxygéne
(P(O9) =~ 0 dans les tissus). Ainsi, 'oxygénation des tissus pourrait modérer I’'augmen-
tation de 'extraction d’oxygeéne lors de 'activation, hypothése désormais bien acceptée
dans la communauté scientifique. Par ailleurs, la comparaison des valeurs estimées de
C'M RO, pour différentes intensités de stimulation suggéere que la consommation d’oxy-
géne par les neurones augmente au début d’une activation, méme de faible amplitude.
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La figure [L.11]illustre un des modéles les plus récents, qui inclue tous les aspects de I'ac-
tivation des flux ioniques dans les neurones a la réponse hémodynamique [Aubert2002].
Ce modéle permet l'interprétation d’expériences fonctionnelles multi-modalité, ainsi que
les tests de nouvelles hypothéses physiologiques.
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FiGc. 1.11 Modeéle mathématique de Uactivation cérébrale. D’aprés [Aubert2002].
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1.1.3 Questions ouvertes

Les interrogations qui subsistent autour de l'interprétation de l'effet BOLD on été
résumées dans quelques articles de revue [Heeger2002), Nair2005]. Elles concernent prin-
cipalement les points suivants :

— le lien entre I'activité neuronale réelle et 'effet BOLD détecté, en termes de loca-

lisation spatiale et de synchronisation temporelle,

— Dinterprétation des phénoménes de "déactivation", ou effet BOLD négatif,

— la définition de I’état physiologique de repos et les fluctuations possible de cet état,

— linfluence des effets de flux sanguins, discutés plus en détail en [[.2.5] et plus

généralement, 'influence de la séquence et des paramétres d’acquisition choisis sur
la détection de l'effet BOLD, ce qui sera discuté en [I.2.6]

Lien entre ’activité neuronale et ’effet BOLD détecté en IRMT :

A l'aide de microélectrodes implantées, il est possible de mesurer des signaux proches
de lactivité neuronale réelle durant une stimulation. Ainsi, le potentiel de champ
local ("local field potential”, LFP) refléte la superposition des courants dentritiques
synchronisés dans un volume de tissu cérébral, et 1'activité multi-unités ("multi-unit
activity", MUA) refléte les pics d’activité électrique instantanés ("spikes”) dans une
zone trés localisée autour de 'électrode (environ 200 pm). L’acquisition simultanée
de la réponse BOLD et des signaux électro-physiologiques a permis de mesurer les
corrélations temporelles entre réponse hémodynamique et activité électrique chez
I'animal [Logothetis2001]. Les résultats de cette étude montrent que la réponse BOLD
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peut étre prédite avec une bonne fiabilité & partir de I'activité neuronale totale. De plus,
la réponse hémodynamique est plus corrélée temporellement avec le potentiel de champ
local qu’avec 'activité électrique instantanée. Ces résultats signifieraient que la réponse
BOLD refléte 'activité synaptique intégrée d’une zone de cortex et non la production
locale de potentiels d’action, ce qui est cohérent avec les modéles biochimiques actuels.
L’hypothése de proportionnalité entre la réponse BOLD et 'activité neuronale est a la
base de l'interprétation des résultats en IRM fonctionnelle. Néanmoins cette hypothése
doit étre nuancée puisque le couplage entre réponse hémodynamique et activité neuro-
nale varie selon la zone de cortex étudiée ou le type de stimulation et n’est pas toujours
linéaire. De méme, selon les zones de cortex étudiées, la corrélation spatiale entre les
cartes d’activation obtenues en IRMf et avec une méthode électrophysiologique est
plus ou moins bonne, avec des écarts de localisation allant jusqu’a 1 cm pour le cortex
somatosensoriel chez le singe [Disbrow2000]. L’interprétation des cartes d’activations
doit donc étre prudente, en particulier autour des gros vaisseaux sanguins.

Par ailleurs, la densité locale de vaisseaux influe aussi sur la détection du contraste
BOLD. Ainsi, a cause des effets de volume partiel (A.2), une variation importante d’oxy-
génation du sang peut étre indétectable dans une zone de faible densité vasculaire, alors
qu’une variation relative faible au niveau d’un gros vaisseau provoquera une modification
importante du signal IRM. Ces effets de seuil pourraient expliquer I’absence d’activations
cérébrales dans la matiére blanche, plus faiblement vascularisée que le cortex.

Interprétation des phénoménes de "déactivation" :

L’apparition d’une réponse BOLD positive est interprétée comme une augmentation
de P'activité neuronale locale et donc comme une participation de la zone de cortex
considérée a la tache cognitive. Néanmoins, quelques voxels présentent parfois une réponse
BOLD négative ou déactivation, de méme évolution temporelle que la réponse BOLD
attendue, mais d’amplitude opposée. L’interprétation de cette réponse négative est encore
controversée et plusieurs explications sont évoquées [Nair2005)| :

— (a) une augmentation plus importante de C M RO, (consommation de dioxygeéne)
comparée a celle de CBF (flux sanguin cérébral), ce qui ne semble pas physiologi-
quement possible a 'activation,

— (b) une diminution plus importante de C BF comparée a celle de C'M ROs,

— (c¢) un délai dans Paugmentation de C BF qui serait responsable d’une prolongation
de la réponse négative précoce.

L’explication (b) a été décrite dans plusieurs études chez Danimal [Harel2002,
Shmuel2006], alors que (c) est parfois observée chez les patients souffrant de maladies
du réseau vasculaire cérébral [R6ther2002] qui présentent des réponses hémodynamiques
différentes de celles des sujets sains. L’explication (b) peut provenir de deux phénoménes
physiologiques différents : (i) diminution de I’activité neuronale locale corrélée avec la
tache cognitive, ou (ii) effet de réorganisation du flux vasculaire pour approvisionner
en priorité les zones impliquées dans la réalisation de la tache (détournement vascu-
laire). L’hypothése (ii) fut mise en évidence chez le chat par la comparaison des réponses
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BOLD et des variations de volume sanguin local (C'BV). Cette étude montre qu'une
stimulation visuelle engendre une réponse BOLD positive dans le cortex visuel primaire
ainsi qu’une augmentation de C'BV, au contraire, les autres aires visuelles présentent
une réponse BOLD négative corrélée avec une diminution de CBV. CBF n’a pas été
mesuré directement dans cet étude mais sa relation avec C'BV étant monotone, il est
considéré que leurs variations sont liées. S’appuyant sur des études électrophysiologiques
précédentes, les auteurs supposent que les zones de déactivations ne présentent pas de
diminution de leur activité neuronale, accréditant ainsi 'hypothése de détournement du
flux vasculaire. Une étude plus récente, [Shmuel2006|, compare directement les courbes
de réponses hémodynamiques et différents signaux électrophysiologiques (LFP, MUA,
mesures des pics d’activités) dans le cortex visuel du singe et met en évidence un cou-
plage fort entre 'amplitude de la réponse BOLD négative et la diminution de 'activité
neuronale locale, comme illustré & la figure , accréditant plutot ’hypothése (i). Ac-
tuellement, il est donc considéré que la déactivation peut-étre due a une diminution de
la réponse neuronale, accompagnée de changement de CBF ou C'BV, mais aussi parfois
a des mouvements de téte corrélés avec la tache, ou bien a une maladie (ou prise de
médicament) altérant le fonctionnement vasculaire cérébral. Le fait que certaines zones
du cortex (cortex cingulaire postérieur, precuneus, cortex orbitofronrtal par exemples ...)
présentent une réponse BOLD négative quelle que soit la tache proposée pourrait signifier
que le repos n’est pas un état de "non-activation" mais un état cognitif riche composé
de multiples processus dont 'amplitude dépend de ’attention du sujet.
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Fic. 1.12 Cette figure présente les dynamiques de la réponse BOLD positive et négative
et de Uactivité neuronale (normalisées par rapport o leur mazimumum respectif). La dimi-
nution d’activité neuronale observée pendant la déactivation ne peut pas étre causée par la
dimanution du fluz sanguin, étant donné que la dynamique de cette diminution est aussi
rapide que celle de 'augmentation lors de la réponse BOLD positive. Le couplage entre
Uactivité neuronale et la réponse hémodynamique est illustré par la bonne corrélation de
leurs amplitude (autres figures de larticle). D’aprés [Shmuel2006]
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Définition de I’état de "repos" :

L’étude de V'état de repos ou "baseline level” est intéressante & deux niveaux
différents. Tout d’abord, d’un point de vue physiologique, I'état de repos est 1'état
des paramétres physiologiques du sujet juste avant l’activation. Par exemple, l'effet
de différentes conditions de repos : hypocapnie (faible pression de CO, dans le sang),
normocapnie et hypercapnie sur 'amplitude de la réponse hémodynamique a été étudié
chez ’homme [Cohen2002|. Le signal IRM au repos est proportionnel a la pression
de C'Oy d