82
81

L’imagerie fonctionnelle EEG-MEG :

principes et applications

Bernard RENAULT et Line GARNERO

Unité de Neurosciences Cognitives et Imagerie Cérébrale

Université de Paris 6, Hôpital Pitié-Salpêtrière, Paris

mél : Bernard.Renault@chups.jussieu.fr

I - Introduction

L’un des enjeux cruciaux du développement des neurosciences cognitives et cliniques est sans aucun doute notre capacité à suivre au cours du temps et à localiser précisément in vivo l’activité cérébrale humaine. Cette imagerie dynamique du fonctionnement de réseaux neuronaux distribués suppose une ou des techniques parfaitement atraumatiques, possédant à la fois une grande précision temporelle (la milliseconde au moins) et une grande précision de localisation (quelques mm3 environ). 

Il existe essentiellement deux grandes classes de méthodes qui permettent ces études fonctionnelles du cerveau humain vivant : l’imagerie métabolique qui permet en particulier d’enregistrer les variations locales de débit sanguin grâce à l’IRM fonctionnelle (IRMf) ou la TEP (Tomographie par Emission de Positons) et l’imagerie électromagnétique (EEG et MEG). Dans les deux cas, il est possible de repérer les zones du cerveau activées lors d’explorations fonctionnelles spécifiques, dans des tâches sensori-motrices et/ou cognitives complexes. Cependant, ces méthodes donnent des images différentes et complémentaires du fonctionnement cérébral :

- Au cours d’une tâche réalisée dans le cadre d’un protocole expérimental, l’IRMf enregistre les variations locales, in situ, de débit sanguin induites par la tâche ; ces variations de débit surviennent 2 à 3 secondes et durent 15 à 20 secondes après la présentation d’un stimulus ; leur enregistrement dépend d’un champ magnétique imposé par l’IRM. Au contraire, les méthodes électromagnétiques enregistrent directement, en temps réel, sur le scalp et donc à distance des sites actifs, les activités électriques et magnétiques des réseaux de neurones mis en jeu au cours de la tâche.

- L’activité hémodynamique ne peut être mesurée sur l’ensemble du volume cérébral qu’en 500 ms environ alors que l'EEG ou la MEG enregistrent respectivement les variations de potentiel et de champ magnétique engendrés par l’activité électrique cérébrale toutes les millisecondes voire plus rapidement si besoin.

- La résolution spatiale est de l’ordre de quelques mm3 avec l’IRMf de dernière génération ainsi qu’avec le MEG-EEG ; cependant, en MEG-EEG de nombreuses difficultés se posent pour localiser exactement les régions cérébrales à l’origine des signaux mesurés et une telle précision ne peut être obtenue que si une seule région de faible étendue contribue aux données MEG ou EEG (ce qui est rarement le cas).

Il est donc clair que tout plateau d’imagerie fonctionnelle cérébrale humaine doit au moins comprendre une IRM fonctionnelle et un MEG-EEG puisque ces appareils sont complémentaires et permettent de mesurer respectivement la position (répondre à la question Où ?) et les instants d’activation (répondre à la question Quand ?) des différents sites cérébraux mis en jeux lors des protocoles expérimentaux utilisés par les chercheurs. Au niveau international, ces techniques sont en plein essor, et un grand nombre de systèmes MEG-EEG de dernière génération sont installés dans de nombreux centres, le plus souvent à proximité d’un système d’IRMf. En France, un seul système tête entière, dédié à la recherche publique fondamentale et clinique, est opérationnel depuis fin 1998 à l'Hôpital de la Pitié-Salpêtrière à Paris où une IRMf de recherche devrait également être bientôt installée.

L’EEG, née en 1929, n’utilisait jusqu’à présent que peu de capteurs et s’intéressait surtout à l’information temporelle contenue dans les signaux recueillis sur les électrodes. La MEG n’est apparue que vers les années 1970, car les champs magnétiques cérébraux sont très faibles et n’ont pu être enregistrés qu’après le développement de capteurs très sensibles, à base de supraconducteurs basse température. Alors que l’EEG a été découverte et essentiellement utilisée par des neurophysiologistes, la MEG a été développée par des physiciens qui ont privilégié son utilisation pour l’imagerie en essayant de localiser l’origine des activités électriques donnant naissance aux signaux. Cette volonté a conduit au développement de systèmes possédant des nombres croissants de capteurs, aussi bien en MEG qu’en EEG, afin de pouvoir disposer de meilleures informations sur la distribution spatiale du potentiel et du champ magnétique afin d’en déduire une image tomographique de l’activité cérébrale. Cependant, si l’instrumentation a progressé, les méthodes de localisation sont encore du domaine de la recherche. En effet, étant donné les nombreuses difficultés posées par la reconstruction des sources, il n’existe pas à l’heure actuelle d’algorithmes de reconstruction des activités MEG-EEG fiables et précis contrairement à la TEP ou à l’IRMf.

II - Principes de la MEG et l’EEG

L’excitation d’un neurone à travers une synapse entraîne l’ouverture de canaux ioniques au niveau de sa membrane. La composition ionique étant différente à l’intérieur et à l’extérieur des cellules, l’ouverture des canaux engendre un mouvement de particules chargées dans le milieu intra- et extra-cellulaire. Les courants intracellulaires dits ‘sources’ ou ‘primaires’ sont à l’origine des champs électriques et magnétiques ; ils engendrent ensuite des courants extracellulaires dits secondaires ou volumiques qui maintiennent la conservation de la charge ; les lignes de courant ainsi formées se ferment après circulation dans le volume entier de la tête.

Le champ magnétique enregistré dans les systèmes MEG est dû à l’ensemble des courants sources et volumiques. Toutefois, la contribution des courants volumiques est en général beaucoup plus faible que celle des courants sources. Au contraire, les différences de potentiel mesurées entre deux électrodes en EEG sont dues aux lignes de courant circulant à la surface du scalp, et donc aux courants volumiques. De plus, les courants mesurables à la surface de la tête doivent résulter de la mise en synchronie dans le temps et l’espace d’assemblées de cellules comportant au minimum environ 105 neurones dans quelques mm3 de cortex ; ces assemblées sont typiquement contenues dans des macrocolonnes fonctionnelles d’environ 3mm de rayon sur 3mm de profondeur. Les courants résultant de l’activité d’une macrocolonne sont modélisés par un dipôle de courant dont la direction est donnée par l’orientation principale des dendrites –c’est-à-dire localement per-pendiculaire à la surface corticale– et dont l’amplitude représente l’intégrale des densités de courant dans la colonne considérée. L’amplitude moyenne d’un dipôle résultant de l’activité synchronisée de 105 neurones est de l’ordre de 10 nA.m.

En MEG et en EEG, on distingue plusieurs types de dipôles de courant suivant leur direction : en particulier on désigne par source radiale un dipôle de courant ayant une direction perpendiculaire à la surface de la tête, ce qui correspond principalement aux activations des gyri du cortex (c’est-à-dire la surface apparente du cortex) ; au contraire, les colonnes de neurones disposées dans les sillons engendrent des dipôles « tangentiels » à la surface du crâne (figure 1). Ces deux types de sources ont des signatures très différentes en MEG et en EEG et toutes les sources d’orientations intermédiaires ont des signatures mixtes. Une caractéristique importante de ces courants est leur faible vitesse de conduction. Un potentiel postsynaptique qui engendre les courants source dure environ 10 millisecondes. Comme les signaux MEG ou EEG peuvent être échan-tillonnés à des fréquences supérieures au kiloHertz, ces deux techniques
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Figure 1 : (a) Courants primaires et secondaires au niveau de la macrocolonne de neurones pyramidaux. (b) Définition des dipôles radiaux et tangentiels. Les dipôles dont la direction est radiale par rapport à la surface du crâne sont produits dans les gyri du cortex, alors que les dipôles de direction tangentielle sont émis par les sillons. (d’après Baillet et al., 2001)

sont les seules à pouvoir observer la dynamique de l’activité cérébrale de manière satisfaisante.

Le premier tracé EEG a été effectué en 1929 par le neurophysiologiste allemand Hans Berger qui a enregistré le rythme alpha d’un patient trépané. Le principe de mesure est resté le même jusqu’à nos jours, bien que les moyens techniques aient évolué. Il consiste à mesurer des différences de potentiel entre électrodes disposées à la surface de la tête, le contact électrique étant assuré par un gel conducteur. Le nombre d’électrodes utilisées peut être très variable, allant de 20 électrodes dans le montage international 10-20, longtemps utilisé pour la clinique, à des nombres plus importants (64, 128 voire 256), essentiellement rencontrés en neurosciences cognitives. Dans ce dernier cas, les électrodes sont disposées dans un bonnet posé sur la tête du patient alors que, pour des enregistrements de plusieurs jours comme c’est le cas en épilepsie, les électrodes sont collées directement sur le scalp. Étant donné qu’on ne peut pas mesurer de potentiel absolu, le choix d’une électrode de référence est indispensable. Quand la tension est mesurée entre deux électrodes successives, le montage est dit bipolaire. Le plus souvent, une seule électrode est utilisée comme référence pour l’ensemble des autres. Le choix de cette référence constitue l’une des limitations de l’EEG.

En neurosciences cognitives, la technique de moyennage des tracés EEG ou MEG est très souvent utilisée. En effet, en sommant les tracés issus de la répétition d’un même stimulus (ou de la même réponse motrice) dans la même tâche, il est possible de faire apparaître des composantes spécifiques, appelées réponses évoquées, avec un bon rapport signal sur bruit, fonction du nombre de stimulus présentés. Une réponse évoquée (appelé potentiel évoqué en EEG et champ magnétique évoqué en MEG) comporte souvent des composantes précoces qui interviennent environ entre 20 et 150 millisecondes après le stimulus et qui sont principalement associées à la perception sensorielle du stimulus mais aussi à des comportements cognitifs tout comme le sont les composantes évoquées plus tardives. Grâce à cette technique, il a été possible d’étudier de nombreux processus sensoriels, moteurs ou cognitifs. Le moyennage qui s’effectue à travers tous les essais d’une même expérience, et même entre les sujets, suppose que les réponses cérébrales sont reproductibles d’un essai à l’autre et également entre les sujets, ce qui est une hypothèse forte. Actuellement, se développent des méthodes statistiques qui ne nécessitent plus de moyennage intra- ou inter-individuel et qui analysent les données propres à chaque sujet, essai par essai, afin d’extraire les propriétés dynamiques des signaux EEG (analyse temps-fréquence, synchronies entre différentes aires ou techniques d’analyse non linéaire).

 
Pendant longtemps, l’analyse de l’EEG n’a concerné que les propriétés temporelles des signaux, l’analyse spatiale se réduisant à l’établissement de cartes de potentiel obtenues à partir d’interpolations des mesures. L’information spatiale de l’EEG n’a été utilisée pour tenter de localiser les sources primaires que très tardivement. Ceci est dû au faible nombre d’électrodes utilisées et à la difficulté de relier mathématiquement les sources au potentiel enregistré (voir section suivante). C’est seulement avec l’avènement de la MEG et avec son utilisation comme méthode d’imagerie que des algorithmes de localisation sophistiqués ont été développés et que le besoin d’un nombre accru de capteurs s’est fait sentir. Pour autant, jusqu’à l’apparition de la TEP, l’EEG a été la seule méthode qui permettait de mesurer une expression de l’activité cérébrale et donc d’obtenir des informations fonctionnelles.

C’est en 1972 que David Cohen (physicien spécialiste des techniques de blindage au MIT) a effectué des enregistrements de champs magnétiques cérébraux, donnant ainsi naissance à la Magnétoencéphalographie. Cette découverte tardive est due aux très faibles valeurs des champs magnétiques cérébraux qui sont de l’ordre de la centaine de femtoteslas (10-15 T), c’est-à-dire 1 milliard de fois plus faible que le champ magnétique terrestre. La MEG s’est développée grâce à l’apparition de capteurs de champ magnétique très sensibles, à base de supraconducteurs basse température. Ces capteurs utilisent des bobines réceptrices de flux couplées à des anneaux supraconducteurs appelés SQUIDS (Superconducting Quantum Interference Device) qui transforment le flux magnétique en tension électrique et qui ont été inventés par Jacques Zimmerman en 1970. L’ensemble des capteurs est plongé dans de l’hélium liquide pour assurer le refroidissement des composants supraconducteurs et est confiné à l’intérieur d’un cryostat. 

Les champs magnétiques du cerveau étant extrêmement faibles, ils doivent être isolés des champs magnétiques externes. À cet effet, un « blindage » peut se faire de différentes façons. Au niveau du capteur, la bobine réceptrice de flux est souvent un gradiomètre formé de deux ou plusieurs bobines couplées en opposition de phase, qui permet de mesurer le gradient du premier ou du second ordre du champ magnétique dans la direction radiale par rapport à la surface de la tête ou dans des directions tangentielles. L’opération de gradient élimine les champs magnétiques qui varient lentement dans l’espace, ce qui est le cas en général des champs externes parasites, alors qu’il perturbe peu les champs magnétiques cérébraux qui décroissent vite en fonction de la distance de la source. Des systèmes de correction supplémentaires sont apportés en mesurant le champ externe sur des capteurs éloignés de la tête et l’annulation de ces champs au niveau des capteurs MEG est réalisée grâce à un filtrage spécifique. La protection la plus efficace est cependant de placer le système de mesure dans une chambre blindée formée de parois en µ-métal qui atténue d’un facteur 103 à 104 les champs magnétiques extérieurs. 

À cause de la chambre blindée et de la technologie des supraconducteurs basse température, la MEG est une technologie d’imagerie relativement coûteuse, du même ordre de grandeur que l’IRMf. Néanmoins, ces dernières années ont été les témoins d’avancées spectaculaires dans l’instrumentation. Alors que les premiers systèmes commercialisés ne comportaient que peu de capteurs –de l’ordre de 1 à 30– et ne couvraient qu’une partie du cerveau, trois compagnies (CTF, Vancouver ; BTI, San Diego fusionnée avec Neuromag, Helsinki) commercialisent à l’heure actuelle des systèmes comportant un casque de plus d’une centaine de capteurs SQUIDS, qui couvre la tête entière. De plus, ces nouveaux systèmes permettent des enregistrements simultanés MEG-EEG dont nous verrons ci-après les avantages. La figure 2 montre le système MEG-EEG de la compagnie CTF installé à la Pitié-Salpêtrière. Ce système comporte 151 capteurs MEG et offre la possibilité d’enregistrer simultanément 64 canaux EEG avec des fréquences d’échantillonnage pouvant atteindre 2,5 kHz.

La MEG et l’EEG n’ont pas la même sensibilité selon l’orientation des sources. Ainsi les sources radiales donnent un champ magnétique très faible, voire nul, alors qu’elles produisent des potentiels très élevés. De plus, le champ magnétique décroît plus rapidement avec la distance entre le capteur et le dipôle que le potentiel (respectivement en 1/R2 et 1/R) et de ce fait, les contributions des sources profondes aux enregistrements effectués sur le scalp sont plus importantes en EEG qu’en MEG. La MEG et l’EEG ont donc des propriétés complémentaires qui justifient la nécessité d’effectuer des enregistrements MEG et EEG couplés afin de pouvoir détecter avec la meilleure précision l’ensemble des générateurs quelles que soient leurs orientations et leurs profondeurs.
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Figure 2 : (a) Le système MEG/EEG installé à l’Hôpital La Salpêtrière comportant 151 capteurs MEG et 64 canaux EEG. (b) Une photographie du casque portant les bobines réceptrices. (d’après CTF, Vancouver) (c) Un schéma du dispositif des capteurs avec l’emplacement des gradiomètres et le réservoir à hélium liquide.

III - La localisation des sources

Il est fréquent de détecter en TEP ou en IRMf les mêmes zones d’activation pour deux tâches cognitives différentes. Le seul moyen de mettre alors en évidence des modes de fonctionnements différents du cerveau si ils existent est d’étudier la dynamique d’activation spatio-temporelle des réseaux impliqués. La localisation des sources en MEG-EEG soulève de nombreuses difficultés et suscite actuellement d’intenses recherches. 

Une première difficulté réside dans le problème direct, à savoir la modélisation de la production des champs magnétiques et des potentiels recueillis sur le scalp et engendrés par une configuration de sources connues. Ce problème nécessite la prise en compte de la géométrie et des propriétés de conduction de tous les tissus cérébraux. Or, les constituants du cerveau ont une géométrie complexe et d’autre part leurs conductivités sont mal connues et difficiles à mesurer. De plus, le problème inverse, c’est-à-dire l’estimation des sources de courant en accord avec les modèles du problème direct et les données n’admet pas de solution unique en vertu de lois fondamentales de la physique (Helmholtz, 1853). En effet, des configurations de sources différentes peuvent donner à l’extérieur d’un volume conducteur les mêmes grandeurs électromagnétiques. Une autre difficulté est le faible nombre de mesures recueillies à un instant donné car même dans les systèmes les plus modernes il n’atteint guère plus de 300 mesures. En comparaison, le nombre de mesures utilisées en TEP ou en IRMf pour reconstruire les images tomographiques est de l’ordre de 
100 000 à 1 000 000.

Il faut donc d’une part, développer des modèles réalistes pour le problème direct et, d’autre part, introduire des contraintes sur la recherche des sources ou introduire des informations a priori dans le problème inverse.

1. Le problème direct 

Les courants secondaires, de conduction, sont proportionnels à la conductivité du tissu et au champ électrique qui règne en chaque point. Or le potentiel et le champ magnétique recueilli sur le scalp dépendent à la fois des courants primaires et des courants volumiques. Il est donc nécessaire de modéliser l’ensemble des structures cérébrales ainsi que leurs enveloppes et de connaître les valeurs locales de conductivité de chacun des milieux. Il existe dans la littérature une grande diversité des valeurs de ces conductivités qui, le plus souvent, ont été mesurées in vitro ou in vivo sur des animaux anesthésiés. Malgré l’hétérogénéité de ces valeurs, deux propriétés essentielles se dégagent : l’os du crâne a une conductivité beaucoup plus faible que l’ensemble des autres tissus (approximativement un rapport de 1/80) et sa conductivité est anisotrope c’est-à-dire que sa valeur dépend de la direction du courant. En effet, le crâne a une conductivité dans les directions tangentielles à sa surface environ 3 fois plus élevée que dans la direction radiale. On peut montrer que ces différences sont responsables de la grande diffusion des lignes de potentiel à la surface du scalp. Par contre, le champ magnétique n’est que très peu perturbé par les différences de conductivité entre les milieux et il est donc très peu déformé par la présence de l’os. C’est ce qui explique que la MEG a une meilleure définition spatiale que l’EEG ce qui se traduit sur le scalp par des réponses plus focales en MEG qu’en EEG. 

Pour calculer de façon exacte les potentiels et les champs magnétiques produits par les activités neuronales, il est nécessaire de construire des modèles dits « réalistes » des différents tissus de la tête. Ces modèles se construisent pour chaque sujet individuellement à partir de leur IRM anatomique. Des méthodes de traitement d’images permettent alors d’extraire les différentes structures cérébrales. Pour le problème direct en EEG et en MEG, les structures d’intérêt sont la peau, l’os du crâne et la moelle osseuse, le liquide céphalo-rachidien, la matière blanche et la matière grise. Cependant des modèles simplifiés supposent trois milieux de conductivité homogène : la peau, l’os et l’espace intracrânien.

Les calculs de champ et de potentiel nécessitent la construction de maillages des interfaces entre les différents milieux. La figure 3(a) montre un exemple de ces maillages des surfaces de la peau et des surfaces externes et internes de l’os obtenues à partir d’une image anatomique d’un sujet. Les figures 3(b,c,d) montrent le champ magnétique, produit par une source située dans le cortex auditif, sur les trois interfaces calculées à partir de ce modèle ; les figures 3(e,f,g) montrent le potentiel produit par la même source. Il est clair que le champ magnétique n’est que très peu déformé par les différents milieux alors que le potentiel est très diffusé par la mauvaise conductivité osseuse.
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Figure 3 : (a) modèle réaliste, (b,c,d) champ magnétique et (e,f,g) diffusion du potentiel.

2. Le problème inverse

Le problème inverse en MEG ou EEG a donné lieu à d’intenses recherches ; les différentes approches utilisées varient en fonction des caractéristiques du modèle de sources considéré. Le problème inverse, appelé reconstruction dans les autres méthodes d’imagerie tomographique, consiste à estimer la distribution des sources de courant ayant produit les champs magnétiques et/ou les potentiels électriques mesurés à la surface du scalp, chaque source est représentée par un dipôle de courant caractérisé par six paramètres (trois pour la position, deux pour l’orientation et un pour l’amplitude).

Étant donnés le faible nombre de données et la non-unicité de la solution, il est nécessaire de restreindre l’espace de recherche des solutions, en faisant des hypothèses a priori sur la répartition des sources. Les méthodes dipolaires, qui ont été les premières utilisées et qui sont les plus employées encore à l’heure actuelle, considèrent que l’activité électrique cérébrale est concentrée dans un petit nombre d’aires dont la dimension est petite comparée à leur distance aux capteurs. L’activité dans chacune des aires peut donc être assimilée à celle d’un seul dipôle, le dipôle de courant équivalent, dont on cherche les paramètres qui minimisent l’erreur de moindre carré (encore appelée variance résiduelle) entre les champs mesurés et ceux qui seraient produits par la configuration de sources estimées. Ces champs sont calculés par le problème direct. Le cas le plus simple est celui où l’on considère un seul dipôle ou équivalent dipolaire ; mais en fait il est le plus souvent nécessaire de considérer l’existence de plusieurs dipôles et plus ce nombre est important, plus le problème devient ambigu. En général, pour avoir une solution, le nombre de paramètres à estimer (soit 6 par dipôle) ne doit pas excéder celui du nombre des données. Par exemple, des données EEG recueillies dans le montage international utilisant 20 électrodes ne pourront pas être expliquées avec plus de 3 dipôles. Dans le cas de la MEG, comme les sources radiales sont silencieuses dans un modèle de tête sphérique, on ne recherche que des dipôles d’orientation tangentielle, ce qui réduit à cinq le nombre de paramètres à estimer par source. Bien que l’activité cérébrale ait une structure souvent complexe qui ne peut pas toujours être expliquée par des modèles dipolaires de source, il a été montré que ces modèles s’appliquaient bien aux composantes précoces des réponses évoquées et que les solutions trouvées étaient en général compatibles avec les connaissances neurophysiologiques des fonctions sensorielles ou motrices. Dans ces conditions, la précision de localisation peut être de quelques millimètres en MEG et un à deux centimètres en EEG. Une avancée significative dans les méthodes dipolaires a été introduite en traitant plusieurs échantillons temporels successifs dans le problème inverse [SCH86]. En effet, étant donné les temps d’évolution des potentiels post-synaptiques, il est peu vraisemblable que la distribution des sources varient fortement d’un échantillon du signal au suivant. Ainsi, les méthodes spatio-temporelles développées par Scherg et von Cramon considèrent que la position des sources reste fixe dans une fenêtre temporelle donnée, leurs paramètres de position étant ajustés en fonction de l’ensemble des données dans l’intervalle de temps considéré. Actuellement, tous les systèmes MEG sont accompagnés de logiciel utilisant également des algorithmes spatio-temporels. Cependant, les méthodes dipolaires ne peuvent pas expliquer des données qui traduisent l’activité de réseaux étendus de neurones. C’est pourquoi des méthodes utilisant des modèles de sources distribuées ont été développées pour s’affranchir des limitations des méthodes dipolaires. Ces approches s’inspirent des méthodes de reconstruction tomographique : elles considèrent un grand nombre de dipôles répartis régulièrement dans une partie ou dans la totalité du volume cérébral. Des contraintes anatomiques peuvent alors être introduites en restreignant le volume de recherche à la surface corticale. Celle-ci peut être extraite à partir de l’IRM anatomique et « pavée » d’un grand nombre de dipôles. De plus, comme les courants sont émis par les dendrites de neurones disposés perpendiculairement au cortex, l’orientation de chaque dipôle peut être contrainte à être perpendiculaire à cette surface et seule l’amplitude des dipôles reste à déterminer [BAI 97]. La difficulté réside dans le fait que le nombre de dipôles est très grand et que la reconstruction de l’amplitude est alors un problème inverse sous-déterminé qu’il convient de régulariser en ajoutant des contraintes sur la forme des solutions. Une façon de réduire en partie cette indétermination est de combiner des signaux MEG et EEG dans un même problème inverse qui permet de mieux exploiter la complémentarité entre les deux jeux de données et de restreindre les ambiguïtés sur les solutions. La figure 4 présente un exemple de reconstruction de réseaux
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Figure 4 : La complémentarité de l’EEG et de la MEG est illustrée par ces reconstructions réalisés à partir des deux techniques d’enregistrement. Sur la reconstruction MEG (en haut), les zones activées sont plus restreintes que sur la reconstruction EEG (au milieu).Ceci est dû au fait que les assemblées de neurones situées dans la profondeur du cerveau contribuent très peu aux signaux MEG, tandis que la mauvaise résolution spatiale de l’EEG « lisse » à l’excès les zones réellement activées. La combinaison des deux types de données (en bas) révèle des zones difficilement détectables par chacune des méthodes utilisée séparément.

épileptogènes à partir de l’apparition de pointes intercritiques dans les signaux MEG et EEG. La ligne du haut représente les régions activées sur une vue de côté et de dessous du cortex, estimées à partir de signaux MEG, celle du milieu représente les zones reconstruites à partir de signaux EEG enregistrés simultanément à ceux de la MEG, enfin, la ligne du bas, les zones reconstruites en utilisant les deux jeux de données. Le réseau activé reconstruit en MEG est plus restreint que celui reconstruit en EEG. Ceci est dù au fait que les sources profondes et radiales ne contribuent que très peu aux signaux MEG et que la mauvaise résolution spatiale de l’EEG entraîne des reconstructions très lissées des zones réellement activées. La fusion entre les deux jeux de données permet à la fois d’estimer des zones qui sont difficilement détectables en MEG et d’obtenir des distributions plus focales des activations.

IV - Les applications en neurosciences cognitives

L’EEG et la MEG permettent de localiser les aires de projection sensorielle primaire (visuelles, auditives et somesthésiques) et de mettre en évidence leur organisation rétinotopique, tonotopique et somatotopique, ainsi que la plasticité de ces organisations. Ils permettent également d'étudier la transmission de messages sensoriels vers le système moteur ainsi que la synchronisation de l’activité de réseaux neuronaux distribués dans différentes régions cérébrales fonctionnellement interdépendantes. Leur utilisation en neurosciences cognitives permet d’étudier la perception et l’action, le langage, la mémoire, l'apprentissage, l'attention, etc. Enfin, le caractère totalement non invasif de ces techniques permet d’effectuer des recherches chez l'homme normal, au cours du développement et du vieillissement, ainsi que chez des patients psychiatriques ou neuro-logiques. Le champ des applications de la MEG-EEG est donc très étendu.

Dans cette dernière section nous présentons plus spécialement des résultats récents portant sur le codage des représentations du corps et plus particulièrement sur la plasticité de ces représentations. Il est en effet tout à fait extraordinaire de constater combien le vécu conscient de certaines pathologies s’accompagne de modifications non conscientes des représentations du corps qui peuvent à nouveau se modifier en fonction du processus thérapeutique. 

Les premiers travaux réalisés en MEG sur l’étonnante plasticité des représentations corticales du corps datent seulement de 10 ans [MOL 93]. Ces chercheurs ont travaillé sur des adolescents atteint de syndactylie, malformation congénitale des mains dont seules les premières phalanges des doigts sont présentes mais soudées les unes aux autres ce qui ne permet pas d’exécuter l’opposition du pouce et de l’auriculaire et donc les rend incapables de se servir des objets usuels. Ces patients sont opérés à l’adolescence et les phalanges sont séparées par chirurgie de sorte que l’opposition pouce/petit doigt puisse s’effectuer. En fait, chez des adolescents normaux, le MEG permet de tracer très précisément la position des représentations des doigts dans le cortex sensoriel primaire et d’observer, sur une distance d’environ 2cm, un ordonnancement des représentations distinctes de chacun des 5 doigts, du pouce jusqu’à l’auriculaire. Chez les adolescents atteints de syndactylie, les représentations de leurs doigts sont indifférentiables les unes des autres. Cependant, en moyenne 24 jours après l’opération, après avoir appris à réaliser l’opposition pouce/auriculaire et à prendre des objets dans leur main, les positions des représentations de leur pouce et de leur auriculaire deviennent clairement distinctes et se situent dans le cortex aux mêmes emplacements que chez des sujets contrôles.

Cette plasticité étonnante des représentations fines du corps existe aussi chez l’adulte en particulier chez les patients amputés des membres qui se plaignent très souvent de douleurs associées à la sensation de « membre fantôme ». Celle-ci, parfois extrêmement désagréable, est souvent provoquée par le toucher du visage, lors du maquillage chez la femme ou du rasage chez l’homme. Jusqu’à une époque récente, on conseillait à ces patients d’accepter la perte de leur membre et d’en faire le deuil sans que ce soutien psychologique modifie réellement leurs douleurs. En fait, les travaux de [FLO 95] en MEG et ceux de Ramachandran ont clairement montré que, bien au contraire, les thérapies qui pouvaient être efficaces devaient permettre au patient de conserver une représentation mentale consciente et active du membre amputé. En effet, Flor et al. ont montré que le territoire cortical qui était occupé par le bras amputé était en fait littéralement colonisé, après l’amputation, par les représentations du visage du patient [FLO 95] ; de plus, ils ont également montré que la douleur du membre fantôme était d’autant plus forte que ce degré de colonisation était fort. Comme on sait par ailleurs que toute représentation mentale du corps en mouvement évoque des activités neuronales identiques en grande partie aux activités enregistrées pendant l’acte moteur lui-même, cet ensemble de résultats a permis de suggérer des thérapies nouvelles où la colonisation des territoires corticaux par des représentations inadéquates est rendue impossible en gardant une représentation mentale vivace du membre absent. De fait, cette rééducation est efficace dans un grand nombre de cas. D’ailleurs, très récemment, il a été montré [GIR 01], en utilisant cette fois-ci l’IRMf, chez un patient amputé des deux mains et dont les représentations corticales des mains avaient disparu au profit d’extensions des représentations du visage, qu’après la greffe de deux nouvelles mains, les représentations corticales des mains reprenaient leurs places initiales en réoccupant les territoires corticaux qui leur appartenaient. 

Les travaux récents effectués dans ce domaine de la plasticité des représentations corticales du corps au centre MEG-EEG de la Pitié-Salpêtrière [MEU 01] sont également exemplaires des progrès réalisés dans la compréhension des mécanismes de la dystonie et en particulier de la crampe de l’écrivain, maladie parfois très handicapante et très difficile à rééduquer. La dystonie a un large spectre clinique, de la forme précoce et généralisée, dont l’origine génétique est établie, aux formes tardives, dont l’origine génétique est inconnue. Pour ces dernières, le rôle important de la répétition des tâches a souvent été mis en avant dans l’apparition de la maladie bien qu’aucun trait de vulnérabilité n’ait pu être mis en évidence à ce jour. Nous avons récemment étudié 23 patients atteints de dystonie occupationnelle unilatérale (ne touchant strictement qu’une seule main) et comparé les représentations des doigts de leurs mains avec celles de 20 sujets normaux. L’hypothèse principale de ce travail était que la maladie devait modifier la représentation corticale des doigts de la main dominante : défaut d’ordonnancement des doigts et/ou superposition des représentations de plusieurs doigts. Contrairement à cette hypothèse de travail, une faible désorganisation des représentations des doigts de la main dominante et dystonique a été en général observée sauf pour quelques patients très atteints. En revanche, une désorganisation drastique des représentations corticales de la main non dominante et non dystonique a été mise en évidence, cette désorganisation étant d’autant plus forte que l’expression de la maladie dans la main dominante était forte. L’interprétation que nous avons faite de ces résultats surprenants est que, dans l’hémisphère non dominant, l’inné, c’est-à-dire l’expression génique quasi pure de la maladie, est observé alors que les représentations quasi normales dans l’hémisphère dominant traduiraient des réorganisations bénéfiques acquises en réaction contre l’expression des gènes, sauf pour les quelques patients très atteints pour lesquels en quelque sorte les gènes l’emportent. 

L’ensemble de ces études montre donc des variations plastiques des représentations corticales du corps qui sont produites par des interactions entre le comportement, l’expression des gènes et les effets correcteurs des thérapeutiques et de la rééducation. La puissance d’exploration du fonctionnement cérébral chez l’homme que nous donnent ces instruments commence donc littéralement à révolutionner notre conception d’un fonctionnement cérébral rigide et non plastique. Ces nouveaux instruments devraient aussi contribuer à mieux décrire et connaître, dans le futur, la part de l’inné et de l’acquis dans certains comportements.
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