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Appor t de l' imager ie en découver te et développement (2ème par tie) 
 
 

Sylvain Pirot 
 
 

 
1. L 'IRM  (pour revues : 1, 2, 3, 4, 5, 6, 7) 
 
L'imagerie (et la spectroscopie) par résonance 
magnétique nucléaire (IRM) est basée sur la mesure du 
magnétisme nucléaire des substances composant les 
tissus biologiques. Cette technique d'exploitation est issue 
d'un phénomène physique connu depuis 1946, que l'on 
appelle la résonance magnétique nucléaire (RMN) et qui 
fut d'abord employé dans les domaines de la chimie et de 
la biochimie, grâce à la spectroscopie. L'ensemble des 
techniques d'IRM – IRM dite "structurale" et IRM induite 
par une activation cérébrale (ou IRM fonctionnelle), IRM 
de diffusion, IRM de perfusion – couramment utilisées 
comme outil diagnostique en clinique seront abordées ici 
essentiellement dans le cadre très prospectif de la 
Recherche (clinique ou fondamentale) et de la Recherche 
& Développement (R & D) du médicament. 
 
1.1. Principes de base 
 
L'IRM consiste à observer les tissus biologiques à travers 
les propriétés magnétiques de l'un de leurs constituants 
majoritaires, le noyau d'hydrogène(a). A l'instar de toute 
particule, l'unique proton qui constitue le noyau de 
l'atome d'hydrogène possède un moment magnétique, une 
sorte de petit aimant nommé spin(b). En temps ordinaire, 
les différents noyaux d'hydrogène du tissu, quel qu'il soit, 
ont des spins orientés de façon aléatoire, leur somme 
correspondant alors à une aimantation totale nulle. En 
revanche, lorsque l'on place un sujet dans un champ 
magnétique intense et uniforme Bo – l'intensité de ce 
champ varie habituellement entre 0,05 et 3 Tesla en 
clinique, mais peut-être beaucoup plus élevée en 
Recherche (cf. infra) –, les moments magnétiques 

individuels des noyaux d'hydrogène vont alors s'orienter 
dans sa direction (sans être réellement parfaitement 
alignés à celui-ci), les protons tournant autour de l'axe du 
champ Bo en décrivant un cône (figure 1) (en réalité, le 
proton décrit un double cône dont les sommets se 
rejoignent en son centre de gravité). Ce mouvement de 
rotation autour de l'axe de Bo, ou mouvement de 
précession – tout à fait analogue au mouvement d'une 
toupie que l'on cherche à déplacer de sa position verticale 
– se fait à une fréquence angulaire très précise (ou 
fréquence de résonance) proportionnelle à l'intensité du 
champ magnétique Bo. En fait, l'ensemble des protons est 
déphasé à ce stade [chacun précessant selon un angle et 
une vitesse qui lui est propre], les moments magnétiques 
individuels se répartissant en deux groupes : ceux dont 
les spins sont "parallèles" à Bo (basse énergie) et ceux 
dont les spins sont "antiparallèles" à Bo (haute énergie) ; 
ils sont donc dans deux états d'énergie différents. Dans 
tous les cas, ces spins s'orientent dans la direction du 
champ, entraînant par conséquent l'apparition d'un 
moment magnétique global, ou aimantation 
macroscopique, définie à partir de deux composantes : la 
première, appelée aimantation longitudinale, correspond 
à la projection de cette aimantation globale sur un axe 
parallèle à Bo ; la seconde, appelée aimantation 
transversale, correspond quant à elle à la projection de 
l'aimantation globale sur le plan perpendiculaire à Bo. 
Bien sûr, l'aimantation transversale est nulle à cette étape 
(état d'équilibre), l'orientation quelconque des moments 
magnétiques élémentaires sur les cônes de précession se 
faisant uniquement selon la direction de Bo. 
 
 

 
 
____________________  

(a) D'autres noyaux d'intérêt biologiques possédant des propriétés magnétiques, tels le carbone 13, le phosphore 31, le sodium 23 (noyaux 

endogènes) ou bien le fluor 19 et le lithium 7 (noyaux exogènes), peuvent être utilisés en IRM ainsi qu'en spectroscopie par résonance magnétique. 

C'est toutefois relativement rare, le noyau d'hydrogène (en particulier les noyaux d'hydrogène de la molécule d'eau) étant à la base de la plupart des 

applications de l'IRM : ceci est lié à sa forte présence dans l'organisme et au fait qu'il possède  un moment magnétique intrinsèque qui donne lieu à un 

phénomène de résonance très net (cf. infra). 

(b) Rappelons que le noyau d'un atome est constitué d'un certain nombre de protons et de neutrons (nucléons) animés d'un mouvement 

collectif complexe comportant en particulier une rotation individuelle autour d'un axe passant par leurs propres centres (d'où le nom anglais 

de spin). Une particule qui tourne induit ainsi autour d'elle un moment cinétique aligné sur son axe de rotation. 

Les protons sont chargés positivement, et une charge qui tourne induit autour d'elle un champ magnétique appelé "moment magnétique" 

(bien qu'électriquement neutres, notons que les neutrons possèdent aussi un moment magnétique ; cela est dû au fait que les nucléons sont 

constitués de sous-particules en rotation : les fameux quarks). Seuls les noyaux présentant un spin non nul (noyaux à nombre impair de 

protons et de neutrons) possèdent un moment magnétique détectable susceptible de résonner : c'est le cas de l'hydrogène, de spin ½, et au 

haut pouvoir de résonance magnétique nucléaire. C'est aussi le cas du 13C, du 19F et du 31P, de spin ½ mais de faible abondance et de faible 

sensibilité RMN. Le sodium 23, de spin 3/2, est également intéressant d'un point de vue biologique mais ses 4 niveaux d'énergie le rendent 

difficile à mettre en évidence. 
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Au cours d'une IRM, on mesure l'aimantation résultante 
(i.e. décrivant la somme des moments magnétiques de 
tous les noyaux d'hydrogène) en chaque point des tissus 
analysés. Comme cette aimantation est proportionnelle à 
la quantité de noyaux d'hydrogène présents et que les 
tissus se distinguent par leur contenu en eau, la "carte" 
des aimantations résultantes reproduit l'anatomie des 
tissus. Simple dans son principe, l'IRM est cependant 
relativement difficile à mettre en œuvre. 
De fait, la somme des moments magnétiques élémentaires 
a une valeur qui reste faible (et est donc impossible à 
détecter) comparée au puissant champ magnétique 
externe appliqué par l'expérimentateur – rappelons que 
1,5 Tesla équivaut à 30 000 fois le champ magnétique 
terrestre. Pour mesurer l'aimantation du tissu, il faut donc 
l'écarter de l'axe du champ externe Bo, autrement dit 
placer le système hors de sa position d'équilibre. Il faut 
pour cela appor ter  de l'énergie, le sujet étant alors 
soumis à l'action d'un mouvement électromagnétique 
semblable à celui utilisé en radio. A ce titre, on utilise un 
autre champ magnétique B1, perpendiculaire au champ 
Bo ; les spins, qui se mettent en phase les uns par rapport 
aux autres, s'inclinent alors par rapport au champ Bo, 
l'angle de basculement (généralement de 90 degrés) étant 
fixé par l'amplitude et la durée d'application du second 
champ. Le transfert d'énergie de l'onde radio aux noyaux 
d'hydrogène ne se produit cependant que si la fréquence 
de l'onde radio est bien déterminée, telle que son énergie 
soit égale à la différence entre les deux états énergétiques 
(parallèle et anti-parallèle : cf. supra) des noyaux 
d’hydrogène. Pour que cette opération réussisse, il faut 
que le second champ électromagnétique B1 tourne autour 
de l’axe de Bo aussi vite que le feraient les spins s’ ils 
étaient libres, et ce, à une fréquence de rotation  
 
 

synchrone de la fréquence spécifique des protons dans le 
champ fixe Bo (voir figure 1). Cette situation de 
résonance – entre la fréquence angulaire de précession 
autour du champ magnétique principal et la fréquence de 
rotation des ondes de radiofréquence (champ B1 
tournant(c) – est analogue à celle d’une balançoire que 

l’on pousse : pour accélérer la balançoire, on doit pousser 
en phase avec le balancement. Ce phénomène existe en 
fait dans de nombreuses situations physiques : il y a 
transfert maximum entre deux systèmes physiques si les 
fréquences caractéristiques des deux systèmes sont 
égales. Il est bien connu par exemple qu’une personne 
émettant un son peut briser à distance un verre de cristal 
si la fréquence de l’onde sonore est égale à la fréquence 
de vibration du verre. 
Une fois le second champ B1 interrompu, les moments 
magnétiques élementaires (et l’aimantation globale qui en 
découle) reviennent à une direction parallèle à Bo. Ce 
retour à l’équilibre initial, appelé relaxation, n’est pas 
instantané mais progressif ; il est caractérisé par deux 
constantes de temps qui varient selon l’état normal ou 
pathologique du tissu 
i) le temps de relaxation longitudinale (T1), qui fait 
référence à la réapparition progressive de l’aimantation 
longitudinale (cf. supra) 
ii) le temps de relaxation transversale (T2), qui 
correspond à la disparition rapide de l’aimantation 
transversale (redéphasage des spins). Après une 
impulsion de 90°, sa valeur décroît en effet 
progressivement jusqu’à une valeur nulle qui correspond 
à une répartition au hasard des protons. C’est donc par la 
relaxation des protons que le phénomène de résonance 
magnétique nucléaire devient détectable(d). 
 

 
 
____________________  

(c) Le champ magnétique tournant est appliqué en réalité pendant un temps très court, de l’ordre de quelques millisecondes, de telle sorte 

que l’aimantation totale bascule d’un angle de 90 ou 180°. Or le signal en IRM est faible et doit donc être accumulé par des stimulations 

répétées. Ceci se fait au cours de séquences précises, telle la séquence écho de spin, définie par certains paramètres (cf. infra). Pour mieux 

représenter cette réalité, on parle ainsi d’ impulsions de radiofréquence ou encore d’ impulsions d’excitations en IRM, ce qui ne change 

strictement rien à la nature de B1. 

(d) La valeur des temps T1 et T2 des tissus biologiques dépend non seulement de l'intensité du champ magnétique Bo utilisé, mais elle est 

également fonction de la microviscosité du milieu, de la masse et de la taille des molécules constituant le tissu. Dans l'eau pure, les 

mouvements de rotation ou de translation des molécules sont ainsi très rapides, il y a donc peu d'échange avec les noyaux d'hydrogène 

excités, et le temps de relaxation longitudinal est long. Si le milieu examiné contient des molécules de taille moyenne telles que les lipides, 

les mouvements moléculaires sont au contraire plus lents et ont une efficacité maximale ; les temps de relaxation T1 sont alors plus courts. 

Par exemple, pour les milieux fluides tels que le sang ou le liquide cérébrospinal, les valeurs de T1 sont supérieures à la seconde. Pour les 

tissus plus structurés (muscle, foie, substance grise, substance blanche…) les valeurs de T1 sont de quelques centaines de millisecondes. En 

outre, hormis dans l'eau pure – où la valeur de T2 est de 3 secondes et le rapport T1 / T2 égal à l'unité –, les valeurs numériques de T2 sont 

toujours inférieures à celles de T1, le temps T2 étant d'autant plus long que l'échantillon est plus fluide. Ceci provient du fait que dans un 

milieu hétérogène du point de vue des propriétés magnétiques, tels les tissus, chaque noyau d'hydrogène "perçoit" le champ magnétique Bo 

différemment ; après la suppression de B1, ces noyaux tournent donc à des vitesses distinctes si bien que la somme des composantes 

perpendiculaires à Bo de chacun des noyaux (évaluée par T2) s'annule rapidement, alors que les spins sont encore inclinés. 
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L'IRM permet d'obtenir des images des tissus en observant les mouvements des spins (ou moments magnétiques élémentaires) (les flèches) 

des noyaux d'hydrogène (en noir) au sein de ces tissus. En temps normal, dans les tissus, les spins sont orientés de façon aléatoire (a). 

Lorsque l'on applique un champ magnétique intense Bo, les spins des noyaux d'hydrogène s'orientent (de manière parallèle ou anti-parallèle) 

dans sa direction sans être parfaitement alignés à celui-ci, les protons tournant autour de l'axe de Bo en décrivant un cône (b). On applique 

ensuite, pendant un temps très court, un second champ électromagnétique B1 (onde de radiofréquence) perpendiculaire à Bo (c) et tournant 

autour de l'axe de celui-ci à une fréquence de rotation synchrone de la fréquence des protons dans le champ Bo – situation de résonance. 

Une fois le second champ B1 interrompu (d) les spins se "redressent" et reviennent à une direction parallèle à Bo (d1), la vitesse de rotation 

autour de cet axe étant proportionnelle au champ magnétique local qui entoure les spins. Ce retour à l'équilibre initial, appelé relaxation, 

n'est pas instantané mais progressif ; il est caractérisé par le temps de relaxation longitudinal (T1) et le temps de relaxation transversal (T2) 

(pour détails, voir texte). En tournant, les spins émettent une onde électromagnétique – i.e une fréquence radio dont l'amplitude décroît à la 

vitesse du spin qui se redresse – qui peut être détectée par une "bobine" placée autour du sujet : le mouvement de rotation des spins crée en 

effet dans la bobine un courant alternatif que l'on peut mesurer après amplification,et qui constitue le signal proprement dit de résonance 

magnétique nucléaire. 

Des impuretés peuvent modifier le champ magnétique local. En leur absence, tous les spins tournent en fait à la même vitesse lors de la 

relaxation (d2) le moment magnétique global résultant (somme des différents spins) décrivant lui aussi un cône (d3). En revanche, en 

présence d'impuretés (petits points bleus) pourvues elles-mêmes d'un petit champ magnétique, le champ Bo n'est pas rigoureusement 

identique sur tout l'échantillon et les spins tournent à des vitesses différentes selon l'influence qu'exercent sur eux les impuretés : ils se 

déplacent - autrement dit, les fréquences de résonance des différents éléments de volume de l'échantillon ne sont pas tout à fait identiques. 

L'amplitude du signal, proportionnelle à la vitesse de redressement du moment magnétique total, décroît alors plus vite (e2) ; cette 

décroissance plus rapide est caractérisée par le temps de relaxation T2* , qui prend ainsi en compte les inhomogénéités du champ. 

 
Figure 1. Principe général de l'IRM (modifié, d'après 2). 
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La détermination de ces "paramètres tissulaires" T1 et T2 
pour chaque petit élément de volume (ou voxel) du tissu 
biologique fait appel, nous l'avons déjà évoqué, à 
différents types de séquences suivant la durée, le temps 
de répétition des impulsions et l'angle de basculement de 
l'aimantation. La séquence de base en IRM, ou séquence 
écho de spin – assez peu utilisée dorénavant car le temps 
d'acquisition est beaucoup trop long –, est ainsi constituée 
de deux impulsions séparées par un intervalle de temps 
que l'on note habituellement TE/2 : la première impulsion 
est une impulsion radiofréquence de 90° qui bascule 
l'aimantation totale dans le plan de mesure ; la seconde 
est une impulsion de 180° qui va provoquer la remise en 
phase progressive des différents moments magnétiques 
élémentaires (cf. supra). Il est alors possible d'enregistrer, 
à l'instant TE, un "écho" du signal d'origine – l'intervalle 
de temps TE fait référence au "temps d'écho" et 
correspond à la durée qui sépare le milieu de l'onde radio-
fréquence et le milieu du temps de lecture –, chaque 
séquence élémentaire pouvant être répétée après un 

intervalle de temps TR appelé "temps de répétition" 
(figure 2). En modifiant ces différents critères, 
l'utilisateur peut finalement modifier la pondération de 
l'image, c'est-à-dire privilégier les temps de relaxation T1 

ou T2 des divers tissus d'un organisme ou des diverses 
régions du cerveau examinées(e). 
Nous le savons, selon que l'on mesure T1 ou T2, tel ou tel 
tissu apparaît en effet au premier plan, le choix du type 
d'image dépendant de la nature exacte des informations 
recherchées. L'utilisation d'un temps de répétition et d'un 
temps d'écho courts permet d'obtenir un contraste d'image 
pondérée en T1, pondération dite "anatomique" : dans le 
cerveau, la substance blanche apparaît plus claire que la 
substance grise, et le liquide céphalo-rachidien (LCR), 
situé entre la substance grise et l'os, apparaît nettement 
plus foncé, presque noir ; un éventuel œdème et les 
anomalies liquidiennes apparaissent en hypo-signal, sauf 
les liquides contenant beaucoup de protéines, dont le 
signal peut être augmenté.  
 

 

 

90° 180°90°180°

TE

TR
 

La séquence de base en IRM, ou séquence écho de spin, est composée d'une impulsion de 90° suivie, après un intervalle de temps TE/2, d'une 

impulsion de 180°. 

Il est alors possible d'enregistrer un écho du signal d'origine à l'instant TE (temps d'écho). Chaque séquence élémentaire de deux impulsions 

est répétée après un intervalle de temps TR (temps de répétition). 

 
Figure 2. Séquence écho de spin utilisée en IRM. 

 

____________________  

(e) D'autres séquences que la séquence écho de spin sont maintenant classiquement utilisées, notamment parce qu'elles permettent de 

raccourcir le temps d'acquisition des données et d'obtenir rapidement des images de qualité. Parmi les techniques "d'imagerie ultrarapide", on 

peut citer plus particulièrement "l'écho-planar" (habituellement notée EPI pour echo planar imaging), qui, avec des durées d'acquisition de 

l'ordre de quelques dizaines de millisecondes, offre de grandes possibilités tant d'un point de vue morphologique qu'en imagerie de diffusion, 

de perfusion ou en IRM fonctionnelle  (cf. infra). Plusieurs séquences distinctes d'écho-planar sont en fait disponibles, parmi lesquelles : 

·  la séquence EPI en écho de gradient fait appel à une impulsion unique et à des angles d'excitation plus petits (angle de bascule < à 90°)  

– suivie de la lecture du signal – qui n'annulent pas la composante longitudinale et autorisent des TR et des TE très courts, permettant 

d'obtenir très rapidement des images pondérées en T2
*  (cf. infra) 

·  la séquence EPI en inversion / récupération, comprenant une impulsion de 180° avant celle de 90°, fournissant alors des images pondérées en T1 

Il est à noter que la technique d'écho-planar est très sensible aux déplacements chimiques entre les molécules d'eau et les molécules de 

lipides : pour éviter l'artefact correspondant, on peut faire appel à des séquences dites de "suppression tissulaire", STIR (Short Time of 

Inversion Recovery) pour la suppression du signal des lipides, ou FLAIR (Fluid Attenuated Inversion Recovery) pour la suppression du 

signal de l'eau libre et des liquides tels que le LCR, qui apparaît alors en hypo-signal. 
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A l'inverse, l'utilisation d'un TR et d'un TE longs (ce qui 
neutralise les différences de temps T1), permet d'obtenir 
un contraste d'image pondérée en T2 (contraste inversé), 
dite aussi pondération "tissulaire" : la substance blanche 
est gris foncé, la substance grise est gris clair et le LCR 
blanc ; l'eau et un éventuel œdème apparaissent en hyper-
signal. D'une manière générale, les images pondérées en 
T2 sont considérées comme étant plus sensibles pour 
détecter au sein d'un tissu les variations de contraste liées 
à une pathologie évolutive à ses débuts ; les exemples ne 
sont pas rares de lésions évidentes en T2 alors qu'elles ne 
sont pas visibles sur les images pondérées en T1. 
Enfin, soulignons que de nombreuses images IRM doivent 
recourir au temps de relaxation T2*, identique à T2 mais 
qui tient compte des inhomogénéités du champ. La 
diminution du signal IRM qui intervient naturellement au 
cours du temps (due à la décroissance exponentielle de 
l'aimantation transversale : cf. supra) se fait en effet selon 
une vitesse directement reliée à la valeur de T2 si le champ 
magnétique Bo est parfaitement uniforme ; or certains 
facteurs physiques peuvent provoquer une décroissance plus 
rapide du signal. En particulier, si Bo n'est pas 
rigoureusement uniforme sur tout l'échantillon (présence 
d'impuretés par exemple), les fréquences de résonance des 
différents éléments de volume de cet échantillon ne sont pas 
tout à fait identiques (voir figure 2e). La décroissance du 
signal est alors caractérisée par le paramètre T2* ("T2 
étoile"), plus petit que T2, et qui équivaut en quelque sorte à 
une constante d'amortissement. Une image pondérée en T2* 
permet, par exemple, de mettre en évidence l'hémosidérine 
présente après une hémorragie ; elle peut également 
objectiver une hémorragie des mois après sa survenue, alors 
que les images obtenues à l'aide de diverses séquences, dont 
le FLAIR, se sont normalisées. 
 
Comment mesure-t-on T1 et T2 ? Tout simplement par le 
biais de l'onde émise par les spins qui tournent. Tout 
moment magnétique en mouvement suite à l'absorption 
d'énergie [provenant, nous l'avons vu, d'une onde de 
radiofréquence (le champ B1 tournant) à la fréquence de 
résonance] restitue en effet cette énergie également sous 

la forme d'une onde de radiofréquence qui appartient au 
domaine des ondes radio. On la détecte par une "bobine" 
ou "antenne"(f) placée (dans le plan perpendiculaire à Bo) 
autour du sujet : le mouvement de rotation de 
l'aimantation nucléaire à l'origine de l'onde radio crée 
dans l'antenne un courant électr ique alternatif, que l'on 
peut mesurer après amplification, et qui constitue le 
signal de RMN. Il est en effet bien connu que si un 
barreau aimanté, en mouvement de rotation, est placé 
devant une bobine de fil métallique, il apparaît dans la 
bobine un courant électrique d'autant plus intense que le 
mouvement est plus rapide (principe de la dynamo). La 
mesure de ce courant induit (sous forme d'oscillations 
amorties), appelé aussi signal de précession libre, permet 
ainsi la détermination des paramètres caractéristiques du 
signal RMN : sa fréquence, sa durée, sa forme / son 
amplitude et éventuellement sa phase. L'amplitude de ce 
courant alternatif (dû uniquement à l'aimantation 
transversale) décroît en fait avec une constante de temps 
égale à T2, et en choisissant des séquences spécifiques du 
second champ magnétique B1, on en déduit les valeurs 
des temps de relaxation. 
Pour discriminer les signaux de résonance magnétique 
issus des différents voxels de l'organe examiné et obtenir 
la répartition spatiale des valeurs de T1, T2 ou T2*  en 
chaque point du tissu, il faut faire en sorte que chacun de 
ces points émette une onde différente. Or les ondes radio 
utilisées en IRM ne peuvent pas être dirigées sur une 
région précise – elles irradient l'ensemble de l'organe 
placé dans la bobine d'émission. Il est donc impossible de 
séparer directement les signaux provenant de différents 
voxels. La localisation de l'origine du signal est donc 
obtenue au moyen d'un artifice expérimental basé sur le 
fait que la fréquence de résonance, est, en tout point, 
proportionnelle à l'intensité du champ magnétique. En 
plus du champ Bo uniforme, on applique par conséquent 
un champ qui croît spécifiquement dans une des trois 
directions de l'espace – on parle de gradient de champ(g) –
les spins de chaque élément de volume examiné tournant 
donc, après le basculement, à des vitesses distinctes. 
 

____________________  

(f) Une bobine reliée à un émetteur (sorte de synthétiseur à l'origine de la création des séries d'impulsions d'excitations) permet d'obtenir les 

ondes de radiofréquence, l'élément ou la partie du corps humain à étudier étant placée au voisinage ou à l'intérieur de cette antenne 

d'émission. Elle est constituée d'un ou plusieurs anneaux de cuivre dont la forme géométrique dépend de la nature de l'élément résonnant. 

L'antenne réceptrice est de la même nature que l'antenne d'émission. D'ailleurs, l'excitation de l'échantillon et la détection du signal de 

mesure sont souvent réalisées à l'aide de la même antenne. Il existe différents types d'antennes – antennes de volume, antennes de surface, 

antennes en quadrature, antennes en réseaux phasés – que l'on utilise selon la région / la structure à explorer. 

(g) Les gradients de champ utilisés, de très faible intensité (de l'ordre de 10 milliTesla / mètre) sont, comme l'aimant principal, composés de 

bobines parcourues par un courant électrique et sont tels que la différence d'intensité du champ magnétique entre deux points est 

proportionnelle à la distance séparant ces deux points dans la direction du gradient. Placés à l'intérieur de l'aimant, ils créent un champ 

magnétique s'ajoutant au champ Bo de telle sorte que le champ total varie quant on se déplace parallèlement à la direction du gradient. 

La séquence en "écho de gradient" évoquée précédemment comme une séquence classiquement utilisée en IRM met en jeu (au cours d'une 

impulsion unique) l'application successive de deux gradients de même intensité mais de signes opposés, provoquant le rephasage des 

moments magnétiques individuels lors de l'écho du gradient. Les spins se retrouvent ainsi en phase au moment de la lecture du signal (TE et 

TR courts), au bout d'un temps égal au temps d'application du premier gradient de champ. Le principal intérêt est le gain de temps, ce qui 

autorise, nous l'avons vu, la réalisation d'une "imagerie ultrarapide". 
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Les fréquences de résonance des protons sont alors 
différentes d'un voxel à l'autre de l'échantillon, dans une 
direction donnée parallèle au gradient de champ 
appliqué : ceci induit dans la bobine de mesure non par 
un courant électrique de fréquence unique, mais une 
multitude de courants alternatifs qui se superposent. Il est 
alors possible de localiser  l'or igine du signal selon l'axe 
du gradient de champ. 
L'origine du signal doit, en réalité, être repérée selon les 
trois directions de l'espace ; il est donc nécessaire 
d'utiliser trois gradients de champs directionnels. Il est 
cependant impossible d'appliquer ces 3 gradients 
simultanément (leurs interventions simultanées 
conduiraient en effet à un gradient unique appliqué dans 
une direction oblique) ; la localisation du signal est donc 
effectuée en plusieurs étapes successives. Ainsi, au cours 
d'une séquence, la stimulation puis la reconstruction se 
font plan par plan, dans les trois directions 
(préalablement choisies) de l'espace, l'utilisation des 
gradients de champs magnétiques permettant de 
sélectionner une coupe et de coder (en fréquence et en 
phase) l'origine spatiale des signaux à l'intérieur de cette 
coupe. Plusieurs coupes sont finalement reconstruites en 
même temps, grâce aux techniques désormais classiques 
de traitement du signal faisant appel aux algor ithmes de 
transformées de Four ier  rapides(h). 
On peut dorénavant également réaliser des acquisitions 
volumiques qui permettent d'obtenir des informations 
d'emblée sur tout le volume exploré, cette méthode 
d'imagerie tridimensionnelle, qui n'est qu'une extension 
de la méthode d'imagerie par transformée de Fourier à 2 
dimensions étant évidemment d'une grande puissance. 
Alors pourquoi utilise-t-on encore à l'heure actuelle des 
techniques faisant appel aux méthodes "multi-coupes" et 
n'acquiert-on pas directement le signal global grâce à ces 

techniques d'imagerie tridimensionnelle, le propos de l'IRM 
étant, bien évidemment, de pouvoir enregistrer et différencier 
in fine le signal dans les 3 directions de l'espace ? Tout 
simplement pour des raisons de coût et de puissance 
informatique excessivement importants. Le découpage de 
l'objet à étudier en une série de "tranches" représente donc un 
compromis intéressant, d'autant qu'il est plus facile de 
représenter une coupe sur un écran qu'une image à trois 
dimensions (c'est particulièrement vrai pour le cerveau), et 
qu'il est toujours possible de reconstituer a posteriori une 
pseudo-image à 3 dimensions (en perspective) à partir d'une 
série de coupes. Dans tous les cas, l'image obtenue est de 
qualité – la résolution spatiale est directement liée à 
l'intensité du champ magnétique utilisé : cf. infra – et le 
contraste entre tissus excellent(i) . 

 
Au total, l'image obtenue en IRM est multiparamétrique : 
contrairement à d'autres techniques d'imagerie telle la 
tomodensitométrie, où le seul paramètre intervenant est le 
coefficient d'absorption du faisceau de rayons X, le signal 
obtenu par résonance magnétique est sous la dépendance de 
nombreuses grandeurs physico-chimiques – nombre de 
protons, mouvement de ces protons pendant la stimulation 
(flux, vitesse circulatoire), temps de relaxation, etc. – qui 
varient selon les caractéristiques des séquences utilisées 
(impulsions de radiofréquence, écho de spin, de gradient, 
combinaison de plusieurs types d'écho…). Cette particularité 
est à la fois un avantage et un inconvénient : la mesure de 
plusieurs paramètres est plus riche car elle permet d'obtenir 
des informations complémentaires mais elle complique 
l'interprétation des images. En tout état de cause, les 
résultats, morphologiquement très séduisants, sont d'une 
exploitation particulièrement complexe. 
 

____________________  

(h) La transformation de Fourier est un outil mathématique qui permet de décrire l’évolution du signal, non plus en fonction du temps, mais 

en fonction de la fréquence : le signal recueilli subit donc une transformation (électroniquement ou par calcul informatique) et l’on récupère 

l’ intensité du signal pour chaque fréquence, c’est-à-dire pour chaque "ligne". On a alors réalisé la projection du plan sur la direction du 

gradient ; en d'autres termes si le plan est une scène et le gradient un mur, la projection de la scène est son ombre. 

(i) Pour augmenter ce contraste, en particulier lorsque les modifications des temps de relaxation T1 ou T2
(* ) de l'eau sont insuffisantes  

– par exemple dans des situations pathologiques où la faible sensibilité de l'IRM (cf. infra) ne permet pas de distinguer certaines altérations 

morphologiques et/ou moléculaires – , et créer un contraste artificiel, on a parfois recours à : 

·  l'utilisation, à la place de l'hydrogène, d'autres noyaux atomiques tels le fluor 19 (pour les vaisseaux) ou le sodium 23 (pour les 

membranes cellulaires). Nous avons vu quelles en étaient les difficultés (cf. supra) 

·  l'emploi d'agents de contraste, qui administrés en faible quantité dans la circulation sanguine, peuvent suffisamment modifier les 

paramètres (T1, T2, densité nucléaire…) locaux pour retentir sur le signal enregistré. Ces agents ont en effet tous en commun un moment 

magnétique atomique non nul (en plus du moment nucléaire) dû à l'existence d'électrons non appariés. Les spins voisins de ces atomes 

détectent donc localement un champ supplémentaire au champ Bo, d'où de profondes modifications des temps de relaxation T1 et T2. On dit 

que ces agents ont des propr iétés paramagnétiques parce que leur moment magnétique élémentaire s'oriente dans le sens du champ et est 

proportionnel à celui-ci. 

On distingue : i) les éléments de transition (ions métalliques) du tableau périodique : manganèse, fer, cuivre, chrome, nickel… dans leur état 

ionisé  ii) des terres rares (lanthanides) : gadolinium, dysprosium… (de loin les plus utilisés)  iii) les radicaux libres : pipéridines, 

pyrrolidines  iv) certaines molécules : nitroxydes, oxygène. Ces agents de contraste sont généralement utilisés pour leurs effets, modérateurs 

ou facilitateurs selon les cas, sur la valeur de T1 (molécules incorporant la forme chélatée de l'ion gadolinium ou d'autres ions métalliques tels 

Mn²+ ou Fe3+ ) ou de T2  (agents superparamagnétiques à base de nano-particules d'oxyde ferreux monocristallin). De nouveaux agents dont 

les propriétés paramagnétiques peuvent être "allumées" ou "éteintes" à volonté ont par ailleurs récemment vu le jour : on parle d'agents 

CEST (Chemical Exchange Saturation Transfer) (pour détails, 8, 9) 
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1.2. L’ IRM fonctionnelle : mythes et réalité 
 

L'application principale de l'IRM fonctionnelle est la 
recherche de zones d'activation (ou de dé-activation) 
cérébrales lors de la réalisation de paradigmes 
expérimentaux – tâches cognitives, stimulations 
sensorielles, etc. : l'IRM devint en effet "fonctionnelle" 
dès 1991, quand Belliveau et coll. (10) publièrent la toute 
première étude réalisée chez l'homme, portant sur 
l'activation du cortex visuel à l'issue d'un stimulus visuel, 
les auteurs ayant procédé, comme pour la tomographie 
par émission de positons (TEP), à l'injection d'un traceur 
paramagnétique (le gadolinium) radiomarqué. Ce n'est 
que l'année suivante que la même équipe présenta une 
étude réalisée par IRM fonctionnelle dans sa version 
actuelle, c'est-à-dire sans injection de traceur radioactif, 
mais fondée sur l'observation en temps réel des 
var iations de l'oxygénation sanguine, censées refléter 
l'activité métabolique/énergétique cérébrale, c'est-à-dire 
l'activité des neurones – nous verrons en quoi ce point est 
contesté. 
Les érythrocytes, vecteurs de l'oxygène, modifient en 
effet localement (i.e. dans le sang) le champ magnétique 
car ils contiennent l'hémoglobine, qui, selon qu'elle 
transporte ou non l'oxygène moléculaire, change de 
propriétés magnétiques. Ainsi, lorsqu'elle est sous forme 
d'oxyhémoglobine (l'oxygène y est fixée), la molécule 
présente des propriétés diamagnétiques qui n'affectent 
pas le champ – son moment magnétique s'oriente dans le 
sens opposé à celui du champ appliqué. En revanche, 
lorsqu'elle est sous forme de désoxyhémoglobine (dans le 
sang veineux notamment), la molécule est 
paramagnétique, ce qui perturbe localement le champ [cf. 
note de bas de page (i)] ; c'est donc la 
désoxyhémoglobine qui est la molécule "active" sur le 
signal en IRM fonctionnelle. Par conséquent, lorsqu'un 
sujet est placé dans un appareil IRM, le champ 
magnétique au voisinage de la désoxyhémoglobine 
diffère de celui près de l'oxyhémoglobine ; autrement dit, 
le sang non oxygéné possède une forte "susceptibilité" 
magnétique ; c'est l'inverse pour le sang oxygéné qui 
possède une faible "susceptibilité" magnétique, tout 
comme le milieu extravasculaire. Ces différences de 
"susceptibilité" magnétique s'accompagnent d'une 
création de gradients de champs microscopiques 
intraglobulaires et intravasculaires qui vont s'étendre 

jusque dans le milieu périvasculaire. La conséquence 
immédiate de ce champ inhomogène est un déphasage 
des spins tissulaires dans le voisinage des vaisseaux, ce 
qui écourte à la frontière entre les veinules et le milieu 
extravasculaire le temps de relaxation transversale T2

* par 
rapport à la valeur obtenue dans le sang artériel (pauvre 
en désoxyhémoglobine), d'où une légère diminution de 
l' intensité du signal dans les premiers instants de la 
mesure (figures 3 et 4). 
 
Lors d'une activation cérébrale, le débit (ou flux) sanguin 
local augmente : lorsqu'une aire cérébrale participe à 
l'élaboration d'une tâche, les neurones de cette zone et 
ceux avec lesquels elle est reliée sont en effet activés, ce 
qui consomme de l'énergie et de l'oxygène, les artérioles 
irriguant les régions concernées du cerveau se dilatant 
alors pour répondre à cette demande et apporter (au 
niveau des capillaires adjacents) un surcroît d'oxygène. 
Or cet afflux d'oxygène dépasse dans tous les cas 
largement les besoins énergétiques des neurones à la fois 
en amplitude et en volume ; autrement dit l'activité 
métabolique des neurones et la petite consommation 
d'oxygène associée sont toujours surcompensées par une 
forte augmentation concomitante du flux sanguin local 
(cf. infra) – l'équipe de Marcus Raichle a ainsi montré 
dès 1988 que lors d'une stimulation visuelle, l'apport 
d'oxygène au sein du cortex visuel est 10 fois supérieure 
à la consommation réelle effective (pour revue : 11). 
Cet accroissement du flux, outre un enrichissement en 
oxyhémoglobine du compartiment vasculaire des régions 
mises en jeu, entraîne une diminution des concentrations 
de désoxyhémoglobine dans le compartiment veineux : 
au regard des propriétés paramagnétiques de cette 
dernière, le temps de relaxation transversale T2

* autour 
des vaisseaux atteint presque celui du sang artériel et le 
signal IRM finalement obtenu augmente pendant les 
pér iodes d'activation(j) (figures 3 et 4). Cette 
augmentation de l'intensité du signal, parce qu'elle 
correspond à l'installation d'une cascade d'enchaînements 
de phénomènes (hémodynamiques, neurovasculaires et 
biochimiques) qui suit d'environ 3 secondes la genèse de 
l'activité neuronale proprement dite, n'est donc pas 
instantanée et atteint son maximum en 4 à 10 secondes, 
l'amplitude maximale étant maintenue selon la durée de la 
période d'activation. 

 
 
 
____________________  

(j) En marge de cet effet, nous avons évoqué la légère diminution de l'intensité du signal dans les premiers instants de la mesure : cette 

réponse initiale, bien qu'inconstante et pas toujours observable sur les appareils IRM cliniques de 1,5 Tesla vraisemblablement en raison 

d'une résolution insuffisante – elle a surtout été mise en évidence dans certaines études d'imagerie optique –, correspondrait à une réduction 

soudaine (et transitoire) de l'oxyhémoglobine – et à l'augmentation de désoxyhémoglobine associée – imputable à l'élévation de la 

consommation d'oxygène avant l'augmentation du flux sanguin (voir figure 4). Elle pourrait ainsi constituer un marqueur temporel précoce 

(< à 1 seconde) de l'activité neuronale/métabolique proprement dite, puisqu'elle précède les effets dynamiques de flux visibles au travers de 

l'augmentation du signal IRM. 
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O2 Oxygène Intensité relative du signal Oxyhémoglobine Désoxyhémoglobine

 
A. Lors de l'application d'un champ magnétique intense, l'hémoglobine, selon qu'elle transporte ou non l'oxygène, change de propriétés 

magnétiques : lorsqu'elle est sous forme d'oxyhémoglobine, la molécule présente des propriétés diamagnétiques qui n'affectent pas le 

champ ; lorsqu'elle est sous forme de désoxyhémoglobine (dans le sang veineux notamment), la molécule est paramagnétique, ce qui 

perturbe localement le champ. Par conséquent, lorsqu'un sujet est placé dans un appareil IRM, avant même toute activation cérébrale 

induite par la réalisation d'une tâche, l'intensité du signal au voisinage des vaisseaux (lits capillaires) diminue légèrement dans les 

premiers instants de la mesure. 

B. Au cours de la réalisation d'une tâche, (cognitive, somesthésique, sensori-motrice, etc), une augmentation d'activité neuronale 

intervient dans certaines régions cérébrales. Ceci consomme de l'énergie : les artérioles irrigant les régions neuronales concernées se 

dilatent alors fortement pour répondre à cette demande énergétique et apporter un surcroît d'oxygène qui dépasse en fait largement les 

besoins des neurones activés. Cette augmentation de l'approvisionnement en oxygène et du flux sanguin local, en excès par rapport à 

la demande métabolique/énergétique des neurones – on peut parler d'une surcompensation – entraîne une réduction des 

concentrations de désoxyhémoglobine, un déséquilibre du rapport des concentrations oxyhémoglobine/désoxyhémoglobine au sein 

des réseaux capillaires locaux et, in fine, une augmentation de l'intensité du signal. Le contraste alors obtenu, parce qu'il dépend à la 

fois du flux sanguin et de l'apport en oxygène, est désigné par l'acronyme BOLD (Blood Oxygen Level-Dependent). L'origine et les 

raisons d'une telle surcompensation restent toutefois largement méconnues. 

C. Au cours de la réalisation d'une tâche, on peut également observer une diminution de l'intensité du signal BOLD dans certaines 

régions cérébrales, liée en tout état de cause à une augmentation nette du contenu en désoxyhémoglobine au niveau de la circulation 

sanguine et à une modification des propriétés paramagnétiques locales. L'origine d'un tel effet reste toutefois à établir : il peut être 

associé à  i) une diminution du flux sanguin local (i.e. par un mécanisme de constriction des artérioles), lui-même en relation avec 

une réduction d'activité neuronale  ii) une diminution du flux sanguin imputable à un processus purement hémodynamique de "vol 

vasculaire", qui consiste à redistribuer le flux sanguin d'une région peu active au profit de régions (adjacentes) plus actives iii) une 

forte augmentation d'activité neuronale (et de la consommation d'oxygène) excédant largement l'augmentation du flux sanguin local 

et l'apport possible d'oxygène, par conséquent largement en deçà des besoins neuronaux – d'où une augmentation nette finale des 

concentrations en désoxyhémoglobine (pour détails, voir texte et figure 4). 

 
Figure 3. Principe du signal BOLD en IRM fonctionnelle. 
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Une telle variation est en fait difficile à mettre en 
évidence et nécessite des méthodes statistiques 
puissantes, puisque l'effet sur le signal (de la réalisation 
de la tâche) est très faible, typiquement de moins de 5 % 
au-dessus du bruit de fond(k). Dans tous les cas, le 
contraste alors obtenu est classiquement décrit sous 
l'acronyme BOLD (Blood Osygene Level-Dependent) : 
c'est parce que toute augmentation d'activité cérébrale se 
traduit, in fine, par un enrichissement (excessif)  
en oxygène des régions mises en jeu  
[et un déséquilibre du rapport des concentrations 
oxyhémoglobine/désoxyhémoglobine, dont les propriétés 
magnétiques sont différentes] que l'on peut parler d'une 
imagerie (en temps réel) des variations d'oxygénation et 
du débit sanguin local. En cela, l'effet BOLD peut être 
comparé aux études d'activation cérébrale réalisées grâce aux 
techniques radio-isotopiques telles que la TEP, en particulier 
lorsque celle-ci utilise comme radiotraceurs l'H2

15O ou le 
[18F]-fluoro-déoxy-glucose (FDG) : les deux techniques 
reflètent en effet le fonctionnement cérébral de manière assez 
voisine, la TEP du [18F]-FDG se situant un pas en amont par 
rapport à l'IRM fonctionnelle dans le processus constituant le 
signal (pour détails, voir le numéro 33 de Neuropsychiatrie : 
Tendances et Débats). 
 

Pour autant, les bases physiologiques des élévations (et 
diminutions) de l'effet BOLD ne sont pas univoques, 
celui-ci étant relié, nous venons de le voir, à la fois au 
débit (et au volume) sanguin cérébral, mais aussi aux 
conditions d'oxygénation locales et au taux métabolique 
cérébral de consommation d'oxygène. En outre, les 
mécanismes qui conduisent de l'activité neuronale au 
signal BOLD sont loin d'être totalement élucidés : ils 
dépendent vraisemblablement de la région cérébrale 
étudiée, de son état (normal ou pathologique), de la 
rapidité et du mode de décharge des neurones incriminés 
et de l'augmentation (plus ou moins soudaine) de la 

demande en oxygène qui lui est associée – dans certains 
cas, on peut ainsi avoir, tout du moins chez le rat, une 
diminution de l'effet BOLD liée à une augmentation 
d'activité neuronale et des paramètres hémodynamiques, 
et vice versa [pour détails : 12, note de bas de page (i) et 
cf. infra]. La relation entre ces différents indices d'un 
"fonctionnement" cérébral est donc loin d'être linéaire, 
l'augmentation ou la diminution de l'un  
n'étant pas systématiquement associée à une 
augmentation/diminution de l'autre (cf. infra). Par 
conséquent, l'hypothèse (intuitive) initiale selon laquelle 
les variations locales du débit sanguin servent 
simplement à ajuster l'apport en oxygène à la demande 
énergétique des neurones est vraisemblablement 
simpliste, si ce n'est en partie fausse – l'apport d'oxygène 
ne peut de toute façon se faire en temps réel puisque la 
réponse hémodynamique est trop lente par rapport aux 
événements électrophysiologiques censés la provoquer. 
Alors, comment expliquer que l'augmentation du flux 
sanguin soit largement en excès par rapport à la 
consommation énergétique réelle des neurones et que 
l'approvisionnement en oxygène dépasse la demande et 
les besoins lors d'une activité neuronale ? Ce phénomène 
de surcompensation, à l'origine, nous l'avons vu, du 
contraste BOLD proprement dit, reste en fait à ce jour 
difficilement interprétable, même si certains facteurs 
explicatifs ont été avancés :  
i) l'extraction d'oxygène (par diffusion passive) à partir 
de la circulation sanguine est moins efficace pour des 
débits élevés, et l'oxygène moléculaire est faiblement 
diffusible dans le tissu cérébral : ceci pourrait rendre 
compte de l'augmentation excessive du débit sanguin 
local, afin de délivrer l'oxygène nécessairement 
consommé lors de l'augmentation d'activité neuronale 
(13). Cette hypothèse reste néanmoins à vérifier 
 

 
____________________  

(k) L'IRM fonctionnelle la plus pratiquée est dite en mode "bloqué", ce terme provenant de la façon dont on demande aux sujets d'effectuer 

dans l'aimant une tâche en continu pendant des "blocs" (ou périodes en général de 30 secondes), en alternance avec des périodes de contrôle 

sans réalisation de la partie spécifique de la tâche. Le signal est enregistré environ toutes les 3 secondes tout au long de cet enchaînement  

- habituellement répété plusieurs fois pour améliorer le signal -, plusieurs coupes pouvant être explorées de la même manière qu'en IRM 

"multicoupes" non fonctionnelle (cf. supra). L'effet sur le signal de la réalisation de la tâche étant difficile à mettre en évidence, le principe de 

l'identification de cet effet repose d'abord sur la reconnaissance des variations du signal se synchronisant répétitivement avec le rythme 

imposé 0pour la réalisation de cette tâche. Ces variations sont ensuite comparées aux fluctuations "naturelles" du signal IRM, pour n'être 

retenues que si elles sont significativement plus intenses. Un préalable particulièrement important à cette analyse est l'étape de réalignement 

de toute la série d'images qui doit compenser les moindres mouvements de la tête – et du cerveau au sein de la boite crânienne : celui-ci peut 

en effet naturellement bouger de 0,3 mm, même lorsque le crâne est totalement fixé – qu'il est impossible, même au patient le plus coopérant, 

d'éviter lors de l'enchaînement de la réalisation des différentes périodes de tâche. On emploie ensuite des comparaisons statistiques pixel à 

pixel permettant d'identifier les régions répondant de manière significative, leur localisation anatomique étant aidée par des images de 

contraste morphologique. 

Signalons également le développement récent de l'IRM fonctionnelle en mode "événementiel", qui utilise des stimuli uniques (comparables à 

ceux employés pour les mesures de potentiels évoqués) permettant de comparer les effets observés à des indices comportementaux (e.g. 

temps de réaction) et de s'affranchir des phénomènes de répétition/habituation inhérents aux stimuli répétitifs utilisés en mode "bloqué". 

L'IRM fonctionnelle "événementielle" permet d'analyser le décours du signal quasi-instantanément, mais elle pose encore à l'heure actuelle 

des problèmes de sensibilité. 
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ii) une augmentation importante de la consommation de 
glucose induite par l'activation neuronale accompagne 
invariablement l'augmentation du débit sanguin local 
cérébral (pour détails : 11). L'accroissement du flux 
sanguin, en fournissant le glucose naturellement présent 
dans la circulation, pourrait donc simplement répondre, 
dans des conditions d'oxygénation importante du tissu, à 
la demande énergétique (métabolisme du glucose) liée à 
l'activité des neurones – on peut parler de glycolyse 
aérobie. Mais, sans nécessairement faire appel au glucose 
d'origine circulante, l'énergie peut aussi être aisément et 
rapidement produite localement au sein des astrocytes 
avoisinants, ces derniers contenant en effet d'importantes 
quantités de glycogène mobilisables en quelques 
millisecondes lors d'une modification d'activité 
cérébrale(l). Les astrocytes, qui entourent les synapses et 
les capillaires intraparenchymateux,contribuent en effet 
de manière avérée à la régulation (fourniture mais 
également consommation) énergétique des neurones 
(pour revue : 11). Par exemple, au niveau des synapses 
glutamatergiques, on sait qu'ils jouent un rôle crucial 
dans le cycle du neurotransmetteur : ils interviennent 
dans la recapture du glutamate et dans sa transformation 
en glutamine, celle-ci retournant ensuite dans les 
neurones ; or ces étapes nécessitent de l'énergie (i.e. 
ATP), essentiellement fournie par la consommation de 
glucose [lui-même issu du glycogène ou recapté à partir 
de la circulation sanguine]. Les astrocytes s'appuient ainsi 
essentiellement sur la glycolyse (et la glycogénolyse) 
locale pour assurer leur fonction de recyclage du 
neurotransmetteur ; dans cette hypothèse, les 
modifications du flux sanguin permettraient d'ajuster le 
niveau de glucose à la demande des astrocytes, 
indépendamment du niveau d'oxygénation sanguin 
proprement dit. Les neurones, quant à eux, s'appuient 
surtout sur la phosphorylation oxydative, notamment 
parce que le lactate produit en excès (par les astrocytes 
voisins) y est capturé et retransformé en pyruvate [voir 
note de bas de page (l)]. 
L'augmentation excessive du flux sanguin local pourrait 
aussi servir à évacuer/supprimer ce lactate ; elle pourrait 
par ailleurs intervenir dans l'ajustement de la balance 
ionique et de l'équilibre acido-basique local (voir 11). 

L'ensemble de ces hypothèses, qui ne s'excluent pas les 
unes les autres, demandent là encore à être vérifiées. 
 
Le signal BOLD classiquement utilisé en IRM fonctionnelle 
recouvre par conséquent une réalité fort complexe de 
processus métaboliques énergétiques, hémodynamiques 
et neuronaux vraisemblablement interdépendants. Il 
convient donc de rester prudent (et modeste) dans 
l'interprétation des images "fonctionnelles" obtenues. 
Nombre d'auteurs n'hésitent pourtant pas à établir une 
relation (directe) de cause à effet entre une activité neuronale 
et l'effet BOLD observés au sein d'une région et à inférer 
certains aspects du déroulement temporel de cette activité 
(cf. infra). Les limites d'un tel raisonnement, abusif s'il en est, 
peuvent être illustrées dans le cas d'une diminution du signal 
BOLD (ou dé-activation), qui peut selon les cas 
correspondre à (voir figure 3) : 
·  un " vol vasculaire" , processus purement 
hémodynamique consistant en un "détournement", une 
redistribution du flux sanguin de régions peu actives au 
profit de régions (voisines) plus actives (13). Cet effet, 
fut initialement mis en évidence (chez le chat) dans le 
cortex visuel primaire et les régions adjacentes : en 
réponse à une stimulation visuelle [dont on sait qu'elle 
augmente localement l'activité neuronale], un signal 
BOLD négatif et une réduction du flux sanguin sont, 
contre toute attente, observés dans les régions adjacentes 
au cortex visuel en même temps qu'une augmentation du 
signal BOLD et du flux sanguin dans le cortex visuel 
proprement dit. Tout se passe donc comme si l'activation 
neuronale et l'augmentation du débit sanguin local 
initialement induites dans les régions adjacentes par la 
stimulation étaient "écrasées" par la demande du cortex 
visuel voisin, plus actif après la stimulation visuelle. Un 
tel processus adaptatif – i.e. une augmentation d'activité 
et du flux sanguin dans une région entraîne une réduction 
compensatrice dans la (les) région(s) voisine(s) [ce qui 
explique le couplage important existant entre 
l'augmentation et la diminution du signal BOLD dans ces 
régions adjacentes] –, rend vraisemblablement compte de 
certains résultats observés chez l'animal comme chez 
l'homme (par exemple 14, 15, 16)  
 

 
____________________  

(l) Rappelons que le glycogène peut être transformé en glucose (glycogénolyse) rapidement et que le métabolisme du glucose fait appel à 2 

réactions enzymatiques successives ; la glycolyse et la phosphorylation oxydative, toutes deux productrices d'énergie sous forme d'adénosine 

triphosphate (ATP). Lorsque le pyruvate est produit en excès, il est converti en lactate. 
 

2 2+ 4 H O4 CO2 pyruvateglucoseglycogène

glycogénolyse glycolyse

30 ATP3 O

2 lactate (évacué dans la circulation sanguine 
ou vers les neurones adjacents)

phosphorylation
oxydative

(dans les astrocytes) (dans le sang 
et les astrocytes) 2 ATP 4 ATP + 2 NADPH

2  
La glycolyse fournit en fait peu d'énergie (à partir du glycogène ou du glucose proprement dit) mais très rapidement ; la phosphorylation oxydative 

fournit quant à elle beaucoup plus d'énergie, mais elle est beaucoup plus lente,. Leur contribution respective exacte reste à établir lors d'une activation 

cérébrale induite par une tâche. 



www.neuropsychiatrie.fr  Neuropsychiatrie : Tendances et Débats 2008 ; 35 : 49 - 72  

 

- 59 - 

·  une diminution d'activité neuronale associée à 
une réduction du débit sanguin local. Cet effet, suggéré 
par de nombreuses données chez l'homme (14, 17, 18, 19, 
20, 21, 22, 23, 24, 25) a pu être directement mis en 
évidence grâce à l'utilisation simultanée d'enregistrements 
électrophysiologiques et de l'IRM fonctionnelle dans le 
cortex visuel du singe (26) 
·  une for te augmentation d'activité neuronale (et de 
la consommation d'oxygène) associée à une 
augmentation moindre du débit sanguin local, la 
consommation d'oxygène excédant dans ce cas largement 
l'apport possible par le débit sanguin, d'où une 
augmentation nette finale de la désoxyhémoglobine dans 
le sang veineux (voir 12, figures 3 et 4). Ce type de 
phénomène est analogue à la légère diminution transitoire 
de l'intensité du signal observé dans les premiers instants 
de la mesure lors d'une IRM fonctionnelle (cf. supra) (27, 
28, 29). Ce processus pourrait également expliquer la 
diminution du signal BOLD qui caractérise, tout du 
moins chez l'animal, certaines structures lors de situations 
pathologiques telles que les crises convulsives 
généralisées (pour détails : 12). 
L'ensemble de ces résultats, bien qu'obtenus chez 
l'animal, de surcroît anesthésié [et l'on connaît l'influence 
des anesthésiques sur l'activité neuronale et probablement 
sur le signal BOLD (voir 30, 31)] souligne combien il est 
difficile à l'heure actuelle d'établir une 
relation/corrélation, aussi ténue soit-elle, entre le signal 
hémodynamique tel qu'il est classiquement mis en 
évidence en IRM fonctionnelle et l'activité physiologique 
des neurones telles qu'elle peut être approchée par les 
méthodes électrophysiologiques classiques (utilisation de 
micro-électrodes) – notamment parce que le volume de 
tissu analysé avec le contraste BOLD est plus important. 

Le seul fait réellement établi (grâce à des enregistrements 
simultanés d'activité neuronale et de signal BOLD chez 
l'animal) est la stricte corrélation entre le signal BOLD et 
le potentiel de champ local, lui-même relatif à l'activité 
d'une population de neurones situés à quelques 
millimètres de l'électrode d'enregistrement(m) (32-40). 
Cette corrélation est également retrouvée chez l'homme 
dans les cortex visuel et auditif, et ce, dans des conditions 
de stimulation "naturelle" (visualisation d'un film) et sans 
anesthésie (41, 42, 43). 
Ceci suggère que la réponse mesurée par l'IRM 
fonctionnelle résulte des activités d'une population de 
neurones de la région consommatrice d'énergie concernée 
plutôt que de l'activité électrique unitaire (potentiels 
d'action) produite par ces neurones ; cette réponse 
persiste d'ailleurs (tout du moins dans le cortex visuel) en 
l'absence de tout potentiel d'action proprement dit (32, 
39). En fait, selon certains auteurs, puisque le signal 
BOLD "suit" le potentiel de champ local [dont nous 

savons qu'il représente l'activité des afférences au niveau 
dendritique], il serait le reflet des entrées (input) d'une 
région donnée plutôt que des sorties (output) en terme de 
potentiels d'action (11, 32, 33, 40, 41, 44). Cette 
interprétation est toutefois contestée, les deux signaux 
pouvant également refléter (au moins en partie) l'activité 
au sein de réseaux locaux (mise en jeu d'interneurones, de 
collatérales récurrentes, etc) ; signal BOLD et activité 
électrophysiologique (multi)-unitaire sont par ailleurs 
dans certains cas corrélés, le signal BOLD reflétant alors 
les potentiels d'action émis par les efférences (output) 
ainsi que l'augmentation du niveau d'oxygénation du 
tissu. Enfin,, notons que la validité du modèle de 
transformation linéaire – i.e. le signal en IRM 
fonctionnelle est proportionnel à la mesure de l'activité 
neuronale, moyennée sur une période de temps de 
quelques secondes et sur un espace de quelques 
millimètres – encore couramment utilisé pour mettre en 
relation l'activité neuronale et la réponse hémodynamique 
est dorénavant largement discutée, eu égard aux 
nombreuses difficultés d'interprétation évoquées 
précédemment. La non linéarité du signal BOLD en 
fonction de la durée du stimulus est d'ailleurs clairement 
démontrée dans de nombreuses études (pour détails : 32, 
33, 45, 46, 47, 48, 49). Plus précisément, le principe de 
linéarité – autrement dit de proportionnalité – entre le 
signal d'IRM fonctionnelle et l'activité 
électrophysiologique dépend non seulement du niveau 
d'activité neuronale en jeu mais également du site 
d'enregistrement : le modèle de transformation linéaire 
est parfaitement prédictif de la réponse hémodynamique 
dans certaines régions, mais pas dans d'autres (pour 
revue, 46).  
C'est peut-être là que réside le message principal : selon 
la " configuration"  locale des réseaux neuronaux et 
neuroasculaires en place – importance des afférences, 
des efférences et des connexions interneuronales locales ; 
distance/proximité entre les veinules (ou de plus grosses 
veines de drainage), le réseau capillaire et les neurones ; 
rôle des astrocytes dans la demande et la fourniture 
énergétique/métabolique des neurones (cf. supra) ; etc –, 
mais aussi selon la vitesse/le mode de décharge des 
neurones pouvant être impliqués et selon le protocole 
expér imental (et le type de stimulus) utilisés [l'étude de 
Maier et coll. (49 bis) qui vient de paraître, illustre 
parfaitement ce dernier point], le signal BOLD, et d'une 
manière générale la réponse hémodynamique et le 
couplage neurovasculaire tels qu' ils peuvent être 
objectivés en IRM fonctionnelle, peuvent être 
totalement dissociés de l'activité neuronale sous-
jacente et refléter ainsi, nous l'avons largement évoqué, 
des processus fort distincts voire totalement opposés. 

____________________  

(m) Le potentiel de champ local, phénomène électrophysiologique global ressemblant à l'électroencéphalogramme, consiste en une "vague" électrique 

oscillant relativement lentement (à une faible fréquence, pouvant par exemple varier entre 25 et 80 Hz : la bande des ondes gamma). Il correspond 

principalement à la sommation des différents potentiels de membrane générés au niveau dendritique/somatique et reflèterait ainsi l'activité synaptique 

des entrées afférentes, tandis que les potentiels d'action "classiques" témoignent de l'activité des neurones de projection efférents. 
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Au total, au regard des (nombreuses) réserves énoncées 
précédemment, on peut légitimement s'interroger sur les 
notions "d'activation" (et dé-activation) ou de 
"fonctionnement" cérébral mis en évidence par l'IRM 
fonctionnelle : que signifie réellement dans ces 
conditions, en terme de couplage neuro(astrocyto-) 
vasculaire et de métabolisme énergétique, une 
augmentation ou une diminution du signal BOLD (i.e. 
contraste d'image pondérée en T2* ) ? 
Nous l'avons déjà dit, prudence et modestie dans 
l'interprétation des images s'imposent, l'effet observé 
n'étant au final rien d'autre que ce à quoi il correspond 
vraiment : une image, à un instant t, des modifications du 
flux sanguin local et des variations d'oxygénation qui en 
découlent. Certains auteurs relient d'ailleurs 
l'augmentation du flux sanguin local et la réduction des 
taux de désoxyhémoglobine (responsables du signal 
BOLD positif), non pas aux besoins énergétiques et à la 
consommation d'oxygène des neurones activés voisins 

(hypothèse de la "surcompensation" en oxygène : cf. 
supra et figure 4), mais uniquement au principe de 
Monro-Kellie, qui considère comme constante la somme 
des différents volumes du contenu intracrânien(n) ; le 
phénomène observé, en IRM fonctionnelle serait, dans 
cette hypothèse, purement hémodynamique, régi par 
une simple loi de "vases communicants" entre les 
différents compartiments sanguins  (pour revue : 50 ; voir 
figure 4). D'autres auteurs suggèrent également que le 
métabolisme énergétique (i.e. besoins en oxygène et en 
glucose) lié à l'activité neuronale (et astrocytaire) n'est 
pas responsable, en tout cas pas directement, des 
modifications du flux sanguin local : même si les deux 
processus sont co-localisés et quasi-concomitants, ils 
opéreraient en parallèle, la réponse hémodynamique 
étant surtout sous le contrôle local de systèmes de 
neurotransmission (glutamate, amines, acétylcholine, etc) 
sans lien avec l'activité métabolique des neurones étudiés 
(pour détails : 51, 52, 53). 
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Tâche

Flux sanguin local

désoxyhémoglobine

Consommation d’oxygène
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Lors d'une activation cérébrale, le débit (ou flux) sanguin local augmenterait fortement 
pour répondre aux besoins énergétiques et à l'augmentation d'activité métabolique 
(consommation d'oxygène mais aussi de glucose) des neurones activés. L'apport en 
oxygène (par les artérioles), largement en excès par rapport à la consommation 
énergétique réelle des neurones – phénomène de "surcompensation " – s'accompagne 
d'une diminution des concentrations de désoxyhémoglobine (dans le sang veineux) à 
l'origine du contraste BOLD positif et de l'augmentation de l'intensité du signal 
classiquement observée en IRM (étape 2) ; le retour au niveau initial (ligne de base) se 
fait ensuite progressivement, en quelques secondes (étape 3). Notons également que, 
dans un premier temps, les concentrations de désoxyhémoglobine augmentent de 
façon paradoxale, expliquant la légère diminution de l'intensité du signal (contraste 
BOLD négatif) souvent, mais pas toujours, observée dans les premiers instants de la 
mesure (étape 1) : parce que l'augmentation d'activité neuronale et la consommation 
d'oxygène associée précèdent et excèdent largement à cet instant l'augmentation du 
flux sanguin local et l'apport possible en oxygène – ceux-ci se font progressivement, 
en quelques secondes –, on observe une augmentation nette, transitoire, de la 
désoxyhémoglobine dans le sang veineux (voir également figure 3). 
En marge de cette hypothèse d'une surcompensation en oxygène (hypothèse la 
plus répandue), certains auteurs suggèrent que la réduction des taux de 
désoxyhémoglobine puisse simplement résulter du principe de Monro-Kellie [qui 
tient pour constante la somme des différents volumes du contenu intracrânien], 
sans aucune relation avec les besoins énergétiques et l'augmentation de la 
consommation d'oxygène (et de glucose) des neurones activés : le signal BOLD 
positif observé en IRM serait, dans cette hypothèse, purement 
hémodynamique. L'augmentation initiale des taux de désoxyhémoglobine et la 
réduction de l'intensité du signal BOLD associée s'expliquent toutefois 
difficilement selon ce principe. 

 
Figure 4. Représentation schématique de la réponse hémodynamique dans son ensemble au cours de la réalisation  d'une tâche en IRM fonctionnelle. 
 
____________________  
(n) Selon le principe de Monro-Kellie, le volume intracrânien est dans les conditions physiologiques, constant. Il correspond à la somme 
suivante : VA + VV + VLCR + Vcerveau = constante où VA représente le volume de sang artériel, VV le volume de sang veineux et VLCR le volume 
du liquide céphalo-rachidien.  
Dans la mesure où le volume total du cerveau ne varie pas chez l'adulte (il est fixé par la boîte crânienne), et parce que le LCR ne subit pas, 
tout du moins en temps normal, de variations significatives, toute augmentation du débit et par voie de conséquence du volume [étant 
entendu que les changements de volume ne sont qu'une conséquence passive des changements de flux] sanguin artériel est systématiquement 
compensée par une réduction du volume de sang veineux, et vice versa. Autrement dit, à l'équilibre (conditions physiologiques), la somme 
des variations instantanées est nulle, et la pression intracrânienne reste stable. Bien sûr, le changement de volume d'au moins l'une des trois 
composantes (VA, VV ou VLCR) sans ajustement réciproque ou équivalent d'au moins l'un des autres compartiments entraîne une augmentation 
anormale de la pression intracrânienne et correspond à une situation pathologique. 
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Autant d'arguments qui laissent penser que le signal 
BOLD est loin d'être l'outil idéal – n'en déplaise aux 
(nombreux) pratiquants de la méthode – si l'on souhaite 
avoir une vision claire, nette et précise du couplage qui 
existe normalement entre les besoins liés à l'activité 
neuronale (métabolites essentiels à la vie du neurone : 
oxygène et glucose) et la fourniture de ces substrats par le 
débit sanguin cérébral. 
 
Dans cette perspective [que l'on pourrait (avec humour) 
qualifier d'un certain "ras le BOLD" (sic)], des 
techniques alternatives d'IRM fonctionnelle basées 
sur  la seule observation du volume (ou du débit) 
sanguin régional cérébral – sachant que le volume 
dépend lui-même directement du débit : cf. supra et note 
de bas de page (o) – se sont développées depuis quelques 
années, en particulier chez l'animal (anesthésié ou vigile) 
(pour revue : 54). Ces méthodes d'études font appel au 
marquage du compartiment vasculaire, soit par saturation 
du signal du sang, soit par adjonction de produits de 
contraste (généralement non diffusible, c'est-à-dire 
uniquement présents dans le secteur vasculaire et ne 
traversant pas la barrière hémato-encéphalique normale) : 
l'administration intravasculaire d'agents de contraste (tels 
les nano-particules d'oxyde ferreux monocristallin) 
augmente en effet fortement la susceptibilité magnétique 
dans et autour des vaisseaux sanguins, ces agents se 
comportant par conséquent comme des traceurs du 
volume sanguin plasmatique. Cette IRM fonctionnelle 
dite "pondérée en volume sanguin cérébral" ou 
"augmentée en contraste", réalisable pour l'heure 
uniquement chez l'animal – les concentrations d'agents de 
contraste employées sont en effet largement supérieures à 
ce qui est toléré chez l'homme –, s'appuie sur les mêmes 
principes que l'IRM de perfusion classiquement utilisée 
en clinique(o). Ainsi, selon qu'elle utilise une séquence en 
écho de gradient ou en écho de spin, la pondération en 
volume sanguin permet d'évaluer, pour des champs 
magnétiques compris entre 2 et 4,7 Tesla, les 

modifications de volume dans l'ensemble des vaisseaux 
(toutes tailles confondues) ou les changements au sein de 
la seule microvasculature (vaisseaux de très petite taille) 
– l'IRM fonctionnelle "pondérée en débit sanguin 
cérébral" et basée sur le marquage des spins artériels est 
quant à elle plus rarement mise en œuvre chez l'animal 
(pour détails : 55 - 63).  
Dans tous les cas l'intérêt est évident : le signal 
hémodynamique observé est plus spécifique que le signal 
BOLD, trop difficile à interpréter ; nous verrons 
également en quoi l'observation de ce seul paramètre 
hémodynamique peut augmenter, dans une certaine 
mesure, la résolution spatiale et temporelle de l'IRM 
fonctionnelle. 
 
Une autre alternative développée depuis quelques années 
consiste en une IRM fonctionnelle non-
hémodynamique, neuronale à proprement parler et basée 
sur la détection de signaux (extrinsèques ou intrinsèques) 
censés refléter l'activité neuronale de manière plus 
précise et plus spécifique (pour revue : 64). Parmi ces 
nouvelles méthodes d'imagerie, il convient de citer celles 
utilisant d'une part la détection des champs 
électromagnétiques neuronaux, d'autre part la mesure de 
la diffusion [dans une certaine direction] des molécules 
d'eau dans les tissus (pour revue : 64). 
·  La première technique s'applique à mettre 
directement en évidence, en utilisant la 
magnétoencéphalographie couplée aux changements de 
phase en IRM,  les champs magnétiques neuronaux 
(d'amplitude très faible : de l'ordre de 100 à 200 
picoTesla) induits par l'intégration post-synaptique locale 
– i.e l'ensemble des inputs dendritiques – et les courants 
opposés intra- et extracellulaires qui en résultent  
(65 - 70). Cette technique est pour l'heure essentiellement 
restreinte aux études in vitro et demande à être validée in 
vivo, notamment chez l'homme, où la détection des 
changements de phase en IRM est contestée (pour 
détails : 71, 72, 73). 

____________________  

(o) Rappelons que l'IRM de perfusion évalue [il s'agit d'une estimation] des paramètres hémodynamiques quantitatifs essentiels tels que le 

débit ou le volume sanguin régional cérébral et différentes données temporelles (temps de transit moyen, temps jusqu'au pic de contraste…), 

donnant ainsi accès à des informations sur la (micro)circulation au sein des tissus. En cela, l'IRM de perfusion est tout à fait comparable à la 

TEP utilisant comme radiotraceur l'H2
15O. La perfusion est en fait définie par la quantité de sang (en millilitres) qui passe par unité de temps 

pour 100 g de tissu ; elle correspond au débit sanguin régional cérébral, lui-même égal au volume sanguin régional divisé par le temps de 

transit moyen.  

La technique repose i) soit sur la méthode dite du "marquage des spins artériels" (l'hydrogène des molécules d'eau présentes au niveau 

artériel est "magnétiquement" marqué  par l'application d'impulsions de radiofréquence en inversion) – dans ce cas c'est le flux sanguin 

régional cérébral qui est évalué directement ii) soit sur l'injection (par voie intraveineuse) d'un bolus de produit de contraste, généralement 

des chélates de gadolinium chez l'homme. Le produit de contraste  est responsable d'une diminution des temps de relaxation T2 et T2* , ceci 

entraînant une décroissance de l'intensité du signal lors du passage du produit à l'intérieur des vaisseaux. L'analyse de l'évolution de 

l'intensité du signal au cours du temps donne ensuite, pour chaque voxel, une valeur proportionnelle au volume sanguin régional cérébral  

– dans ce cas, la détermination du débit est difficile du fait de la relation complexe, non linéaire, entre le signal du sang et la concentration en 

agent de contraste. L'imagerie rapide (réalisable grâce à l'EPI) du premier passage du produit permet ainsi de calculer/évaluer les différents 

paramètres hémodynamiques, l'imagerie plus tardive évaluant quant à elle les anomalies de la cinétique d'élimination de l'agent de contraste. 

L'IRM de perfusion a un intérêt reconnu dans les pathologies vasculaires (accident vasculaire cérébral ischémique, maladies coronariennes), dans les 

pathologies tumorales et dans les pathologies infectieuses/inflammatoires caractérisées par une hypervascularisation. 
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·  La seconde technique, plus aboutie, appelée IRM 
fonctionnelle "pondérée en diffusion", s'appuie sur le 
même principe [selon lequel les déplacements aléatoires 
des molécules d'eau sont contraints par l'organisation des 
tissus] que l'IRM de diffusion et du tenseur de diffusion 
classiquement utilisées en clinique(p) (pour revues : 74, 
75, 76). L'IRM fonctionnelle pondérée en diffusion utilise 
en fait des impulsions de radiofréquence (séquences écho 
de spin) modifiées et paramètres de gradients de diffusion 
spécifiques qui évitent tout artéfact lié à la composante 
hémodynamique ou à l'effet BOLD (i.e. désoxygénation) 
(pour détails : 64, 77). Ceci rend la technique 
particulièrement sensible à l'organisation microscopique 
des compartiments intra- et surtout extracellulaire (plus 
visible), la pondération en diffusion reflétant in fine le 
déplacement aléatoire des molécules d'eau dans ces 
compartiments. La réduction de la diffusion 
extracellulaire généralement observée permet ainsi de 
détecter les changements de conformation (par exemple 
le gonflement) des neurones [mais aussi des cellules 
gliales adjacentes] qui accompagne invariablement leur 
activation. Un raffinement récent de la technique consiste 
à détecter les événements électromécaniques minuscules 
liés à la "force de Lorentz", qui propulse les fibres 
nerveuses [lorsqu'elles sont placées dans un champ 
magnétique] dans une direction orthogonale à la fois au 
champ et à la direction du courant porté par ces fibres. 
Cette force entraîne en effet une déformation transitoire 
du tissu local lors de l'émission de potentiels d'action et 
un déplacement incohérent des molécules d'eau analogue 
à la diffusion (pour détails : 78, 79, 80). 
Dans tous les cas ces techniques demandent là encore à 
être validées et les résultats confirmés par de nombreuses 
études aussi bien chez l'animal que chez l'homme (voir 

ainsi 81, pour des résultats négatifs). Nous verrons en 
quoi la pondération en diffusion peut augmenter, à l'instar 
de la pondération en volume sanguin cérébral, la 
résolution spatiale et temporelle voire la sensibilité de 
l'IRM. 
 
1.3. Intérêts et limites de l’ IRM (pour revues : 82, 83, 84) 
 

Les avantages de l'IRM utilisée tant d'un point de vue 
diagnostique/thérapeutique qu'en Recherche tiennent 
essentiellement en trois points (tableau 1) : 
i) sa nature réellement non-invasive, car en-dehors de 
l'injection (parfois nécessaire) de produits de contraste, la 
technique permet vraiment d'observer in vivo – sans avoir 
recours à l'anesthésie (sauf chez l'animal : cf infra) dont 
on sait qu'elle peut entacher les résultats – certains 
processus physiologiques et pathologiques ; elle permet 
également, tout comme la TEP, des études longitudinales 
chez un même sujet et des études répétées chez un même 
animal – celui-ci est dans ce cas son propre témoin –,  
minimisant la variabilité inter-individuelle inhérente à 
l'étude d'une population d'individus  
ii) sa résolution spatiale, qui selon la structure 
examinée – étude d'un organe périphérique, d'une ou 
plusieurs régions cérébrales – dépend de la qualité de 
l'analyse mathématique effectuée (algorithmes de 
transformée de Fourrier), de la quantification des 
résultats(q), du mode d'acquisition (bi- ou tridimensionnel) 
choisi (cf. supra), et surtout de l'intensité du champ 
magnétique B0 appliqué. Elle est de l'ordre de quelques 
mm (1 mm dans le meilleur des cas) chez l'homme dans 
le cadre d'une utilisation clinique classique, c'est-à-dire 
pour des champs d'une intensité comprise généralement 
entre 0,05 et 3 Tesla. 

____________________  
(p) Rappelons que l'IRM de diffusion permet d'évaluer la mobilité (ou diffusion) des molécules d'eau à très petite échelle – plus petite que celle de 

l'écoulement sanguin macroscopique : dans les tissus biologiques, l'existence de différents compartiments (interstitiel, intracellulaire, etc) et la 

présence de membranes influencent la diffusion et altèrent le déplacement des molécules d'eau, qui devient alors en grande partie aléatoire. La 

diffusion des molécules d'eau n'est donc pas identique dans toutes les directions de l'espace puisqu'elle est limitée, orientée par la présence naturelle 

"d'obstacles", en particulier les fibres de substance blanche organisées sous forme de faisceaux : l'architecture des axones en faisceaux parallèles ainsi 

que leur couche de myéline facilite en effet la diffusion des molécules d'eau le long de leur axe, cette diffusion étant bien plus rapide que dans les 

autres directions. Ce phénomène est appelé anisotropie – l'anisotropie (contraire d'isotropie) est d'une manière générale la propriété d'être dépendant 

de la direction. Or des algorithmes ont été développés afin de mesurer cette anisotropie, ainsi que le Coefficient de Diffusion Apparent, qui dépend de 

la taille des molécules, de la viscosité et de la température du milieu. L'IRM de diffusion permet ainsi d'obtenir la position, l'orientation et l'anisotropie 

des faisceaux de substance blanche du cerveau – on parle de tractographie.  

Cette modalité d'imagerie, qui a longtemps eu l'inconvénient d'une durée d'examen trop longue et d'une trop grande sensibilité aux artefacts de 

mouvements (cf. infra), est désormais applicable cliniquement par son association au recueil du signal par écho-planar. Elle a ainsi d'importantes 

applications aussi bien pour la connaissance de l'anatomie des fibres de substance blanche que dans les pathologies (tumeurs cérébrales, épilepsie, 

accidents vasculaires d'origine ischémique, sclérose en plaques, vieillissement cérébral) où ces fibres peuvent être désorganisées. Quant à la technique 

d'imagerie du tenseur de diffusion, c'est une extension de l'IRM de diffusion proprement dite : elle permet de quantifier les mouvements à l'échelle 

microscopique. En appliquant des gradients de diffusion (i.e. variations de champ magnétique) dans au moins 6 directions, il est possible de calculer, 

pour chaque voxel, un tenseur – c'est-à-dire une matrice 3 x 3 – qui décrit la diffusion anisotrope, la direction du faisceau qui traverse le voxel étant 

finalement donnée par le vecteur principal de son tenseur. 

(q) Comme dans le cas de la TEP, aux modalités classiques et par "région d'intérêt" (méthode ROI) des images d'IRM se substituent désormais chez 

l'animal comme chez l'homme des méthodes automatiques et plus objectives : la fameuse méthode SPM (statistical parametric mapping), qui permet 

de comparer voxel à voxel les données d'un patient à celles d'une population témoin ou les données entre différents groupes de sujets. Le traitement et 

la transformation des résultats (en 3 dimensions) observés avec la méthode SPM entraînent toutefois une perte de résolution et peut générer, en raison 

du grand nombre de comparaisons effectuées, des faux positifs (pour détails : voir le n° 33 de Neuropsychiatrie : Tendances et Débats p 17-48). 
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Le développement de protocoles de recherche plus 
ambitieux exige quant à lui des appareils à très haut champ 
(3 Tesla et plus, certaines études employant des champs de 7 
voire 9 Tesla) : la résolution spatiale est alors bien meilleure 
puisqu'elle est largement en deçà du millimètre et tend vers 
la résolution actuelle de l'autoradiographie, de l'ordre de 
quelques dizaines de micromètres (tableau 1). Cette IRM à 
très haut champ, utilisée (pour l'instant) aussi bien chez 
l'animal – sa petite taille n'est dans ce cas pas un obstacle – 
que chez l'homme dans le cadre très prospectif de la 
Recherche fondamentale ou clinique, se caractérise aussi par 
un rapport signal/bruit bien meilleur que celui des champs 
d'intensité moyenne (1 à 1,5 Tesla), ce qui améliore 
nettement la qualité des images observées. Les effets de 
susceptibilité paramagnétique, fortement accrus au-delà de 3 
Tesla et source de nombreux artefacts pouvant obérer les 
résultats, sont par ailleurs désormais contrecarrés par 
diverses techniques augmentant sensiblement le contraste(r) 

grâce à une échelle de gris particulièrement fine, d'où une 
précision d'image (structurale ou fonctionnelle, les deux 
pouvant être réalisées en même temps à partir du même 
appareil) de grande qualité (pour détails : 85). L'IRM à très 
haut champ a évidemment un intérêt diagnostique 
considérable, notamment dans la détection de (micro)lésions 
de nature pathologique.  
iii) sa résolution temporelle, qui, bien que relativement 
lente [de l'ordre de quelques minutes (un examen IRM 
anatomique classique dure en général entre 5 à 20 
minutes)] dans les conditions d'utilisation clinique 
conventionnelles (i.e. avec un imageur utilisant des 
champs d'intensité moyenne), l'est cependant moins que 
dans le cas de la TEP et de la TEMP. Ceci est entre autres 
imposé par une faible vitesse d'acquisition du signal : le 
faible rapport signal/bruit qui caractérise les champs 
d'intensité moyenne et le délai de réponse vasculaire en 
IRM fonctionnelle imposent en effet, nous l'avons vu, la 
présentation de stimuli qui doivent être répétés au sein de 
séquences précises.  
Rappelons toutefois que différentes techniques d'imagerie 
"ultrarapide", en particulier l'imagerie échoplanaire (EPI), 
permettent dorénavant d'acquérir des images en moins de 
40 millisecondes et de réaliser ainsi en IRM des mesures 
(dynamiques et cinétiques) quasi-instantanées (voir les 
exemples de l'IRM de diffusion et de perfusion). Avec la 
méthode d'écho-planar, la résolution temporelle de l'IRM, 
qui peut se faire presque en temps réel, n'est donc plus 
une limite ; en contrepartie, l'écho-planar s'avère très 
sensible aux hétérogénéités du champ magnétique 
principal.  

Ces deux critères – résolution spatiale et temporelle – 
peuvent être légèrement accrus, pour les champs 
d'intensité moyenne (inférieurs à 3 Tesla) lorsque l'on 
utilise l'IRM fonctionnelle pondérée en volume sanguin 
cérébral (cf. supra) : parce que le volume de tissu 
examiné dans ce cas (grossièrement de 0,6 mm de 
diamètre) est beaucoup plus restreint – d'un facteur 3 – 
que le volume examiné avec le signal BOLD (62), la 
spécificité spatiale est plus importante et le rapport 
signal/bruit meilleur – ont ainsi été identifiées (chez le 
singe vigile) des structures colonnaires telles que les 
colonnes de dominance oculaire ou de sensibilité à 
l'orientation dans l'aire V1 (60, 61, 62). A très haut 
champ (9 Tesla), l'IRM pondérée en volume sanguin 
cérébral utilisant une séquence EPI en écho de gradient 
est également dotée d'une meilleure résolution temporelle 
et d'une résolution spatiale permettant l'analyse de la 
microvasculature (artérioles et petites veinules) en-deçà 
du millimètre (59, 63).  
Quant à l'IRM pondérée en diffusion, elle semble 
également pourvue d'une meilleure spécificité spatiale et 
surtout d'une meilleure résolution temporelle que l'IRM 
fonctionnelle conventionnelle : le signal mesuré par cette 
méthode est plus rapide et plus précis puisqu'il précède de 
3 ou 4 secondes le signal BOLD, la réduction de la 
diffusion habituellement observée débutant dans ce cas 
au démarrage de la stimulation, sans aucun délai (voir 86, 
87, 88, 89, 90). L'avenir dira si cette nouvelle méthode 
prometteuse permet de suivre, avec un couplage plus 
étroit, l'évolution spatiale et temporelle de l'activité 
neuronale cérébrale. 
 
Pour autant, l'IRM ne permet de réaliser [contrairement à 
la TEP, fondée sur l'utilisation de radio-isotopes 
quantifiables] que des mesures relatives (semi-
quantitatives), la résonance magnétique étant un 
phénomène par définition qualitatif qui ne peut être 
comparé aux méthodes quantitatives que sont la TEP, 
mais également la TEMP (voir tableau 1). L'IRM souffre 
par ailleurs, tout du moins pour les champs d'intensité 
moyenne, d'une faible sensibilité liée à la résolution 
spatiale et au faible rapport signal/bruit qui caractérisent 
ces champs (cf. supra) : seules des modifications de 
concentrations relativement importantes (du micro- au 
millimolaire) de la molécule examinée – molécule d'eau, 
désoxyhémoglobine, agents de contraste … – sont 
visibles dans ce cas, ce qui constitue bien évidemment 
une des limites majeures de la technique. 

 

 

____________________  

(r) Peuvent être citées, entre autres techniques, la pondération en "T2 inversé", qui consiste à inverser l'échelle de gris des images pondérées 

en T2, et le contraste d'anisotropie en 3 dimensions couplé à la méthode PROPELLER (Periodically Rotated Overlapping ParallEl Lines 

with Enhanced Reconstruction), qui en IRM de diffusion ou en IRM fonctionnelle pondérée en diffusion, permet d'obtenir la direction des 

fibres nerveuses (on parle d'axonographie).  
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 Résolution 

spatiale (mm) 
Résolution(s) 
Temporelle(s) 

Sensibilité Avantages Inconvénients 

IRM 0,01 – 0,1 
(très hauts champs  

> 3 Tesla) 
 

1 – 5  
(champ 

d'intensité 
compris entre  
0,5 et 3 Tesla) 

Lente 
(qq min) 

µM ·  haute résolution spatiale, en particulier 
avec un champ magnétique élevé (> 3 
Tesla) 

·  pas de radiations ionisantes 

·  fort contraste  
 utilisation possible d'agents de 

contraste : gadolinium, dysprosium, 
agents superparamagnétiques à base 
de nano-particules d'oxyde ferreux 

·  durée de l'étude (faible vitesse 
acquisition signal) mais résolution 
temporelle nettement accrue par les 
techniques d'echo-planar 

·  mesures relatives (semi-quantitatives) 

·  faible sensibilité 
·  claustrophobie et matériel électronique 

contre-indiqués 

·  coût élevé 

TEP 1 – 10 Très lente 

(60 – 1000) 

nM à fM Mesures quantitatives (valeurs absolues) 

Résolution spatiale uniforme 

Sensibilité importante 

·  faible résolution temporelle et spatiale 
·  radiations ionisantes 
·  demi-vie courte des isotropes les plus 

couramment utilisés : 15O, 11C, 13N, 18F 
®  nécessité d'un cyclotron 

·  temps pour développer de nouveaux 
radiotraceurs très long 

·  coût / accès difficile 

TEMP 5 – 10 Très lente 

(60 – 1000) 

nM à fM Longue demi-vie des isotopes utilisés : 
125I, 99mTc, 133Xe 

Facilement disponible 

·  faible résolution temporelle 
·  résolution spatiale non-uniforme, bien 

plus faible que celle de la TEP 
·  radiations ionisantes 
·  mesures relatives (semi-quantitatives) 

 

Tableau 1. Avantages et inconvénients de l'IRM  

[pour comparaison, les caractéristiques de la TEP et de la tomographie par émission de simple photon (TEMP) sont rappelées]. 
 

 

En outre, dans le cas de l'IRM fonctionnelle, la plupart 
des études s'attachent le plus souvent à localiser des 
"fonctions" cérébrales en modélisant, par une fonction 
canonique (modèle linéaire général)(s), la forme de la 
réponse hémodynamique évoquée par la tâche cognitive, 
somesthésique et/ou sensorimotrice étudiée (91, 92). Or 
cette approche statistique (méthode SPM : cf. supra), qui 
permet de faire émerger du cerveau des "activités" – nous 
avons vu le flou que recouvre cette notion – sous forme 
d'une cartographie paramétrique statistique, ne permet 
pas de comprendre comment les régions cérébrales 
interagissent les unes avec les autres pour modifier leur 
activité ; aucune information dynamique sur la relation 
inter-régionale cérébrale n'est accessible à partir d'une 
telle méthode de mesure. Autrement dit, cette méthode 
statistique ne permet pas d'étudier  les relations 
causales (ou les covar iations) entre les différentes 
régions cérébrales activées.  
Se pose également le problème de la fiabilité et de la 
validité des tests statistiques utilisés, notamment 
concernant le dénombrement de fausses (dé-)activations : 
faux positifs (voxels activés par hasard) et faux négatifs 
(voxels qui apparaissent non-activés sur les cartes 

paramétriques alors qu'ils le sont en réalité) ne sont pas 
rares, nombre des logiciels actuels d'analyse d'image les 
prenant insuffisamment en compte – surtout les faux 
négatifs.  
Enfin, il n'est pas inutile de rappeler les contraintes (et 
contre-indications) qui caractérisent la technique et 
peuvent obérer les résultats :  
i) le sujet ne doit absolument pas bouger au cours de 
l'acquisition du signal, l'IRM étant particulièrement 
sensible aux artéfacts de mouvement : ceci requiert une 
entière collaboration du patient ou du participant qui se 
prête à l'étude [qui peut être perturbée, au point de la 
rendre inutilisable, par exemple en bougeant la tête ou en 
effectuant des activités mentales autres que celles 
demandée], et nécessite parfois une sédation de 
complément chez les patients agités et/ou souffrant de 
claustrophobie du fait de l'étroitesse du tube (pourtant 
ouvert) et du bruit notable généré par les impulsions de 
radiofréquence. L'impossibilité de rester allongé 
(insuffisance cardiaque ou respiratoire) ou immobile 
(enfants, troubles psychiatriques…) dans l'imageur oblige 
également à recourir le cas échéant à une prémédication 
voire à une anesthésie générale. 

 
 

____________________  

(s) Rappelons que l'IRM fonctionnelle repose classiquement sur l'additivité des réponses BOLD : lorsque la stimulation (brève ou 

prolongée) est répétée, à des intervalles de temps dépassant généralement quelques centaines de millisecondes, l'activation évoquée est la 

somme des contributions des activations associées à chaque stimulus. La réponse globale peut donc être prédite par une opération linéaire : 

c'est ce que l'on appelle la convolution des périodes de stimulation avec une réponse hémodynamique canonique. 
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Chez l'animal, le recours à l'anesthésie est évidemment 
dans la plupart des cas impératif pour le maintenir 
immobile au sein de l'imageur, ce qui peut, nous l'avons 
vu, biaiser la teneur des résultats observés (cf. supra) 
 – quelques études d'IRM fonctionnelle réalisées chez le 
rat ou le singe vigile non anesthésié (et préalablement 
habitué à l'appareil d'IRM) ont pu être réalisées ; elles 
sont bien sûr longues et particulièrement difficiles à 
mettre en œuvre (par exemple : 49bis, 60, 61, 93, 94, 95) 
ii) la présence d'un objet ferromagnétique implanté 
[stimulateur cardiaque, pompe à insuline, neuro-
stimulateur, certains dispositifs transdermiques (patchs)] 
ainsi que la présence de métaux susceptibles de se 
mobiliser dans le corps [clips vasculaires cérébraux, 
corps étrangers métalliques…] sont des contre-
indications formelles à la réalisation d'une IRM. 
 
Ces critiques énoncées, la résolution spatiale importante, 
le pouvoir de contraste tout à fait satisfaisant (faisant 
appel ou non aux agents de contraste : cf. supra), et la 
résolution temporelle désormais largement accrue par les 
techniques d'écho-planar font de l'IRM une technique de 
choix non seulement dans l'évaluation, le diagnostic et le 
suivi de nombreux processus pathologiques – cela, nous 
le savions déjà –, mais également dans le processus de 
développement d'un médicament. Nonobstant, ces 
critères de qualité nécessitent un support technique 
(équipement électronique et informatique, imageur) des 
plus performants ainsi que des compétences humaines qui 
rendent l'IRM, en tout cas l'IRM utilisée dans le cadre 
très prospectif de la Recherche (bio)médicale, 
par ticulièrement coûteuse et d'un accès difficile. En 
effet, autant les imageurs couramment employés en 
pratique clinique équipent dorénavant la plupart des 
centres hospitaliers du territoire français, autant les 
appareils d'IRM dévolus d'une manière générale à la 
Recherche (appliquée ou fondamentale) et plus 
particulièrement à l'exploration fonctionnelle de l'activité 
cérébrale, parce qu'ils utilisent les techniques de pointe 
évoquées précédemment [IRM basée sur le signal BOLD, 
IRM fonctionnelle augmentée en contraste, pondérée en 
diffusion …]  associées ou non à de très hauts champs, 
sont peu nombreux et restreints à de trop rares sites(t). 
Toutes ces raisons (valables), ainsi que le luxe de 
précautions qu'il convient de prendre dans l'interprétation 
de certains résultats (e.g. signal BOLD : cf. supra), 
expliquent largement pourquoi les industriels n'ont 
jusqu'alors eu recours aux différentes techniques d'IRM 

que de façon très ponctuelle. Celles-ci peuvent pourtant, à 
l'image de la TEP, faire partie intégrante du programme 
de R & D d'un médicament ; non pas, là encore, comme 
méthode se substituant à certaines des méthodes 
classiques couramment employées dans le cadre des 
recherches pré cliniques et cliniques habituelles (phases I 
à III), mais comme méthode complémentaire permettant, 
grâce à l'évaluation des structures et des circuits activés 
ou (désactivés) par la (les) molécule(s) en cours d'étude, 
d'optimiser son développement et de contribuer ainsi (le 
plus tôt possible) à la prise de risque/décision sur sa 
poursuite ou son arrêt éventuel. 
 
 
2. L'IRM et le développement du médicament  
(pour revues : 96, 97, 98, 99) 
 
Depuis le début des années 2000, l'application de l'IRM 
[en particulier de l'IRM fonctionnelle] à à l'étude des 
effets, périphériques ou centraux, de tout agent 
pharmacologique et d'une manière générale à la 
(psycho)pharmacologie a donné lieu à de multiples 
études (voir 96, 97). Cette IRM fonctionnelle dite 
" pharmacologique"  a ainsi permis, dans des domaines 
aussi variés que les troubles psychiatriques 
(schizophrénie, troubles dépressifs, anxieux, 
hyperactivité avec troubles de l'attention…), les troubles 
d'ordre neurologiques (accidents vasculaires d'origine 
ischémique, douleur, troubles cognitifs, démences, etc), 
l'addiction ou bien encore le cancer, de cartographier 
chez l'homme comme chez le primate non-humain les 
effets(u) de nombreuses molécules, qu'il s'agisse de 
médicaments couramment utilisés en clinique ou de 
composés spécifiquement dédiés à la Recherche. Chez 
l'homme, l'IRM pharmacologique a le plus souvent été 
pratiquée au cours de la réalisation d'une tâche (cognitive, 
sensorielle, motrice), renseignant sur le "profil 
pharmacodynamique" de la molécule administrée, 
autrement dit sur les régions (dé-)activées, les réseaux 
pouvant être mis en jeu et les systèmes de 
neurotransmetteurs susceptibles de sous-tendre les effets 
observés. Chez l'animal, généralement anesthésié, ce sont 
plutôt les modifications du signal directement en réponse 
à un bolus unique (intraveineux, intra-
cérébroventriculaire, etc) de molécule qui ont été 
analysées (par exemple 100, 101, 102).  
 

____________________  

(t) Parmi ceux-ci, il convient bien évidemment de citer, comme pour la TEP, le plateau technique de Saclay (Neurospin) et d'une manière 

générale de la Vallée de Chevreuse : ses laboratoires réunissent de nombreux leaders du domaine, l'originalité de Neurospin étant de 

regrouper en un même lieu différents types d'IRM à très haut champ – 3, 7, 11 voire 17 Tesla pour l'étude chez la souris transgénique et d'une 

manière générale le rongeur, sachant qu'il existe des systèmes "clefs en main" opérant à 4,7 et 9,4 Tesla pour les études chez l'animal [chez 

l'homme, le recours à des champs au-delà de 10 Tesla sur des diamètres proches de 1 m demeure un défi technologique]. 

(u) Par "effets" nous entendons bien sûr les activations (et éventuelles dé-activations) censées refléter les événements 

hémodynamiques/métaboliques et peut-être neuronaux (cf. supra) mis en évidence via le contraste BOLD – c'est le cas de la très grande 

majorité des études – ou via la pondération en volume/en débit sanguin cérébral. 
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Dans tous les cas, que ce soit à l'issu d'un traitement aigu 
ou d'une administration chronique – nécessaire, nous le 
savons, avec de nombreux psychotropes pour atteindre 
l'efficacité thérapeutique –, trois points essentiels doivent 
impérativement être pris en compte dans l'interprétation 
des images d'IRM pharmacologique : 
i) la variabilité individuelle sur le plan comportemental 
lors de la réalisation d'une tâche : imputable au génotype 
(e.g polymorphisme fonctionnel d'une protéine, d'une 
enzyme) et/ou au phénotype proprement dit (par exemple 
les capacités cognitives propres à chacun), cette 
variabilité peut conditionner l'effet BOLD induit par une 
molécule (par exemple 103, 104) 
ii) l'effet vasculaire propre de la molécule étudiée qui, 
s'il modifie localement la pression sanguine et donc le 
volume/débit sanguin régional, peut (au moins en partie) 
être responsable des effets hémodynamique/BOLD 
observés, sans lien direct avec une activité neuronale 
sous-jacente. Par exemple, la formaline – un agent 
nociceptif qui induit une douleur continue suite à une 
lésion tissulaire – est dotée chez le rat de propriétés 
vasopressives qui contribuent au signal BOLD enregistré 
lors (de la phase initiale) de la réaction à la douleur (105). 
Autre exemple, celui de la cocaïne, qui augmente la 
pression artérielle et possède des effets vasoconstricteurs 
notoires dont on peut penser qu'ils contribuent à 
l'activation classiquement mise en évidence dans les 
structures limbiques du système nerveux central après 
l'injection périphérique de la molécule (voir 106).  
En fait, la plupart des études d'IRM pharmacologique 
réalisées chez l'animal ont pris en compte ces effets 
vasculaires putatifs en enregistrant la pression sanguine 
et/ou les gaz artériels tout au long de l'expérience d'IRM 
(100, 101, 102). Chez l'homme, la démonstration de 
l'absence d'effets est par contre le plus souvent indirecte 
(pour détails, 94) 
iii) le mécanisme d'action de la molécule étudiée, 
lorsqu'il est connu, ne préjuge en rien de l'effet 
hémodynamique/BOLD observé : deux molécules 
agissant de manière opposée sur le même système de 
neurotransmission peuvent ainsi induire (dans les mêmes 
conditions expérimentales) un effet BOLD identique (par 
exemple 107). 
 
Ces précautions en permanence à l'esprit, l'IRM 
pharmacologique peut être utilisée en R & D du 
médicament comme méthode complémentaire des 
méthodes classiquement mises en œuvre chez l'animal ou 
chez l'homme : parce qu'elle donne accès [dans des 
conditions qui se veulent proches de la réalité 
physiologique ou pathologique] à une sorte "d'empreinte" 
(éventuellement fonctionnelle) des activités induites par 
la (les) molécule(s) en cours d'étude, l'IRM permet 
d'avoir – et ce, dès les premiers stades du développement 
(pré-clinique) – une vision intégrée des effets de cette 
(ces) molécule(s), vision qui ne peut (et ne doit) 
évidemment pas se substituer aux renseignements fournis  
 

par les techniques habituellement employées en R & D 
(108). En effet, nous l'avons dit et suffisamment répété, 
l'interprétation des images d'IRM en général et du profil 
pharmacodynamique d'une molécule en particulier doit se 
faire avec beaucoup de prudence : il se situe à un niveau 
très différent – car plus "global" – des informations 
couramment apportées (sur l'activité des neurones et des 
systèmes mis en jeu, sur la libération des 
neurotransmetteurs…) par les techniques invasives 
[autoradiographie, microdialyse, électrophysiologie…] 
qui font la force des recherches chez l'animal (pour 
revues récentes, 108, 109). L'IRM pharmacologique, par 
définition semi-quantitative, ne peut non plus remplacer 
les informations précieuses classiquement fournies chez 
l'homme par les études cliniques (de la phase I à la phase 
III) sur les paramètres pharmacologiques de sécurité, les 
propriétés pharmacocinétiques, la biodisponibilité ou bien 
encore la dose active de la molécule en cours de 
Développement. 
Dans ce contexte d'une utilisation (et d'une interprétation) 
que l'on pourrait qualifier de "raisonnable" pour ne pas 
dire raisonnée, l'IRM pharmacologique peut surtout, 
grâce aux "cartes" d'activations et dé-activations qu'elle 
reproduit, servir de "pièce d'identité", de signature propre 
à une molécule/une famille de molécules, à une classe 
thérapeutique, à une activité physiologique donnée ou 
bien encore à une catégorie diagnostique spécifique (pour 
détails : 98). Ceci nécessite toutefois la constitution 
préalable d'une banque de données des différents profils 
pharmacodynamiques examinés chez l'animal 
[notamment les modèles d'animaux transgéniques (e.g 
souris knockout)] et chez l'homme. Seule la réalisation 
d'une telle entreprise de classification, sorte de vaste  
"photothèque" fonctionnelle, permettra à moyen terme 
non seulement de comparer le plus tôt possible le profil 
d'une molécule (ou d'une famille de molécules) à celui de 
médicaments à l'efficacité clinique prouvée mais aussi  
i) de sélectionner le cas échéant des molécules leaders 
ii) de valider (ou non), dès les premières études (pré-
cliniques et cliniques) in vivo,  les structures cibles 
visées, en rapport avec le mécanisme d'action et 
l'efficacité thérapeutique éventuelle 
iii) de réaliser ainsi des comparaisons entre espèces, sous 
condition d'utilisation de protocoles expérimentaux quasi-
équivalents (en tenant compte de l'anesthésie : cf. supra) 
et de paradigmes d'activation identiques facilitant la 
transposition possible des modèles animaux à l'homme 
iv) d'évaluer les effets secondaires putatifs (sédation, 
dysphorie, nausées, effets sensoriels…) liés par exemple 
à la mise en jeu involontaire de certaines régions du 
système nerveux central 
v) de participer si possible à l'optimisation du dosage du 
médicament et à la définition d'une fenêtre thérapeutique 
vi) de contribuer enfin à l'identification des patients 
répondeurs et non-répondeurs (en lien avec la progression 
de la maladie, l'état des patients, etc…) et à la 
caractérisation éventuelle de sous-groupes de patients. 
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Signalons enfin deux des applications récentes de l'IRM 
dont on peut espérer qu'elles puissent être intégrées à 
terme dans le processus (certes déjà coûteux) de la R & D 
du médicament : 

·  la première, actuellement en plein essor, consiste 
comme dans le cas de la TEP (voir le n° 33 de 
Neuropsychiatrie : Tendances et Débats, p 37-48) à 
pouvoir objectiver la progression de la maladie 
d'Alzheimer en visualisant les modifications 
structurales/lésionnelles ou fonctionnelles qui témoignent 
du processus physiopathologique (pour revues : 110, 
111). La mise au point récente de différentes méthodes 
d'IRM "signalant" la protéine Ab permettrait ainsi 
d'observer directement dans certains modèles animaux  
– souris transgéniques, surexprimant par exemple 
l'amyloid precursor protein (APP) – ou chez le patient 
alzheimérien la distribution/l'évolution des dépôts 
amyloïdes et des plaques séniles au sein de différentes 
structures cérébrales(v). L'intérêt de la technique réside 
surtout dans sa résolution spatiale : celle-ci permet en 
effet de distinguer chez la souris [contrairement à la TEP 
et à la micro-TEP] les différentes sous-régions de 
l'hippocampe susceptibles d'être impliquées dans 
l'évolution physiopathologique et dans les troubles 
cognitifs qui caractérisent la maladie. Les limites de la 
technique sont celles déjà évoquées chez l'animal : 
i) temps d'acquisition du signal beaucoup trop long  
ii) utilisation de l'anesthésie  iii) nécessité de recourir à 
des concentrations importantes de ligands (agent de 
contraste ou 19F-FSB) en raison de la faible sensibilité de 
l'IRM iv) nécessité d'utiliser le mannitol dans le cas de la 
protéine Ab "marquée" par le gadolinium. L'avenir nous 
dira si ces techniques, en constante amélioration, peuvent 
être intégrées à la R & D de médicaments anti-
alzheimériens et dans les thérapies anti-amyloïdes, 
sachant que la pertinence d'une stratégie "anti-plaque 
sénile" est pour l'heure loin d'être clairement établie (voir 
Neuropsychiatrie : Tendances & Débats n° 33, p 37-48). 

·  la seconde, également en plein essor, utilise le 
pouvoir de résonance du xénon 129 (129Xe) 
hyperpolarisé(w) pour accroître la sensibilité de l'IRM, 
ouvrant ainsi des perspectives prometteuses dans le 

domaine de l'imagerie moléculaire jusqu'alors 
essentiellement réservée (pour des raisons de sensibilité) 
à la TEP et à la TEMP. Enfermé dans une sorte de "cage" 
reliée à un véritable "hameçon" moléculaire – anticorps, 
ligand, etc , – le 129Xe hyperpolarisé peut en effet servir 
de biocapteur pouvant se lier à une cible biologique 
spécifique et s'accumuler au niveau de certaines entités 
pathologiques (tumeurs, plaques d'athérosclérose…) 
(pour détails : 122, 123). La technique, qui permet de 
détecter la fréquence de résonance propre (bien 
identifiée) du 129Xe hyperpolarisé "encapsulé" par rapport 
aux atomes de 129Xe libres, s'appuie en fait sur les 
échanges et la diffusion constante du gaz dans et en 
dehors de la "cage" : elle repose sur les mêmes principes 
que la technique CEST (Chemical Exchange Saturation 
Transfer) initialement développée pour les agents de 
contraste (cf. supra). Pour l'heure cantonnée aux études in 
vitro, l'IRM du 129Xe demande bien évidemment à être 
validée in vivo, chez l'animal comme chez l'homme. 
 

Nul doute que ces techniques, combinées le cas échéant à 
le (micro-)TEP, à la spectroscopie par résonance 
magnétique, au scanner (X-ray Computed Tomographie) 
ou bien encore à des méthodes d'imagerie basées sur la 
fluorescence ou la bioluminescence – microscopie in 
vivo  (pour revues détaillées : 124, 125) –, seront des 
outils d'investigation primordiaux dans la Recherche 
appliquée ou fondamentale de demain et peut-être dans la 
R & D des médicaments du futur. 
En attendant, l'IRM telle qu'elle est pratiquée aujourd'hui, 
même si elle reste très onéreuse et d'un accès difficile, 
devrait pouvoir jouer un rôle non négligeable dans 
l'appréciation du mécanisme d'action (ou plus exactement 
des régions, réseaux/circuits mis en jeu) et de 
l'(in)efficacité (proof of principle) de la molécule étudiée, 
pour finalement intervenir dans la prise de décision sur la 
poursuite ou l'arrêt éventuel de son développement.  
Autant de raisons qui nous laissent penser que l'imagerie 
en général et l'IRM en particulier, qu'elle soit structurale 
ou fonctionnelle, peut si ce n'est réduire le temps (à 
défaut du coût) de la R & D, tout du moins participer à 
l'amélioration de son taux de succès … 

____________________  
(v) Chez l'animal, une de ces méthodes consiste à "attacher" à la protéine Ab un agent de contraste tel que le guadolinium ou les 
nanoparticules d'oxyde ferreux ; un ligand d'une telle taille ne passe cependant pas la barrière hémato-encéphalique et impose par conséquent 
de recourir au mannitol, une substance qui augmente la pression osmotique plasmatique (112, 113). Une autre méthode utilise le pouvoir de 
résonance du fluor 19 (19F) [dont nous avons vu qu'il était un noyau exogène] et le FSB, substance qui traverse aisément la barrière hémato-
encéphalique et se lie à la fois aux plaques amyloïdes et aux dégénérescences neurofibrillaires (et peut-être aux corps de Lewy) : la RMN du 
19F-FSB se caractérise en effet par un très faible rapport signal/bruit et une bonne résolution spatiale, notamment dans l'hippocampe (pour 
détails 114, 115, 116). Enfin, d'autres méthodes qui n'utilisent pas de "ligands Ab" mais des impulsions de radiofréquences mettant en 
évidence l'ion fer au sein des plaques amyloïdes permettent d'observer directement celles-ci chez la souris transgénique (117, 118, 119, 120). 
Chez l'homme, l'utilisation in vivo de la microscopie par  résonance magnétique couplée à des images "pondérées en susceptibilité" a 
récemment permis, pour des champs d'intensité élevée (7 Tesla), de mettre également directement en évidence les plaques séniles au sein du 
cortex pariétal (121). 
(w) Le gaz est dit hyperpolarisé car l'alignement nucléaire (on parle aussi de polarisation ou de magnétisation) des atomes de xénon est 
environ 5 fois supérieure à celui ordinairement obtenu (avec l'hydrogène) dans l'aimant de l'IRM. Il en résulte une augmentation du signal 
enregistré d'un facteur 10 000 ! Dans les espaces vides comme le poumon, le recours à l'inhalation de 129Xe hyperpolarisé a ainsi récemment 
permis d'augmenter fortement, du moins chez la souris, la sensibilité et le contraste anatomique de l'IRM (122, 123). Le passage relativement 
rapide et aisé du gaz dans la circulation sanguine permet d'envisager, à terme, son utilisation pour d'autres tissus, notamment le cerveau. 
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